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RESUMEN 
 
El dolor crónico constituye un problema social y económico de primer 
orden. Se estima que alrededor del 19% de la población sufre de esta 
patología y de ellos un 12% son pacientes afectados por dolor severo. El 
coste económico asociado a las consecuencias del dolor en España se 
calcula en torno al 2,5% del PIB. 
 
La neuroestimulación medular eléctrica tónica es una de las terapias de 
elección para pacientes aquejados de dolor crónico severo neuropático y 
vascular, refractario a tratamientos farmacológicos, desde hace más de 
cincuenta años. El éxito de la terapia, en términos de alivio del dolor, 
depende de muchos factores relativos al propio paciente (patología, 
características anatómicas y aspectos psicológicos), así como de aspectos 
técnicos asociados al dispositivo utilizado y a su programación. Una 
correcta programación del neuroestimulador, así como otros factores 
asociados a la elección de los electrodos y posición de éstos en el espacio 
epidural, constituye uno de los factores críticos para la eficacia de la terapia. 
Sin embargo, hay una enorme escasez de información respecto a estos 
aspectos, a pesar de la cantidad de información clínica que existe sobre la 
terapia.  
 
Esta tesis estudia, mediante un modelo de neuroestimulación medular 
basado en métodos matemáticos y simulación computacional, diversas 
configuraciones de electrodos, posición de éstos, y programación de 
polaridades, con la finalidad de extraer conclusiones de utilidad clínica en 
la terapia de neuroestimulación tónica.  
 
El modelo desarrollado está basado en dos submodelos: un modelo 
tridimensional que simula la distribución del campo eléctrico en la médula, 
en cualquier nivel metamérico, si bien el presente trabajo se centra en T8 y 
T10, denominado volumen conductor, y un modelo de fibra que permite 
estudiar si una fibra mielinizada de un determinado diámetro desarrolla un 
potencial de acción bajo la acción de un campo eléctrico externo.  
Utilizando este modelo, se ha estudiado el efecto de diferentes factores de 
enorme influencia en la práctica clínica: 
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Elección del material pre-implante: efecto de la distancia entre polos del 
electrodo en la estimulación (elección del electrodo). La distancia entre 
polos del electrodo que maximiza el área de fibras estimuladas en los 
cordones posteriores calculada a partir del modelo es de 9 mm entre bordes 
tanto en posición medial como lateral a 2.5 mm de la línea media. La 
diferencia entre el área de fibras estimulada con esta distancia entre polos y 
la mínima que corresponde a una distancia de 1 mm es de 350%. Esta 
distancia entre polos implica también una alta probabilidad de estimulación 
de raíces dorsales. 
 
Técnica de implante: efecto de la distancia lateral entre electrodos paralelos 
implantados a la misma altura metamérica (posicionamiento de los 
electrodos en el espacio epidural) y con programaciones simétricas. La 
mayor área de fibras estimuladas en los cordones posteriores corresponde a 
una distancia entre ejes de 5 mm. A partir de esta distancia el área disminuye 
y la posibilidad de estimular las raíces dorsales aumenta, por lo que no se 
aconseja separar los electrodos más de esa distancia. 

 
Herramientas de programación: estudio del efecto de la polaridad en la 
estimulación (resultados para las distintas polaridades utilizadas 
habitualmente). En términos de polaridad se halla la mayor área de fibras 
estimuladas para la programación en doble cátodo guardado (+--+) siendo 
un 10% superior a la siguiente (bipolar con polos separados). Sin embargo, 
esta programación de doble polo guardado presenta más probabilidades de 
estimulación de raíces dorsales que la programación de polo guardado (+-
+) por lo que esta segunda puede ser una buena opción si se observa 
estimulación molesta de raíces con la polaridad de doble polo guardado, 
puesto que además ésta es la polaridad que presenta menos preferencia por 
la estimulación de raíces dorsales (el ratio entre umbrales es el menor de las 
polaridades estudiadas, y un 25% menor que el siguiente). 
 
Técnica para desplazar la parestesia lateralmente: estudio del efecto de la 
estimulación transversa. La adición de ánodos (polos positivos) a la misma 
altura que los cátodos y contralateralmente provoca un desplazamiento 
lateral del área de estimulación, que puede ser útil cuando con la posición 
de los electrodos no conseguimos suficiente parestesia en algún lado (por 
ejemplo, en un miembro inferior). Este efecto es mayor cuanto más cerca 
están los electrodos.   
 
Se ha procedido además a un registro de distintos umbrales de estimulación 
para varias programaciones en una muestra de 26 pacientes, mediante un 
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estudio clínico observacional registrado en el CEIC (Comité Ético de 
Investigación Clínica) del Consorcio Hospital General Universitario de 
Valencia, para validar el modelo. 
 
Como resultado de la tesis, se ha desarrollado un modelo que permite 
estudiar el efecto de la estimulación tónica en cualquier nivel metamérico y 
determinar su eficacia en la creación de potenciales de acción, y se han 
sugerido unas pautas para la elección de los parámetros asociados a la 
terapia que puedan ser de utilidad clínica. 
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ABSTRACT 

 
Chronic pain is a major social and economic problem. It is estimated that 
about 19% of the population suffers from this pathology and of them 12% 
are patients affected by severe pain. The economic cost associated with the 
consequences of pain in Spain is estimated at around 2.5% of GDP. 
 
Tonic spinal cord stimulation is one of the therapies of choice for patients 
suffering from severe chronic neuropathic and vascular pain, refractory to 
pharmacological treatments, for more than fifty years. The success of the 
therapy, in terms of pain relief, depends on many factors related to the 
patient himself (pathology, anatomical characteristics and psychological 
aspects), as well as technical aspects associated with the device used and its 
programming. A correct programming of the neurostimulator, as well as 
other factors associated with the choice of electrodes and their position in 
the epidural space, is one of the critical factors for the effectiveness of the 
therapy. However, there is a huge lack of information regarding these 
aspects, despite of the amount of clinical information that exists about the 
therapy. 
 
This thesis studies, using a model of spinal cord stimulation based on 
mathematical methods and computational simulation, several 
configurations of electrodes, position of these, and programming of 
polarities, in order to draw conclusions of clinical utility in tonic 
neurestimulation therapy. The model developed is based on two submodels: 
a three-dimensional model that calculates the distribution of the electric 
field in the spinal cord, at any metameric level, although the present work 
focuses on T8 and T10, called volume conductor, and a fiber model that 
allows to study if a myelinated fiber with certain diameter creates an action 
potential under the action of an external electric field. Using this model, the 
effect of different factors of big influence on clinical practice has been 
studied: 
 

• Choice of pre-implant material: effect of the distance between 
electrode poles on stimulation (lead choice). The distance between 
electrode poles that maximizes the area of stimulated fibers in the 
dorsal columns calculated from the model is 9 mm between edges 
in both medial and lateral position at 2.5 mm from the midline. The 
difference between the area of fibers stimulated with this distance 
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between poles and the minimum corresponding to a distance of 1 
mm is 350%. This distance between poles also implies a high 
probability of stimulation of dorsal roots. 

 
• Implant technique: effect of the lateral distance between parallel 

leads implanted at the same metameric level (position of the 
electrodes in the epidural space) and with symmetrical 
programming. The largest area of stimulated fibers in the dorsal 
column corresponds to a lateral distance between axes of 5 mm. 
Above this distance the area decreases and the possibility of 
stimulating the dorsal roots increases, so it is not advisable to 
separate the leads more than that distance. 

 
• Programming tools: study of the effect of polarity on stimulation 

(results for the different polarities commonly used). The largest area 
of fibers stimulated was found for double guarded cathode (+--+), 
being 10% higher than the second highest (bipolar with separate 
poles). However, this dual guarded cathode polarity is more likely 
to stimulate dorsal roots than the guarded cathode (+-+), so this 
second one can be a good option if annoying root stimulation is 
observed with the dual guarded cathode polarity, since this is also 
the polarity that presents less preference for the stimulation of dorsal 
roots (the ratio between thresholds is the lowest of the polarities 
studied, and 25% lower than the second lowest). 

 
• Technique to move paresthesia laterally: study of the effect of 

transverse stimulation. The addition of anodes (positive poles) at the 
same height as the cathodes and contralaterally causes a lateral 
displacement of the stimulation area, which can be useful when with 
the position of the electrodes we do not get enough paresthesia in 
one side (for example, in a lower limb). This effect is greater as  
closer as electrodes are. 

 
 
We have also registered different stimulation thresholds for several 
programs in a sample of 26 patients, through an observational clinical study 
registered in the CEIC (Clinical Research Ethics Committee) of the 
Consorcio Hospital General Universitario de Valencia, to validate the 
model.  
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As a result of the thesis, a model has been developed that allows to study 
the effect of tonic stimulation at any metameric level and determine its 
effectiveness in the creation of action potentials, and some guidelines have 
been suggested for the choice of parameters associated with the therapy that 
may be clinically useful. 
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RESUM 
 
El dolor crònic constitueix un problema social i econòmic de primer ordre. 
S'estima que al voltant del 19% de la població pateix d'aquesta patologia i 
d'ells un 12% són pacients afectats per dolor sever. El cost econòmic 
associat a les conseqüències del dolor a Espanya es calcula entorn del 
2,5% del PIB. 
 
La neuroestimulació medul·lar elèctrica tònica és una de les teràpies 
d'elecció per a pacients afligits de dolor crònic sever neuropàtic i vascular, 
refractari a tractaments farmacològics, des de fa més de cinquanta anys. 
L'èxit de la teràpia, en termes d'alleujament del dolor, depén de molts 
factors relatius al propi pacient (patologia, característiques anatòmiques i 
aspectes psicològics), així com d'aspectes tècnics associats al dispositiu 
utilitzat i a la seua programació. Una correcta programació del 
*neuroestimulador, així com altres factors associats a l'elecció dels 
elèctrodes i posició d'aquests en l'espai epidural, constitueix un dels 
factors crítics per a l'eficàcia de la teràpia. No obstant això, hi ha una 
enorme escassetat d'informació respecte a aquests aspectes, malgrat la 
quantitat d'informació clínica que existeix sobre la teràpia.  
 
Aquesta tesi estudia, mitjançant un model de neuroestimulació medul·lar 
basat en mètodes matemàtics i simulació computacional, diverses 
configuracions d'elèctrodes, posició d'aquests, i programació de polaritats, 
amb la finalitat d'extraure conclusions d'utilitat clínica en la teràpia de 
neuroestimulació tònica.  
 
El model desenvolupat està basat en dos submodels: un model 
tridimensional que simula la distribució del camp elèctric en la medul·la, 
en qualsevol nivell metamèric, si bé el present treball se centra en T8 i 
T10, denominat volum conductor, i un model de fibra que permet estudiar 
si una fibra mielinitzada d'un determinat diàmetre desenvolupa un 
potencial d'acció sota l'acció d'un camp elèctric extern.  
Utilitzant aquest model, s'ha estudiat l'efecte de diferents factors d'enorme 
influència en la pràctica clínica: 
 

• Elecció del material *pre-implant: efecte de la distància entre pols 
de l'elèctrode en l'estimulació (elecció de l'elèctrode). La distància 
entre pols de l'elèctrode que maximitza l'àrea de fibres estimulades 
en els cordons posteriors calculada a partir del model és de 9 mm 
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entre vores tant en posició medial com lateral a 2.5 mm de la línia 
mitjana. La diferència entre l'àrea de fibres estimulada amb aquesta 
distància entre pols i la mínima que correspon a una distància d'1 
mm és de 350%. Aquesta distància entre pols implica també una alta 
probabilitat d'estimulació d'arrels dorsals. 

 
• Tècnica d'implant: efecte de la distància lateral entre elèctrodes 

paral·lels implantats a la mateixa altura metamèrica (posicionament 
dels elèctrodes en l'espai epidural) i amb programacions 
simètriques. La major àrea de fibres estimulades en els cordons 
posteriors correspon a una distància entre eixos de 5 mm. A partir 
d'aquesta distància l'àrea disminueix i la possibilitat d'estimular les 
arrels dorsals augmenta, per la qual cosa no s'aconsella separar els 
elèctrodes més d'aqueixa distància. 

 
• Eines de programació: estudi de l'efecte de la polaritat en 

l'estimulació (resultats per a les diferents polaritats utilitzades 
habitualment). En termes de polaritat es troba la major àrea de fibres 
estimulades per a la programació en doble càtode guardat (+--+) sent 
un 10% superior a la següent (bipolar amb pols separats). No obstant 
això, aquesta programació de doble pol guardat presenta més 
probabilitats d'estimulació d'arrels dorsals que la programació de pol 
guardat (+-+) pel que aquesta segona pot ser una bona opció si 
s'observa estimulació molesta d'arrels amb la polaritat de doble pol 
guardat, ja que a més aquesta és la polaritat que presenta menys 
preferència per l'estimulació d'arrels dorsals (el ràtio entre llindars 
és el menor de les polaritats estudiades, i un 25% menor que el 
següent). 

 
• Tècnica per a desplaçar la parestèsia lateralment: estudi de l'efecte 

de l'estimulació transversa. L'addició d'ànodes (pols positius) a la 
mateixa altura que els càtodes i *contralateralmente provoca un 
desplaçament lateral de l'àrea d'estimulació, que pot ser útil quan 
amb la posició dels elèctrodes no aconseguim suficient parestèsia en 
algun costat (per exemple, en un membre inferior). Aquest efecte és 
major com més a prop estan els elèctrodes.  

 
S'ha procedit a més a un registre de diferents llindars d'estimulació per a 
diverses programacions en una mostra de 26 pacients, mitjançant un estudi 
clínic observacional registrat en el *CEIC (Comité Ètic d'Investigació 
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Clínica) del Consorci Hospital General Universitari de València, per a 
validar el model. 
 
Com a resultat de la tesi, s'ha desenvolupat un model que permet estudiar 
l'efecte de l'estimulació tònica en qualsevol nivell metamèric i determinar 
la seua eficàcia en la creació de potencials d'acció, i s'han suggerit unes 
pautes per a l'elecció dels paràmetres associats a la teràpia que puguen ser 
d'utilitat clínica. 
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Capítulo 1 - INTRODUCCION 

1.1.- Motivación 

En Europa, se estima que entre 19% y 20% de la población europea sufre 
dolor crónico, y un 12% de éstos refieren una intensidad entre moderada y 
severa (1,2,3). Esta patología supone un importante gasto económico que se 
cifra en un 2.5% del PIB (4) en España. La neuroestimulación medular es 
una terapia de elección en ciertos pacientes afectados por dolor crónico 
severo neuropático o isquémico, y el mercado de la neuromodulación era 
de 7.267 millones de dólares a nivel mundial en el año 2020 (5), con un 
crecimiento anual superior al 10%. Por tanto, hablamos de una terapia 
firmemente establecida en el tratamiento del dolor desde hace muchos años. 
Sin embargo, existen ciertas controversias respecto a los resultados de la 
terapia a medio y largo plazo, debido a una pérdida de eficacia a partir de 5 
años que provoca un índice de explantes elevado (6,7), y que lleva 
recurrentemente a una puesta en duda de la terapia debido a su elevado coste 
(8). No existe un consenso en lo relativo a los motivos de esta pérdida de 
eficacia, puesto que entran en juego muchos factores (indicación clínica, 
selección del paciente, expectativas, etc..), pero uno de estos factores, no 
evaluado cuantitativamente, hasta donde llega mi conocimiento, es una 
correcta programación del dispositivo (9).  
 
Si bien no existe un cálculo del coste que implica una programación 
inadecuada de los neuroestimuladores, teniendo en cuenta que uno de los 
factores de éxito de la estimulación medular tónica es la activación de las 
fibras Ab correspondientes a los dermatomas afectados, y dicha activación 
depende de distintos factores entre los cuales la programación es uno de los 
más importantes, es fácil deducir que una correcta programación  de los 
estimuladores es un factor crítico para el éxito de la terapia (e inversamente, 
una deficiente programación es, presumiblemente, uno de los motivos de 
fracaso de la terapia).  
 
Cuando en 1996 me vi por primera vez ante la tarea de programar un 
neuroestimulador medular, lo primero que hice fue buscar los criterios de 
elección de los parámetros definibles en el dispositivo. Había recibido una 
formación muy completa respecto a los aspectos médicos de la terapia de 
Estimulación Medular Eléctrica (EME), fundamentalmente en cuanto a 
indicaciones, selección de pacientes, contraindicaciones, técnica de 
implante, etc. por parte de profesionales médicos con amplia experiencia en 
esta disciplina. Sin embargo, toda la información técnica venía 
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exclusivamente de la experiencia de las personas que habitualmente 
programaban estos dispositivos, sin ninguna información adicional.  
 
Teniendo en cuenta que en aquellos tiempos el acceso a la información no 
eran en absoluto los actuales, tuve la suerte, al ser miembro de la IEEE 
(Institute of Electrical and Electronic Engineers), de conseguir los pocos 
artículos referidos a esta terapia desde un punto de vista técnico, 
provenientes de Struijk y Holsheimer, de la Universidad de Twente (Países 
Bajos). Los artículos iniciales de este grupo estaban totalmente orientados 
a ingenieros, y tenían poca información de utilidad clínica, pero ya 
despertaron mi curiosidad hacia los modelos de simulación basados en 
ordenador, más teniendo en cuenta que mi Proyecto Fin de Carrera había 
sido un post-procesador gráfico para Elementos Finitos. 
 
Los dispositivos evolucionaron rápidamente desde entonces, aumentando 
exponencialmente los parámetros programables, principalmente en lo 
relativo a las polaridades, parámetro más importante a la hora de definir la 
parestesia (sensación de “hormigueo” en las zonas correspondientes a los 
dermatomas en cuyas fibras en los cordones posteriores (CP) y/o raíces 
dorsales (RD), se crea un potencial de acción que se propaga tanto en 
sentido anterógrado como retrógrado respecto al punto de generación). Sin 
embargo, seguían sin aparecer publicaciones referentes a la programación. 
La primera vez que vi una publicación que hiciese referencia a la polaridad 
fue en el año 2003 en el libro de Brian Simpson Electrical Stimulation and 
the Relief of Pain (10), donde Holsheimer propone el uso de la polaridad de 
cátodo guardado (un polo negativo1 rodeado por dos positivos) como la más 
adecuada para la estimulación de los cordones posteriores, en base a un 
análisis puramente cualitativo. Esta primera mención a una estrategia de 
programación se difundió de una forma increíble entre los programadores 
(ya fueran técnicos de las empresas proveedoras o médicos usuarios de la 
terapia) y rápidamente se convirtió en la polaridad “de moda”. Dado que se 
trataba solamente de una sugerencia sin ningún estudio comparativo detrás, 
esto demuestra la necesidad de criterios de programación que había. 
 
En el año 2004, durante la VII Reunión Científica de la Sociedad Española 
del Dolor (SED) que se celebraba al mismo tiempo que el I Congreso de la 

 
1 El término cátodo y ánodo se definen en función de la reacción de oxidación-reducción 
que se produce en el polo en contacto con el tejido. En el caso de la estimulación, es la 
reacción contraria a la del registro, por lo que al polo negativo se le denomina cátodo y al 
positivo ánodo. 
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Sociedad Valenciana de Terapéutica del Dolor (SOVTED), organizamos, 
por primera vez (que nos conste) a nivel mundial, un taller sobre 
programación de neuroestimuladores. El taller tuvo un enorme éxito y se 
repitió en muchos hospitales y congresos. Consistía básicamente en una 
aplicación de los conceptos expuestos por Holsheimer y su grupo en 
diversos artículos, adaptados de la mejor forma posible a la práctica clínica, 
una explicación de la influencia cada parámetro en aspectos como el área 
de parestesia, la duración de la batería del estimulador (y por tanto del 
propio estimulador puesto que no son extraíbles), etc., así como una 
explicación de en qué consistía cada parámetro (amplitud, duración del 
impulso, frecuencia, polaridad), algo que, increíblemente, no se había hecho 
con anterioridad. En el año 2005, la primera edición del curso BASIC & 
CLINICAL SCIENCE FOR THE MANAGEMENTOF THE CHRONIC 
PAIN PATIENT: NEURO-STIMULATION (2 y 3 de dicembre de 2005), 
dirigido por los Dres. De Andrés, Gomar y Prats incluye una presentación 
mía titulada “Neurostimulation programming– Technology Upgrades”. La 
incorporación en forma de presentación o de taller de aspectos relativos a la 
programación de los dispositivos ha seguido hasta ahora, año en el que se 
ha celebrado la edición número diecisiete del citado curso (y ha sido 
adoptada en muchos otros cursos en otros países). 
 
Puesto que tenía muy clara la utilidad clínica del uso de modelos, y teniendo 
en cuenta que el primer interesado en disponer de más información era yo 
mismo, como usuario de los sistemas de neuroestimulación, en el año 2004, 
poco después de ver el éxito e interés que despertaban las presentaciones 
técnicas respecto a la EME, presenté un proyecto de investigación junto con 
la Universidad Politécnica de Valencia a Medtronic Inc. (Minneapolis, 
EE.UU.), principal fabricante de neuroestimuladores del mundo. Por 
desgracia, el proyecto no salió adelante, y de hecho Medtronic no ha llegado 
a desarrollar ningún modelo de simulación (aunque tenían acceso al modelo 
de Holsheimer como patrocinadores de su desarrollo), algo que sí ha hecho 
su competencia incorporando sus modelos a los algoritmos de 
programación (11) con enorme éxito comercial y utilidad clínica. 
 
He tenido que esperar once años para, con el apoyo de una pequeña empresa 
valenciana, y sobre todo de mis directores de tesis el Dr. Javier Saiz, con 
quien comparto mis inquietudes investigadoras desde el año 1991, y el Dr. 
José de Andrés, con quien llevo trabajando en la neuromodulación desde 
1996, para poder desarrollar un modelo de simulación propio como el que 
hay en apenas unos cuantos centros de investigación en todo el mundo. 
Hasta donde llega mi conocimiento, el primer artículo comparando distintas 
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polaridades de uso clínico habitual es el que publica nuestro grupo en 2019 
(12). 
 
Actualmente, mantenemos varias líneas de investigación basadas en 
modelos de estimulación con el Centro de Innovación e Investigación de la 
Universitat Politècnica de València, como son: modelo generalista de 
estimulación medular eléctrica (objeto de esta tesis doctoral), modelo 
personalizado de estimulación medular eléctrica (objeto de la tesis doctoral 
de Carmen Solanes) y recientemente varios trabajos sobre estimulación 
cerebral profunda.   
 
De todo lo dicho se deduce que existe un gran vacío en lo relativo a la 
información técnica relativa a la terapia de neuroestimulación medular, 
chocante si tenemos en cuenta la cantidad de información clínica existente. 
Este vacío implica ciertas consecuencias importantes: 
 

• Dificultad para encontrar información respecto a aspectos básicos 
de la terapia (elección del material, localización de los electrodos, 
programación), especialmente para los nuevos adoptantes de la 
terapia. 

• Gran variabilidad en las técnicas debido a la falta de criterios 
objetivos 

• Dificultad para utilizar técnicas de programación por parte los 
médicos, creando una excesiva dependencia de los técnicos de los 
proveedores 

• Variabilidad de los resultados en función del usuario o programador 
• Pérdida de tiempo durante el implante y en las reprogramaciones 

posteriores 
 
A estas deficiencias relativas a los aspectos técnicos de la terapia de 
neuroestimulador, debemos sumar las dudas que existen respecto a la 
terapia debido a la pérdida de eficacia a medio/largo plazo de una técnica 
cuyos costes son crecientes por la complejidad de los sistemas utilizados 
(13,14). Se estima que la probabilidad de explante por falta de efectividad 
a los 5 años está en torno al 30% (6,15). Estamos por tanto ante un problema 
que implica un alto coste a la Sanidad. 
 
No sabemos hasta qué punto la optimización de la parestesia creada por el 
neuroestimulador medular, objeto de esta tesis, influye en estos resultados 
de efectividad, pese a que hay estudios que relacionan una deficiente 
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parestesia (sub o sobre estimulación) con la pérdida de efectividad (16,17). 
Por ello resulta actualmente imposible cuantificar económicamente si un 
cambio en la parestesia (cuya extensión estimulando todos los dermatomas 
afectados por el dolor es una condición necesaria pero no suficiente para la 
eficacia de la terapia) repercute directamente en la efectividad a 
medio/largo plazo de la terapia. 
 
Podemos hablar de nuestra experiencia particular en cuanto al ahorro de 
tiempo, que ha supuesto tener unos criterios objetivos de posicionamiento 
y/o programación. Dicho ahorro de tiempo se produce en dos escenarios: 
 

• Prueba de estimulación intraoperatorio: la selección de la polaridad 
idónea ha supuesto un importante ahorro de tiempo que, en nuestra 
experiencia, ciframos en 20 minutos por intervención. Este ahorro 
se produce en el tiempo de quirófano, disminuyendo el coste de la 
intervención, el riesgo de infección, y la desconexión del paciente 
respecto a las informaciones que debe suministrar debido al 
cansancio. 

• Sesiones de estimulación post-operatoria: el hecho de poder recurrir 
directamente a unos parámetros de estimulación cuya efectividad 
está objetivamente determinada, así como los recursos de 
estimulación que se estudian en esta investigación, han permitido 
disminuir de forma significativa los tiempos de programación así 
como adecuar las zonas de parestesia al dolor del paciente. 

1.2.- Objetivos 

Desde el primer momento el objetivo de esta investigación estuvo 
meridianamente claro: proveer al responsable de la programación de 
neurestimuladores medulares, ya fuesen médicos o ingenieros clínicos, de 
las herramientas necesarias para seleccionar los parámetros disponibles 
basadas en criterios objetivos. Además de la programación, el modelo de 
simulación podría dar más conclusiones respecto a las variables que utiliza, 
como son la posición o la geometría de los electrodos, o servir de base para 
un sistema de automatización de la programación como ha hecho un 
fabricante (Boston Scientific, Marlborough, MA, EE.UU.) a partir del 
desarrollo de un modelo similar al nuestro (11) . 
 
El objetivo final de la terapia de estimulación medular eléctrica para el 
tratamiento del dolor crónico es, como es fácilmente imaginable, conseguir 
el mayor alivio posible del dolor del paciente.  Este objetivo está 
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condicionado por muchos aspectos, fundamentalmente médicos, como son 
la selección del paciente (correcta indicación de la patología, evaluación de 
los criterios de exclusión), quirúrgicos (técnica de implante y manejo de 
complicaciones) o el correcto seguimiento del paciente. 
 
Nosotros, como ingenieros, debemos tener muy claro nuestro lugar dentro 
de todo este proceso. Es fácil caer en la tentación de extralimitarnos, 
siempre en un afán de conseguir los mejores resultados, y olvidarnos de que 
nuestro papel se limita al aspecto puramente técnico en el sentido más literal 
del término. Para un ingeniero, acostumbrado a trabajar con ciencias exactas 
(matemáticas, física, química, resistencia de materiales, electricidad), 
resulta a veces difícil asumir la incertidumbre intrínseca a una ciencia como 
la medicina, donde intervienen factores desconocidos e incontrolables. 
 
Por todo lo dicho, es muy importante tener claro el campo de aplicación de 
los resultados de una investigación como la que constituye esta tesis. 
Nuestros resultados se centran exclusivamente en un concepto 
perfectamente objetivo y cuantificable: la estimulación de las grandes fibras 
mielinizadas Ab, base de la estimulación medular tónica. 
 
Ese es nuestro campo de actuación, mientras que su relación con el alivio 
del dolor, ampliamente descrita por muchos autores, como se verá más 
adelante, se sale por completo de nuestras competencias. 

1.2.1.- Objetivos específicos 

Para conseguir los objetivos generales citados, esta tesis se centra en los 
siguientes objetivos específicos: 
 

• Desarrollo de un modelo matemático de simulación que permita 
determinar las fibras estimuladas por la terapia de estimulación 
medular eléctrica. Dicho modelo debe permitir definir cualquier 
geometría de electrodo, a cualquier nivel metamérico, y definir los 
parámetros eléctricos del pulso eléctrico tal y como se hace con los 
neuroestimuladores. 

• Diseño de las simulaciones a realizar con el modelo anterior para 
poder llegar a conclusiones de utilidad clínica para los profesionales 
responsables de la terapia de EME en lo relativo a los parámetros de 
programación, geometría de los electrodos y localización de éstos. 
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Para conseguir estos objetivos, será necesario desarrollar las siguientes 
herramientas y acciones: 
 

• Elaboración de un programa que permita prever el comportamiento 
de fibras Ab a partir del valor del campo eléctrico en los nodos de 
Ranvier 

• Elaboración de un modelo de Conductor Volumétrico en 3D de la 
médula espinal y estructuras adyacentes necesarias, para cualquier 
nivel metamérico, a partir de la anatomía real patrón elaborada a 
partir de varios sujetos, con la información necesaria respecto al 
comportamiento eléctrico de los tejidos  

• Elaboración de un programa que permita la toma de datos de los 
parámetros relativos a la programación y parestesia de pacientes 
portadores de neuroestimulación medular (previa aprobación por el 
Comité Ético de Investigación Clínica del Consorcio Hospital 
General Universitario de Valencia) 

• Definición de los parámetros de la terapia a analizar por el modelo 
• Toma de datos de parámetros reales en pacientes para validar el 

modelo 

1.3.- Esquema de la tesis 

Para conseguir nuestros objetivos de proporcionar resultados de utilidad 
clínica respecto a la EME, el primer requisito es el desarrollo del modelo de 
simulación que permita comparar distintas configuraciones. Dicho 
desarrollo fue llevado a cabo junto con Carmen Solanes que lo utilizó, con 
las necesarias modificaciones, en su tesis doctoral “Patient-Specific 
Computational Modeling for Spinal Cord Stimulation Therapy 
Optimization”. 
 
Una vez desarrollado el modelo se procedió a diseñar los distintos 
experimentos relativos a las decisiones más importantes relativas al aspecto 
técnico de la terapia, objeto de esta tesis. 
 
Cronológicamente hablando, estas decisiones son: 
 
Pre-operatoria: decisión del número y tipo de electrodo a utilizar, en cuanto 
al parámetro variable que es la distancia entre los contactos. 
 



 
 
36 

Intra-operatoria: posicionamiento de los electrodos en el espacio epidural: 
distancia lateral entre ambos (la posición rostro-caudal viene determinada 
por las pruebas de estimulación intra-operatorias). 
 
Post-oparatoria: programación de la polaridad y estrategias de 
programación para desplazar lateralmente la zona de parestesia. 
 
Sin embargo, la importancia de cada una de estas elecciones no se 
corresponde con esta cronología, por lo que he elegido aplicar el criterio de 
influencia del parámetro en el orden de las investigaciones, puesto que 
además el resultado de unas investigaciones sirve de base para las 
siguientes: 
 

• Polaridad idónea y diferencias entre las habitualmente utilizadas 
• Distancia entre polos como factor diferenciador entre los distintos 

modelos disponibles 
• Distancia lateral entre electrodos paralelos 
• Programación de polaridad transversa: estrategia para mover la zona 

de estimulación lateralmente 
 
Se ha incluido además el resultado de un estudio clínico realizado en 26 
pacientes para validar el modelo. 
 
El esquema seguido es el propio de cualquier investigación, es decir, los 
capítulos de material y métodos, resultados y discusión, así como una 
introducción incluyendo un repaso a la evolución del tratamiento del dolor 
y de la neuromodulación, que considero importantes para poner en valor la 
terapia de EME, y a los mecanismos del sistema nervioso central 
involucrados en la terapia. 
 

• Capítulo 1: Introducción. 
• Capítulo 2: Material y métodos: utilizados para el modelo de 

conductor volumétrico, el modelo de fibra, la elección de 
simulaciones realizada para los objetivos fijados, y el método de 
validación del modelo. 

• Capítulo 3: Resultados: exposición de los resultados de las 
simulaciones en las distintas configuraciones estudiadas: 

o Comportamiento del modelo 
o Resultados en polaridad 
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o Simulaciones con variaciones de la distancia lateral entre 
electrodos 

o Simulaciones con definiciones de polaridad transversa 
o Resultados del estudio clínico realizado y su evaluación 

estadística respecto al modelo. 
• Capítulo 4: Discusión: se analizan los distintos resultados respecto 

a los de otros investigadores (cuando los hubiera). Se analizan 
además las hipótesis de trabajo asumidas en la investigación, así 
como las limitaciones del modelo.  

• Capítulo 5: Conclusiones: en este capítulo se estudia el grado de 
consecución de los objetivos fijados, la aportación de esta 
investigación y las futuras investigaciones. 

• Capítulo 6: Contribuciones: relación de artículos, publicaciones y 
ponencias realizadas a partir de esta investigación. 

• Capítulo 7: Bibliografía utilizada en esta tesis. 
• Apéndice 1: Ecuaciones utilizadas en el modelo de fibra. 
• Apéndice 2: Documentación relativa al estudio clínico realizado. 

1.4.- Fisiopatología del dolor 

1.4.1.- Definición del dolor 

En 1979 la IASP (International Association for the Study of Pain) publica, 
tras dos años de trabajo, una primera definición del dolor (18). En julio de 
2020 dicha definición es revisada, y se introducen seis nuevas 
observaciones (19). 
 
Se define el dolor como una experiencia sensorial y emocional 
desagradable, asociada o similar a la asociada con daño tisular real o 
potencial. 
Las siguientes consideraciones fueron tomadas en cuenta para la nueva 
definición: 
 

• El dolor es una experiencia personal influenciada en diferentes 
grados por factores biológicos, psicológicos y sociales. 

• El dolor y la nocicepción son fenómenos diferentes. El dolor no 
puede ser inferido solamente por la actividad de las neuronas 
sensoriales. 

• Las personas aprenden el concepto de dolor a través de las 
experiencias de vida. 
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• Si una persona manifiesta una experiencia dolorosa, ésta debe ser 
respetada. 

• Aunque el dolor usualmente cumple una función adaptativa, puede 
tener efectos adversos sobre la funcionalidad y el bienestar social y 
psicológico. 

• Una de las maneras para expresar dolor es por la descripción verbal; 
la incapacidad para comunicarse no niega la posibilidad de que un 
humano o animal experimente dolor. 

 
El dolor se puede clasificar según distintos criterios: 
 

• Duración 
• Patogénesis 

 
Duración: se distingue entre el dolor agudo y crónico.  
 
El dolor agudo es un mecanismo de protección del organismo, actuando 
como señal de advertencia. Tiene una duración menor de 6 meses, ya que a 
partir de este periodo pasa a denominarse dolor crónico. El dolor tiene como 
causa una agresión o un daño interno o externo siendo su intensidad 
proporcional a la causa. Sin embargo, a veces puede no ser proporcional al 
estímulo desencadenante, convirtiéndose en sí mismo en una enfermedad. 
 
El dolor crónico es “un trastorno multifactorial que abarca componentes 
tanto físicos como psicológicos, como ansiedad, movilidad reducida, 
alteraciones del sueño y del apetito y depresión.  Estos síntomas están 
asociados a reducciones mesurables de la calidad de vida de los pacientes y 
a una limitación laboral y de la función social “(20) y requieren del uso 
frecuente de recursos sanitarios, todo lo cual contribuye a generar una carga 
socioeconómica importante. En concreto, el dolor y la discapacidad 
asociada a los trastornos musculoesqueléticos tienen un efecto perjudicial 
sobre la calidad de vida y son una de las principales causas de absentismo 
laboral. 
 
El dolor crónico constituye un problema terapéutico y social importante, 
con unos costes directos e indirectos considerables. Como hemos dicho, se 
estima que entre un 19% y un 20% de la población europea sufre dolor 
crónico no oncológico moderado o severo (1,2,3). 
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Patogénesis: distinguimos entre dolor nociceptivo, neuropático y 
psicogénico (21). 
 
El dolor nociceptivo está motivado por un estímulo doloroso en los 
nociceptores, teniendo una importante función de advertencia ante un daño.  
Dentro del dolor nociceptivo podemos distinguir entre somático y visceral, 
dependiendo de su localización. El dolor somático se produce en la piel o 
mucosas (dolor superficial) o en músculos, huesos, ligamentos, 
articulaciones, vasos, fascias, etc. (dolor profundo). El dolor visceral se 
produce en órganos y vísceras. Puede irradiar hasta las zonas 
correspondientes de la piel (dolor referido). 
 
El dolor neuropático es un dolor producido por una lesión o disfunción 
primaria en el sistema nervioso, originándose en las propias estructuras 
neuronales y no en las terminaciones nerviosas. Puede proyectarse en la 
región inervada, y se divide según la estructura afectada: nervio periférico, 
raíz nerviosa o sistema nervioso central (médula espinal, cerebro). El dolor 
neuropático no tiene una función útil. Una proporción importante de 
pacientes afectados de dolor crónico presentan componentes nociceptivos y 
neuropáticos al mismo tiempo, por ejemplo, en el caso del dolor lumbar 
crónico. 
 
El dolor psicogénico se debe a procesos mentales y no presenta causas 
fisiológicas. Es bastante raro, aunque frecuentemente el dolor crónico 
presenta un componente psicológico secundario, como en el caso del dolor 
psicosomático. 

1.4.2.- Problemática del dolor crónico 

En España el dolor crónico afecta a aproximadamente el 17-18% de la 
población, y su intensidad se considera entre moderada y grave en el 12% 
de casos, y se estima que el coste del dolor crónico está en torno al 2-2.8% 
del PIB (datos del año 2010) (4). 
 
Si hablamos de los datos en Estados Unidos, basado en datos del 2020, la 
prevalencia está en el 20.4% con un coste anual entre 560 y 635 miles de 
millones de dólares (9).  Estamos por tanto ante un problema de primer nivel 
en cuanto a población afectada, coste económico, y en los últimos años, 
incidencia de la adicción a los opioides, principalmente en los EE.UU. (22–
24).  
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Aunque en la escala terapéutica de la Organización Mundial de la Salud, 
pensada originalmente para el tratamiento del dolor oncológico, no se 
incluía la neuromodulación, posteriores revisiones han incluido estas 
técnicas dentro del 4º escalón terapéutico (25) (ver Figura 1). 
 

 
Figura 1: Escala terapéutica para el dolor de la OMS adaptada para las terapias de 
neuromodulación (extraído de (25)). 

1.4.3.- Definición de neuromodulación 

En 2019, la INS (International Neuromodulation Society) define la 
neuromodulación como “el proceso de inhibición, estimulación, 
modificación, regulación o alteración terapéutica de forma eléctrica o 
química en el sistema nervioso central, periférico o autónomo. Es la ciencia 
que estudia cómo intervenciones eléctricas, químicas y mecánicas pueden 
modular la función del sistema nervioso. Es inherentemente no destructiva, 
reversible y ajustable” (26). En 2018 esta definición se revisa y se expresa 
como “un campo de la ciencia, medicina y bioingeniería que engloba 
tecnologías implantables y no implantables, eléctricas o químicas, cuyo 
propósito es mejorar la vida de la humanidad” (5).  Esta definición añade, 
respecto a la anterior de 2009, el campo de la bioingeniería como parte de 
las ciencias involucradas en la neuromodulación. 
 
Jan Holsheimer, ingeniero biomédico en la Universidad de Twente (Países 
Bajos) y precursor del uso de modelos matemáticos en la estimulación 
medular,  añade a esta definición los siguientes términos (27): 
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• Debe ser dinámica, requiriendo intervención (de forma continua o 
intermitente), y no un procedimiento corto y no recurrente. 

• La actividad de una red neuronal específica está influida por una 
estimulación eléctrica o neurofarmacológica. 

• El efecto clínico puede controlarse de forma continua, mediante uno 
o más parámetros de estimulación, que satisfagan las necesidades 
del paciente. 

1.5.- Clasificación fisiológica y funcional de las fibras nerviosas  

Este capítulo ha sido extraído en gran parte del Tratado de Fisiología 
Médica de Arthur C. Guyton (McGraw-Hill 1992) (28). 
  
Dado que el modelo de fibra, que va a ser la herramienta que determina, por 
modelización, la creación de un potencial de acción en una fibra a partir de 
un campo eléctrico externo, depende del tipo de fibra considerado, 
considero interesante realizar un resumen de los tipos de fibra nerviosa en 
el cuerpo humano, así como las distintas vías de transmisión de los 
impulsos, fundamentalmente los sensitivos y los dolorosos, puesto que son 
los que nos interesan. 
 
Las fibras nerviosas se clasifican según su diámetro, y según los nervios y 
funciones sensoriales, además de diferenciarse entre fibras mielínicas y 
amielínicas, tal y como puede verse en la Figura 2. En dicha figura se 
muestran las fibras nerviosas en función de estas clasificaciones. 
 
Para nuestra investigación estudiaremos, como se explica más tarde, las 
fibras mielínicas Ab, que son las que constituyen los cordones posteriores 
y las raíces dorsales, lugares donde se va a producir la estimulación a partir 
de los electrodos situados en la parte posterior del espacio epidural. 
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Figura 2: Clasificación fisiológica y funcional de las fibras nerviosas 

1.5.1.- Detección y transmisión de las sensaciones táctiles por las fibras 
nerviosas periféricas 

Casi todos los receptores sensoriales especializados (corpúsculos de 
Meissner, receptores abovedados de Iggo, receptores pilosos, corpúsculos 
de Pacini y terminaciones de Ruffini) transmiten sus señales a través de 
fibras Ab. 
 
Los receptores táctiles de terminaciones nerviosas libres transmiten 
fundamentalmente a través de fibras mielínicas Ad, y algunas por fibras 
amielínicas C. 
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1.5.2.- Vías sensoriales para la transmisión de señales somáticas al 
sistema nervioso central 

Casi toda la información sensorial procedente de los segmentos somáticos 
entra en la médula espinal por las raíces dorsales de los nervios raquídeos 
(con excepción de unas pocas fibras muy pequeñas de poca importancia que 
entran por las raíces ventrales). 
 
Desde el punto de entrada a la médula hasta el cerebro las señales 
sensoriales son transportadas por una de las dos vías sensoriales 
alternativas: 
 

1. La columna dorsal-lemnisco 
2. El sistema anterolateral (vía espino-talámica) 

 
Ambos sistemas se vuelven a unir parcialmente en el tálamo (ver Figura 3). 
 

 
Figura 3: Vías sensoriales para la transmisión de señales somáticas al sistema nervioso 
central. (a) Sistema Columna dorsal-lemnisco. (b) Sistema anterolateral (extraído de 
Hershel Raff, Michael Levitzky, Fisiología Médica. McGraw Hill). 
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Sistema Columna dorsal-lemnisco: lleva principalmente señales por los 
cordones posteriores de la médula, y tras cruzar al lado opuesto en el bulbo 
raquídeo, prosigue por el tallo cerebral hasta el tálamo por el lemnisco 
medial.  
Está compuesto por grandes fibras mielínicas con velocidades de 
transmisión de 30 a 110 m/s, con un alto grado de orientación espacial con 
respecto a su origen en la superficie del cuerpo.  
 
Sistema anterolateral: tienen su origen en las astas dorsales de la sustancia 
gris medular, cruzan al lado opuesto de la médula y ascienden por las 
columnas blancas anteriores y laterales para terminar en todos los niveles 
del tallo cerebral y también en el tálamo.  
Está compuesto por fibras mielínicas de pequeño diámetro (4 µm de media) 
con velocidades hasta 40 m/s y con poca orientación espacial. 
Las diferencias entre ambas vías caracterizan el tipo de información 
transmitida: la información que requiere velocidad y fidelidad espacial 
viajará por el sistema columna dorsal-lemnisco, mientras que aquella que 
no requiera ninguna de estas condiciones transcurrirá por el sistema 
anterolateral. 
Si embargo el sistema anterolateral posee una capacidad espacial que no 
posee el sistema dorsal: la capacidad de transmitir un amplio espectro de 
modalidades sensoriales: dolor, calor, frío, sensaciones táctiles toscas. El 
sistema dorsal está limitado a los tipos más diferenciados de sensaciones 
mecanorreceptoras. 
 
Sistema columna dorsal-lemnisco: 
 

• Sensaciones de tacto que requieren un alto grado de localización 
del estímulo 

• Sensaciones de tacto que requieren la transmisión de 
gradaciones sutiles de intensidad 

• Sensaciones fásicas, como las de vibración 
• Sensaciones que avisan de movimiento contra la piel 
• Sensaciones de posición 
• Sensaciones de presión relacionada con grados sutiles de juicio 

de la intensidad de la presión 
 
Sistema anterolateral: 
 

• Dolor 
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• Sensaciones térmicas (tanto calor como frío) 
• Sensaciones de tacto y presión toscas con capacidad de localizar 

sólo burdamente sobre la superficie corporal 
• Sensaciones de picor y cosquilleo 
• Sensaciones sexuales 

1.5.3.- Transmisión por el sistema columna dorsal-lemnisco 

Al entrar las grandes fibras en la médula espinal desde las raíces dorsales 
de la médula, cada fibra se divide en dos para formar una rama medial y 
otra rama lateral. 
La rama medial gira hacia arriba en los cordones posteriores y prosigue por 
la misma hasta el cerebro. 
La rama lateral entra en el asta dorsal de la sustancia gris medular y se divide 
varias veces estableciendo sinapsis en prácticamente todas las porciones 
intermedias y anteriores de la sustancia gris medular. 
Las neuronas que se excitan cumplen tres funciones: 
 

1. Unas pocas emiten fibras de segundo orden que vuelven a entrar en 
los cordones posteriores para constituir un 15% de estas fibras. Otras 
pocas fibras de segundo orden entrar en la columna posterolateral, 
formando el haz espinocervical que vuelve a unirse con los cordones 
posteriores en el cuello y en el bulbo inferior. 

2. Muchas de las neuronas provocan reflejos locales. 
3. Otras fibras dan lugar a los haces espinocerebelosos. 

 
La vía cordones posteriores-lemnisco dorsal. 
Las fibras que entran en los cordones posteriores pasan sin interrupción 
hasta el bulbo, donde hacen sinapsis en los núcleos de los cordones 
posteriores (núcleo cuneado y grácil). 
Desde aquí neuronas de segundo orden cruzan inmediatamente al lado 
opuesto y prosiguen su ascensión hasta el tálamo a través de vías bilaterales 
denominadas lemniscos mediales. 
 
Orientación espacial de las fibras nerviosas en el sistema cordones 
posteriores-lemnisco 
En los cordones posteriores, las fibras de las partes más bajas del cuerpo se 
sitúan hacia el centro mientras que las que van entrando van formando capas 
laterales sucesivas (lo que Feirabend denomina "capas de cebolla" (29)). 
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Transmisión de las señales de dolor 
Las señales de dolor tanto "rápido-agudo" como "lento-crónico" entran 
desde el nervio raquídeo mediante fibras C (dolor lento- crónico) y Ad 
(dolor rápido-agudo).   
Las fibras de dolor tras entrar en la médula ascienden o descienden de uno 
a tres segmentos por el haz de Lissaeuer, para terminar luego en neuronas 
de las astas dorsales. Hay dos sistemas para el procesado de dolor hacia el 
cerebro: 
 

1. El haz espinotalámico para el dolor agudo con fibras Ad que 
transmiten el dolor mecánico y térmico. Terminan 
principalmente en la lámina I. 

2. Vía paleoespinotalámica para la transmisión del dolor lento 
crónico fundamentalmente mediante fibras C aunque también 
alguna Ad. Terminan casi por completo en las láminas II y III de 
las astas dorsales (sustancia gelatinosa). Cuando las fibras tipo 
C establecen sinapsis en las astas dorsales de la médula espinal, 
liberan aparentemente sustancia P como transmisor sináptico.                                                                                                                                                                                                                               

 
De este resumen de las vías y mecanismos de transmisión nerviosa, se 
deduce la enorme complejidad asociada al estudio de los mecanismos del 
dolor, donde se mezclan fenómenos eléctricos y químicos, 
neurotransmisores, y distintas vías como la columna dorsal-lemnisco (fibras 
en los cordones posteriores) y sistema anterolateral (sensaciones dolorosas), 
así como órganos que van desde el cerebro (tálamo, corteza cerebral) y 
médula espinal, hasta los receptores periféricos. Esto explica la falta de 
modelos para distintos tipos de estimulación, y la simplificación de algunos 
otros (30–33). 

1.6.- Historia del tratamiento del dolor 

El uso de la electricidad para tratar el dolor se remonta a distintas 
civilizaciones a lo largo de todo el mundo. Hasta la aparición del primer 
generador de electricidad estática al final del siglo XVII, solamente se 
disponía de medios naturales para su generación, principalmente peces.  
 
Se refiere como primer uso de la electricidad para el tratamiento del dolor 
el uso de brazaletes y collares de magnetita y ámbar para prevenir migrañas 
y artritis (34), aproximadamente 9000 años A.C . Distintos pueblos antiguos 
se sorprendieron por la fuerza de la descarga de ciertos peces. Esta fauna 
incluye en agua dulce el pez-gato eléctrico (de la familia malapteruridae), 
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que vive en el Nilo y ríos del África tropical, así como la anguila eléctrica 
(electrophorus electricus) que se encuentra en Sudamérica. En cuanto al 
agua salada, tenemos la raya eléctrica (orden de los torpediniformes), 
también conocida como pez-torpedo. 
 
Los egipcios ya conocían el efecto de la descarga del pez-gato para el 
tratamiento de la neuralgia, migraña y otros síndromes dolorosos (35). Sin 
embargo, el primer escrito que se refiere al uso de la electricidad para el 
tratamiento del dolor viene del médico romano Scribonius Largo que, en su 
libro Compositiones Medicae (publicado en 47-48 D.C.), recoge 271 recetas 
médicas, y cita el tratamiento con pez torpedo y raya de la gota y migraña 
(36). 
 

 
Figura 4 : Aplicación del pez-torpedo para el tratamiento del dolor de miembros 
inferiores (a) y para la migraña (b) (extraído de (34)) 
 
En 1772 John Walsh, un cirujano inglés, demuestra el efecto “puramente 
eléctrico” del pez torpedo (37). La era de la electricidad producida por el 
ser humano empieza en 1672 con el generador de electricidad estática del 
ingeniero alemán Otto von Guericke (34). La primera fase de la 
electroterapia moderna proviene del uso de la máquina de electricidad 
estática de Jesse Ramsden en 1766. A mediados del siglo XVIII las 
máquinas electrostáticas se utilizaban en los hospitales ingleses para la 
electro-analgesia, en angina pectoris, gota, migrañas, dolor pleurítico y 
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ciática. La electro-ictioterapia se utilizó en Europa hasta mediados del siglo 
XIX (38). 
 
La segunda fase aparece en 1800 con la invención de la batería. Las 
aplicaciones terapéuticas son mejor toleradas por los pacientes que la 
electricidad estática al no producir descargas dolorosas. Una aplicación 
popular del “galvanismo” (así se denominaba a la corriente suministrada 
por una batería) eran los baños eléctricos, en los que el paciente era 
introducido en una tina con agua y la corriente se suministraba vía 
electrodos de placa. Se populariza también el uso del galvanismo localizado 
directamente sobre el nervio. 
 
La tercera era de la electroterapia aparece con el descubrimiento de la 
inducción eléctrica. Los descubrimientos de Oersted y posteriormente de 
Faraday en 1831 dan lugar al Inductorium en 1848 por parte de Du Bois-
Reymond, que se convierte en una herramienta básica para la estimulación 
de tejidos excitables (39) (Figura 5). 
 

 
 
Figura 5: Inductarium de Emil du Bois-Reymond fabricada por Rudolph Krüger en 1893. 
Colección de la Universidad de Harvard. 

El siglo XIX se conoce como la época dorada de la electricidad de uso 
médico. A finales del siglo, muchos médicos utilizaban máquinas eléctricas, 
sin mucho respaldo de la ciencia, hasta que en 1910 la electroterapia fue 
legalmente excluida de la práctica médica tras el informe Flexner  (40). El 
principio del siglo XX marca el fin de la era dorada de la electro-analgesia, 
debido fundamentalmente a su asociación con el curanderismo, el 
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establecimiento de la industria farmacéutica y la aparición de tratamientos 
basados en los rayos X (34). 
 
Sin duda, el evento con mayor impacto en la electro-analgesia es la 
aparición de la Teoría de la Puerta de Control (Gate Theory of Pain) por 
parte de Melzack y Wall en 1965 (41).  Esta teoría postula que puede 
conseguirse la inhibición del dolor mediante un estímulo no doloroso. Tras 
probar su teoría en ellos mismos, utilizaron una estimulación transcutánea 
en tres pacientes que experimentan un alivio temporal de dolor (42). El 
primer estimulador de nervio periférico se implanta en 1968 mediante dos 
anillos de platino en el nervio mediano (43). 

1.7.- Historia de la neuroestimulación 

Como ya hemos dicho, la neuroestimulación nace a partir de la teoría de la 
puerta de control. 
 
Norman Shealy, neurocirujano en La Crosse (Wisconsin), pensó que la 
teoría de la puerta de control sería más efectiva si se estimulaban los 
cordones posteriores, y confirma su teoría en gatos (44). Estos resultados 
fueron rechazados para publicarse en el Journal of Neurosurgery debido a 
la controversia que despertaron. 
 
En marzo de 1967 Shealey implanta el primer estimulador de cordones 
posteriores mediante hemilaminectomia en T2-T3, fijando el electrodo a la 
cara interna de la duramadre, dentro del espacio intratecal, a un varón de 70 
años,  aquejado de un carcinoma broncogénico inoperable (45). El 
dispositivo estaba construido por Tom Mortimer, un estudiante de 
doctorado de ingeniería biomédica en la Universidad Case Western Reserve 
de Cleveland.  
 
El paciente recibe la neuroestimulación variando la frecuencia y refiere 
alivio del dolor, pero fallece al día siguiente a la intervención debido a una 
endocarditis bacteriana inesperada con un embolismo en el hemisferio 
cerebral izquierdo. Se observaron además lesiones masivas metastásicas 
pleurales y hepáticas. Este hecho es más que una anécdota, si tenemos en 
cuenta que una parte importante del nacimiento de la neuroestimulación 
medular se basa en los resultados de un implante cuyo efecto duró menos 
de 24 horas. 
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En octubre de 1967 se procede al segundo implante, a una mujer de 50 años 
aquejada de dolores pélvicos carcinomatosos. En esta ocasión se utiliza un 
estimulador acoplado por radiofrecuencia, proveniente de un generador de 
Medtronic del seno carotideo utilizado para controlar la angina y la 
hipertensión (Figura 6). La paciente experimentó un alivio del dolor de 
aproximadamente el 50%, y en algunos periodos del 100%. 
 

 
Figura 6: Primer estimulador de médula espinal por radiofrecuencia (extraído de (46)) 

Shealey continuó realizando implantes con el mismo dispositivo adaptado. 
Cuando presentó sus resultados en sus primeros 6 pacientes en 1969, varios 
neurocirujanos se interesaron por la técnica, y se formó el Grupo de 
Estimulación de Cordones Posteriores, cuyo objetivo era realizar el 
seguimiento en 500 pacientes durante 5 años para evaluar la validez de la 
terapia (47). 
 
Los problemas técnicos, las complicaciones derivadas de la cirugía, como 
fugas de líquido cefalorraquídeo, compresión de la médula y fibrosis 
adherente, así como el uso de la terapia por parte de implantadores 
inexpertos, unido a una mala selección del paciente, deriva en una tasa de 
fallos muy elevada. Shealy manifiesta su desacuerdo con la idea de que la 
terapia no haya sido adecuadamente investigada antes de su uso clínico, 
pero abandona progresivamente su uso. Realiza su último implante en mayo 
de 1973. Durante unos años la terapia deja de utilizarse más que por unos 
pocos neurocirujanos que perseveran. 
 
Los avances en el método de implante y en la selección del paciente 
contribuyeron a que resurgiese el interés por la terapia de neuroestimulación 
medular por parte de médicos europeos y americanos. Los progresos en las 
técnicas de implante incluye el método “endo-dural” para posicionar un 
electrodo tipo pala entre capas diseccionadas de la duramadre (47) y sobre 
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todo el implante de electrodos filiformes percutáneamente en el espacio 
epidural (48–50). La contribución de la empresa privada fue decisiva para 
el desarrollo de los dispositivos, hasta llegar a los sistemas actuales. 
 
Resulta importante destacar como la terapia empezó con un abordaje 
intratecal, que permite un aprovechamiento muy superior de la energía 
suministrada, al no tener las corrientes que traspasar la duramadre; pero 
presentaba tantas complicaciones asociadas al implante del electrodo, que 
la terapia estuvo a punto de abandonarse. Más recientemente, existen varias 
propuestas para retornar el abordaje intratecal (51–53), pero la complejidad 
de la intervención, al tener que acceder y seccionar la duramadre, sumado a 
que solamente los neurocirujanos podrían realizar esta intervención, han 
hecho que ninguno de los intentos haya desembocado en un uso clínico. 

1.8.- La teoría de la puerta de control 

Como se ha dicho, la aparición de la teoría de la puerta de control por parte 
de Melzack y Wall en 1965 constituye el evento más importante en la 
aparición de la terapia de neuroestimulación medular eléctrica. Se basa en 
la hipótesis de que las señales aferentes de dolor, transmitidas a la médula 
por fibras pequeñas, se oponen a las señales simultáneas del tacto, 
transmitidas por grandes fibras mielinizadas. Este bajo umbral de la 
actividad cutánea actúa como puerta de la salida del asta dorsal, reduciendo 
la precepción central del dolor. La estimulación medular eléctrica deriva de 
esta teoría: postula que la estimulación continua de las ramas axonales de 
las fibras Ab en los cordones posteriores daría lugar a una liberación de 
transmisores por medio de sus colaterales medulares, lo que llevaría a la 
inhibición de la respuesta de las fibras C en las neuronas de las astas 
dorsales. Esto “cerraría la puerta”, reduciendo la transmisión de señales de 
dolor. Esta teoría es consistente con el hecho de requerirse una parestesia 
que cubra el área del dolor (54, 55), puesto que ésta viene provocada por la 
activación de las fibras Ab aferentes en los cordones posteriores. 
 



 
 
52 

 
Figura 7: Esquema del mecanismo de la puerta de control publicado en 1965. Extraído de  
(41).  

De acuerdo con la Figura 7, L son las fibras de gran diámetro y S las de 
pequeño diámetro. Las fibras proyectan a la substancia gelatinosa (SG) y a 
las células de primera transmisión central (T). El efecto inhibidor ejercido 
por SG en las fibras aferentes terminales se incrementa con la actividad en 
L y reduce con la actividad en las fibras S. El gatillo central se representa 
por una línea entre el sistema de grandes fibras y el mecanismo de control 
central; este mecanismo, a su turno, proyecta hacia atrás del sistema de 
control de puerta. Las células T proyectan hacia las células de entrada del 
sistema de acción, siendo + excitación y - inhibición. 
 
Hay sin embargo evidencias de que este mecanismo debe ser ampliado (56), 
ya que no explica algunas contradicciones como la falta de eficacia en el 
dolor nociceptivo. Existen diversas teorías de mecanismos de acción que 
complementan a la teoría de la puerta de control, como el propuesto por Cui, 
Linderoth y Meyerson (57). De hecho el propio Wall revisa su teoría (58) 
pero la idea básica persiste: la interacción entre estímulos nocivos y no 
nocivos.  

1.9.- Técnica de implante 

La técnica de implante apenas ha variado en los últimos 50 años. Hay que 
distinguir entre dos tipos de implante, dependiendo de los tipos de electrodo 
utilizados. 

1.9.1.- Implante de electrodo quirúrgico 

Este implante necesita realizar una hemilaminectomía y acceder 
directamente a la duramadre del paciente. Para realizar esta técnica es 
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necesario que el paciente esté completamente anestesiado, aunque existen 
grupos que realizan el implante con una anestesia epidural de forma que se 
pueda realizar el test intraoperatorio para asegurar la cobertura de la 
parestesia (59). En el caso de no poder realizar dicho test, existen 
alternativas para intentar asegurar el buen posicionamiento del electrodo 
(60).  
Según datos internos de Medtronic, la proporción de implantes de 
electrodos quirúrgicos respecto a percutáneos es de 1:25. 
Esto se debe fundamentalmente a dos circunstancias: 
 

• Es una técnica más invasiva, al requerir una intervención sobre las 
vértebras, con mayores riesgos quirúrgicos, efectos secundarios 
causados por la intervención y, desde un punto de vista riguroso, la 
técnica deja de ser reversible. A esto se añade el riesgo, en el caso 
de tener que sustituir/explantar el electrodo, de romper la duramadre 
por haberse adherido el electrodo. 

• Es una técnica que requiere que se realice por parte de un 
neurocirujano o un cirujano ortopédico. Dado que en general las 
unidades de dolor están compuestas por médicos de varias 
especialidades, pero con acceso a técnicas quirúrgicas en general 
solamente anestesiólogos, esto imposibilita realizar este tipo de 
implantes a estas unidades. 

 
Durante años se consideró que los electrodos quirúrgicos eran más efectivos 
desde un punto de vista energético que los percutáneos, por tener el contacto 
orientado hacia los cordones posteriores, y no a 360º como los percutáneos. 
Los estudios con modelos demostraron, sin embargo, que los umbrales de 
percepción (UP) eran menores por asegurar el contacto del polo sobre la 
duramadre sin grasa epidural intermedia, gran aislante, y por la menor 
impedancia, y no por la orientación de dicho polo (61). 

1.9.2.- Implante de electrodo percutáneo 

El electrodo percutáneo se implanta mediante una aguja de tipo Tuohy 
modificada (ver Figura 8). Se introduce la aguja con una orientación 
paramedial, a una altura metamérica al menos dos vértebras caudal respecto 
a la zona diana, de forma que el electrodo se movilice en dirección rostral 
ayudado por imagen fluoroscópica. Se utiliza una aguja de 14 o 15 G (1.8 a 
2.1 mm de diámetro exterior). Para dicha imagen es necesario contar en el 
quirófano de un sistema portátil de rayos X (también denominados C-Arm), 
como el mostrado en la Figura 9. En la  
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Figura 10 se muestra la imagen típica que se obtiene del equipo de rayos X 
portátil. 
 
La zona diana en la que se van a situar los electrodos depende de los 
dermatomas a estimular (es decir, los dermatomas afectados por la lesión 
neuropática o por el dolor isquémico). En la Figura 11  se muestra un mapa 
de dermatomas. Obsérvese en la parte derecha como la denominación del 
dermatoma, que corresponde al nivel vertebral por el que el nervio espinal 
sale de la columna vertebral, no se corresponde con el nivel por el cual se 
incorpora a la médula (DREZ- Dorsal Root Entry Zone). Así pues, si 
queremos estimular por ejemplo el dermatoma L5 correspondiente a una 
parte del pie, no podemos situar el cátodo del electrodo por debajo de T10, 
puesto que a ese nivel está el punto de entrada a la médula de los nervios 
correspondientes a este dermatoma. 
 

 
 
Figura 8: Localización del especio epidural mediante la técnica de pérdida de presión con 
aguja Tuhoy 
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Figura 9: Sistema portátil de rayos X (C-Arm) (extraído de Apuntes de electromedicina, 
Xavier Pardell. https://www.pardell.es/fluoroscopia-1.html) 

 

 
 

Figura 10: Imagen obtenida mediante equipo de rayos X portátil durante el implante de 
los electrodos 
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Figura 11: Mapa de dermatomas. (Extraído de 
http://neurocienciasneuroblog.blogspot.com) 

1.9.3.- Test intraoperatorio 

Una vez posicionado(s) el(los) electrodo(s), se procede a estimular 
mediante un dispositivo externo para que el paciente refiera dónde percibe 
la parestesia (sensación similar al hormigueo en los dermatomas 
correspondientes a los nervios estimulados en los cordones posteriores y/o 
raíces dorsales). Una vez que se consigue una parestesia que se considera 
adecuada, se procede a fijar los electrodos, en caso de electrodos 
percutáneos mediante sistemas de anclaje similares a collarines que fijan el 
electrodo a la fascia (ver Figura 12). 

 
Figura 12: Sistemas de anclaje del electrodo percutáneo (extraído de presentación 
comercial de Medtronic) 
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1.9.4.- Periodo de prueba 

Debido a que la adecuada estimulación de los dermatomas afectados por el 
dolor no garantiza un adecuado alivio del dolor (se considera que el alivio 
es eficaz si es superior o igual al 50%), se suele mantener un sistema externo 
de estimulación para que el paciente evalúe el efecto de la 
neuroestimulación realizando actividades diarias. El periodo durante el cual 
se mantiene este sistema externo viene limitado por el riesgo de infección 
(62), al tener el paciente unas conexiones provisionales que conectan el 
generador externo (denominado ENS- External Neuro-Stimulator o WENS 
– Wifi External Neuro-Stimulator) a los electrodos epidurales, que 
constituyen un potencial punto de entrada de infecciones 
.  
El periodo de prueba puede ir desde algunos días, hasta 28 (básicamente 
debido a requisitos legales en algunos países como Bélgica (62)), aunque lo 
habitual está entre 1 y 2 semanas. 
 
Aunque en algunos países el someter al paciente por un periodo de prueba 
es obligatorio (salvo contraindicaciones como en pacientes con alto riesgo 
quirúrgico, anticoagulados, etc..), hay autores que ponen en duda la eficacia 
de este periodo, debido a la necesariamente corta duración de esta prueba, 
así como otras consideraciones (63). 

1.9.5.- Implante definitivo 

Una vez determinada la efectividad de la terapia durante la fase de prueba 
(alivio del dolor superior o igual al 50%) se procede al implante del 
generador definitivo. Para ello se tunelizan los electrodos hasta el bolsillo 
del generador. En modelos más antiguos se utilizaba un cable de conexión 
intermedio, pero debido a la incompatibilidad de estos cables con la técnica 
de imagen de resonancia magnética nuclear, no se utilizan cables 
intermedios en los sistemas más modernos. 
 
El implante definitivo se realiza en el lado contrario a la salida de los cables 
provisionales del periodo de prueba, para minimizar riesgos de infección 
del sistema definitivo. 
 
El implantador decide en ese momento el tipo de estimulador a implantar 
(ver sección a continuación con los tipos disponibles). 
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En EE. UU. se utiliza en general un proceso distinto al europeo. Se 
implantan unos electrodos provisionales que se conectan directamente al 
generador externo y, en caso de que el periodo de prueba sea efectivo, se 
explantan los electrodos y se vuelven a implantar los definitivos. Esta 
metodología, además de suponer un mayor coste, presenta el problema de 
recolocar los electrodos definitivos en la misma localización que los 
provisionales, lo cual, dependiendo de las características del espacio 
epidural (fundamentalmente debido a adherencias y fibrosis), no es siempre 
evidente. 

1.10.- Dispositivos actuales para la estimulación medular 

Un neuroestimulador se compone de un generador de pulso y de uno o 
varios electrodos con varios contactos que permite que este pulso sea 
transmitido a los tejidos, además de otros elementos accesorios como un 
controlador para el paciente, cargador (en caso de ser un dispositivo 
recargable), etc... 
 
La Figura 13 muestra de forma esquemática la configuración de un sistema 
habitual de EME donde se puede apreciar: 
 

1. Representación simplificada de la generación de la señal dolorosa 
2. Estimulador y electrodos 
3. Polos de los electrodos en el espacio epidural 
4. Simplificación de la señal ascendente del potencial de acción 
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Figura 13: Esquema de un sistema de neuroestimulación medular tónico (extraído de la 
página web de Boston Scientific (https://www.bostonscientific.com) 

Los sistemas de neuroestimulación medular pueden clasificarse en función 
de diversos parámetros: 
 

• Batería: 
o Sistemas sin batería (fuente de alimentación externa) 
o Sistemas con batería no recargable 
o Sistemas con batería recargable 

• Electrodos (ver Figura 14) 
o Quirúrgicos tipo pala 
o Percutáneos 
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• Número de electrodos controlados por el generador 
• Número total de polos programables 
• Tipo de pulso: 

o Generador de voltaje 
o Generador de corriente 

 

 
Figura 14: Tipo de electrodo. Cuadripolares percutáneos y quirúrgicos (a) y electrodos 
actuales percutáneos de 8 y 16 polos, y quirúrgicos de 8, 16 y 32 polos (b). Extraído de 
(64) 

 
Aunque la onda creada por ambos tipos de generador (corriente o voltaje) 
es diferente (ver Figura 15), esta diferencia no afecta a la estimulación de 
los axones, objetivo de la estimulación tónica, por lo que, dado que la 
impedancia puede considerarse constante1, es lo mismo trabajar en términos 
de voltaje (V) o corriente (mA). 
 
El pulso generado es un pulso monofásico rectangular definido por su 
amplitud y su duración (en el caso de un generador de tensión el pulso 
corresponde inicialmente a la descarga de un condensador). Tras cada pulso 
se produce otro pulso de polaridad contraria, de menor amplitud y mayor 

 
1 La impedancia varía sobre todo en los primeros meses tras el implante por el crecimiento 
de tejido alrededor de los electrodos, pero esta variación es suficientemente lenta como 
para poderla considerar constante a la hora de estudiar el efecto de la neuroestimulación en 
los intervalos de tiempo objeto de nuestros estudios. 
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duración y con igual carga total denominado pulso de despolarización, para 
evitar daños químicos en los tejidos (65). 
 

 
Figura 15: Tipos de pulso generados por una fuente de potencial (a) y una fuente de 
corriente (b). 

 
 
Los parámetros programables en un estimulador son (ver Figura 16): 
 

• Frecuencia: se refiere al número de pulsos por segundo 
• Duración del pulso 
• Amplitud (definida en voltaje o en corriente, dependiendo del tipo 

de generador) 
 
 

 
Figura 16: Esquema de los parámetros que definen el pulso de un neuroestimulador 

En las Figura 17, Figura 18 y Figura 19 pueden apreciarse las formas de 
onda de distintos neuroestimuladores y programaciones, obtenidos 
directamente de un osciloscopio conectado a los polos activos y con una 
resistencia de 1 KW simulando los tejidos. El eje de la abscisa representa el 
tiempo, y el eje de ordenada el voltaje. Como el objetivo de estas figuras es 
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mostrar la forma del pulso, las unidades no son importantes y se han 
ajustado arbitrariamente para permitir la mejor representación de la onda. 

 
Figura 17: Imagen de la señal del pulso creado por un estimulador con generador de 
voltaje (abscisa: tiempo y ordenada: voltaje, unidades arbitrarias) 

 

 
Figura 18: Imagen de la señal del pulso creado por un estimulador con generador de 
corriente. (abscisa: tiempo y ordenada: voltaje, unidades arbitrarias) 
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Figura 19: Imagen de la señal del pulso creado por un estimulador con generador de 
corriente a 300 pulsos por segundo (abscisa: tiempo y ordenada: voltaje, unidades 
arbitrarias). 

Se pueden apreciar los pulsos de despolarización a continuación de los 
pulsos de estimulación, sobre todo a mayor frecuencia donde la duración 
del pulso de despolarización debe ser menor (Figura 19). 

1.11.- Tipos de estimulación 

Hasta la aparición del neuroestimulador denominado de alta frecuencia 
(10KHz) en 2012, todos los sistemas de estimulación eran tónicos, es decir, 
se basaban en la creación de potenciales de acción en fibra Ab. A partir de 
esta fecha aparecen sistemas denominados “subumbral”, donde no se crean 
potenciales de acción, y el paciente no percibe directamente ningún efecto 
de la neuroestimulación.  
 
Así como la estimulación tónica se basa en la teoría de la puerta de control 
(aunque posteriormente hayan aparecido teorías más sofisticadas), los 
sistemas subumbral no se basan en ningún mecanismo de acción descrito, 
puesto que no se ha descrito cómo la señal eléctrica interacciona con el 
sistema nervioso en estos sistemas, imposibilitando su estudio mediante 
modelos matemáticos de simulación. 
 
De cualquier forma, la señal creada por el estimulador es la misma, variando 
únicamente los parámetros ya descritos, y como puede verse en la Figura 
20.  
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Figura 20: Tipos de señal en las estimulaciones tónica (a), ráfaga (burst) (b) y alta 
frecuencia (c). Extraído de (64). 

1.11.1.- Estimulación tónica 

La estimulación tónica, como hemos dicho, se basa en la creación de un 
potencial de acción en grandes fibras mielinizadas Ab, ya sea en los 
cordones posteriores o en las raíces dorsales. El mecanismo exacto por el 
cual se produce la analgesia no se conoce (30, 32,33, 54) pero hay diversas 
teorías: 
 

• La estimulación provoca un bloqueo de las señales de dolor (66) (tal 
y como indica la teoría de la puerta de control). 
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• El efecto se debe a mecanismos supraespinales (tálamo, bucles 
retículo-espinales) (67). 

• Cambios en la respuesta del sistema autónomo (68) 
• Normalización de la función alterada por la patología de los 

neurotransmisores (32, 68) 
 
En cualquier caso, es condición necesaria pero no suficiente el que la 
parestesia provocada por la estimulación abarque la zona de dolor del 
paciente, en otras palabras, que las fibras Ab estimuladas correspondan, 
como mínimo, a los dermatomas afectados (31,56, 69). No hay ninguna 
teoría que explique el porqué en algunos pacientes, pese a tener todos los 
dermatomas afectados estimulados, no experimentan alivio del dolor 
(neuropático o isquémico, principales tipos de dolor donde la EME es 
efectiva). 

1.11.2.- Estimulación subumbral 

La interfaz entre el campo eléctrico creado por los electrodos y las 
estructuras nerviosas es imprescindible para poder estudiar mediante un 
modelo matemático el efecto de la estimulación, sea del tipo que sea. Por 
ejemplo, los modelos de fibra que conocemos se basan en la creación del 
potencial de acción en fibras sensitivas. 
 
La estimulación subumbral se basa por definición en que el campo eléctrico 
no genere potenciales de acción (puesto que el paciente no debe percibir 
ningún tipo de sensación) y por tanto el modelo de fibras utilizado en 
estimulación tónica no tiene ninguna validez. 
 
No existe actualmente un modelo de fibra, o de cualquier otro tipo, que 
proponga una interacción entre el campo eléctrico y alguna estructura 
medular para la estimulación subumbral, dado que no se sabe ni dónde actúa 
ni de qué forma. 
 
Existen diversas hipótesis, aunque ninguna se ha demostrado. Por un lado, 
algunos autores proponen que el efecto está asociado a la cantidad de carga 
eléctrica que se suministra. Puesto que la amplitud está limitada por el 
umbral de percepción (por encima de dicha amplitud el paciente percibiría 
la parestesia), para conseguir una carga elevada se recurre a altas 
frecuencias (en torno a 10KHz) o elevadas duraciones de impulso junto con 
frecuencias en torno a 1KHz (alta densidad) o ráfaga. Algunos autores, 
como Wille y col. (70), han presentado resultados con estimulaciones 
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suministrando igual carga variando otros parámetros, y no superando los 
1,5 KHz de frecuencia, puesto que la estimulación entre 1.5 y 50 KHz está 
protegida por una patente propiedad de NEVRO Corp. (Redwood City, CA, 
EE.UU.) (US Patent nº 8.170.675B2). Otros autores, como Sdrulla y col 
(71), sugieren varios tipos de mecanismos de acción para los modos de 
estimulación supra y subumbral, pero no se hace referencia a modelos de 
fibra asociados. En la Tabla 1 se muestran los principales parámetros 
referidos a la cantidad de corriente suministrada en función del tipo de 
EME. Podemos ver como las dosis en los modos subumbral son de similar 
magnitud, pese a conseguir dicha dosis con ondas distintas, como puede 
apreciarse en la carga por pulso. 
 

 
 
Tabla 1: Comparación de variables relacionadas con la energía eléctrica suministrada 
para distintos modos de estimulación 

1.11.2.1.- Alta frecuencia (10 KHz) 
No se ha publicado ningún artículo que describa una interfaz entre el campo 
eléctrico y el efecto en las estructuras supuestamente afectadas por este tipo 
de estimulación. Hay estudios que describen el efecto de bloqueo de nervios 
periféricos gracias a estímulos senoidales de alta frecuencia (72). 
Igualmente, se estudia el bloqueo de las neuronas de amplio rango dinámico 
en el asta posterior (73). Hay otros artículos que proponen los mecanismos 
de acción de la altas frecuencia, como el de Crosbuy y col. (74), pero sin 
proponer un planteamiento matemático para su estudio mediante 
simulaciones, al igual que hacen Ahmed y col. (75). 
 
Sin embargo, no hay, hasta adonde llega nuestro conocimiento, ningún 
artículo que proponga un abordaje matemático de dichos bloqueos a partir 
del campo eléctrico, como sí existe en el caso de la estimulación de grandes 
fibras mielínicas, como ya hemos dicho en el apartado correspondiente a la 
estimulación tónica. 
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Algunos autores, incluido nuestro grupo, han estudiado el efecto de la alta 
frecuencia con modelos matemáticos (76, 77), planteando la hipótesis de 
que la alta frecuencia bloquea las fibras Ab y crea un potencial de acción en 
las fibras medianas y pequeñas (que no transmiten parestesia) como 
mecanismo de acción, aplicando entonces el modelo de fibra para 
estimulación tónica descrito. Lempka y col. publican diversas 
investigaciones en las cuales utiliza también el modelo de fibra tónico para 
evaluar la estimulación de alta frecuencia. En particular en uno de ellos (78), 
lo utiliza para demostrar que es poco probable que el efecto de dicha 
estimulación sea el bloqueo de grandes fibras. Vallejo (31) incide en este 
tema al verificar como el bloqueo de las grandes fibras se produciría a 
amplitudes superiores a las del umbral de percepción, y por lo tanto dejaría 
de ser una estimulación subumbral. 
 
Existen varios intentos para describir un modelo de fibra para 
estimulaciones subumbral también en fibras amielínicas (79, 80) pero no 
hay ninguna simulación publicada que implique un bloqueo de fibras 
amielínicas mediante EME, es decir, no disponemos de ningún modelo de 
fibra similar al que utilizamos para el estudio de la estimulación tónica. 

1.11.2.2.- Estimulación en Ráfaga (burst) 
Pese al número de estudios clínicos describiendo las excelencias de la 
estimulación en ráfaga, tampoco podemos encontrar en este caso un modelo 
que permita conectar la señal eléctrica en el volumen de control a alguna 
respuesta neuronal. Algunos autores como Jensen o Linderoth y Foreman 
sugieren que la acción de la ráfaga se concentra en ciertas estructuras como 
las astas dorsales (81, 82) pero no existe ningún modelo propuesto para el 
mecanismo de acción, por lo que nos encontramos, como en el resto de 
casos de estimulación subumbral, sin la interfaz entre el campo eléctrico en 
el volumen de control y los efectos en el sistema nervioso.  

1.11.2.3.- Alta Dosis y Alta Densidad 
Como hemos dicho, se han propuesto en los últimos años algunos tipos de 
estimulación medular subumbral basadas en suministrar una cantidad de 
carga eléctrica lo más elevada posible, sin llegar a una amplitud que 
provoque la aparición de potenciales de acción y por tanto de parestesia. A 
principio del capítulo hemos resumido en un cuadro los parámetros 
habituales de la estimulación. Dichos parámetros pueden estudiarse en 
detalle en el artículo de Miller y col. (65). Han aparecido varios estudios 
clínicos sobre estimulación con alta dosis, ya sea con esa denominación o 
como alta densidad (70, 83, 84). 
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1.11.2.4.- Differential Target Multiplexed (DTM) 
Actualmente es la última propuesta de estimulación subumbral (aunque 
dispone de un programa que puede provocar estimulación tónica). Tampoco 
dispone de una interfaz física que relacione el campo eléctrico con el efecto 
en el sistema nervioso, pero se han realizado, además de los estudios 
clínicos, diversos estudios genómicos demostrando su efecto en la glía 
(85,86). 
 
De lo expuesto, podría parecer que la estimulación tónica es un tipo de 
estimulación en desuso. En el congreso mundial de la INS (International 
Neuromodulation Society) en Montreal de 2015, durante la sesión plenaria, 
se hizo una especie de votación a mano alzada preguntando al público 
cuántos pensaban que en diez años todos los métodos de estimulación serían 
sin parestesia (o subumbral), y fueron mayoría los que opinaban que este 
tipo de estimulación sería predominante. En aquella época acababan de salir 
al mercado los estimuladores con la posibilidad de utilizar la alta frecuencia 
(10 KHz) y ráfaga, y se presentaron muchas ponencias respecto a los 
resultados clínicos preliminares, enfocados en su mayoría a demostrar la no 
inferioridad de los nuevos tipos de estimulación respecto a la modalidad 
tónica. 
 
Actualmente es muy difícil establecer cuál es la proporción de modos 
subumbral con relación a la tónica, porque la mayoría de 
neuroestimuladores permiten ambos modos (resulta curioso en este sentido 
que Nevro, el fabricante del único estimulador de alta frecuencia, el Nevro 
Senza, que siempre defendió una supuesta gran superioridad en los 
resultados respecto a la tónica, ha desarrollado recientemente un 
neuroestimulador capaz también de suministrar estimulación tónica 
denominado Omnia). Por tanto, en pacientes en los que originalmente se 
hubiese previsto una estimulación subumbral, pueden haber sido 
reprogramados a una estimulación tónica (y viceversa).  
 
Según mi experiencia profesional, y reduciendo mi observación a una 
población reducida de usuarios y de sistemas disponibles, la proporción de 
pacientes nuevos a los que se establece como modo de estimulación la 
estimulación tónica es como mínimo del 50%. Si nos referimos a pacientes 
con el estimulador implantado hace años, incluso con diversos cambios de 
estimulador por agotamiento de batería (tenemos paciente en seguimiento 
implantados en los años 90), esta proporción es drásticamente superior. 
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A estos argumentos, que ya de por sí justifican las investigaciones en torno 
a la estimulación tónica, hay que sumar la reciente aparición de un nuevo 
sistema denominado EVOKE, por parte de la empresa Saluda Medical 
(Saluda Medical Pty Ltd.,Artarmon, Australia). 
 
Este sistema se basa en la adaptación de la amplitud de estimulación de 
forma continua, a partir del registro de los potenciales evocados provocados 
por el propio electrodo de estimulación medular (mediante un generador de 
pulsos independiente del de la propia señal terapéutica). Los estudios 
clínicos aparecidos parecen demostrar que este sistema consigue unos 
mejores resultados que los sistemas sin éste método, debido a que mantiene 
siempre una parestesia óptima (87). 
 

 
Figura 21: Potenciales evocados registrados por el estimulador EVOKE. Extraido de (88) 

En cierto modo, la parestesia estudiada en esta investigación se aplica 
siempre considerando que ésta se produce con la máxima amplitud posible 
(como se explica en el apartado correspondiente a las hipótesis de trabajo), 
objetivo que persigue el estimulador de Saluda Medical, introduciendo en 
cierto modo una especie de valoración cualitativa de la parestesia, además 
de la cuantitativa que siempre hemos considerado. El estimulador Evoke 
supone además la incorporación por primera vez del proceso de bucle 
cerrado en la neuroestimulación. 
 
Sin entrar en consideraciones subjetivas como puedan ser la influencia de 
“modas” en los tipos se estimulación, estoy convencido de que la 
estimulación tónica va a seguir siendo una de las opciones predominantes 
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en el futuro de la neuroestimulación, al menos hasta que se conozcan mejor 
los mecanismos de acción en las modalidades subumbral (mecanismos que 
no se conocen actualmente), lo que permitiría estudiar la optimización de la 
señal eléctrica, como se hace en la estimulación tónica. 

1.12.- Criterios de optimización de la estimulación medular tónica 

Para plantear las simulaciones necesarias para optimizar los distintos 
aspectos sobre los que tenemos control en la EME (posición y tipo de 
electrodos y parámetros programables), es indispensable elegir antes los 
parámetros que vamos a utilizar para determinar las mejores 
configuraciones. Dichos parámetros serán calculados por el modelo en 
función de las variables definidas. Dichas variables, que son las que el 
implantador/programador de la terapia determina, deben elegirse de forma 
que se alcancen los objetivos buscados y así obtener los efectos clínicos 
esperados. Un ejemplo se esta variable sería la elección de la polaridad 
programada, y el parámetro elegido para la optimización de la polaridad 
podría ser el área de fibras en los cordones posteriores estimuladas. 
 
Si pudiésemos disponer de una representación de las fibras en los cordones 
posteriores correspondientes a los dermatomas que buscamos estimular, 
podríamos diseñar los experimentos para hallar las variables necesarias para 
cubrir dichas fibras. Sin embargo, y esta es una limitación muy grande a la 
hora de optimizar la terapia de EME, no existe ningún atlas somatosensorial 
de los cordones posteriores, por lo que nos basamos, a la hora de decidir la 
posición de los electrodos, en estudios clínicos que proponen una posición 
en función del área de parestesia buscada basada en la experiencia 
(55,69,89). 
 
Los trabajos de Feirabend y col. (29) adaptan para la vértebra T11 el atlas 
propuesto por Smith y Deacon (90), que no aportan suficiente detalle y 
vértebras para poder utilizarlo a la hora de determinar las fibras en los 
cordones posteriores a estimular. 
 
A continuación, se muestran los distintos parámetros relativos a la 
parestesia que pueden ser considerados de cara a conseguir su optimización. 
 
Umbral de estimulación en cordones posteriores 
 
Este fue el primer parámetro utilizado por Holsheimer para optimizar la 
terapia (91). Antes de la aparición de los neuroestimuladores recargables, el 
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ahorro de energía era un criterio de optimización importante, puesto que 
determinaba la vida útil del dispositivo, y por tanto el coste anual de la 
terapia. Actualmente, aunque un menor consumo implica un mayor 
intervalo entre recargas y por consiguiente mayor comodidad para el 
paciente, no es un parámetro determinante hoy en día, o al menos ha perdido 
importancia, más teniendo en cuenta que el consumo en modos subumbral 
es muy superior al de la estimulación tónica, y en este tipo de estimulación 
sí puede constituir un hándicap importante por requerir una frecuencia de 
recarga excesiva (de hecho se considera como criterio de exclusión para 
ciertas terapias subumbral el que la carga del estimulador dure menos de 24 
horas).  
 
Preferencia de estimulación de cordones posteriores frente a raíces 
dorsales 
 
En general se considera que la estimulación prematura de las raíces dorsales 
es un impedimento para conseguir estimular todos los dermatomas 
buscados en casos de dolor complejo (con muchos dermatomas afectados) 
(92–94). Además, en algunas ocasiones, la estimulación de raíces 
posteriores puede ser desagradable (por ejemplo en estimulaciones 
intercostales (95)), aun no alcanzando el valor teórico de amplitud molesta 
en raíces dorsales (1.4 veces el umbral de percepción en dichas raíces, se 
volverá posteriormente a este valor). 
 
Una elección  de la programación y el material (electrodo) que favorezca la 
estimulación de cordones posteriores frente a la de raíces dorsales puede ser 
beneficiosa, y en los artículos de Manola y col. (61,96) se hace mucho 
hincapié en este aspecto. 
 
Área de fibras en cordones posteriores estimuladas. 
 
Teniendo en cuenta que, a mayor área de fibras en cordones posteriores 
estimuladas, mayor será el área de parestesia en el cuerpo, maximizar esta 
área puede ser un criterio adecuado para asegurar que los dermatomas 
afectados son estimulados, ya que el estimular más dermatomas no supone 
un efecto no deseado (a no ser que el paciente presente intolerancia ante la 
parestesia, pero esto afectaría igualmente a los dermatomas buscados). 
 
Se ha elegido el área de fibras en cordones posteriores estimuladas como 
parámetro principal a optimizar, pero teniendo en cuenta la mayor 
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preferencia por la estimulación de cordones posteriores frente a las raíces 
dorsales como un parámetro importante igualmente. 
 
Los umbrales de estimulación no se han considerado como parámetros de 
optimización, aunque su ratio entre cordones posteriores y raíces dorsales 
es el criterio que se utiliza para evaluar la preferencia descrita en el párrafo 
anterior.  

1.13.- Parámetros que influyen en la estimulación medular 

La estimulación tónica, es decir, basada en la creación de potenciales de 
acción en los axones, depende de diversos factores en la consecución de la 
primera de las condiciones para el éxito de la terapia: que los dermatomas 
correspondientes a las áreas de dolor del paciente estén estimulados (esta es 
una condición necesaria pero no suficiente para un adecuado alivio del 
dolor, como ya se ha expuesto). 
 
El principal parámetro para la creación y localización de dicha parestesia es 
la localización de los polos activos (cátodos) y en mucha menor medida de 
los ánodos. Dicha localización dependerá de la geometría del electrodo (en 
lo referente a la distancia entre polos) y de su posición en el espacio 
epidural, tanto en la dirección rostro-caudal como lateral, así como de la 
definición de las polaridades (ánodos y cátodos), como ya se ha explicado. 
 
El parámetro variable en el electrodo es únicamente la distancia entre polos, 
ya que el tamaño del polo viene determinado por la mínima superficie de 
dicho polo que permite no sobrepasar la máxima densidad de corriente, para 
evitar daños en los tejidos adyacentes (97, 98). Por ello los electrodos 
disponibles comercialmente tienen un diámetro alrededor de 1.3 mm y una 
longitud de 3 mm independientemente del fabricante. 
 
La posición de los electrodos se decide mediante una estimulación 
intraoperatoria, durante la cual el paciente refiere la zona donde percibe la 
parestesia, de forma que el implantador moviliza el electrodo hasta 
conseguir la zona diana. En el caso de utilizar dos electrodos paralelos, el 
implantador puede decidir la distancia lateral que desea, siempre dentro de 
las limitaciones que puede imponer la anatomía del paciente, debido a 
particularidades del espacio epidural, fundamentalmente por fibrosis y 
adherencias.  
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El segundo parámetro por orden de importancia es la polaridad elegida. 
Sabemos que la zona de estimulación preferente es la más cercana a los 
cátodos, pero dado que es necesario definir ánodos para cerrar el circuito, 
la situación de éstos influye igualmente en el efecto del campo eléctrico. Si 
tenemos en cuenta que el uso de 2 electrodos de 8 polos cada uno permite 
más de 42 millones de combinaciones de polaridad, se deduce la necesidad 
de unas guías para la elección de los patrones de polaridad que optimicen el 
efecto del campo eléctrico. 
 
Los parámetros programables en el estimulador: amplitud, duración del 
impulso y frecuencia tienen también fluencia sobre todo en la activación de 
las fibras (no así en el volumen conductor puesto que se considera el 
problema como cuasi-estático). Cuando hablamos de frecuencia nos 
referimos al número de pulsos por segundo. No tiene influencia en el 
resultado clínico de la terapia (alivio del dolor) en estimulación tónica (10) 
y se establece únicamente en función de la sensación más o menos 
confortable que refiere el paciente. En los estimuladores no recargables, 
como influye en el consumo (y por tanto en la duración de la batería), se 
elige la mínima frecuencia que no resulte molesta (una frecuencia muy baja 
provoca una sensación de “golpe” en cada potencial de acción, y los 
pacientes la refieren como molesta) 
 
La duración del impulso y la amplitud están ligadas por la curva que 
determina las zonas de creación de potenciales de acción (curva de 
amplitud-duración). El umbral de percepción depende de la duración del 
impulso de forma que se puede jugar con ambos parámetros para conseguir 
superar dicho umbral. Este concepto se verá más detalladamente en el 
capítulo relativo al modelo de fibra. 
 
Una vez realizado el implante de los electrodos, las herramientas para 
cambiar voluntariamente la zona de parestesia son bastante limitadas. 
Desplazando los polos activos en dirección rostro-caudal, se consigue 
habitualmente un cambio en la zona de parestesia en el mismo sentido. El 
problema aparece cuando deseamos desplazar la zona lateralmente, puesto 
que no podemos mover los polos en esta dirección, solamente influir en el 
campo eléctrico sumando polos en el electrodo contralateral al activo (lo 
que se denomina estimulación transversa). 
 
En resumen, estos son los parámetros disponibles en orden de importancia 
para definir las zonas de parestesia: 
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• Polaridad 
• Tipo y posición de los electrodos 
• Variaciones post-implante de la polaridad y uso de la estimulación 

transversa 

1.14.- Modelos y simulaciones en bioingeniería 

El modelado se define, en matemáticas y en ingeniería, como la formulación 
matemática o la representación computacional de un sistema físico. Dichas 
representaciones, o modelos, se resuelven habitualmente mediante métodos 
numéricos implementados en ordenadores: este proceso se denomina 
simulación. Los términos modelado matemático (es decir, representar un 
modelo con ecuaciones) y modelado computacional (reproduciendo un 
sistema en un ordenador) son sinónimos en la medida en que ambos usan 
métodos numéricos por ordenador (99). 
 
De forma general, el proceso de modelado implica la iteración de las 
siguientes cuatro etapas: 
 
Formulación: elegir las ecuaciones y reglas adecuadas al sistema a 
estudiar. 
Codificación: programación manual de la ecuaciones y definición del 
sistema a estudiar. 
Verificación: implica comprobar que los resultados representan soluciones 
precisas a partir de la formulación del modelo. Esta verificación puede 
significar, por ejemplo, el reducir los pasos de la integración numérica para 
verificar que la solución converge. En caso de que este paso falle es 
necesario modificar la codificación del problema. 
Validación: consiste en verificar que el comportamiento del modelo 
corresponde al comportamiento del sistema real. En caso de fallar la 
validación es necesario volver a los pasos de formulación y codificación.  

1.15.- Modelo de estimulación medular 

Los modelos para simular el comportamiento de los axones en los cordones 
posteriores de la médula y las raíces dorsales a partir del campo eléctrico 
creado por unos electrodos situados en el espacio epidural se basan en otros 
dos modelos: 
 

• Un modelo de conductor volumétrico que determina el campo 
eléctrico en los tejidos considerados, que incluye la suficiente 
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distancia rostro-caudal, médula con sustancia blanca y gris, 
cordones posteriores, raíces dorsales, espacio intratecal, duramadre, 
grasa epidural y hueso de la vértebra. Este modelo es lineal, estático 
y determinístico. 

 
• El segundo modelo es el que simula la creación de un potencial de 

acción en una fibra Ab (tanto en cordones posteriores como en raíces 
dorsales). En este caso se trata de un modelo no lineal, 
determinístico, discreto y basado en reglas (en lo relativo al 
resultado que utilizamos en el modelo, puesto que solo se considera 
el resultado binario de creación o no de un potencial de acción, sin 
más consideraciones sobre los potenciales transmembrana). 

 
Los primeros artículos publicados que aplican métodos de cálculo numérico 
al estudio de la estimulación  medular corresponden a Coburn y col. (100)  
y Rusinko y col. (101). Estos autores muestran en sus investigaciones un 
volumen de control tridimensional y realizan un cálculo de las 
conductividades de los tejidos, incluyendo dominios anisotrópicos para las 
fibras medulares. En estos trabajos se representan los campos eléctricos, 
tanto el campo potencial como las líneas de corriente, pero no se acoplan 
estos datos a ningún modelo de fibra para estudiar el efecto en las fibras. 
 
Posteriormente, en 1985, Coburn y Sin publican un modelo tridimensional 
con 3022 elementos (102). En este artículo se muestran los resultados del 
volumen conductor de la misma forma que en el artículo anterior citado. A 
continuación Coburn  publica una segunda parte de este artículo (103) 
donde utilizan el modelo de fibra de McNeal (104) de forma que representan 
por primera vez los umbrales de estimulación en los cordones posteriores. 
Este modelo, verdadero precursor del uso de modelos matemáticos de 
simulación en estimulación medular, utiliza un programa comercial de 
cálculo numérico basado en el método de los elementos finitos (MEF), el 
ANSYS (ANSYS Inc., Pensilvania, EE.UU.). 
 
Los primeros trabajos del grupo de la Universidad de Twente (Países Bajos) 
aparecen en 1987, de la mano de Struijk, HolsheImer y Veen (105). En 
1988, desarrollan tanto un modelo de conductor volumétrico como un 
modelo de fibra, basándose en los trabajos de Rattay (106) y de Ranck 
(107). Manola y col. (61) continúan los estudios del grupo de Twente hasta 
2007. Desde su creación, el modelo se ha mantenido prácticamente 
inalterado en cuanto a la anatomía del volumen conductor. Presenta la 
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particularidad de estar desarrollado por los propios autores, es decir, no 
utiliza ningún programa de cálculo numérico comercial, ni tampoco 
preprocesadores o postprocesadores, pero este hecho, que por una parte 
supone una gran flexibilidad, también es una de las mayores limitaciones 
del modelo puesto que se desarrolló en ordenadores personales de los años 
80, con las limitaciones técnicas que ello supone. 
 
En la Figura 22 se pueden apreciar los mallados de los dos modelos citados 
junto con el nuestro.  
 
Actualmente existen varios grupos trabajando en modelos matemáticos de 
estimulación medular, como por ejemplo Capogrosso y col. (108), Lempka 
y col. (109), Arle y col. (110), así como nuestro grupo en el Centro de 
Investigación e Innovación en Bioingeniería (Ci2b) de la Universitat 
Politècnica de València (12). Todos estos modelos utilizan el mismo 
programa comercial de cálculo numérico, el programa COMSOL 
Multiphysics (COMSOL Inc., Burlington, MA, EE. UU.), tanto en las 
rutinas de cálculo numérico basadas en el método de los elementos finitos, 
como su preprocesador con un potente sistema de mallado adaptativo, y en 
su postprocesador gráfico muy potente. Este programa presenta diversas 
ventajas, no solamente por la cantidad de problemas físicos definibles, sino 
también porque puede ejecutarse en ordenadores personales (de altas 
prestaciones) con unos tiempos de cálculo optimizados. 
 
No todos los modelos utilizan el mismo modelo de fibra, aunque la 
modelización de las fibras Ab es similar variando únicamente la cantidad 
de elementos considerados y sus propiedades eléctricas. 
 
En la Figura 23 se aprecia el modelo de Lempka y col., uno de los autores 
con más resultados publicados, con el Departamento de Ingeniería 
Biomédica del Michigan Institute for Computational Discovery & 
Engineering, de la Universidad de Michigan, uno de los centros más 
avanzados en la modelización de la estimulación medular. Como puede 
observarse, la modelización de la anatomía medular y los elementos 
incluidos en el volumen conductor son similares a los de nuestro modelo.  
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Figura 22: Comparación entre mallados de diferentes modelos. a: Coburn (103), b: 
Holsheimer (105), c: Universitat Politécnica de València (12) 
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Figura 23: Esquema del modelo de Lempka y col.. A: volumen conductor, B: modelo de 
fibra (extraído de (78)). 
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Capítulo 2 - MATERIAL Y METODOS 

Nuestro modelo de simulación se compone, como hemos dicho, de dos 
modelos que comparten la información del campo eléctrico, y fue publicado 
por primera vez en 2019 (12) en la revista Neuromodulation (revista de la 
International Neuromodulation Society, la revista con mayor factor de 
impacto -4.722 en mayo de 2022- especializada en el campo de la 
neuromodulación). Uno es un modelo de Conductor Volumétrico, y el otro 
es un modelo de fibra, que se detallan a continuación. Ambos modelos son 
deterministas, dado que las ecuaciones que rigen su comportamiento no 
incluyen ningún elemento aleatorio o estadístico. 
 
A continuación, se explica resumida cómo funciona nuestro modelo. 
 

1. A partir de la geometría de un corte de la médula con las medidas 
correspondientes a la vértebra a estudiar, se crea un elemento 
tridimensional por extrusión de este corte (Figura 24 A y B). 

2. Se define en el espacio el(los) electrodo(s) así como las raíces 
dorsales (Figura 24 C). 

3. Se aplican las condiciones de contorno al sistema y se calcula el 
campo potencial eléctrico en cada punto mediante métodos 
numéricos (Figura 24 D). 

4. Se extraen los potenciales eléctricos en los puntos correspondientes 
a 100 fibras dispuestas en 30 capas desde la superficie de los 
cordones posteriores, distanciadas 50 µm. Dicho potencial se 
exporta en 32 nodos de Ranvier de cada una de las fibras de 12.8 µm 
(puesto que la distancia entre los nodos de Ranvier es 
aproximadamente 100 veces el diámetro, el resultado es válido 
únicamente para el diámetro definido) (Figura 24 E), y las fibras de 
15 µm de las raíces dorsales. 

5. Mediante un programa de desarrollado por nosotros se determina el 
umbral de estimulación mínimo de las 3000 fibras estimuladas en 
los cordones posteriores (UPCP) y de las raíces dorsales (UPRD). 

6. Se aplica una amplitud de estimulación 1.4 veces el menor umbral 
de percepción (entre cordones posteriores y raíces dorsales), y se 
estudia en cada una de las 3000 fibras si se crea un potencial de 
acción en ellas (Figura 24 F). 

7. Se calcula el área formada por las fibras estimuladas, así como su 
localización gráfica (Figura 24 F). 
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Figura 24: Resumen esquemático del funcionamiento del simulador: corte de la médula 

para nivel específico (a), mallado tridimensional de la extrusión de dicho corte (b), 
cálculo del campo eléctrico a partir de las condiciones de contorno (d), extracción del 

valor del campo eléctrico en los nodos de Ranvier de 3000 fibras en los cordones 
posteriores y raíces dorsales (e) y cálculo mediante el modelo de fibra de la creación de 

un potencial de acción (f) 

Cada estudio proporciona los siguientes resultados: 
 

• Umbral de percepción en cordones posteriores: UPCP 
• Umbral de percepción en raíces dorsales: UPRD 
• Ratio entre ambos RCP/RD = UPCP/UPRD 
• Áreas de fibras estimuladas en cordones posteriores, calculada para 

una amplitud de 1.4 veces el menor umbral de percepción: ACP 
• Profundidad de dicha área: PrCP 
• Posición de la primera fibra estimulada: PFE 

 
Se ha elegido la amplitud para los estudios de 1.4 veces el menor umbral de 
percepción, al igual que otros autores, considerando que este es el máximo 
valor de amplitud soportable por el paciente sin que la estimulación resulte 
molesta (conocido también como umbral de molestia -UM-). En el apartado 
4.1.- Hipótesis de trabajo: el umbral de molestia se discuten los motivos y 
efectos de esta elección. Algunos autores aumentan este valor hasta 1.6 e 
incluso 2, como se verá más adelante. 
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2.1.- Modelo de conductor volumétrico 

Las ecuaciones fundamentales que describen la conservación de corriente 
en un medio continuo tridimensional se conocen también como conductor 
volumétrico o volumen de control. En la Figura 25 se puede observar el 
conductor volumétrico utilizado en nuestro modelo. 
 

 
 

Figura 25: Conductor volumétrico utilizado en nuestro modelo 

El conductor volumétrico contiene todos los elementos anatómicos 
relevantes para poder simular el campo eléctrico creado por los electrodos 
situados en el espacio epidural. Dichos elementos son: 
 

• Médula espinal, a su vez compuesta por: 
o Material Gris 
o Materia Blanca 

• Raíces dorsales 
• Espacio subaracnoideo bañado por líquido cefalorraquídeo 
• Duramadre 
• Grasa en el espacio epidural 
• Hueso rodeando el espacio epidural  

 
Además, el conductor volumétrico contiene el(los) electrodo(s) en el 
espacio epidural.  
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Los electrodos pueden situarse en cualquier nivel metamérico, y su 
geometría es igualmente definible (nº de polos y distancia entre éstos) así 
como su posición espacial (siempre dentro del espacio epidural posterior). 
 

2.1.1.- Geometría del modelo tridimensional 

Dentro de la fase de codificación del modelo, tenemos la reproducción 
tridimensional de la estructura a estudiar, en este caso la médula espinal, 
con las estructuras adyacentes necesarias. Los tejidos contemplados en esta 
geometría deben definirse tanto geométricamente, como en lo relativo a las 
propiedades físicas necesarias en función del fenómeno a estudiar. En este 
caso se trata de definir la conductividad de los distintos tejidos y estructuras.  
 
La geometría se basa en la extrusión de un corte de la médula obtenido por 
Resonancia Magnética Nuclear (RMN) (111). En nuestro caso, las medidas 
para cada nivel metamérico se han extraído del artículo de Fradet y col. 
(112), en el que se calculan los parámetros de la médula para todas las 
vértebras a partir de las imágenes de 23 individuos sanos. Disponemos de 
las medidas en todas las vértebras de los parámetros fundamentales para 
nuestro modelo: AW, ÆAP, PW, ÆT, A, AP, P, RL, R y L (ver Figura 26), 
que nos fueron cedidas por la Dra. Callot (Centre de Résonance Magnétique 
Biologique et Médicale -CRMBM-, UMR 7339, CNRS/Aix-Marseille 
Université), puesto que en el artículo publicado no se incluye tanto detalle 
geométrico. Dichas medidas se han definido como parámetros en el 
preprocesador del programa COMSOL de forma que, al seleccionar el nivel 
metamérico de la simulación, la geometría se modifica en función de los 
parámetros descritos. En la Tabla 2 se muestran los valores descritos para 
las dos alturas metaméricas estudiadas: T8 y T10. 
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Figura 26: Parámetros de la médula a partir de imágenes de RMN (extraído de Fradet y 
col. 2014) (NOTA: La visión borrosa de los contornos se debe a la resolución de las 
imágenes de RM a 3 Teslas). 

 
 ÆAP Æ AW PW AP RL A P R L 
T8 6,4 8,9 3,2 5,3 10,7 14,8 8,0 2,7 6,8 8,0 
T10 6,6 8,4 3,0 5,7 11,0 14,0 7,7 3,3 6,3 7,7 

 

Tabla 2: Valores utilizados para la geometría de la médula (en mm). 

La mayoría de los modelos actuales se basan en la extrusión del corte 
transversal de la médula creando un elemento tridimensional como puede 
verse en la Figura 27. 
 
 
 

 
 

Figura 27: Modelo tridimensional de la médula 
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En nuestro modelo hemos incluido un elemento que, hasta donde llega 
nuestro conocimiento, no ha sido utilizado en ningún otro en estimulación 
medular, pero sí en estimulación cerebral profunda (113,114). Se trata de 
un cilindro de 0.1 mm de espesor que rodea cada contacto, de forma que, al 
definir su conductancia, se puede simular la resistencia debida a la interfaz 
entre el propio contacto y los tejidos circundantes. Dicha conductancia se 
ajustaría una vez observada la impedancia entre polos para un paciente 
específico, de forma que permita un cálculo mucho más preciso de los 
umbrales de percepción. Para nuestra investigación, que no se refiere a un 
paciente específico, sino que pretende ser generalista, la conductancia se ha 
fijado en 0.1 S×m-1, similar a la utilizada para la estimulación cerebral 
profunda (115) y que, sobre todo, se mantiene constante para todos los 
estudios. 
 
Dicha estructura tridimensional se descompone en elementos mediante un 
programa, denominado preprocesador, de forma que un programa de 
cálculo numérico, basado en general en el método de los elementos finitos, 
permite evaluar los parámetros buscados (en nuestro caso el potencial 
eléctrico) en cualquier punto de la geometría estudiada, una vez establecidas 
unas condiciones (denominadas condiciones de contorno).  

2.1.2.- Conductividad Eléctrica 

Si queremos calcular la distribución de potencial en un medio conductor 
podemos utilizar la ley de Ohm. Esta ley nos da la resistencia (en ohmios) 
como: 
 

𝑅 =	
𝜌𝐿
𝐴
=

𝐿
𝜎𝐴

 
 
Siendo:  r : resistividad en W×m 
  s : conductividad (1/r) S×m-1 

  L : longitud 
  A : sección transversal 
 
Para un volumen infinitesimal DV de longitud Dx, combinando ambas 
ecuaciones tendremos: 
 

∆𝑉 = 𝐼 ∙
∆𝑥
𝜎𝐴
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𝐼
𝐴
= 𝜎

∆𝑉
∆𝑥

 
 

∆𝑥→ 0           
!
"
= 	𝜎 #$

#%
 

 
   
Donde la derivada del campo potencial es el campo eléctrico en la dirección 
x a lo largo de un elemento infinitesimal de longitud ∆𝑥.  
 

𝐸"⃗ = 	−∇V 
 
Si definimos la densidad de corriente en la dirección x como Jx=I/A 
obtenemos: 
 

Jx = s Ex 

 
Si pasamos al conductor volumétrico tridimensional, obtenemos el 
equivalente de la ley de Ohm: 
 

J = s E 
 
Siendo s el tensor de conductividad (que para materiales isotrópicos es un 
escalar). En la Tabla 3 se muestran las conductividades utilizadas en el 
conductor volumétrico, extraídos de distintos artículos (33, 115, 116, 117, 
118). Obsérvese que en la mayoría de los casos el elemento es isotrópico 
excepto en el caso de la materia blanca. 
 

 
 

Tabla 3: Conductividades utilizadas en el modelo 
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2.1.3.- Conservación de corriente 

Considerando en un volumen W con una fuente de corriente con una 
densidad de corriente en el volumen is (A×m3), la ley de conservación de 
corriente nos da que la corriente total iout que sale a través de la superficie 
cerrada S que comprende el volumen W: 
 

𝑖!"# = * 𝑖$𝑑Ω
%

=	* 𝐽 ∙ 𝑑𝑆
&

 

 
 
Como según el teorema de la divergencia: 
 

* 𝐽 ∙ 𝑑𝑆 =
&

* ∇ ∙ 𝐽	𝑑Ω = * ∇ ∙ (−𝜎∇𝑉)𝑑Ω
%%

 

 
obtenemos 
 

* 𝑖$𝑑Ω
%

= * ∇ ∙ (−𝜎∇𝑉)𝑑Ω
%

 

 
Como esta ecuación se debe cumplir para cualquier volumen arbitrario W, 
resulta: 
 

∇ ∙ (−𝜎∇𝑉) = 	 𝑖$ 
 
Esta es la ecuación diferencial parcial que rige el conductor volumétrico 
basado en el principio de conservación de corriente. Para la mayoría de 
medios conductores, no hay fuentes de corriente, quedando la ecuación 
como: 
 

∇ ∙ (−𝜎∇𝑉) = 	0 
 

2.1.4.- Modelo cuasi-estático 

Para el cálculo de campo eléctrico en el conductor volumétrico, se considera 
el fenómeno como cuasi-estático. Bossetti (119) cuantifica el efecto de 
despreciar los efectos capacitivos y de propagación de onda citados en las 
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ecuaciones de Maxwell, para duraciones de pulso entre 25µs y 1000µs, y 
concluye que la componente resistiva es muy superior a la capacitiva, por 
lo que el error inducido por la consideración estática del problema es 
suficientemente bajo.  

2.1.5.- El problema de las raíces dorsales 

El modelo de fibra, que determina si un axón genera un potencial de acción 
o no, se basa en el valor del potencial eléctrico en los nodos de Ranvier de 
la fibra. Consecuentemente la posición de dicho axón tiene una enorme 
influencia en los resultados. 
 
Para los cordones posteriores, simplificamos la situación de la fibra, 
considerándola paralela a la línea media anatómica, aunque en la realidad 
las fibras se desvían de esta dirección, sobre todo en la proximidad de las 
raíces dorsales correspondientes (90).  
 
Un aspecto importante en la representación tridimensional de la médula es 
la dificultad para definir la geometría de las raíces dorsales (96). Dichas 
raíces no se pueden reconstruir a partir de las imágenes de RMN (dado que 
la precisión de la imagen de 3 Teslas, el valor habitualmente utilizado, no 
es suficiente) y tampoco se puede evaluar a partir de análisis de cadáveres, 
puesto que, al desaparecer el líquido cefalorraquídeo de la médula, la 
posición se ve alterada. Cada autor elige una geometría para las RD, pero 
dicha geometría influye drásticamente en el valor de los umbrales de 
percepción en estas fibras, pudiendo dar lugar a conclusiones distintas. 
Tampoco podemos olvidar que estamos considerando una geometría tipo, 
con la consiguiente desviación respecto a cada individuo en particular. En 
nuestro modelo hemos adoptado el modelo de RD de Sankarasubramanian 
y col. (120), tal y como se muestra en la Figura 29. 
 

 
Figura 28: representación  de las raíces dorsales en uno de los primeros modelos 
medulares por Struijk y col., extraído de (121) 
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Figura 29: representación de las raíces dorsales por Sankarasubramanian y col., extraído 
de (120) 

2.1.6.- Número de elementos en el cálculo numérico 

La evolución de los ordenadores y su potencia de cálculo ha permitido el 
uso de programas de cálculo numérico hasta hace algunos años reservados 
a la industria aeronáutica o automovilística, o grandes ordenadores de 
centros de investigación. 
 
Si observamos imágenes de distintos modelos a lo largo del tiempo, 
podemos ver como el aumento exponencial de la potencia de cálculo de los 
ordenadores ha determinado el número de elementos considerado. Desde el 
modelo de Coburn y col., con 3022 elementos bidimensionales, pasando por 
el modelo de Holsheimer y col., uno de los más conocidos, con de 185.193 
nodos, hasta los actuales entre los cuales se encuentra el nuestro con unos 3 
millones de elementos. Esta variación se apreciaba muy bien en la Figura 
22 (página 77). 

2.1.7.- Definición de variables en el análisis con el método de elementos 
finitos 

Como hemos dicho, el programa COMSOL Multiphysics ha sido utilizado 
para la resolución de las ecuaciones diferenciales en el conductor 
volumétrico. 
 
Se han utilizado los módulos de preprocesador, cálculo numérico de la 
solución y postprocesador gráfico. 



 89 

2.1.7.1.- Preprocesador 
Una vez definidas las estructuras a considerar, y definidas las 
conductividades de cada una a partir de la información publicada (110, 118, 
115) que se muestran en la Tabla 3, se define el mallado a utilizar tal y como 
se expone a continuación. 
 
Elementos: tetraedros con función de forma Lagrange cuadrática. 
Mallado adaptativo con tamaño de elemento: extra fina. 
Tipo de problema: electrostático 
Ecuaciones: 

∇ ∙ 𝐽 = 𝑄',) 
𝐽 = 𝜎𝐸 + 𝐽* 
𝐸 = −∇𝑉 
 

El número de elementos de la malla, así como su tamaño y tiempo de 
resolución dependen de la configuración, puesto que varía la geometría. Los 
siguientes datos se dan como ejemplo, para una simulación con dos 
electrodos, y una polaridad de doble cátodo guardado en uno de ellos. 
 
Definición de malla: “Extra fina” (según nomenclatura de COMSOL 
Multiphysics) 
 
Nº de elementos: 3045503 
Calidad mínima de elemento1: 0.1685 
Calidad media de elemento: 0.663 
Tamaño elementos máximo/mínimo: 3.08/0.132 mm 
Máximo factor de crecimiento de elemento: 1.35 
Tiempo de cálculo2: 2 min 33 s 
 

 
1 La calidad del elemento indica su regularidad. Un valor de 1 indica un elemento 
perfectamente regular mientras que 0 indica un elemento degenerado. Una baja calidad de 
los elementos puede llevar a una falta de convergencia en la resolución. Se trata de un 
parámetro propio del programa COMSOL. 
2 Tiempo de cálculo en un ordenador MacBook Pro con procesador Intel Core I7 de 4 
núcleos y 16 Gb de RAM a 2133 MHz. 
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Figura 30: Histograma de la calidad de elemento con una malla “extra fina” (la abscisa 
representa la calidad del elemento, con un máximo de 1, y la ordenada es el número de 
elementos) 
 
Definición de malla “Más fina”: 
 
Nº de elementos: 1220532 
Calidad mínima de elemento: 0.05136 
Calidad media de elemento: 0.6465 
Tamaño elementos máximo/mínimo: 4.84/0.35 mm 
Máximo factor de crecimiento de elemento: 1.4 
Tiempo de cálculo: 51 s 
 

 
Figura 31: Histograma de la calidad de elemento para una malla “más fina” (la abscisa 
representa la calidad del elemento, con un máximo de 1, y la ordenada es el número de 
elementos) 

 
Definición de malla “Fina”: 
 
Nº de elementos: 291217 
Calidad mínima de elemento: 0.01229 
Calidad media de elemento: 0.5563 
Tamaño elementos máximo/mínimo: 7.04/0.88 mm 
Máximo factor de crecimiento de elemento: 1.45 
Tiempo de cálculo: 15 s 
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Figura 32: Histograma de la calidad de elemento para una malla “fina” (la abscisa 
representa la calidad del elemento, con un máximo de 1, y la ordenada es el número de 
elementos) 

 
La calidad media del elemento no varía mucho entre los distintos tipos de 
mallado, pero puede verse en el histograma que el número de elementos de 
baja calidad es mayor según la malla es menos “fina”, y el tamaño de los 
elementos para la resolución Fina es excesiva. Dado que además el tiempo 
de resolución del problema en el volumen de control es muy inferior al 
necesario en el modelo de fibra (de 2.5 minutos a 15 minutos 
aproximadamente) y el ahorro de tiempo entre la malla fina y extra fina es 
un poco superior a 2 minutos, hemos utilizado la malla extra fina en todos 
los estudios al no suponer una diferencia apreciable en los tiempos de 
cálculo. 

2.1.7.2.- Configuración del sistema de resolución 
Aunque solemos describir el Método de los Elementos Finitos como el 
método de resolución del problema, el MEF se refiere al proceso de 
discretización, o métodos matriciales, pero dentro del MEF podemos 
utilizar distintos métodos numéricos de resolución. 
 
COMSOL dispone de varios sistemas de resolución para sistemas lineales.  
Dichos sistemas se agrupan en dos categorías: sistemas directos y sistemas 
iterativos. El primero está indicado para ordenadores con mucha memoria, 
puesto que utiliza varios algoritmos de ordenación de las matrices para 
luego realizar una resolución directa, mientras que el segundo se basa en 
iteraciones que se detienen cuando se alcanza el nivel de error previamente 
definido.  
 
En nuestros estudio hemos utilizado el método iterativo de gradientes 
conjugados (122–124). Es el método más rápido y que utiliza menos 
memoria, pero está restringido a algunos modelos.  
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Hemos intentado utilizar el método directo para poder compararlos, y la 
duración de cada estudio se ha multiplicado, pasando del orden de minutos, 
a más de una hora, debido a las exigencias de memoria de estos métodos, 
por lo que el ordenador tiene que utilizar los discos duros como memoria 
virtual, con el consiguiente enlentecimiento en los cálculos. 
 
Método iterativo 
 
Criterios de convergencia durante la resolución: COMSOL calcula el error 
estimado de la solución mientras resuelve las ecuaciones matriciales. 
Cuando el error estimado es menor al definido como máximo, se detiene la 
iteración.  
 
Preacondicionador: para el método iterativo es necesario definir un 
preacondicionador (el propio programa selecciona el más adecuado según 
el tipo de problema, aunque puede modificarse manualmente). 
 
COMSOL dispone de muchos preacondicionadores, dependiendo del 
problema analizado. Por defecto, para el tipo de problema utilizado (AC/DC 
estacionario) COMSOL selecciona el preacondicionador LU1 incompleto 
(es el seleccionado por defecto para sistemas no simétricos) (125, 126). 
Este preacondicionador realiza una factorización incompleta de la matriz A 
(A=LU). Esto significa que disminuye el número de pequeños elementos 
durante la eliminación gausiana. Esto ahorra memoria y los factores L y U 
son aproximados. El preacondicionamiento resultante es una aproximación 
de la matriz A. Se puede definir el umbral de disminución, así como otros 
parámetros. El algoritmo acepta matrices simétricas y hermitianas pero las 
expande hasta la máxima capacidad antes de factorizar. 
Los parámetros para definir el preacondicionamiento LU incompleto son: 
 
Tolerancia: es el valor por debajo del cual omite elementos. Un mayor 
factor implica la omisión de más elementos. Es la opción por defecto. 
 
Índice de rellenado (fill ratio): fuerza al sistema de resolución a considerar 
cierta fracción de elementos. Se conservan los elementos con mayor valor 

 
1 La factorización LU de una matriz A de n x n elementos es una factorización A = LU 
donde L es triangular superior y U es triangular inferior. Esta factorización facilita la 
resolución de sistemas lineales. 
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absoluto, ajustando el número de elementos distintos de cero en función del 
índice de rellenado definido. Un índice menor omite más elementos. 
 
El valor de tolerancia utilizado en nuestro análisis es de 0.01. 

2.2.- Modelo de fibra 

La interacción entre un campo eléctrico y las estructuras nerviosas es objeto 
de estudio desde mediados del siglo XX (127). Las características del 
estímulo, así como la influencia de los distintos parámetros que definen 
dicho estímulo, resultan fundamentales a la hora de determinar el tipo de 
señal idónea para cada caso. 

2.2.1.-Función de activación de Rattay 

Del conocimiento de los mecanismos de excitación de una fibra derivan dos 
hipótesis de estimulación para definir un parámetro que permita estudiar el 
efecto de estimulaciones externas: la densidad de corriente (negativa) en el 
medio extracelular o la amplitud del potencial eléctrico extracelular.  Estos 
parámetros han sido estudiados frecuentemente como predictores de la 
excitación de las fibras (128). 
 
Sin embargo, Rattay postula (129) que ambas hipótesis son falsas, puesto 
que los mecanismos de estimulación externa de una neurona difieren mucho 
de los expuestos por Hodgkin y Huxley en su fibra aislada. Rattay muestra 
en distintos artículos que este fenómeno observado en la excitación eléctrica 
de grandes axones puede explicarse con la ayuda del concepto de función 
de activación (106, 130, 131). Existen varias publicaciones explicando el 
concepto y uso de la función de activación (132–137). 
 
En su primer artículo, Rattay (106) indica que el único modelo eficiente 
para cálculo de potenciales intracelulares y extracelulares para su uso en 
ordenadores es el de NcNeal (104), contrariamente a lo que indican los 
trabajos de Plonsey (138) y de Woosley (139). 
 
En cuanto a la estimulación cerebral profunda (ECP), mientras que los 
mecanismos que regulan los efectos terapéuticos no están todavía muy 
claros, sí que está demostrado el mayor efecto de la estimulación catódica 
respecto a la anódica (140) y que los elementos activados son los axonales, 
conclusión a la que se llega a partir del análisis de la respuesta a los cambios 
de amplitud-duración del impulso (115,141,142). Este hecho permite el 
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estudio de la respuesta de las fibras mielinizadas a partir de las teorías 
expuestas por  Hodgkin y Huxley (127), desarrollados posteriormente por 
Frankenhaeuser y Huxley(143), Ranck (107), Dean y col. (144) y McNeal 
(104) hasta los trabajos de Rattay (106, 130, 131) y su propuesta de función 
de activación. Los modelos para el estudio de los mecanismos de acción en 
la estimulación medular se han basado siempre en la activación de las fibras 
mielinizadas. 
 

 
Figura 33: Modelo de fibra utilizado por Rattay para la propuesta de función de activación 

 
A partir del estudio del modelo de fibra, Rattay propone una función que 
determina a partir de qué valores del campo eléctrico creado por el estímulo 
una fibra es capaz de generar un potencial de acción (131): 
 

𝑓+(𝑡) =
𝑉*,+,- − 2 ∙ 𝑉*,+ + 𝑉*,+.-

Δ𝑥/  

 
 
Siendo Ve,n  el valor del potencial eléctrico en un nodo de Ranvier, y Ve,n-1  
y Ve,n+1 los valores de dicho potencial en el nodo anterior y posterior 
respectivamente, y Dx la distancia entre nodos.  
 
Además de depender del valor del campo potencial, como puede deducirse 
de la fórmula, la activación de una fibra depende también de la duración del 
impulso eléctrico tal y como muestra la curva de amplitud-duración de 
impulso (Figura 34). 
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Figura 34: Curva de amplitud-duración 

 
Dicha curva delimita dos áreas: por debajo de la línea los valores de 
amplitud-duración no son suficientes para activar la fibra, mientras que por 
encima provocan la creación de un potencial de acción. 
 
Holsheimer deduce, a partir de una simplificación de la función de 
activación (10), que a mayor distancia entre nodos, mayor es el valor de la 
función de activación. Como en esta simplificación elimina el término Δ𝑥/ 
de la ecuación, esta concusión no resulta evidente dado que, aunque las 
diferencias entre potenciales en los nodos de Ranvier aumentan según 
dichos nodos se alejan, Δ𝑥/ también aumenta. Para poder extraer alguna 
conclusión que relacione la función de activación con la distancia entre 
nodos es necesario aplicar la ecuación a un campo potencial concreto (por 
ejemplo, el creado por una estimulación monopolar). 
 
Puesto que la distancia entre los nodos de Ranvier es aproximadamente 100 
veces el diámetro de la fibra, las conclusiones relativas a la influencia de la 
distancia entre los nodos de Ranvier son similares si nos referimos al 
diámetro de la fibra. Holsheimer muestra, a partir de su modelo, cómo el 
umbral de estimulación disminuye al aumentar el diámetro de la fibra (116). 
En nuestros análisis de los distintos modelos de fibra RMG llegamos a los 
mismos resultados, encontrando una reacción inversa entre el diámetro de 
la fibra y el umbral de estimulación, tal y como se muestra en la Figura 
Figura 52. 
 
De todo lo expuesto deducimos que las fibras más grandes serán las 
primeras estimuladas, y, sobre todo, que no podemos hablar de un volumen 
de estimulación sin asociarlo a un diámetro de fibra a partir del cual existe 
dicha activación. 
 
Si a partir de la función de activación hacemos: 



 
 
96 

 

∆𝑥→ 0 
 
tenemos 

lim
∆1→3

𝑓+(𝑡) =
𝑑𝑉/

𝑑𝑥/  

 
 
es decir, en el caso de fibras amielínicas, la función de activación 
correspondería a la segunda derivada del campo potencial en la dirección 
de la fibra. 
 
La función de activación sugiere una forma de integrar un parámetro 
directamente en el modelo de conductor volumétrico, y obtener el resultado 
buscado (si en una fibra se produce un potencial de acción). Sin embargo, 
al analizar la función de activación en el conductor volumétrico 
directamente, obtuvimos las siguientes conclusiones: 
 

• El mayor valor de la Función de Activación corresponde con la 
posición de la primera fibra estimulada 

• No obtuvimos ningún valor de la función de activación que pudiese 
considerarse como umbral de percepción para determinar qué fibras 
se estimulaban 

 
Esto significa que no podemos utilizar la función de activación para 
determinar si una fibra crea un potencial de acción o no, pero sí que es muy 
útil a la hora determinar cuál es la zona de preferente estimulación. 
 
Durante años dicha zona se determinaba intuitivamente mediante una 
representación del campo eléctrico. Queda demostrado por tanto que las 
fibras estimuladas no van a depender directamente del campo eléctrico, sino 
de la segunda derivada del potencial de acción, valor imposible de 
representar intuitivamente. 
 
En la Figura 35 se puede apreciar el resultado del estudio en la superficie 
de los cordones posteriores para una polaridad de doble cátodo guardado 
(DCG). 
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El gráfico de la izquierda (a) muestra el valor del campo potencial eléctrico 
mientras que el de la derecha (b) representa la segunda derivada del campo 
potencial eléctrico en la dirección rostro-caudal. Puede observarse cómo los 
máximos se encuentran en lugares distintos, como era previsible. 

.  
Figura 35: Representación en la superficie de los cordones posteriores del potencial 
eléctrico (a) y de la segunda derivada del potencial en la dirección rostro-caudal (b) 

2.2.2.-Modelo RMG (Richardson, McIntyre y Grill) de fibra motora 

Una vez comprobado que la función de activación es muy útil para localizar 
las zonas donde se inicia la estimulación, así como las que presentan una 
activación preferente, pero que no nos proporciona una forma de saber si en 
una fibra se crea un potencial de acción, es necesario buscar otro modelo de 
fibra. 
 
Se ha realizado un estudio exhaustivo de los modelos de fibras por parte de 
nuestro grupo (77, 145) para decidir el más adecuado para el tipo de 
simulación utilizado. Para examinar el comportamiento de cada modelo, se 
han generado para cada uno de ellos los gráficos de velocidad de 
conducción vs. diámetro de la fibra, umbral de percepción vs. duración del 
impulso, así como la forma del potencial de acción y la respuesta de la fibra 
a distintas frecuencias. 
 
Uno de los modelos que mejor simula el comportamiento de la mielina es 
el modelo RMG modelo B de Richardson, McIntyre y Grill (146), cuyo 
esquema eléctrico puede verse en la Figura 36, y que es el utilizado por 
otros autores también, como Lempka y col. (147). 
 
El modelo se ha programado en MatLab con las ecuaciones descritas en el 
Apéndice 1.   

 

                      
   a      b 
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Figura 36: Esquema eléctrico del modelo de fibra B de MRG 

 
En la Figura 36 se puede apreciar el equivalente eléctrico de la fibra 
mielinizada, con la zona entre nodos de Ranvier (“Internode”) y el propio 
nodo de Ranvier. El modelo permite el cálculo del potencial de membrana 
en cada nodo de Ranvier (Vn) a partir del valor del potencial externo (Ve) 
proporcionado por la resolución del problema en el volumen conductor, 
resolviendo la siguiente ecuación: 
 

𝑑𝑉!
𝑑𝑡 =

1
𝐶",!

,−𝐼$%!,! + 𝐺&'(&)1𝑉!*+ − 2𝑉! + 𝑉!,+ + 𝑉-,!*+ − 2𝑉-,! + 𝑉-,!,+34 

 
Siendo: 

• n el correspondiente nodo de Ranvier (de 2 a 31 en nuestro modelo) 
• Cm la capacitancia de membrana (µf) 
• Iion la suma de corrientes iónicas (mA) 
• Gaxial la conductancia entre los centros de dos compartimentos 

adyacentes (mS) 
 
En la Tabla 4 se muestran las medidas utilizadas para los dos tipos de fibra 
considerados: fibra Ab de 12.8 µm de diámetro para los cordones 
posteriores, y fibra Ab de 15 µm de diámetro para las raíces dorsales. 
 
La resolución en cada nodo de la ecuación anterior permite calcular la 
evolución temporal del potencial transmembrana, es decir, del potencial de 
acción.  
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Como potencial externo se ha definido un pulso rectangular monofásico de 
300 µs de duración. Dependiendo de la amplitud, se conseguirá un potencial 
subumbral (ver Figura 37, línea roja), o un potencial de acción si es superior 
al umbral de estimulación (ver Figura 37, línea azul), siendo esta la forma 
de determinar la amplitud umbral de estimulación para cada fibra. 
 

Parámetro Valor Unidad 
Parámetros geométricos de la fibra en cordones posteriores  

D Diámetro de la fibra 12.8 µm 
d Diámetro del axón 9.2 µm 
- Diámetro del nodo 4.2 µm 
- Longitud del nodo 1 µm 
L Distancia Internodal 1350 µm 
N Nº de capas de mielina 135 - 

Parámetros geométricos de la fibra en raíces dorsales 
D Diámetro de la fibra 15 µm 
d Diámetro del axón 11.5 µm 
- Diámetro del nodo 5 µm 
- Longitud del nodo 1 µm 
L Distancia Internodal 1450 µm 
N Nº de capas de mielina 145 - 

 

Tabla 4: Parámetros geométricos de las fibras en cordones posteriores y raíces dorsales 
(a partir de (148)). 

 
Figura 37: Potencial transmembrana para un estímulo subumbral y supraumbral 
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Del mismo modo se puede determinar la propagación de los potenciales de 
acción tal y como se muestra en la Figura 38 tras un estímulo subumbral 
(a) y supraumbral (b) (nótese que las escalas de la ordenada son distintas). 

 
Figura 38: Propagación del potencial de acción para un estímulo subumbral (a) y 
supraumbral (b) (NOTA: los ejes de ordenadas tienen distinta escala) 

Como ya se ha dicho, las ecuaciones utilizadas para el cálculo del potencial 
transmembrana están detalladas en el Apéndice 1. 

2.2.3.- Estimulación de las fibras en cordones posteriores y en raíces 
dorsales 

El programa importa los valores del campo potencial en 32 nodos de 
Ranvier de 100 fibras dispuestos en 30 filas en los cordones posteriores, y 
se analiza una capa de 2.25 mm desde la superficie de los CP.  Para cada 
una de las fibras de las 3000 se determina, con los valores de campo 
potencial calculados en el conductor volumétrico, si en la fibra se produce 
un potencial de acción a partir del cálculo de las diferencias de potencial 
transmembrana. Puesto que la distancia entre los nodos de Ranvier es 
aproximadamente de 100 veces el diámetro (149), los datos exportados son 
válidos únicamente para un diámetro de fibra determinado (en nuestro caso 
12.8 µm)1.  
 
Partiendo del hecho de que el problema eléctrico en el conductor 
volumétrico es lineal, en vez de realizar una simulación para cada amplitud 
hasta que se llega a la amplitud umbral , se efectúa para cada configuración 
una simulación con una amplitud unidad, y se utiliza el campo eléctrico 
generado en el modelo de fibra utilizando un algoritmo de forma que se 

 
1 Teniendo en cuenta una distancia entre nodos de Ranvier de 100 veces el diámetro, 
tenemos 12.8 µm x 100 x 32 nodos = 4.096 mm. Esta es la longitud analizada para cada 
fibra. 
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calculen los valores por debajo y por encima del umbral, redefiniendo cada 
vez estos valores, con el consiguiente ahorro en tiempo de cálculo, para 
evaluar los umbrales de estimulación. Una vez determinados, se define 
como amplitud de simulación 1.4 veces el menor de los umbrales en RD o 
CP, y a esta amplitud se determinan las fibras estimuladas entre toda la 
población de 30 filas de 100 fibras cada una desde la superficie de los CP 
(ver Figura 39). El valor de 1.4 se ha elegido porque es el habitual utilizado 
en la mayoría de los artículos donde se exponen resultados de estimulación 
medular eléctrica a partir de modelos de simulación computarizados. Más 
adelante se discute el motivo y consecuencias de esta elección. 
 

 
 
Figura 39: Representación de las fibras en los CP analizadas con el modelo de fibra 

2.3.- Influencia de los distintos parámetros en la cantidad y localización 
de fibras estimuladas 

2.3.1.- Efecto de la polaridad 

La polaridad es el parámetro que más influye en la distribución del campo 
eléctrico y, por tanto de la zona y extensión de la parestesia. Se han 
estudiado las polaridades más utilizadas en nuestra práctica clínica, para 
determinar las variables suministradas por el modelo en cada caso. Los 
estudios se han realizado en el nivel metamérico T10. 
Hemos estudiado los parámetros suministrados por el modelo para cuatro 
combinaciones de polaridad, en un electrodo situado en la línea media, y 
con las siguientes medidas (ver Figura 40): 
 

• Diámetro: 1.3 mm 
• Longitud del polo: 3 mm 
• Distancia entre polos (borde a borde): 4mm 
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Figura 40: Geometría del electrodo utilizado para el estudio de polaridad 

2.3.2.- Efecto de la distancia entre polos 

Los distintos electrodos percutáneos disponibles en el mercado se 
distinguen por dos parámetros fundamentales: 
 

• Número de polo en el electrodo:  hasta inicios de la década del 2000 
los únicos electrodos disponibles eran de 4 polos. Posteriormente 
aparecieron lo electrodos de 8 polos (los más utilizados 
actualmente) así como de 16 polos, y recientemente de 12 polos. El 
número de contactos independientes disponibles depende 
fundamentalmente del número de polos que el neuroestimulador es 
capaz de gestionar. 

• Distancia entre polos: los primeros electrodos de 4 polos disponían 
de una distancia entre electrodos muy grande, para cubrir mayor 
zona entre los polos distales (ver Figura 41 y Figura 42). 
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Figura 41: Distintos electrodos percutáneos disponibles en el mercado durante la década 
del 2000 

 
 

 
 
Figura 42: Electrodos percutáneos de 8 polos disponibles en el catálogo de 
Medtronic (Medtronic Inc, Minneapolis, EE.UU.)  en el año 2018 
 
El resto de las medidas (diámetro y longitud de los polos) vienen 
determinados por la máxima densidad de corriente que se puede suministrar 
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sin dañar los tejidos (97, 98). Dado que esta limitación marca una superficie 
mínima de los polos, todos los modelos disponibles tienen unos polos con 
un diámetro de 1.3 mm y una longitud de 3 mm (con mínimas variaciones 
de un fabricante a otro). 
 
Para este estudio hemos considerado la polaridad que mayor área de 
parestesia produce (12), es decir, la de doble cátodo guardado (DCG). Se 
han configurado dos posiciones del electrodo: en línea media anatómica y 
2.5 mm lateral a dicha línea, para tener en cuenta la configuración tanto 
lateral con un solo como en caso de utilizar dos electrodos paralelos. 
 
Las distancias entre polos (DP) estudiadas van de 1 a 10 mm (de borde a 
borde, ver Figura 40), con pasos de 1 mm, además de 12 mm y 15 mm, así 
como una medida de 1.5 mm de DP dado que es la medida de uno de los 
electrodos comercialmente disponibles. Los estudios se han realizado en la 
metámera T8. 

2.3.3.- Efecto de la distancia lateral entre electrodos 

La posición definitiva de los electrodos para la estimulación medular tónica 
viene determinada por la búsqueda de la cobertura de parestesia en los 
dermatomas afectados por el dolor. Para ello, se procede a estimular durante 
el implante para que el paciente refiera dónde percibe la parestesia, salvo en 
aquellos implantes donde no es posible mantener al paciente despierto (por 
ejemplo, durante el implante de electrodos quirúrgicos que requieren una 
hemilaminectomía, salvo que se utilice una anestesia epidural y se pueda 
mantener la conciencia del paciente y proceder a la estimulación 
intraoperatorio (59)). En los pacientes en los que no se puede mantener al 
paciente consciente bajo sedación, se sitúan los electrodos en una posición 
predefinida en función de la zona buscada (basado en los mapas empíricos 
de parestesia (55)).  
 
En los casos del denominado dolor complejo, es decir, aquel que afecta a 
un gran número de dermatomas, en general bilaterales, el implantador 
dispone de distintas opciones a la hora de situar los electrodos, puesto que 
no existe un único punto en el cual se puedan cubrir los dermatomas 
buscados. Dentro de estas opciones está el colocar el electrodo paralelo a la 
línea media o ligeramente oblicuo respecto a ésta. 
 
Otra opción es la distancia lateral entre electrodos, así como si los polos se 
colocan a la misma altura o decalados. Hasta donde llega nuestro 
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conocimiento, no existe ningún estudio que calcule la influencia de la 
distancia lateral en los distintos parámetros, ni tampoco ningún estudio 
clínico al respecto. 
 
 

 
 
Figura 43: Representación de la distancia lateral entre electrodos en una imagen 
fluoroscópica de los electrodos situados en las vértebras T8 y T9. 

Hemos evaluado los parámetros proporcionados por el modelo para 
distintas distancias laterales desde 2 hasta 10 mm (ver Figura 43), con pasos 
de 1 mm, para determinar la distancia que maximiza el área de fibras 
estimuladas en los cordones posteriores. Se han considerado dos 
polaridades: doble cátodo guardado (DCG) y cátodo guardado (CG) (ver 
Figura 44) y dos tipos de electrodo, con 1 y 4 mm de distancia entre polos 
(ver Figura 45). Se ha incluido la programación CG porque, aunque como 
se ha dicho, la programación DCG es la que general mayor área de fibras 
estimuladas en los cordones posteriores, cuando la estimulación de raíces 
dorsales se produce prematuramente es necesario optar por una 
programación con menor preferencia por la estimulación de raíces dorsales, 
como es la CG. Todos los estudios se han realizado en la metámera T8. 
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Figura 44: Polaridades estudiadas en el análisis de distancia lateral entre 
electrodos 
 

 
Figura 45: Electrodos de 4 mm de DP y 1 mm de DP utilizados en las simulaciones de la 
distancia lateral entre electrodos 

 
En este estudio hemos considerado dos programas (número 1 y 2) en el 
sentido de Aló (150) o de canales de North (151), es decir, como 
generadores de pulso independientes suministrando la misma amplitud con 
polaridades simétricas respecto a la línea media, de forma simultánea o 
secuencial. Cada programa tiene los cátodos definidos en un solo electrodo 
de forma que el cada programa estimula un lado como se muestra en la 
Figura 46). A esta frecuencia, el efecto de ambos programas, aunque sean 
secuenciales, es de suma, y el paciente percibe ambos programas como uno 
solo (152). 
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Figura 46: Fibras estimuladas en los CP por cada programa 

2.3.4.- Efecto del uso de una programación de polaridad transversa 

Se utiliza el término de polaridad transversa para aquella programación en 
la cual los ánodos y cátodos se encuentran en un plano sagital en lugar de 
estarlo en el sentido rostro-caudal. Existen diversos estudios describiendo 
los efectos positivos de esta programación (153–155), pero utilizando al 
menos tres polos en sentido transversal, lo que obliga a utilizar electrodos 
quirúrgicos de tres o más filas (ver Figura 14, página 60), o bien tres 
electrodos percutáneos. 
 
Puesto que, en la mayoría de los implantes de estimulación tónica para dolor 
complejo bilateral, se utilizan dos electrodos implantados a la misma altura 
metamérica, es habitual hablar de estimulación transversa cuando se añaden 
polos activos en el electrodo contralateral, cuando con el uso de solo uno de 
los electrodos no se consigue parestesia en la zona diana. Al añadir ánodos, 
se crea un campo eléctrico que va de un electrodo al otro. 
 
Como ya hemos dicho, la zona de fibras estimuladas en los CP y RD está 
determinada por la posición del cátodo. Esto hace que podamos desplazar 
dicho cátodo en sentido rostro-caudal a lo largo del electrodo (siempre que 
haya polos disponibles) para mover dicha zona y por tanto el área de 
parestesia. Sin embargo, una vez implantado el electrodo (y por tanto sin 
posibilidad de cambiar su posición en el espacio epidural) el desplazamiento 
transversal de las fibras estimuladas solo puede efectuarse definiendo polos 
contralaterales, es decir, creando una estimulación transversa. 
 
El efecto de esta adición de polos se ha descrito a menudo a partir de una 
concepción intuitiva de las zonas de estimulación basadas en el campo 
eléctrico. El objetivo de estas simulaciones es comprobar dicho efecto y 
estudiar la influencia del número de ánodos añadidos. Para ello se utilizarán 
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dos electrodos de 8 polos y 4 mm de distancia entre polos, con distintas 
separaciones laterales (2, 4 y 6 mm) y polaridades (DCG y CG). Se calculan 
todos los parámetros que proporciona el modelo, incluida la posición de la 
primera fibra estimulada (PFE). Introducimos un nuevo parámetro, la 
segunda derivada del campo potencial eléctrico, en el sentido de las fibras 
de los CP (rostro-caudal): D2V/Dz2. Este parámetro, como ya se ha 
explicado, muestra la zona de preferente estimulación al ser similar a la 
función  de activación de Rattay (131) e incluso en algunos artículos se ha 
utilizado para determinar las fibras estimuladas (76), aunque como ya 
hemos explicado no es posible definir un umbral para determinar las fibras 
estimuladas con este parámetro. Se han considerado dos polaridades: DCG 
y CG, añadiendo ánodos en el segundo electrodo tal y como se muestra en 
la Figura 47. Se han realizado los estudios en el nivel metamérico T8 con 
electrodos de 4 mm de distancia entre polos. Como se han utilizado tres 
distancias laterales entre electrodos: 2, 4 y 6 mm, nos da un total de 
configuraciones estudiadas de: 
 
[(5 polaridades desde DCG) + (4 polaridades desde CG)] x 3 distancias 
laterales = 27 configuraciones 
 

 
Figura 47: Distintas polaridades estudiadas en la estimulación transversa 

2.4.- Validación del modelo 

Como ya se ha explicado, la última fase del modelado consiste en la 
validación. Esta fase requiere verificar que los resultados del modelo se 
ajustan a los de la realidad que intentan simular. 
 
Idealmente el parámetro a determinar sería el alivio del dolor, objetivo 
último de la terapia. Sin embargo, nuestro modelo se limita a evaluar los 
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parámetros relativos a la excitación de fibras Ab a partir de la creación de 
un campo eléctrico. Necesitamos por tanto un parámetro relacionado con 
esta activación de potenciales de acción que el paciente pueda describir de 
forma objetiva. 
 
Hemos utilizado en la mayoría de las simulaciones el área de fibras 
estimuladas en los cordones posteriores como resultado a optimizar.  La 
evaluación de dichas fibras en los pacientes podría ser un buen parámetro 
para evaluar la validez del modelo. Sin embargo, este parámetro presenta 
ciertas complicaciones: 
 

• No es fácil para el paciente describir con precisión las zonas donde 
percibe la parestesia, por lo que resulta complicado cuantificar los 
dermatomas estimulados a partir de la respuesta del paciente. 

• Aun teniendo cuantificados los dermatomas estimulados a nivel 
corporal, no existe (y esta es una de las mayores carencias que 
encontramos en la terapia) un mapa que relaciones las fibras en los 
cordones posteriores con los dermatomas (en cambio sí lo tenemos 
a nivel de las raíces dorsales).  

 
No podríamos por tanto cuantificar el área de fibras estimuladas en los 
cordones posteriores, solo podremos hacer comparaciones cualitativas entre 
configuraciones. 
 
El único parámetro que queda es el umbral de percepción. Se trata por tanto 
de ir subiendo la amplitud de estimulación hasta que el paciente perciba la 
parestesia, es decir, que la primera fibra en los cordones posteriores es 
estimulada. 
 
Para realizar estas observaciones se ha conseguido la aprobación por parte 
del CEIC (Comité Ético de Investigación Clínica) del Consorcio Hospital 
General Universitario de Valencia, siguiendo todos los requisitos exigidos 
para este tipo de estudios. En el Apéndice 2    se muestra dicha aprobación, 
así como los modelos de Información al Paciente, Consentimientos 
informados, etc. relativos al estudio clínico. 
 
Para recopilar la máxima información posible de los pacientes, se desarrolló 
un programa denominado SCS MONITOR, cuya pantalla puede verse en la 
Figura 48. 
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Figura 48: Pantalla de software SCS MONITOR 

Este programa se ha desarrollado en lenguaje DELPHI de Embarcadero, 
versión 10.4 (Idera Inc, Houston, EE. UU.). Este programa permite 
almacenar una configuración completa de programación con los siguientes 
parámetros: 
 

1. Posición de los electrodos en el espacio epidural 
2. Polaridad de todos los polos (8 polos x 2 electrodos) 
3. Mapa de dolor del paciente (gráficamente en forma de dermatomas 

y listado de dermatomas afectados) 
4. Mapa de estimulación del paciente (gráficamente en forma de 

dermatomas y listado de dermatomas estimulados) 
5. Amplitudes: de percepción, óptima y de molestia 
6. Postura del paciente: decúbito prono, supino, vertical. 

 
Permite además la definición de 4 programas independientes con todos 
estos datos, aunque en nuestro caso solo utilizamos uno. 
 
Puesto que se ha observado que la amplitud de percepción presenta a la hora 
de medirlo una especie de lazo de histéresis, para todas las medidas se 
procede a subir la amplitud por encima del umbral de percepción y se vuelve 
a bajar para proceder de la misma forma tres veces, tal y como se muestra 
en la Figura 49. El valor que se utiliza es la media de los tres umbrales. 
Estas medidas se realizan de forma correlativa sin dejar más tiempo entre 
ellas que el necesario para aumentar y disminuir las amplitudes con 
intervalos de 0,1 V. Se da la circunstancia de que esta metodología la 
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asumimos por un criterio puramente personal, puesto que no la habíamos 
visto en ninguna investigación anterior, y en un estudio clínico posterior 
comprobamos que utilizaban el mismo método (determinación de umbrales 
en el dispositivo Intellis programado en modo DTM de Medtronic). 
 
Como el número de pacientes es limitado, hemos intentado recopilar el 
mayor número de datos por paciente. Por ello se han tomado los umbrales 
para ambos electrodos, y cuando ha sido posible en diversas posturas 
(decúbito prono, decúbito supino, y vertical -normalmente sentado-) ya que 
sabemos que dichos umbrales varían al modificarse la distancia entre la 
duramadre y los cordones posteriores por efecto de la gravedad (156). 
 

 
Figura 49: Método de medición del umbral de percepción 

Hemos incluido 26 pacientes (12 mujeres y 14 hombres) en el estudio 
clínico realizado según las normas descritas en el protocolo del estudio 
clínico. Dado que no buscamos ninguna correlación entre los resultados a 
validar y la patología del paciente, ni con características demográficas, no 
se han cuantificado parámetros como la edad. 
 
Inicialmente, se había previsto incluir más pacientes en el estudio clínico, 
pero el principio de la pandemia de COVID-19 ocurrió cuando se habían 
estudiado 26 pacientes, por lo que tuvimos que suspender la toma de datos 
por las restricciones a las que nos vimos obligados. 
 
Criterios de inclusión: se han considerado candidatos para la toma de datos 
los pacientes portadores de un sistema de neuroestimulación medular con 
dos electrodos octopolares implantados en la vertebra T8 y paralelos (dentro 
de las lógicas limitaciones anatómicas que impiden una orientación 
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perfectamente rostro-caudal). Se han incluido pacientes con un solo tipo de 
electrodo de 8 polos con 4 mm entre bordes de los contactos), y con un 
estimulador programable en voltaje Medtronic Modelo Restore Sensor o 
Ultra. Se requiere además que los electrodos estén íntegros o, al menos, que 
se disponga de los suficientes polos funcionales para programar las 
polaridades estudiadas. Es necesario además contar con una radiografía 
tomada cerca de la fecha de estudio para comprobar la distancia lateral entre 
los electrodos, así como la correspondencia entre los polos a la misma altura 
metamérica. 
 
Criterios de exclusión: de los candidatos potenciales para ser incluidos se 
han eliminado aquellos que no cumplían los criterios anteriores 
(fundamentalmente el no disponer de una radiografía reciente que permita 
verificar si se ha producido el desplazamiento de algún electrodo). Del resto 
de candidatos se excluyeron los datos de dos pacientes por obtener unas 
medidas muy erráticas que al repetirse variaban excesivamente. 
Excepcionalmente, se incluyeron 6 pacientes de los cuales no había 
radiografía reciente, no incluyendo los resultados de las programaciones 
transversas (CG+1 y DCG+2) en los resultados al no poder verificar la 
correspondencia entre ánodos y cátodos en uno y otro electrodo. 
 
En 5 pacientes se han tomado los parámetros en tres posturas: decúbito 
prono, decúbito supino y sentado. En el resto de los pacientes se han tomado 
las medidas solamente en posición de decúbito supino o sentado, en función 
de las dificultades de movilidad que presentase en paciente, o del tiempo 
disponible con una respuesta adecuada. 
 
Dado que los valores absolutos de los umbrales de percepción dependen de 
factores que no podemos conocer (distancia entre el electrodo y la 
duramadre, cantidad de grasa epidural, distancia entre la duramadre y los 
CP), lo que hemos evaluado son las ratios entre distintos umbrales: 
 
Ratio 1: CG -> DCG  
 

𝑅𝑎𝑡𝑖𝑜- =	
𝑈𝑃45
𝑈𝑃645

 

 
Es la ratio entre los umbrales de percepción para la programación CG y 
DCG en el mismo electrodo. 
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Ratio 2: DCG -> DCG+2 
 

𝑅𝑎𝑡𝑖𝑜/ =	
𝑈𝑃645
𝑈𝑃645./

 

 
 
Es la ratio entre los umbrales de percepción para la programación DCG en 
un solo electrodo y DCG+2 (añadiendo dos ánodos a la misma altura que 
los cátodos en el segundo electrodo). 
 
Ratio 3: CG-> CG+1 
 

𝑅𝑎𝑡𝑖𝑜7 =	
𝑈𝑃45
𝑈𝑃45.-

 

 
Es la ratio entre los umbrales de percepción para la programación CG en un 
solo electrodo y CG+1 (añadiendo un ánodo a la misma altura que el cátodo 
en el segundo electrodo). 
 
La prueba consiste en comparar estas ratios con los que proporciona del 
modelo, para evaluar sí, con un intervalo de confianza del 95%, podemos 
decir que el modelo describe el comportamiento de la muestra. 
 
Durante la toma de datos, nos encontramos con unas dificultades no 
esperadas que nos obligaron a adaptar el experimento: 
 

• A partir de un periodo de tiempo alrededor de 30 minutos, pese a la 
buena voluntad de los pacientes, su respuesta se iba haciendo más 
errática (lo observábamos al repetir las medidas ya tomadas 
anteriormente, viendo discrepancias importantes). Esto significaba 
que teníamos un tiempo limitado para tomar los umbrales, por lo que 
en muchos casos solo realizamos las medidas en una postura. 

• Para que los umbrales de las programaciones transversas fueran 
útiles, era indispensable disponer de una radiografía reciente del 
paciente, ya que es habitual que uno de los electrodos se desplace 
levemente en dirección rostro-caudal tras el implante, y para 
comparar los valores con el modelo, es indispensable que los 
cátodos se encuentren a la misma altura que los ánodos. Esto hizo 
que en 6 pacientes solo se hayan considerado las programaciones 
CG y DCG al no contar con la radiografía. 
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• Como se ha visto a lo largo de toda la investigación, la posición de 
los electrodos en cuanto a distancia entre ellos (y por tanto la 
lateralidad) influye en los resultados obtenidos por simulación. 
Como todos los implantes han sido realizados por el mismo grupo, 
hay bastante uniformidad en la distancia lateral entre los electrodos 
(en torno a 6 mm de media) pero obviamente no es exactamente la 
misma para todos los pacientes. 

 
Teniendo en cuenta que, en general, se han tomado 6 umbrales de 
percepción por paciente y postura (3 para cada electrodo) estos son los 
totales de datos disponibles: 
 

• Umbral de percepción en un solo electrodo (CG y DCG): 74 datos 
• Umbral de percepción en estimulación transversa (CG+1 y 

DCG+2): 62 datos 
 
Para la consecución del objetivo, se han estimado 3 modelos multinivel para 
respuesta continua con función de enlace lineal (modelo lineal mixto). 
 
Los modelos multinivel, en este caso el modelo lineal mixto, permiten que 
las mediciones de un mismo paciente puedan estar correlacionadas, aunque 
se mantiene el supuesto de no correlación entre mediciones de pacientes 
diferentes. Así pues, los modelos multinivel proporcionan la flexibilidad de 
modelar no sólo la media de la variable respuesta sino también su estructura 
de covarianza.  
 
En el modelo que se aplicará, se incorpora 1 predictor fijo en el nivel 1 
(medición) permitiendo que las constantes varíen entre pacientes (nivel 2).  
 
Se puede escribir de 2 modos diferentes el modelo de constante aleatoria 
(random intercept model): 
 
(a) 𝑌8' = 𝛽3 + 𝛽- ∗ 𝑃𝑂𝑆𝑇𝑈𝑅𝐴8' + 𝜇' + 𝜀8' 					o bien 
 
(b)  Nivel 1:  𝑌8' = 𝛽3' + 𝛽- ∗ 𝑃𝑂𝑆𝑇𝑈𝑅𝐴8' + 𝜀8' 
      Nivel 2: 	𝛽!" = 𝛽! + 𝜇" (la constante para el paciente j es la suma del 
coeficiente de la relación global entre Y y X más el residuo uj que sigue una 
distribución normal con media 0 y varianza 𝜎"/) 
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La parte fija sería la relación entre la media de Y y la variable explicativa 
(𝛽3' + 𝛽- ∗ 𝑃𝑂𝑆𝑇𝑈𝑅𝐴8' , 𝑝𝑎𝑟á𝑚𝑒𝑡𝑟𝑜𝑠	𝑓𝑖𝑗𝑜𝑠	𝛽3' 	𝑦	𝛽-) y la parte aleatoria 
contiene los residuos del nivel 1 y 2 (𝜇' + 𝜀8',	𝑐𝑜𝑛	𝑝𝑎𝑟á𝑚𝑒𝑡𝑟𝑜𝑠	𝜎"/	𝑦	𝜎*/	). 
 
El índice de calidad que se muestra para el modelo lineal mixto será el VPC 
(coeficiente de partición de varianza): es la proporción de varianza total que 
es debida a la diferencia entre pacientes. 
 

𝑉𝑃𝐶 =
𝜎"/

𝜎"/ + 𝜎*/
 

Donde 𝜎!" es la varianza entre 
pacientes y 𝜎#" es la varianza 
entre mediciones.  

 
El nivel de significatividad empleado en los análisis ha sido del 5% 
(α=0.05)1.  
  

 
1El p-valor es, suponiendo que no hay diferencias entre grupos, la probabilidad de que los 
resultados obtenidos puedan ser debidos al azar. Cuanto menor es el p-valor, menor será la 
probabilidad de que los resultados obtenidos se deban al azar y mayor evidencia habrá en 
contra de la hipótesis nula (inexistencia de diferencias). 
Cualquier p-valor menor a 0.05 es indicativo de una relación estadísticamente significativa. 
Por contra, un p-valor mayor o igual a 0.05 indica ausencia de relación. 
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Capítulo 3 RESULTADOS 

3.1.- Análisis del modelo de estimulación medular 

Se comparan los resultados suministrados por nuestro modelo con los 
publicados previamente por otros autores. Estos resultados están publicados 
por nuestro grupo en la revista Neuromodulation en 2019 (12). 
 
En primer lugar, estudiamos la variación del umbral de percepción en 
función de la distancia entre la duramadre y la piamadre (superficie de los 
cordones posteriores – ver  
Figura 50), según nuestro modelo y según los resultados publicados por 
Holsheimer y col. (92).  
 
Para ello se ha variado la distancia entre el electrodo y la duramadre en el 
conductor volumétrico, realizando un estudio para cada una de las distancias 
para las cuales Holsheimer y col. publican valores, es decir, 0.8, 1.6, 2.4, 
3.2, 4, 4.8 mm. Los estudios se han realizado en la metámera T10, con una 
programación monopolar y un pulso monofásico rectangular de 300µs. 
 
En la Figura 51 puede observarse la similitud en los resultados obtenidos. 
 

 
 

Figura 50: Distancia entre la duramadre y la piamadre (superficie de los cordones 
posteriores). Extraído de (92). 
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Figura 51: Comparación de resultados de UPCP en función de la distancia entre los CP y 
la duramadre, entre nuestro modelo y el publicado por Holsheimer y col. (92). 

Analizamos también la variación del umbral de estimulación con el 
diámetro de los axones (Figura 52). Para ello se estudia el campo potencial 
eléctrico en el conductor volumétrico con un pulso monofásico rectangular 
de 300µs para reproducir las condiciones del estudio de Holsheimer y col. 
(116). Para estudiar los efectos del diámetro de la fibra Ab en el umbral de 
estimulación, se exportan las fibras descritas anteriormente variando los 
puntos en cada una de ellas puesto que estos puntos corresponden a los 
nodos de Ranvier, y la distancia entre dichos nodos depende el diámetro de 
la fibra. Igualmente, el modelo de fibra se modifican los parámetros de las 
ecuaciones introduciendo los correspondientes a cada uno de los diámetros, 
publicados en el artículo de McIntyre y col. (148). Los diámetros elegidos 
para los estudios se corresponden a aquellos para los que McIntyre y col. 
publican los valores: 5.7, 7.3, 8.7, 10.0, 11.5, 12.8 y 15 mm.  
 
Al igual que Holsheimer y col., nuestro modelo muestra el menor umbral 
de estimulación para las fibras de mayor diámetro (línea sólida, Figura 52). 
Holsheimer y col. observan que sus datos se ajustan mejor a una función 
exponencial, cuyos parámetros y coeficiente de determinación (coeficiente 
de correlación al cuadrado) se muestran en la Figura 52. Los resultados de 
nuestro modelo también se ajustan a una curva exponencial, pero los 
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coeficientes difieren, así como los resultados, llegando esta diferencia al 
200% para fibras de 5.7 µm (9.8 V para el grupo de Holsheimer frente a 4.8 
V para nuestro modelo). Esta diferencia puede deberse a diversos factores, 
principalmente al hecho de utilizar en nuestra simulación un modelo de fibra 
que considera las pérdidas debidas a la imperfección de la mielina como 
aislante, mientras que el grupo de Holsheimer utiliza el modelo de 
Wesselink, como ya se ha explicado (116). Igualmente, las vértebras 
consideradas difieren (T10 en nuestro caso y T11 en el estudio del grupo de 
Holsheimer). En cualquier caso, el comportamiento del umbral en función 
del diámetro de la fibra es similar (función exponencial) y dado que las 
conclusiones que obtenemos del modelo provienen fundamentalmente de 
comparaciones entre configuraciones, los valores absolutos no son 
determinantes. 

 
Figura 52: Comparación de resultados de UPCP en función del diámetro de la fibra, entre 
nuestro modelo y el publicado por Holsheimer y col. (116) 

3.2.- Efecto de la polaridad 

Esta investigación fue presentada en el XXI Congreso de la NANS (North-
American Neuromodulation Society) en Las Vegas (EEUU) en 2018 (157) 
y publicada en la revista Neuromodulation en 2019 (12).  
 
La definición de los polos activos (ánodos y cátodos) es el parámetro que 
más influencia tiene en la situación y extensión de la zona de fibras 
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estimuladas en los CP, así como la estimulación de RD.  Los resultados 
relativos a la polaridad están publicados por nuestro grupo (12). 
 
Dado que cada polo puede programarse como positivo (ánodo), negativo 
(cátodo) o inactivo, dos electrodos de 8 polos permiten algo más de 42 
millones de combinaciones. Esto hace imprescindible el uso de ciertos 
patrones de programación para la definición de la polaridad. 
 
Se estudian las polaridades más utilizadas en nuestra práctica clínica con un 
solo electrodo. Aunque en la mayoría de los casos utilizamos dos electrodos, 
como ya se ha explicado, en este primer estudio solo consideramos la 
configuración con un electrodo en línea media ya que en varios de los 
siguientes apartados se estudiarán distintas configuraciones con dos 
electrodos paralelos. 
 
Se estudian las polaridades más utilizadas en nuestra práctica clínica (ver 
Figura 53): 
 

• B1 y B2: configuraciones bipolares con los polos consecutivos (B1) 
o distanciados (B2) 

• CG: polaridad de cátodo guardado, es decir, un polo negativo 
rodeado de dos polos positivos 

• DCG: polaridad de doble cátodo guardado, es decir, dos polos 
negativos rodeados de polos positivos 
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Figura 53: Polaridades estudiadas: Bipolar 1, Bipolar 2, Cátodo guardado y Doble 
Cátodo Guardado 

La elección de estas configuraciones se debe a que eran las más utilizadas 
en nuestra práctica clínica en el momento de realizar el estudio.  
 
Las variables obtenidas por el modelo para cada configuración son las ya 
descritas anteriormente: umbrales de percepción UPCP, UPRD y ratio entre 
ambos RCP/RD, área de las fibras estimuladas en los cordones posteriores ACP 
y profundidad de dicha área PrCP para una amplitud de estimulación 1.4 
veces el menor de los umbrales (ver Tabla 5). 
 

Polaridad UPCP 
(V) 

UPRD 
(V) 

RCP/RD ACP 
(mm2) 

PrCP  
(µm) 

B1 2.1 3.1 0.68 2.1 450 

B2 2 2.5 0.80 2.8 550 

CG 1.6 4.4 0.38 1.5 350 

DCG 1.4 2.7 0.52 3.1 600 
 

Tabla 5: Variables obtenidas por el modelo para las polaridades estudiadas 

Puede observarse un ACP máximo para DCG, seguido de B2, B1 y por 
último CG.  Sin embargo, esta última configuración (GC), pese a tener los 
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resultados más bajos en términos de área de fibras DC estimuladas, presenta 
el mejor resultado en cuanto a preferencia por la estimulación de fibras DC 
respecto a RD, como muestra una ratio RCP/RD de 0,38. Los peores resultados 
respecto a la preferencia de estimulación de CP respecto a RD los da la 
configuración bipolar distal (B2) con 0.8, seguida de la bipolar proximal 
(B1) con 0.68. 
 
En cuanto al umbral de percepción, ambas configuraciones de cátodo 
guardado (DCG y CG) presentan valores menores que los bipolares (B1 y 
B2), con unos resultados de 1.4 y 1.6 V respectivamente, frente a 2.1 y 2 V 
respectivamente. 
 

 
 

Figura 54: Corte transversal de la médula con la representación de las fibras estimuladas 
en los CP 

En la Figura 54 se muestran, en un corte transversal de la médula, las fibras 
estimuladas en los CP, donde se aprecia en rojo las fibras estimuladas en los 
CP. Se puede observar la clara superioridad de la polaridad DCG en 
términos de área de fibras estimuladas. 
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3.3.- Efecto de la distancia entre polos 

Esta investigación fue presentada en el X Congreso mundial del WIP 
(World Institute of Pain) en Roma (Italia) en 2020 (158) y en el XXVIII 
Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica en 2020 
(159). 
 
Para estudiar el efecto de la distancia entre polos en un mismo electrodo, 
considerando el tamaño del polo constante (3 mm de longitud x 1.3 mm de 
diámetro, dadas las limitaciones de dichas medidas por motivos de 
seguridad), hemos calculado los parámetros suministrados por el modelo, 
es decir, PTCP, PTRD. RCP/RD, ADC y PrDC, para distancias entre los bordes de 
contactos contiguos entre 1 y 15 mm, con intervalos de 1 mm entre 1 y 10, 
incluyendo 1.5 mm (por ser esta la distancia de uno de los electrodos 
comercialmente disponibles), además de 12 y 15 mm de separación (por ser 
las medidas a partir de 6 mm unas distancias no disponibles 
comercialmente) (ver Figura 55). 
 

 
 
Figura 55: Representación de la distancia entre polos (DP) y de la distancia lateral 
respecto a la línea media anatómica. 

 
El estudio se realiza considerando un electrodo en línea media anatómica, y 
desplazado lateralmente 2.5 mm de dicha línea media, como ya se ha 
descrito (ver Figura 55). Se eligió esta distancia para ver el efecto tanto en 
electrodos situados en línea media como los situados lateralmente, y además 
el caso de utilizar dos electrodos paralelos (al no incluir la programación 
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transversa no es necesario incluir el segundo electrodo en el conductor 
volumétrico, puesto que no tiene ningún efecto si los polos están 
desactivados). 
 
Como puede verse en la Figura 56, el comportamiento es similar para la 
posición medial y lateral.  
 

 
Figura 56: Variación de los umbrales de percepción en cordones posteriores y raíces 
dorsales, así como la ratio entre ambos, en función de la distancia entre contactos, para 
un electrodo situado en línea media (a) y 2.5 mm lateral (b) con polaridad DCG. Variación 
del área de fibras estimuladas en CP en función de la distancia entre polos para un 
electrodo en línea media (c) y 2.5 mm lateral (d) con polaridad DCG. 

 
En términos de umbral de percepción, observamos un mínimo para un valor 
de 4 mm de DP (el valor para 3 mm de DP es ligeramente superior para 
UPCP y el mismo para UPRD). La posición medial y lateral presentan un 
valor de UPCP similar (3.47 V y 3.43 V respectivamente). El valor mínimo 
de UPRD corresponde a 6 mm de DP (9.78 V para posición en línea media y 
7.63 V para lateral) y permanece constante hasta 15 mm de DP. Ambas 
posiciones del electrodo muestran patrones similares de variación de UPRD, 
pero para valores inferiores a 7 mm de DP, es significativamente superior 
en la posición medial. De hecho, para un DP de 1 mm el UPRD es de 14.58 
V en posición medial, y de 9.83 V en lateral, lo que supone una posibilidad 
remota de estimulación de raíces con el electrodo de 1 mm de DP en ambas 
posiciones. 
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El electrodo en línea media muestra una curva de ratio RCP/RD creciente 
desde 1 mm hasta 10 mm, desde 0.31 hasta 0.48, con un comportamiento 
plano hasta 15 mm de DP.  
 
El electrodo en posición lateral muestra otro patrón, con un inicio de curva 
casi plano y un mínimo para 1.5 y 2 mm de DP de 0.43, y un patrón similar 
a la posición central entre 10 y 15 mm de DP, con un máximo de 0.59. 
 
Estas curvas muestran cómo, al aumentar la DP, aumenta también la ratio 
RCP/RD, lo que significa un aumento de la preferencia a la estimulación de 
raíces posteriores según aumenta la DP. Como era previsible, la posición 
lateral del electrodo implica un mayor valor de RCP/RD y por tanto una mayor 
preferencia a la estimulación de RD que en posición medial, para todos los 
valores de DP entre 1 y 15 mm. Esto significa que, para cualquier tipo de 
electrodo, la lateralización implica un mayor riesgo de estimular raíces 
dorsales, lo cual puede suponer una limitación en el caso de buscar la 
estimulación de múltiples dermatomas, como ya se ha explicado. 
 
En lo relativo al área de fibras en los CP estimuladas, ACP muestra el mismo 
comportamiento para ambas posiciones del electrodo. El área aumenta 
desde un mínimo para 1 mm de DP (1.45 mm2 y 1.25 mm para la posición 
central y lateral respectivamente) hasta un máximo para 9 mm de DP (5.13 
mm2 y 4.49 mm2 en línea media y lateral respectivamente) y a partir de ese 
punto ACP decrece significativamente hasta 15 mm de DP con valores de 
3.01 mm2 y 2.53 mm2 en posición medial y lateral respectivamente. Las 
variaciones de ACP con la DP son muy significativos, siendo la diferencia 
entre máximo y mínimo del 350% en ambas posiciones del electrodo. 
 
La profundidad del área sigue exactamente la misma tendencia que el área, 
variando entre 0.45 mm para 1 mm de DP hasta 1.15 mm para 9 mm de DP, 
similar en ambas posiciones.  
 
En la Figura 57 se puede apreciar la diferencia en el área de fibras 
estimuladas en los CP para un DP de 1 mm y de 8 mm, para la posición 
medial (a) y lateral (b) del electrodo. 
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Figura 57: Corte transversal de la médula con el área de fibras estimuladas en CP con el 
electrodo de 1 mm de DP y 8 mm de DP, en línea media anatómica (a) y lateral 2.5 mm 
respecto a la línea media. 

3.4.- Efecto de la distancia lateral entre electrodos 

Esta investigación fue presentada en el XXII Congreso de la NANS (North-
American Neuromodulation Society) en Las Vegas (EEUU) en 2019 (160) 
y publicada en la revista Neuromodulation del año 2022 (161).  
 
En nuestro estudio se han obtenido los parámetros proporcionados por el 
modelo, es decir, PTCP, PTRD. RCP/RD, ADC y PrDC para distintas distancias 
laterales entre electrodos paralelos situados en la metámera T8, con 
distancias entre 2 y 10 mm en intervalos de 1 mm. Se han considerado dos 
tipos de electrodo (con una distancia entre polos de 1 mm y 4 mm, ver 
Figura 45, página 106) y dos polaridades programadas (CG y DCG).  En el 
cálculo hemos utilizado las características de la estimulación que utilizamos 
en nuestra práctica clínica, que no es la única posible, pero es la que hemos 
utilizado siempre en los casos de dolor complejo, al igual que otros autores 
(152,162): 
 

• Dos electrodos a la misma altura metamérica con los polos 
perfectamente enfrentados (sin decalaje). 

• Uso de dos programas, con el/los cátodos(s) definidos en un solo 
electrodo para cada programa, de forma que se controle la amplitud 
de cada lado independientemente. 

• En cada estudio hemos considerado que los dos programas son 
iguales y con la polaridad simétrica respecto a la línea media. 

 
Hemos considerado dos polaridades: DCG y CG (Figura 44, página 106) 
porque, aunque DCG proporciona la mayor área de fibras estimuladas en 
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los cordones posteriores, y por tanto es la polaridad que escogemos como 
primera opción, el hecho de tener más preferencia por la estimulación de 
raíces dorsales que la polaridad CG, hace que esta última deba ser la elegida 
en caso de tener una estimulación indeseada en las raíces dorsales. La 
estimulación de las raíces dorsales es un factor limitante cuando se necesita 
estimular muchos dermatomas (como en el caso del dolor por síndrome 
post-laminectomía, uno de los casos de dolor complejo más habituales). 
Esto se debe a que se puede alcanzar el umbral de molestia con solo uno o 
unos pocos dermatomas estimulados, correspondientes a las raíces dorsales, 
impidiendo una correcta cobertura de la parestesia. A esto se suma la 
posibilidad de estimular zonas molestas para el paciente (93, 92, 94) como 
la zona intercostal. Por ello, aunque la polaridad DCG sea la que produce 
mayor área de fibras estimuladas en los cordones posteriores, como se 
muestra en la Figura 61 a y c respecto a la Figura 61 b y d (página 130), la 
elección de la polaridad CG puede ser una buena opción si se produce una 
estimulación prematura de raíces dorsales (12). 
 
Para el cálculo del área total de fibras estimuladas en los cordones 
posteriores, se ha calculado el área provocada por cada programa. Aunque 
los pulsos de cada programa se producen de forma alterna en algunos 
dispositivos, dada la frecuencia de pulsos programada (entre 40 y 100 Hz), 
se produce un efecto sumatorio de las áreas de forma que el paciente lo 
percibe como un único impulso. 
 

 
 
Figura 58: Representación en el corte transversal de la médula del área de fibras 
estimuladas en los CP por cada programa y la zona intersección de ambos (polaridad 
DCG, distancia 6 mm) 
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En la Figura 58 se representan estas áreas: el área creada por cada uno de 
los programas y el área común, para cualquier distancia lateral entre 
electrodos. Se introduce también el concepto de “profundidad mínima” para 
analizar si a partir de alguna distancia lateral, queda alguna zona sin 
estimular como se muestra en la Figura 59.  
 

 
 
Figura 59: Representación en el corte transversal de la médula del área de fibras 
estimuladas en los CP por cada programa y la zona intersección de ambos (polaridad CG, 
distancia 9 mm) donde se aprecia una zona medial en la cual no se produce estimulación 
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Tabla 6: valores calculados por el modelo para distintas distancias laterales entre 
electrodos (los valores máximos para cada tipo de electrodo/polaridad estás resaltados). 

 
En la Tabla 6 se aprecian los valores obtenidos por el modelo. Se observa 
cómo, al separar los electrodos, el porcentaje de área de intersección 
respecto al total va disminuyendo hasta cero, al igual que el área creada por 
cada electrodo. También se puede apreciar cómo, para el electrodo de 1 mm 
de DP, con la mínima distancia entre polos (2 mm), la profundidad mínima 
es de 0 mm para la polaridad CG. Esto significa que hay una zona de la 
superficie de los cordones posteriores que no está estimulada, pero en vez 
de estar esta zona en el centro como se muestra en la Figura 59, la zona sin 
estimulación está en las zonas laterales cerca de las raíces dorsales, como 
se aprecia en la Figura 60. 
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Figura 60: Fibras estimuladas en CP con dos electrodos de 1 mm de DP, separados 
lateralmente 2 mm y programados con polaridad de DCG. 

 
En la Figura 61 se puede apreciar la evolución del área de fibras estimuladas 
en los cordones posteriores (ACP) en función de la distancia lateral entre 
electrodos, para distancias entre polos de 1 y 4 mm y para polaridades de 
DCG y CG. 
 

 
 
Figura 61: Evolución de las áreas de fibras estimuladas en los CP en función de la 
distancia lateral entre polos, para electrodos de 4 mm de DP con polaridad DCG (a) y CG 
(b), así como para electrodos de 1 mm de DP con polaridad DGC (c) y GC (d). 
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Para el electrodo de 4 mm de DP observamos como, al aumentar la distancia 
lateral entre los electrodos, las áreas creadas por cada electrodo, así como 
el área intersección, disminuyen (Figura 61 a y b). Teniendo en cuenta que 
el área total es: 
 
Área total = 2 x Área creada por cada programa – Área intersección 
 
ambos efectos se contraponen, alcanzando un área máxima para una 
distancia lateral de 5 mm, tanto para la polaridad DCG como CG. Volvemos 
a observar cómo la polaridad CG produce un área sensiblemente menor que 
la DCG. Por ejemplo, si observamos en la Tabla 6 el área creada por cada 
electrodo, vemos que para una polaridad DCG y con el electrodo de 4 mm 
DP, tenemos 2.75, 2.62, 2.33 y 2.22 mm2 para distancias de 2,3,4 y 5 mm 
respectivamente, es decir, va disminuyendo. Sin embargo, el área de 
intersección varía de 2.4 a 1.13 mm2 para los mismos valores (77.3% a 
34.0% respectivamente), con lo que el área total creada por ambos 
electrodos es de 3.10, 3.25, 3.29 y 3.31 mm2 respectivamente, bajando a 
3.28 mm2 para la siguiente distancia de 6 mm. Para la polaridad CG, estos 
valores para las mismas distancias (de 2 a 5 mm) son 1.86, 1.91, 2.04 y 2.09 
mm2 respectivamente, claramente menores. 
 
Estos efectos se pueden apreciar en la Figura 62, donde se representan las 
zonas con distintas separaciones laterales entre electrodos. En la Figura 62 
a se aprecia como, para una separación de 8 mm, el área de intersección es 
mínima pero también lo es el área creada por cada electrodo. El caso 
contrario es el representado en la Figura 62 c, con una separación de 2 mm, 
donde el área creada por cada electrodo es máxima, pero también lo es la 
intersección. En el caso intermedio, con una separación lateral de 5 mm, se 
llega a un compromiso entre ambos efectos (área creada por cada electrodo 
y área intersección) de forma que el área total de fibras estimuladas en los 
cordones posteriores es máxima, como muestra la Figura 62 b. 
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Figura 62: Área de fibras estimuladas en CP con electrodos de 4 mm de DP, polaridad 
DCG, y con separación lateral de 8 mm (a), 5 mm (b) y 2 mm (c). 

Con el electrodo de 1 mm de DP el efecto es similar, salvo para la polaridad 
de CG, donde vemos que el área intersección aumenta hasta los 5 mm de 
distancia lateral. En ambos casos (DCG y CG) el área máxima se encuentra 
para una distancia lateral de 5 mm pero, para el electrodo de 4 mm de DP, 
la curva tiene poco crecimiento entre 2 y 5 mm de distancia lateral, mientras 
que para el electrodo de 1 mm de DP hay mayor diferencia hasta alcanzar 
los 5 mm, sobre todo para la polaridad CG (Figura 61 d). 
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Figura 63: Profundidad mínima del área de fibras en CP estimuladas para cada 
configuración estudiada en función de la distancia lateral entre electrodos. 

 
También puede observarse como para el electrodo de 4 mm de DP y 
polaridad DCG (Figura 63) no hay zona sin estimulación, mientras que para 
el resto de las configuraciones, para 9 y 10 mm de separación lateral entre 
electrodos, se crea una zona de no estimulación en la línea media. Esta zona 
de no estimulación en los cordones posteriores podría provocar el no 
conseguir estimular todos los dermatomas buscados, con la consiguiente 
falta de eficacia. Se deduce por tanto que hay que evitar una excesiva 
distancia lateral entre electrodos para evitar que haya zonas en la superficie 
de los CP imposibles de estimular. 
 
Por último, analizamos cómo influye la separación lateral entre los 
electrodos en los umbrales de percepción y en la ratio entre ambos, 
indicador de la mayor o menor preferencia por la estimulación de raíces 
dorsales. 
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Figura 64: Evolución de los umbrales de percepción en cordones posteriores y raíces 
dorsales con polaridades DCG y CG para electrodos de 4 mm de DP (a) y 1 mm (b). 

Vemos en la Figura 64 que los umbrales de percepción son bastante estables 
para todas las configuraciones salvo en el caso del umbral de percepción en 
raíces dorsales para la polaridad GC, que parte de un valor muy alto para 
los electrodos separados 2 mm (9 V y 30 V para el electrodo de 4 mm de 
DP y 1 mm de DP respectivamente) cayendo hasta un valor similar al resto 
de umbrales para separaciones de 9 y 10 mm. 
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Figura 65: Evolución de la ratio de umbrales en CP y RD en función de la distancia lateral 
entre electrodos. 

Esto se refleja en la evolución de la ratio entre umbrales, como muestra la 
Figura 65. El mejor resultado para evitar la estimulación de raíces dorsales 
se obtiene con los electrodos de 1 mm de DP y polaridad CG, prácticamente 
en todos los casos. En el lado contrario, el electrodo con 4 mm de DP y 
polaridad DGC muestra la mayor ratio y por tanto mayor posibilidad de 
estimulación de raíces dorsales. Sin embargo, esta última configuración es 
en la que menos influye la separación entre electrodos, tal y como puede 
verse en la Figura 65, donde se aprecia que es la configuración con la curva 
más plana. Esta observación es importante porque la configuración de 
polaridad DCG con electrodos de 4 mm es muy frecuente, y vemos que, 
independientemente de la distancia entre electrodos, esta configuración 
presenta una importante tendencia a la estimulación de raíces dorsales, solo 
superada la polaridad CG en los mismos electrodos cuando están separados 
lateralmente más de 8 mm). 
 
Hemos analizado con más detalle cómo la distancia lateral entre electrodos 
puede afectar a la estimulación de raíces dorsales. En todas nuestras 
configuraciones, el umbral de percepción en los cordones posteriores es 
menor que en las raíces dorsales, lo que significa que en todos los casos la 
amplitud de simulación es de 1.4 x UPCP (si no sería 1.4 x UPRD). Si 
comparamos este valor de simulación (1.4 x UPCP) con UPRD, podemos 
prever con qué configuraciones se producirá estimulación en las raíces 
dorsales, además de en los cordones posteriores. Estas configuraciones se 
muestran en la Tabla 7 en las casillas marcadas en amarillo. Es decir, se 
estudia en qué casos, antes de alcanzar el umbral de molestia, se empiezan 
a estimular raíces dorsales.  Se ha incluido también el cálculo para una 
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amplitud de 1.6 x UPCP puesto que, como ya se ha explicado, el umbral de 
molestia puede estar en el rango de 1.4-1.6 veces el umbral de percepción, 
marcando estas configuraciones en azul. 
 
En resumen, en la Tabla 7 se han representado en amarillo aquellas 
configuraciones para las cuales, con una amplitud de estimulación 1.4 veces 
el umbral de percepción, se produciría estimulación en las raíces dorsales y 
en azul se han representado aquellas configuraciones para las cuales se 
produce estimulación de raíces dorsales para una amplitud de estimulación 
de 1.6 veces el umbral de percepción. En principio, en ninguno de los casos 
se alcanzaría una amplitud que resultase molestia en las raíces dorsales, ya 
que no se superaría el valor de 1.4 veces el umbral de percepción en raíces 
dorsales, pero incluso así podría aparecer una estimulación de raíces 
dorsales molesta por su localización (por ejemplo, provocando una 
estimulación intercostal) como ya se ha dicho anteriormente. Para las 
configuraciones descritas, en las cuales podría presentarse una estimulación 
de raíces dorsales (tanto para 1.4 como 1.6 veces el umbral de percepción), 
se ha calculado también la ratio entre la amplitud utilizada en el estudio y 
el umbral de percepción en raíces dorsales que, en estos casos, 
contrariamente al resto de configuraciones, es mayor de 1. 
 
Como hemos dicho se observa en la Tabla 7 y en la Figura 65 que el 
electrodo con 4 mm de DP presenta en general una mayor preferencia por 
la estimulación de raíce dorsales que el electrodo de 1 mm de DP, y este 
efecto es mucho más claro para la polaridad DCG, puesto que la ratio RCP/RD 
es menor para los electrodos de 1 mm DP respecto a 4 mm DP y para las 
polaridades CG respecto a DCG para todas las distancias salvo para 
distancias superiores a 8 mm para las cuales este efecto se invierte. 
 
Para el electrodo de 4 mm de DP, tendríamos una estimulación de raíces 
dorsales con una distancia lateral a partir de 7 mm para una polaridad CG y 
a partir de 5 mm para una polaridad DCG. Este valor disminuye a 5 y 2 mm 
si consideramos el umbral de molestia como 1.6 veces el umbral de 
percepción. 
 
Para los electrodos de 1 mm de DP solo se produce estimulación de raíces 
dorsales si consideramos un umbral de molestia de 1.6 veces el umbral de 
percepción, no habiendo estimulación de raíces dorsales para umbrales de 
1.4 veces el umbral de percepción en ninguna configuración. 
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Para el electrodo de 1 mm de DP se han marcado en azul aquellas 
configuraciones para las cuales se produciría estimulación de raíces dorsales 
para una amplitud 1.6 veces el umbral de percepción, y se ha calculado en 
estos casos la ratio entre la amplitud del estudio y el umbral de percepción 
en raíces dorsales, como se había hecho anteriormente con los electrodos de 
4 mm de DP. En ningún caso esta ratio supera 1.4 por lo que, igualmente 
que ocurría con los electrodos de 4 mm de DP, n se produciría estimulación 
molesta en raíces dorsales a no ser que la molestia venga de la zona 
estimulada independientemente de la amplitud. 
 
En resumen, del análisis de los resultados podemos deducir que una 
distancia lateral entre electrodos superior a 5 mm no aporta ninguna ventaja, 
puesto que aumenta el riesgo de estimular las raíces dorsales y perdemos 
área de fibras estimuladas en los cordones posteriores. Solamente podría ser 
útil una mayor lateralidad si buscamos conscientemente una estimulación 
de raíces dorsales para patologías con muy pocos dermatomas afectados. 
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Tabla 7: Configuraciones para las cuales se produciría una estimulación de Raíces 
Dorsales (en amarillo para una amplitud de 1.4 x UPCP y en azul para 1.6 x UPCP) 

3.5.- Estudio del efecto de la programación de polaridad transversa 

Esta investigación fue presentada en el XIV Congreso mundial de la INS 
(International Neuromodulation Society) en Sydney (Australia) en 2019 
(163) y publicada en la revista Neuromodulation en el año 2021 (161).  
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En general, los desplazamientos de las zonas de estimulación en los 
cordones posteriores se reflejan en cambios en la misma dirección en los 
dermatomas estimulados (es decir, un desplazamiento rostral o caudal 
conllevan un cambio de dermatomas estimulados en el mismo sentido, y lo 
mismo ocurre con los desplazamientos laterales). Durante el implante del 
electrodo, se modifica la posición del electrodo de acuerdo con este efecto, 
a partir de la respuesta del paciente, siempre con las limitaciones que pueda 
imponer su anatomía. La dificultad viene cuando es necesario variar los 
dermatomas en programaciones post-implante, puesto que ya no podemos 
modificar la posición de los electrodos. Hay diversos motivos que pueden 
provocar cambios en la posición de las fibras estimuladas en los cordones 
posteriores: migración del electrodo, fibrosis en los contactos que provocan 
cambios en el campo eléctrico, etc. 
 
Dado que en general no se utilizan todos los contactos en los electrodos (por 
ejemplo, una polaridad DCG requiere solamente 4 polos contiguos), suele 
ser posible desplazar la zona de estimulación en dirección rostro-caudal 
desplazando en este sentido todos los polos si hemos tomado la precaución 
durante el implante de utilizar los polos centrales. El problema aparece 
cuando necesitamos desplazar lateralmente el área estimulada como, por 
ejemplo, cuando es necesario estimular ambos miembros inferiores, y en 
uno de ellos el paciente no percibe parestesia. 
 
Una posibilidad para solucionar este problema es colocar los electrodos con 
una ligera inclinación respecto a la línea media, de forma que, al mover los 
polos activos en sentido rostro-caudal, se desplace la zona estimulada 
también en sentido lateral. Esta técnica era utilizada por algunos 
implantadores (162) pero presenta muchas limitaciones en caso de 
migración del electrodo al mover la parestesia en dos direcciones de forma 
que en caso de tener que desplazar los polos activos en sentido rostro-
caudal, se producirá obligatoriamente un cambio lateral de la zona de 
parestesia, y este cambio puede no ser deseado. 
 
La única estrategia posible, desde un punto de vista de programación, es 
utilizar contactos en ambos electrodos para procurar cambiar la zona de 
estimulación en dirección lateral. La adición de polos positivos 
contralaterales a los polos activos (negativos) se denomina estimulación 
transversa, como ya hemos dicho. 
 
Se ha estudiado el efecto de sumar ánodos al mismo nivel metamérico que 
los cátodos en los parámetros que suministra el modelo: PTCP, PTRD. RCP/RD, 
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ADC y PrDC y se ha añadido un nuevo parámetro: la posición de la primera 
fibra estimulada (PFE). 
 
Las nueve polaridades estudiadas se muestran en la Figura 47 (página 108). 
Se realizan los estudios para un electrodo con 4 mm de separación entre 
polos, así como tres distintas distancias laterales entre los electrodos (2, 4 y 
6 mm).  Esto nos da un total de 27 configuraciones, cuyos resultados se 
representan en la Tabla 8. En amarillo se han representado las 
configuraciones para las cuales se ha obtenido un mayor desplazamiento del 
PFE. 
 

 
 

Tabla 8: Resultados del modelo para la suma de ánodos con distintas polaridades y 
distancias laterales. Además de los umbrales y área, se muestra la variación de éstos 
respecto a la configuración sin ánodos añadidos. Se muestra también la posición de la 
PFE respecto a la línea media y respecto a la PFE sin ánodos añadidos (un valor positivo 
refleja un desplazamiento lateral, y negativo un desplazamiento medial) 

Para referirse a las polaridades referentes a la estimulación transversas, se 
ha utilizado la siguiente nomenclatura: a partir de la polaridad con todos los 
polos en un solo electrodo (DCG o CG) se añade el número de ánodos 
añadidos (DCG + n). 
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En la Figura 66 se muestra una explicación del efecto de la estimulación 
transversa en la posición de la PFE. La adición de ánodos provoca un 
desplazamiento de la PFE respecto a la que tiene con todos los polos en un 
solo electrodo, siendo el valor positivo el correspondiente a un 
desplazamiento en dirección lateral, mientras que un valor positivo indica 
un desplazamiento en dirección medial. 
 

 
Figura 66: Esquema del concepto de desplazamiento de la PFE 

 
En 25 de las 27 configuraciones estudiadas, la distancia entre la línea media 
y la PFE aumenta al añadir ánodos, es decir, dicha fibra se desplaza 
lateralmente en la dirección contraria a los ánodos añadidos (Figura 67 a y 
b). Este efecto es máximo (0.87 mm) para electrodos separados lateralmente 
2 mm y la polaridad DCG+2. Para la polaridad CG, el máximo 
desplazamiento (0.58 mm) se consigue también para una distancia lateral 
de 2 mm, y en este caso la polaridad CG+1. 
 
En cuanto a los efectos de la suma de ánodos en los umbrales de 
estimulación y área de fibras en CP estimuladas, la variación es similar para 
polaridades basadas en DCG y CG, como puede apreciarse en la Figura 67 
c- a h. 
 



 
 
142 

 
 
Figura 67: Efecto de la suma de ánodos en la posición de la PFE para la polaridad DCG 
(a), CG (b), en el UPCP para DGC (c) y GC (d), en el UPRD para DGC (e) y GC (f) y en 
ACP para DGC (g) y GC(h). 

 
El umbral de percepción en CP aumenta tanto para DCG como GC al añadir 
ánodos alcanzando un máximo para DCG+2 y GC+1, para disminuir 
posteriormente para DCG+3 y DGC+4, y GC+2 y GC+3 respectivamente. 
Como en el caso del desplazamiento de la PFE, este efecto en mayor cuanto 
menor es la distancia lateral entre electrodos. 
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En cuanto al efecto sobre ACP (Figura 67 g y h) el efecto es similar: 
disminuye hasta DCG+2 y CG+1 respectivamente, para volver a aumentar 
después. En todos los casos el área es menor al añadir ánodos respecto a la 
polaridad con todos los polos activos en un electrodo, salvo en el caso de 
GC+3 con los electrodos situados a 2 mm de distancia lateral, para la cual 
el área aumenta de 1.37 mm2 a 1.4 mm2.  
 
Se han analizado con mayor detalle las variaciones en el área de 
estimulación para la polaridad transversa para las configuraciones que han 
provocado mayor desplazamiento de la PFE, para todas las distancias (2, 4 
y 6 mm) y ambas polaridades (DCG y CG), es decir, para las 
configuraciones DCG+2 y CG+1. Para ello hemos calculado el área de 
fibras estimuladas en los CP en cada lado respecto a la línea media, y como 
varían dichos valores. Este valor de fibras estimuladas en cada lado, si bien 
no podemos relacionarlo directamente con los dermatomas estimulados, 
puesto que no existe el atlas somato-sensorial necesario para ello, sí que nos 
puede dar una idea de cómo se lateraliza la estimulación con la adición de 
ánodos. 
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Figura 68: Efecto de la suma de ánodos en una polaridad de DCG con los electrodos 
separados lateralmente 2,4 y 6 mm, en la posición de la PFE, el área total de fibras en CP 
estimuladas y en cada lado, y la segunda derivada del potencial eléctrico en la dirección 
rostro-caudal 
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Figura 69: Efecto de la suma de ánodos en una polaridad de CG con los electrodos 
separados lateralmente 2,4 y 6 mm, en la posición de la PFE, el área total de fibras en CP 
estimuladas y en cada lado, y la segunda derivada del potencial eléctrico en la dirección 
rostro-caudal 

Cada columna corresponde a una distancia lateral entre electrodos (2, 4 y 6 
mm) y las filas corresponden a: 
 

1. Representación de las fibras estimuladas en cordones posteriores, en 
un corte transversal de la médula, así como el área total de fibras 
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estimuladas en CP y en cada lado, para la polaridad con todos los 
polos activos en un electrodo (DCG y CG). 

2. La misma representación, pero con las polaridades que mayor 
variación ha provocado (DCG+2 y CG+1). 

3. Representación de la segunda derivada del campo potencial en la 
dirección rostro-caudal, cuyo máximo indica la zona de preferente 
estimulación en los cordones posteriores, tal y como se discutió 
anteriormente. 

 
Como ya se ha dicho, el área disminuye en ambos casos al añadir cátodos. 
Para la polaridad DGC, la disminución es del 20%, 34% y 36% para las 
distancias laterales de 2, 4 y 6 mm respectivamente al añadir dos ánodos 
(DCG+2). Para la polaridad GC, las disminuciones son del 9%, 17% y 12% 
para las distancias de 2,4 y 6 mm respectivamente al añadir un ánodo 
(CG+1). 
 
El cambio en la distribución por lado del área de fibras estimuladas en los 
cordones posteriores, es máximo para los electrodos separados 2 mm 
lateralmente, como se puede apreciar en la Figura 68 y Figura 69. Para la 
polaridad DGC, la distribución pasa de 59%-41% para los lados izquierdo 
y derecho respectivamente, a 72%-28% para DGC+2. Para mayores 
distancias laterales, dado que ya el lado ipsilateral al electrodo con los polos 
activos ya contaba con la mayoría de las fibras estimuladas, este efecto no 
hace más que aumentar llegando a una estimulación únicamente en dicho 
lado para DGC+2 y 6 mm de separación (Figura 68) y para CG+1 y 6 mm 
de separación (Figura 69). Es decir, en electrodos distanciados 6 mm se 
llega a anular la estimulación en uno de los lados al añadir cátodos. 
 
Para la polaridad GC el efecto es el mismo, máximo para una separación 
lateral de 2 mm y CG+1, pasando de 58%-42% de área de fibras en CP 
estimuladas en el lado izquierdo y derecho a 77%-23% respectivamente 
(Figura 69). 

3.6.- Validación del modelo 

Como hemos dicho, la validación del modelo constituye la última fase del 
desarrollo. 
 
Recordamos las ratios utilizadas: 
 
Ratio 1: CG -> DCG  
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𝑅𝑎𝑡𝑖𝑜- =	
𝑈𝑃45
𝑈𝑃645

 

 
Es la ratio entre los umbrales de percepción para la programación CG y 
DCG en el mismo electrodo 
 
Ratio 2: DCG -> DCG+2 
 

𝑅𝑎𝑡𝑖𝑜/ =	
𝑈𝑃645
𝑈𝑃645./

 

 
 
Es la ratio entre los umbrales de percepción para la programación DCG en 
un solo electrodo y DCG+2 (añadiendo dos ánodos a la misma altura que 
los cátodos en el segundo electrodo) 
 
Ratio 3: CG-> CG+1 
 

𝑅𝑎𝑡𝑖𝑜7 =	
𝑈𝑃45
𝑈𝑃45.-

 

 
Es la ratio entre los umbrales de percepción para la programación CG en un 
solo electrodo y CG+1 (añadiendo un ánodo a la misma altura que el cátodo 
en el segundo electrodo) 

3.6.1.- Resultados del modelo 

Para comparar el valor predicho por el modelo con el obtenido en la 
muestra, necesitamos antes determinar dicho valor. 
 
Ratio 1: esta ratio utiliza solamente un electrodo activo, por lo que 
disponemos del valor para todos los valores entre 1 y 10 mm puesto que son 
los que hemos calculado en el análisis del área de estimulación en función 
de la distancia entre electrodos (el hecho de que haya un segundo electrodo 
no afecta al resultado puesto que no hay ningún electrodo activo y se utiliza 
solamente para utilizar la programación simétrica tal y como se explica en 
el apartado correspondiente). 
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Figura 70: Variación de la Ratio 1 en función de la distancia entre electrodos según el 
modelo 
En la Figura 70 se muestra la variación de la Ratio 1 en función de la 
distancia entre electrodos. Se observa cómo, entre 4 y 8 mm, que es la 
distancia habitual en la población analizada, la variación es mínima. 
 
Ratio 2 y 3: para comparar los umbrales con la estimulación de cátodo 
guardado y doble cátodo guardado respecto a la programación con todos los 
polos activos en un solo electrodo, disponemos de las simulaciones 
efectuadas para el análisis de la estimulación transversa. 
 
Disponemos de tres distancias entre electrodos para las programaciones 
transversas: 2, 4 y 6 mm. Puesto que todos los pacientes no tienen la misma 
distancia entre electrodos, no se ha considerado conveniente realizar el 
cálculo de las ratios 2 y 3 para más distancias. 
 
A partir de las radiografías se ha determinado que la distancia entre 
electrodos está en torno a 6 mm (no se ha efectuado un estudio más profundo 
respecto a la posición de los electrodos porque en los pacientes la geometría 
estudiada en el modelo, con los electrodos perfectamente simétricos y 
paralelos, no se corresponde con la realidad donde la posición de los 
electrodos depende de factores anatómicos que no tiene el modelo -ver 
capítulo correspondiente a las limitaciones del modelo-). 
 
Dado que la distancia entre electrodos de 6 mm es la que menor influencia 
de la estimulación transversa mostraba, justo a la diferencia entre la 
geometría real y la ideal, hacen que las Ratios 2 y 3 sean previsiblemente 
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menos fiables que la Ratio 1 donde solo interviene un electrodo y los valores 
en los rangos de nuestra muestra son bastante estables. 
 
Resultados del modelo 
 
En la 
Tabla 9 se pueden ver los resultados del modelo para las tres distancias entre 
electrodos descritas. Para el análisis estadístico se utilizará la distancia de 6 
mm (puede apreciarse como para este valor, las ratios 2 y 3 son las más 
cercanas a 1, es decir, las que menor impacto presentan al añadir cátodos). 
 

 
 

Tabla 9: Ratios para las 3 distancias laterales entre electrodos consideradas según el 
modelo 

3.6.2.- Análisis estadístico 

En la Tabla 10 se muestran los valores obtenidos de la población estudiada. 
Se han registrado 4 umbrales de percepción para distintas polaridades, 
según el método expuesto en el capítulo correspondiente a Material y 
Métodos. Las polaridades utilizadas son: cátodo guardado (CG), cátodo 
guardado con un ánodo contralateral al cátodo (CG+1), doble cátodo 
guardado (DCG) y doble cátodo guardado con dos ánodos enfrente de los 
cátodos (DCG+2). 
A partir de estos valores se han calculado las ratios que serán las que se 
utilicen para el tratamiento estadístico. 
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Tabla 10: Datos obtenidos de la población del estudio clínico. 
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4,0 5,7 3,1 4,2 1,290 0,738 0,702
4,3 5,0 3,5 5,0 1,229 0,700 0,860
5,4 7,2 4,0 5,4 1,350 0,741 0,750
6,0 8,0 4,3 4,7 1,395 0,915 0,750
1,1 1,0 0,8 0,8 1,375 1,000 1,100
0,7 0,7 0,8 0,8 0,875 1,000 1,000
2,3 2,4 2,3 2,9 1,000 0,793 0,958
2,9 3,4 2,2 3,0 1,318 0,733 0,853
1,6 2,2 2,7 3,8 0,593 0,711 0,727
1,9 2,0 2,5 4,5 0,760 0,556 0,950
3,6 4,0 4,2 5,6 0,857 0,750 0,900
3,0 3,4 4,2 5,4 0,714 0,778 0,882
3,4 3,6 4,0 4,6 0,850 0,870 0,944
4,0 7,3 4,8 7,4 0,833 0,649 0,548
3,9 3,9 4,2 4,8 0,929 0,875 1,000
7,0 7,0 6,6 6,6 1,061 1,000 1,000
5,4 5,6 6,4 7,6 0,844 0,842 0,964

11,6 12,2 9,6 10,6 1,208 0,906 0,951
2,5 2,4 2,0 3,0 1,250 0,667 1,042
5,0 7,1 3,6 4,2 1,389 0,857 0,704
4,1 4,4 3,8 4,4 1,079 0,864 0,932
5,1 6,5 4,6 7,2 1,109 0,639 0,785
5,6 7,1 5,4 8,4 1,037 0,643 0,789
5,6 6,2 6,0 7,6 0,933 0,789 0,903
1,1 1,1 1,2 1,0 0,917 1,200 1,000
1,0 0,9 1,0 1,0 1,000 1,000 1,111
1,9 1,6 1,2 1,4 1,583 0,857 1,188
1,5 2,6 1,8 2,2 0,833 0,818 0,577
4,0 3,5 2,5 2,0 1,600 1,250 1,143
3,6 3,2 2,6 2,3 1,385 1,130 1,125
1,0 0,9 1,2 1,0 0,833 1,200 1,111
1,0 0,8 1,1 0,9 0,909 1,222 1,250
7,2 8,1 4,9 4,7 1,469 1,043 0,889
6,8 4,6 3,8 2,5 1,789 1,520 1,478
4,3 4,2 3,6 3,6 1,194 1,000 1,024
5,2 4,6 4,0 4,8 1,300 0,833 1,130
3,5 3,8 2,3 2,9 1,522 0,793 0,921
2,8 3,0 2,0 2,6 1,400 0,769 0,933
4,9 5,3 3,0 3,7 1,633 0,811 0,925
4,5 4,6 3,3 4,0 1,364 0,825 0,978
4,6 6,4 6,3 9,6 0,730 0,656 0,719
5,6 7,0 6,2 10,8 0,903 0,574 0,800
3,3 3,6 4,6 4,8 0,717 0,958 0,917
7,7 6,4 6,4 6,4 1,203 1,000 1,203
4,6 4,2 6,0 6,4 0,767 0,938 1,095
8,0 6,7 6,6 7,0 1,212 0,943 1,194
4,2 4,3 3,3 4,2 1,273 0,786 0,977
3,0 3,3 3,3 4,2 0,909 0,786 0,909
4,6 6,4 3,6 5,0 1,278 0,720 0,719
4,4 4,7 2,5 3,6 1,760 0,694 0,936
4,8 5,4 3,2 4,3 1,500 0,744 0,889
4,8 5,8 3,0 4,1 1,600 0,732 0,828
3,9 4,2 3,1 4,0 1,258 0,775 0,929
4,5 5,0 3,0 3,8 1,500 0,789 0,900
3,0 2,7 2,5 2,0 1,200 1,250 1,111
3,0 2,6 2,4 2,0 1,250 1,200 1,154
3,0 4,5 3,8 6,0 0,789 0,633 0,667
3,3 4,6 3,4 6,4 0,971 0,531 0,717
3,0 2,5 1,200
2,9 2,5 1,160
1,3 3,5 0,371
3,5 3,0 1,167
3,5 2,8 1,250
3,4 2,7 1,259
6,5 4,4 1,477
3,5 3,0 1,167
6,9 4,0 1,725
6,4 4,9 1,306
6,3 4,0 1,575
5,3 3,9 1,359
5,3 5,0 3,3 3,0 1,606 1,100 1,060
5,7 5,5 3,9 3,8 1,462 1,026 1,036
7,2 8,8 7,2 11,2 1,000 0,643 0,818
7,3 9,7 7,2 12,2 1,014 0,590 0,753
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Primero se comprobará si la posición tiene algún efecto sobre el parámetro, 
y después si el valor predicho por el algoritmo matemático para 6 mm es 
significativamente igual al obtenido en las mediciones. 
 
Para tales objetivos, se aplicarán 3 modelos lineales mixtos con factor inter-
sujetos la posición y se calculará: 
 

• La gran media marginal estimada1 (valor medio del parámetro 
en ausencia de factores) y su Intervalo de Confianza del 95% 
(IC95%). Si el valor del algoritmo cae dentro de este intervalo, 
se concluirá que ambos métodos proporcionan mediciones 
similares. 

• El efecto de la POSICIÓN sobre el parámetro y las medias 
marginales estimadas para cada posición con su IC95%. 

 
En un modelo lineal mixto se estiman una serie de parámetros.  
 
Este es el resumen de los parámetros a estimar en un modelo lineal mixto 
con constante aleatoria2: 
 

 
 

1 En un diseño con 2 factores, las medias marginales para un factor son las medias de 
ese factor promediadas a través de los niveles del otro factor. Proporcionan la respuesta 
media para cada factor ajustada por las otras variables del modelo.  
2 La estructura de Covarianza para los efectos aleatorios es la Identidad escalada que 
asume una varianza constante a través de las posiciones, donde 𝜎# = '𝜎

# 0
0 𝜎#

)	 es la 
varianza y no hay covarianzas entre posiciones. Sin embargo, como en estos modelos 
sólo hay un efecto aleatorio (intercepto), la matriz es un solo elemento: la varianza 
entre pacientes 𝜎$# y, por tanto, es indiferente el tipo de estructura de covarianza 
elegida.
 

Número de 
niveles

Estructura de 
covarianzas

Número de 
parámetros

Variables de 
sujeto

Intersección 1 1
Posturas 3 2

Efectos 
aleatorios

Intersección 1 Identidad2 1 paciente

1

5 5

Dimensión de modeloa

Efectos fijos

Residuo
Total

a. Variable dependiente: Ratio (un modelo por ratio).
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Se estiman efectos fijos y aleatorios. En los fijos hay 3 parámetros a estimar: 
el intercepto y los 2 coeficientes Beta para la Posición (una de las categorías 
se usa de referencia). Además, se estima la varianza de las mediciones 
(residuo). 
En los efectos aleatorios hay un parámetro a estimar: la varianza de los 
pacientes (intercepto aleatorio). 
 
La tabla de los efectos fijos muestra la significación del efecto Postura. 
 
Se calculan los valores de covarianza :	𝜎"/	y		𝜎*/	para cada ratio y 
 

𝑉𝑃𝐶 =
𝜎"/

𝜎"/ + 𝜎*/
 

 
(el coeficiente de partición de varianza) 
 
Hemos hallado que las medias de los ratios 1 y 3 son iguales 
independientemente de la postura, mientras que en el ratio 2 sí influye la 
postura (p=0,012).  
 
En la  
Tabla 11  se muestran los parámetros estadísticos calculados para cada ratio. 
 

 
Valor del 
algoritmo 

6 mm 

Total Prono Sentado Supino p-
valor1 

VPC 
Media2 
(IC95%) 

Media 
(IC95%) 

Media 
(IC95%) 

Media 
(IC95%) 

Ratio 
1 1.276 1.195 

(1.097,1.293) 
1.218 

(1.066,1.369) 
1.179 

(1.026,1.331) 
1.189 

(1.055,1.322) 0.891 50.5% 

Ratio 
2 0.811 0.898 

(0.807,0.989) 
0.959 

(0.842,0.976) 
0.789 

(0.679,0.899) 
0.946 

(0.846,1.046) 0.012 78.0% 

Ratio 
3 0.963 0.956  

(0.893,1.018) 
0.990 

(0.876,1.104) 
0.902 

(0.809,0.994) 
0.976 

(0.905,1.048) 0.450 33.3% 
 

Tabla 11: resumen de los parámetros estadísticos calculados para cada ratio. 

A partir de estos parámetros observamos que el valor previsto por el modelo 
entra dentro del intervalo de IC96% para la media global estimada: 
 
 
Ratio 1: 

 
1 prueba F efectos fijos del modelo lineal mixto con intercepto aleatorio (efecto 
POSTURA) 
2 Media marginal estimada por el modelo 
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Ratio 2: 
 

 
Ratio 3: 
 

 
 
Podemos decir por tanto que, de acuerdo con nuestra muestra de 26 
pacientes, los resultados del modelo en términos de umbral de percepción 
para ciertas polaridades se ajustan a dicha muestra con un intervalo de 
confianza del 95%. 
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Capítulo 4 - DISCUSION 

En general se considera positivo el periodo de prueba de la terapia de 
neuroestimulación medular, cuando el alivio del dolor es de al menos 50%. 
Para el éxito de la terapia es fundamental, en primer lugar, una buena 
selección del paciente, es decir, que la indicación sea la adecuada y que no 
se cumpla ningún criterio de exclusión (como pueda ser edad, 
condicionamientos psíquicos, etc..).  Además de los aspectos puramente 
etiológicos, existen también unas condiciones técnicas referidas al sistema 
utilizado, como la comprensión por parte del paciente del funcionamiento, 
ya que se requiere su intervención en mayor o menor medida, dependiendo 
del tipo de terapia aplicada. Cuando se utiliza la estimulación tónica, es 
decir, aquella basada en la creación de potenciales de acción en grandes 
axones, una condición necesaria (pero no suficiente) es que los dermatomas 
afectados por el dolor reciban la estimulación a nivel de las grandes fibras 
Ab, lo que habitualmente denominamos que la parestesia (sensación creada 
por los potenciales de acción provocados por el campo eléctrico, similar a 
un hormigueo) “cubra” la zona de dolor. 
 
La “cobertura” de dicha zona va a depender de las fibras Ab estimuladas en 
los cordones posteriores, y dichas fibras van a depender de aspectos técnicos 
como: 
 

• Posición de los electrodos en el espacio epidural 
• Posición de los polos activos, especialmente de los ánodos 
• Parámetros de programación del pulso 

 
Resulta por tanto fundamental contar con la mayor información posible 
respecto a estos parámetros técnicos para un buen resultado de la terapia. 
Por ello, es más significativo aún el que contemos con tan pocos estudios 
orientados en este sentido, hasta el punto de que en muchas ocasiones la 
óptima cobertura de la parestesia depende de la habilidad del programador 
para combinar los parámetros, habilidad generalmente basada en su 
experiencia. Esto provoca que la curva de aprendizaje de la terapia sea 
muchas veces excesivamente larga y, en aquellos centros donde la actividad 
es infrecuente, no se alcance nunca un nivel adecuado de experiencia. La 
falta de información provoca además una imposibilidad de comprobar la 
idoneidad de las estrategias de programación, en muchas ocasiones 
heredadas de los predecesores en el uso de la terapia. 
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Por otra parte, conocer el efecto de las variables de programación que 
tenemos a nuestro alcance es imprescindible a la hora de realizar un 
algoritmo computarizado que pueda programar dichas variables, 
fundamentalmente la polaridad, en función de las áreas de parestesia que 
busquemos. 

4.1.- Modelo de estimulación medular eléctrica 

El desarrollo del modelo de estimulación constituye no solo la herramienta 
para poder extraer conclusiones respecto a los parámetros estudiados 
(posición y tipo de electrodo, programación del neuroestimulador), sino un 
objetivo de este trabajo en sí mismo, al ser un elemento indispensable para 
futuras investigaciones. 
 
El modelo de conductor volumétrico es muy similar al utilizado por otros 
grupos que trabajan en la misma dirección que nuestro grupo. De hecho, la 
mayoría utiliza el mismo programa comercial para el cálculo numérico, el 
software COMSOL Multiphysics, como ya hemos dicho, por las 
posibilidades que ofrece para el estudio de fenómenos fisiológicos, y las 
prestaciones del preprocesador y postprocesador que incorpora. Hemos 
parametrizado la mayoría de las variables para que sea rápido adaptar la 
geometría en función de la metámera a estudiar, el número de electrodos, 
su posición, y la polaridad deseada. El hecho de utilizar como geometría 
tridimensional una extrusión de un corte de médula promedio entre una 
población de pacientes, es una decisión que conlleva varias consecuencias. 
Por una parte, sabemos que la geometría real de la médula difiere de la 
obtenida mediante este método. Igualmente, al tomar unas medidas 
promedio, es previsible que los valores se puedan alejar de los obtenidos 
para pacientes específicos cuya geometría varíe notablemente del promedio 
utilizado. Sin embargo, creemos que es el único método que permite extraer 
conclusiones generales, adaptadas a una mayoría de la población. 
 
Últimamente algunos grupos (164), incluido el nuestro (165), estamos 
trabajando con imágenes reales en tres dimensiones de pacientes 
específicos, principalmente para comprobar si el uso de modelos 
“normalizados” induce un error excesivo. En la Figura 71 puede observarse 
una parte de la médula reconstruida en 3 dimensiones a partir de los cortes 
de imágenes de RMN, en lugar de mediante extrusión de un solo corte. 
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Figura 71: Reconstrucción tridimensional de la médula 

Nuestro criterio es que, para poder conseguir unos resultados 
generalizables, es necesario utilizar un modelo que se acerque lo más 
posible a una mayoría de los pacientes, siempre teniendo presente que las 
conclusiones extraídas pueden no ser válidas para pacientes cuya anatomía 
se aleje mucho del promedio. En este sentido haber utilizado un modelo 
personalizado solamente hubiese proporcionado conclusiones válidas para 
el paciente estudiado, no pudiendo extrapolarse a una población general. 
 
En cuanto al modelo de fibra, el hecho de haber desarrollado un programa 
propio para estudiar el comportamiento de las fibras Ab nos ha 
proporcionado muchas ventajas. Algunos autores utilizan un programa 
disponible de código abierto, denominado NEURON (166). Dicho 
programa permite estudiar el comportamiento de diversas estructuras 
nerviosas, entre otras las fibras Ab, aunque está más orientado al estudio de 
otras estructuras neuronales. El uso de un programa propio ha permitido 
estudiar los efectos de modificar los elementos eléctricos en las 
simulaciones, y establecer la estructura óptima para imitar el 
comportamiento real de las fibras. Por otra parte, ha permitido optimizar los 
tiempos de cálculo, puesto que en alguno de los estudios era necesario 
comparar muchas configuraciones.  

4.2.- Hipótesis de trabajo: el umbral de molestia 

El umbral de percepción (UP), es decir, la amplitud a la cual la primera fibra 
(ya sea en los cordones posteriores o en las raíces dorsales) es estimulada, 
y que se manifiesta en el paciente por un inicio de la parestesia, es calculado 
por el modelo. Sin embargo, no hay ninguna forma de predecir el umbral de 
molestia (máxima amplitud soportable por el paciente antes de empezar a 
sentir la parestesia como molesta o dolorosa). Este umbral no puede ser 
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calculado, ya que depende de la forma de percibir el paciente la parestesia, 
y de hecho no hay un consenso en cuanto al motivo de esta sensación 
desagradable. Sin embargo, es muy importante, puesto que es la amplitud a 
la que va a conseguirse la mayor parestesia sin que al paciente le resulte 
molesta. Si tenemos en cuenta que una fibra transmite una señal binaria, una 
vez superado el umbral de creación del potencial de acción, al aumentar la 
amplitud, el efecto es activar más fibras en más área, y fibras más pequeñas, 
por lo que se pueden proponer dos mecanismos: 
 

• Por activación de un nuevo tipo de fibra. Por las características del 
campo eléctrico, activar las fibras Ad y C responsables de transmitir 
el dolor no pueden llegar a activarse por su pequeño diámetro, pero 
podría activarse alguna fibra en otro lugar, como postularon algunos 
investigadores como veremos después. 

• Efecto de “sumación”: la suma de fibras del mismo dermatoma 
puede provocar una sensación desagradable, de la misma forma que 
una excitación excesiva de las terminaciones responsables del 
sentido del tacto puede convertir una sensación en molesta o 
dolorosa. 

 
El criterio de cálculo del umbral de molestia es crítico para los estudios, 
puesto que es la amplitud de trabajo del modelo. Principalmente, a la hora 
de comparar distintas configuraciones, es fundamental saber qué criterio se 
ha elegido para su cálculo, puesto que las conclusiones pueden variar 
drásticamente. 
 
El primer investigador proponiendo una definición del umbral de molestia 
es Law (167). Law evalúa la amplitud que provoca una actividad motora a 
10 Hz, y considera esta amplitud como la máxima utilizable. 
Posteriormente, otros autores asocian la sensación molesta con la activación 
de grandes fibras propioceptivas, responsables del reflejo motor segmental 
(61, 168, 169). Barolat (170) explica la sensación de molestia como 
“causada por una sobreestimulación de la vía lemniscal y no por la 
activación del tracto espinotalámico. Es importante diferenciar la 
activación de grandes fibras miélinicas aferentes (raíces dorsales, DREZ -
-Dorsal Root Entry Zone-, astas dorsales) de la activación de los grandes 
tractos en los cordones posteriores”. De acuerdo con este criterio, dicha 
sobreestimulación puede producirse tanto en los cordones posteriores como 
en las raíces dorsales. Howell y col. (53) describen parestesias referidas por 
pacientes entre los dermatomas T8 hasta S5, demostrando que la sensación 
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de molestia puede producirse tanto en los CP como en las RD. Esta es 
también nuestra experiencia clínica ya que, en la mayoría de los casos, la 
sensación desagradable debido a una excesiva amplitud de la estimulación 
se produce en la misma zona donde empieza la estimulación al alcanzar la 
amplitud de percepción, y en unos dermatomas que no podrían corresponder 
a las RD por la altura a la que están situados los electrodos (teniendo en 
cuenta el decalaje entre la denominación del dermatoma, que corresponde 
al foramen de salida de la médula a nivel vertebral, y el nivel de entrada de 
las raíces dorsales en la médula, también denominado DREZ). 
 
Por tanto, como el umbral de molestia no puede calcularse mediante el 
modelo, es necesario elegir un valor para poder definir la amplitud de las 
simulaciones. Holsheimer y col. proponen un valor de 1.4 veces el umbral 
de percepción cuando las primeras fibra estimuladas son la RD, y 1.5 a 1.6 
veces cuando son los CP (171, 172). En otros artículos (91, 116) proponen 
un valor de 1.4 veces el umbral de percepción en los CP.  Manola y col. (96, 
173) propone un valor de 1.4 veces el umbral de percepción en las RD. 
Sankarasubramanian y col. (120) utilizan el mismo valor que Manola. 
Abejón y col. (174) proponen valores entre 1.37 y 1.7 basado en sus 
observaciones en 72 pacientes, sin especificar si el umbral de percepción 
corresponde a CP o a RD. Molnar y col. (175) proponen un valor entre 1.4 
y 1.7, llegando a 2.8 en algunos casos. Lee y col. (176) utilizan 1.4 veces el 
umbral en CP solamente. 
 
La variación entre los valores utilizados por distintos autores demuestra 
como el valor del umbral de molestia es muy variable y depende de diversos 
factores. Basados en nuestra experiencia, nuestro criterio es utilizar como 
base el menor de los umbrales en CP y en RD, y utilizamos un factor de 1.4 
por ser el más utilizado por otros autores. Realmente, como nuestros 
estudios son todos comparativos entre configuraciones, dicho valor no es 
crítico mientras se aplique el mismo en todos los estudios por simulación. 

4.3.- Efecto de la polaridad 

Como ya dijimos, hasta el año 2003 no se habla de polaridad en ningún 
artículo. En dicho año Holsheimer habla por primera vez del cátodo 
guardado (10). Basa su idoneidad para la estimulación de fibras paralelas al 
electrodo (es decir, los axones en los cordones posteriores) en un análisis 
puramente cualitativo de la función de activación de Rattay (106). 
Posteriormente Manola, miembro del mismo grupo de investigación, 
introduce la programación de doble cátodo guardado estudiando esta 
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configuración en un sistema con generadores independientes de corriente 
(96). 
 
Hasta donde llega nuestro conocimiento, antes de la publicación de nuestro 
artículo en Neuromodulation en 2019 (12), no se había hecho ningún 
estudio cuantificando los parámetros que calcula el modelo matemático de 
simulación para distintas polaridades. En algunos artículos se utilizan 
distintas polaridades para estudiar el efecto de otros parámetros, pero sin 
comparar el efecto de cada polaridad de forma que se puedan sacar 
conclusiones para cada una de ellas (61, 92).  
 
Esto significa que, a la hora de establecer las polaridades de los polos 
disponibles (habitualmente 16), había que basarse en la propia experiencia. 
Dado que, con 16 polos definibles como positivo, negativo o desactivado, y 
puesto que cada programa debe tener al menos un cátodo y un ánodo, hay 
más de 42 millones de combinaciones, buscar una configuración de 
polaridad adecuada aleatoriamente es una tarea imposible. 
 
De los resultados de las simulaciones se extraen las siguientes conclusiones 
para la programación de la polaridad: 
 

• La polaridad de doble cátodo guardado (DCG) es la que presenta 
menor umbral de estimulación, lo cual implica más duración del 
sistema en caso de generadores no recargables o periodos mayores 
entre recargas para los recargables. Presenta además la mayor área 
de fibras en cordones posteriores y profundidad de dicha área de 
todas las estudiadas. Sin embargo, presenta la mayor ratio RCP/RD 
para la mayoría de las configuraciones, indicando una mayor 
preferencia hacia la estimulación de raíces dorsales que las 
demás polaridades estudiadas. 

• La polaridad de cátodo guardado (CG) presenta los peores 
resultados en cuanto a área y profundidad de las fibras 
estimuladas en CP, pero también muestra la menor ratio RCP/RD lo 
que indica la menor probabilidad de estimulación de raíces 
dorsales, tal y como Holsheimer predice cuando propone esta 
polaridad (10).  

• La configuración bipolar con los polos distales (B2) es la más 
propicia a una estimulación de raíces dorsales con una RCP/RD de 
0.8, lo que significa casi la misma preferencia hacia la estimulación 
de CP y de RD. Esto corrobora la teoría de Holsheimer de que al 
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alejar los polos activos la estimulación se comporta como si 
fuera monopolar (154). 

• La configuración bipolar con dos polos contiguos (B1) presenta 
mayor afinidad a la estimulación de RD que la DCG pero menor que 
la B2, con menor área que ésta, por lo que no presenta ninguna 
ventaja respecto a las otras estudiadas. 

   
De lo dicho se pueden deducir usos preferentes según el mapa de parestesia 
buscado: 
 

• En caso de necesitar una estimulación segmental (solamente se 
necesitan estimular unos pocos dermatomas), puede interesar 
estimular directamente las RD de los dermatomas buscados, para lo 
cual la polaridad B2 presenta los mejores resultados posicionando 
el cátodo según la zona buscada 

• En caso de dolor complejo (muchos dermatomas afectados), la 
polaridad en primera opción sería la DCG puesto que es la que 
mayor área estimulada proporciona. Sin embargo, dada su mayor 
facilidad para estimular las RD, en caso de tener estimulación en 
raíces dorsales no deseada, la opción sería pasar a la polaridad 
CG. 

 
En la Figura 72 se representa este criterio a partir de un diagrama de 
decisión. 
 
 

 
 
Figura 72: diagrama de decisión de la polaridad en función del área buscada y de los 
efectos indeseados 
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4.4.- Efecto de la distancia entre polos 

La distancia entre polos viene determinada por el modelo de electrodo que 
se utilice, y es por tanto invariable una vez que el sistema ya está 
implantado. Esto es válido si hablamos de los polos contiguos, pero en 
realidad se puede modificar (con limitaciones) si programamos polos 
alternos., Es decir, con un electrodo con una distancia entre polos de 1 mm, 
podemos conseguir una distancia entre polos activos de 5 mm si dejamos 
un polo inactivo entre dos activos (1 mm x 2 de cada separación + 3 mm de 
longitud del polo), tal y como se muestra en la Figura 73. De hecho, esta es 
la configuración que utilizan Lee y col. (176) al estudiar el efecto de la 
anchura de pulso mediante simulación por modelo computarizado, 
utilizando una programación de cátodo guardado con polos alternos en un 
electrodo de 1 mm de distancia entre polos. 
 

 
Figura 73: Separación entre polos activos usando polos alternos en un electrodo con una 
DP de 1 mm 

 
Hay una idea generalizada de que, cuanto menor es la distancia entre polos, 
mayor es el área y la profundidad del área de fibras estimuladas en los 
cordones posteriores, a costa de tener menor cobertura rostro-caudal, al 
haber menos distancia entre el primero y el último de los polos (esta 
distancia se denomina span -envergadura-), como puede verse en la Figura 
41 y Figura 42 (página 103) (61, 96, 173). Esta idea se debe al artículo de 
Manola y col. (96), donde comparan dos electrodos, uno con una DP de 6 
mm y otro con una DP de 1 mm, encontrando unos resultados claramente 
superiores en términos de área de fibras estimuladas en cordones posteriores 
para el electrodo con 1 mm de DP. De hecho, la diferencia es de unas 4 
veces superior. 
 
En nuestro modelo, el área máxima de fibras estimuladas en CP se encuentra 
para una DP de 9 mm, lo que contradice los resultados de Manola y col. Sin 
embargo, en términos de umbrales de estimulación de cordones posteriores, 
nuestros resultados son semejantes a los de Holsheimer y col. para la 
polaridad de CG (171,154). 
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Esta discrepancia se debe a las hipótesis de trabajo asumidas en cada 
estudio. Como ya hemos explicado, el modelo puede calcular los umbrales 
de percepción en los cordones posteriores y en las raíces dorsales, puesto 
que es la amplitud para la cual se activa la primera fibra. Sin embargo, no 
es capaz de calcular el umbral de molestia, es decir, la amplitud máxima 
capaz de soportar el paciente antes de que la estimulación se convierta en 
molesta y por tanto la amplitud que provoca mayor área de estimulación 
(puesto que dicha área aumenta con la amplitud). Puesto que las 
simulaciones se efectúan para esta amplitud, el cálculo del umbral de 
molestia es crítico para poder utilizar y comparar los resultados de las 
simulaciones del modelo. 
 
Ya hemos explicado los distintos criterios en el cálculo del umbral de 
molestia. Los resultados de Manola vienen del hecho de que considera que 
UM es 1.4 veces el umbral de percepción es raíces dorsales únicamente, 
mientras que, en nuestro modelo, de acuerdo con la hipótesis expuesta para 
explicar el motivo de que la estimulación se convierta en molesta o 
dolorosa, es 1.4 veces el menor de los umbrales en CP y RD. 
 
Puesto que, como se ve en los resultados, el umbral de estimulación en 
raíces dorsales es mucho mayor para el electrodo de 1 mm de DP que para 
el electrodo de 4 mm de DP, la simulación en el trabajo de Manola para el 
electrodo de 1 mm se realiza con una amplitud muy superior a la nuestra, y 
por ello el área es mucho mayor. 
 

 

Tabla 12: Valor de la amplitud de la simulación según el criterio de Manola y según el 
nuestro 

En la Tabla 12 pueden verse estos valores, donde se aprecia que la 
simulación para el electrodo de 1 mm de DP se realiza con una amplitud de 
20,41 V, un 50% superior a 13,77 V, la utilizada con el electrodo de 6 mm 
de DP, mientras que con nuestro modelo las amplitudes son de 6,42 V y 
6,10 V respectivamente, apenas un 5% superior. 
 

Distancia 
entre polos 

(mm)
UPCP (V) UPRD (V)

1.4 x UPCP 

(V)
1.4 x UPDR 

(V)

Amplitud de 
la simulación 
con el criterio 
de Manola (V)

Amplitud de 
la simulación 
con nuestro 
modelo (V)

1 4,58 14,58 6,42 20,41 20,41 6,42

6 4,36 9,83 6,10 13,77 13,77 6,10
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De acuerdo con nuestro modelo, la distancia óptima entre polos para 
maximizar el área de fibras estimuladas en los cordones posteriores y su 
profundidad es de 9 mm. Sin embargo, hay que tener en cuenta que, a partir 
de 4 mm de DP en posición lateral (la más común), la ratio RCP/RD aumenta 
notablemente, facilitando la estimulación de raíces dorsales frente a la de 
cordones posteriores.  
 
Por lo anteriormente dicho, la elección de la distancia entre polos (es 
decir, del modelo de electrodo) es un compromiso entre ambos efectos. 
Cabe preguntarse entonces porqué aparecieron en el mercado electrodos con 
DP tan baja como 1 mm. De acuerdo con algunos autores (177), se debe a 
la imposibilidad de realizar el escaneo completo del área de parestesia en 
sistemas basados en la programación independiente de corriente entre polos. 
Como hemos dicho, existe la posibilidad de utilizar polos alternos con estos 
electrodos para aumentar ACP. De hecho, el algoritmo de programación de 
los sistemas citados aleja los polos activos cuando se solicita mayor área de 
parestesia (la programación se basa en un algoritmo “cerrado” por lo que 
solamente se puede ver el efecto de dicho algoritmo (11), y no los criterios 
utilizados, aunque según el fabricante -Boston Scientific- se basa en los 
estudios mediante modelos matemáticos).  

4.5.- Efecto de la distancia lateral entre electrodos 

Nos encontramos aquí con otra de las opciones que se encuentra un 
implantador a la hora de planificar el implante, y sobre el que no hay 
ninguna información publicada que ayude a tomar decisiones, hasta donde 
llega nuestro conocimiento. 
 
A partir de la experiencia, se sabía que, si el electrodo se sitúa demasiado 
lateralmente, se puede producir una estimulación temprana de raíces 
dorsales no deseada (esta suposición se ve confirmada con el estudio sobre 
el efecto de la distancia lateral). Por este motivo, hay implantadores que 
sitúan ambos electrodos completamente contiguos (178, 179), para 
conseguir la mayor preferencia hacia la estimulación de cordones 
posteriores frente a la de raíces dorsales. Esta estrategia, en efecto, es la 
mejor para evitar la estimulación de raíces dorsales, puesto que, como se 
refleja en los resultados, con una distancia lateral de 2 mm entre electrodos 
se obtiene una ratio RCP/RD mínima. Sin embargo, esta localización no 
consigue el área de fibras estimuladas en CP máxima, que está en todas 
las configuraciones para 5 mm de distancia lateral entre electrodos. Como 
ya hemos dicho, este resultado es válido para implantes con dos electrodos 
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paralelos, con los polos a la misma altura rostro-caudal (no intercalados 
como algunos implantadores sugieren (178)), y con una polaridad simétrica 
respecto a la línea media, con todos los cátodos en un mismo electrodo para 
cada programa, práctica descrita en la literatura (152, 162). 
 
La diferencia de ACP entre la separación de 2 mm y de 5 mm es pequeña 
(entre 6% y 11%) salvo para el electrodo de 1 mm de DP y la programación 
CG, donde la diferencia es del 36%. 
 
Un riesgo de posicionar ambos electrodos contiguos es que, aunque estén 
perfectamente simétricos respecto a la línea media anatómica, que es la que 
vemos con el equipo de fluoroscopia, ésta no tiene por qué coincidir con la 
línea media fisiológica, y podemos encontrarnos con que ambos electrodos 
estimulan un mismo lado, o al menos uno de los lados no están 
suficientemente estimulados, pese a que durante la prueba intraoperatoria 
los resultados hayan sido correctos. Veremos en el siguiente apartado una 
posible solución a este problema. 
 
Puesto que a partir de 5 mm de distancia lateral el ACP disminuye, y el 
aumento de la distancia lateral implica una mayor preferencia de 
estimulación de raíces dorsales (en algunos casos como con electrodos de 4 
mm de DP y polaridad DCG –una combinación muy utilizada en nuestra 
práctica clínica- de forma muy notable) se puede deducir como 
recomendación general no separar nunca los electrodos más de 5 mm 
lateralmente.  

4.6.- Efecto de la programación de la estimulación transversa 

Hemos estudiado la posibilidad de mover el área de fibras estimuladas en 
los cordones posteriores lateralmente (y por tanto el área corporal de 
parestesia) añadiendo ánodos en el segundo electrodo, creando lo que se 
denomina una estimulación transversa. Este desplazamiento del área de 
parestesia es necesario cuando la cobertura de la parestesia no cubre 
lateralmente toda el área de dolor, y el electrodo ya no puede movilizarse 
(por ejemplo, en las sesiones de programación post-implante). 
 
Varios estudios proponían que, al añadir un ánodo contralateral al cátodo, 
puesto que el campo eléctrico se desplaza hacia ese ánodo, la zona fibras 
estimuladas en los cordones posteriores se desplazaba hacia el espacio entre 
los electrodos, es decir, hacia la línea media (33, 93). Incluso en 
publicaciones científicas más actuales, se aconseja como estrategia de 
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movimiento lateral de la zona de estimulación el añadir cátodos a la altura 
de los ánodos para desplazar el campo en ese sentido (180). Esta idea se 
trasladó a los mensajes comerciales, como se puede apreciar en el catálogo 
comercial de la  
Figura 74.  
 
 

 
 

Figura 74: Representación del campo eléctrico para explicar la estimulación de las fibras 
en torno a la línea media al crear una estimulación transversa (extraído de un catálogo de 
MEDTRONIC del año 1999). 

 
Hay estudios que analizan la superioridad del tripolo transverso en  
estimulación medular (181, 120). Pero esta polaridad requiere el implante 
de tres electrodos paralelos o de un electrodo quirúrgico (ver Figura 14, 
página 60), mientras que la configuración más habitual para el tratamiento 
del dolor complejo es con dos electrodos percutáneos paralelos, y por ello 
hemos elegido ésta última. 
 
Podemos esperar que la posición de la primera fibra estimulada sea un buen 
indicador del área de fibras estimuladas en los cordones posteriores según 
se va alcanzando la amplitud de molestia. El efecto observado al añadir 
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ánodos es un desplazamiento de la PFE pero en el sentido opuesto al que 
se indica en diferentes trabajos científicos (33, 93), es decir, lateralmente 
en la dirección opuesta al electrodo en el cual hemos definido el ánodo 
adicional. Este efecto se debe a que, como ya hemos dicho, el área de 
estimulación preferente no viene determinada por el campo eléctrico 
directamente sino por la segunda derivada del campo potencial en la 
dirección de la fibra (en este caso rostro-caudal), tal y como ya habían 
descrito algunos autores (118, 131, 182). 
 
Aunque la adición de ánodos en un segundo electrodo crea un efecto 
contrario al sugerido por algunos autores, el desplazamiento lateral de ADC 
puede tener gran utilidad cuando los electrodos ya están fijados y no pueden 
movilizarse. El efecto de la adición de ánodos es mayor cuanto más 
cercanos están los electrodos, tal y como se ha visto en los resultados de los 
estudios. Al no disponer de un mapa de fibras en los cordones posteriores 
que nos permita planificar que zona en los cordones posteriores debe ser 
estimulada en función de los dermatomas buscados, la polaridad final se 
basa en la respuesta del paciente ante distintas configuraciones. Feirabend 
y col. (29), basándose en los estudios de Smith y Deacon (90), propone una 
distribución de las fibras en los cordones posteriores asociada a los 
dermatomas en las metámeras T10-T11. Holsheimer (152) se basa en este 
mapa para mostrar la conveniencia de desplazar el área de fibras 
estimuladas en los cordones posteriores lateralmente. Estos estudios 
demuestran la necesidad de contar con un atlas somatosensorial de 
dermatomas, a nivel de los cordones posteriores, para permitir un 
posicionamiento más preciso de los electrodos, basado en la actualidad 
solamente en observaciones clínicas (55). 
 
El efecto de la estimulación transversa, además de tener una utilidad clínica, 
permite justificar la importancia de utilizar métodos de cálculo sofisticados 
como el propuesto en nuestro modelo, para entender la realidad de los 
efectos de los parámetros de la estimulación medular eléctrica.  

4.7.- Validación del modelo 

Como hemos dicho, la etapa de validación de un modelo es necesaria a la 
hora de proponer su utilidad. Dado que el objetivo de la terapia de 
estimulación medular eléctrica es el alivio del dolor, cabría pensar que la 
validación de las conclusiones del modelo (es decir, proponer las 
configuraciones óptimas) deberían realizarse a partir de los resultados 
relativos a este objetivo último, es decir, el alivio del dolor. Sin embargo, la 
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efectividad de la terapia en términos de alivio del dolor presenta muchos 
factores de los cuales una parestesia óptima (que es lo que permite estudiar 
el modelo) es solamente uno de ellos. Por ello hay que buscar un parámetro 
cuantificable que nos permita comparar configuraciones en los pacientes 
dentro de nuestras limitaciones, dado que el resultado final de la terapia no 
puede utilizarse como parámetro de validación (en otras palabras, no 
podemos utilizar el alivio de dolor en los pacientes como parámetro de 
validación del modelo matemático).  
 
Considerando todos los parámetros que proporciona el modelo, solo hay dos 
parámetros que puedan compararse con los obtenidos en los pacientes: 
 

• El umbral de percepción. 
• El área de parestesia (como indicador del área de fibras estimuladas 

en los cordones posteriores). 
 
Es muy importante tener en cuenta que los datos que nos proporcione el 
paciente van a ser los que nos transmita oralmente, puesto que no hay 
ningún método no invasivo que permita adquirir los parámetros citados. 
Esto elimina el segundo de ellos por la dificultad de cuantificar las 
sensaciones transmitidas por el paciente en términos de parestesia de una 
forma suficientemente precisa. Hemos registrado las zonas de parestesia 
referidas por los pacientes, pero la respuesta no es suficientemente precisa 
como para poder comparar configuraciones puesto que a veces las 
diferencias son mínimas entre configuraciones. 
 
Nos queda por tanto un solo parámetro disponible: el umbral de percepción. 
Éste, en teoría, debería ser un parámetro muy objetivo y fácil de determinar, 
puesto que se trata de una sensación en teoría fácil de referir por parte del 
paciente. Sin embargo, nos hemos encontrado que, en general, no hay un 
límite tan definido como esperábamos del momento en que la primera fibra 
es estimulada. Esto puede deberse, entre otros factores, a la alteración de la 
conducción nerviosa de los pacientes, puesto que están afectado por una 
patología neuropática. 
 
Se plantea por tanto un factor de indeterminación debido a la fiabilidad de 
la respuesta del paciente. A esto hay que sumar el hecho de que, 
estadísticamente, la muestra estudiada es pequeña. Inicialmente se había 
previsto incluir 40 pacientes, cifra que aumentaría la validez estadística. Las 
circunstancias citadas del periodo en que estaba prevista la toma de datos, 
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como ya se ha explicado, ha provocado el que el número de pacientes se 
haya visto limitado a 26. 
 
De los resultados del estudio clínico se puede observar que, en general, los 
resultados del modelo describen el comportamiento de las distintas 
configuraciones en los pacientes. No podemos obviar que en algunos casos 
las tendencias han sido contrarias a las de la población general. Podemos 
suponer que, además de la falta de fiabilidad de las respuestas en algunos 
casos, pueda deberse a algunas decisiones tomadas en el modelo, como la 
superpoblación de fibras en cordones posteriores y la elección de una 
anatomía “tipo”, como se explica en el apartado siguiente. 
 

4.8.- Limitaciones del modelo 

El uso de una simulación basada en un modelo matemático implica siempre 
unas simplificaciones que deben conocerse. Esta simplificación afecta la 
geometría de la médula, puesto que se ha construido a partir de la media de 
medidas obtenidas de un grupo de pacientes (112), y puede presentar 
importantes discrepancias respecto a individuos en particular. Nuestro 
grupo tiene otra línea de investigación en la cual se utilizan modelos 
adaptados a pacientes en particular (165, 183). Estos modelos, se espera que 
den resultados más precisos para el paciente estudiado, pero con mayor 
dificultad para extrapolar las conclusiones a una población general. 
 
Otra limitación se refiere a la posición idealizada de los electrodos, 
perfectamente paralelos a la línea media y simétricos respecto a ésta, 
posición prácticamente imposible de reproducir clínicamente puesto que el 
espacio epidural presenta irregularidades y adherencias que muchas veces 
condicionan una posición distinta de la deseada. Se suma el hecho de que la 
línea media anatómica no siempre coincide con la línea media fisiológica. 
Es importante señalar que esta elección en el posicionamiento no es 
universal, habiendo implantadores que prefieren una posición de los 
electrodos oblicuos respecto a la línea media (178, 179), como ya hemos 
dicho.  
 
Otra desviación que hemos introducido respecto a la anatomía real es la 
cantidad de fibras estudiadas en los cordones posteriores, así como la 
cantidad de raíces dorsales consideradas. En la Figura 75 puede observarse 
como la cantidad de raíces dorsales del modelo es muy superior a la real. 
Este se debe a que, puesto que la estimulación de una fibra depende 
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fundamentalmente de la distancia de dicha fibra al cátodo(s), hemos 
definido las RD de forma que siempre haya una RD cercana al cátodo, es 
decir, en la situación más desfavorable (teniendo en cuenta que la 
estimulación de RD se considera no deseada). 
 
Hay que tener en cuenta también que, en nuestro modelo, se han 
considerado las fibras en los cordones posteriores paralelas a la línea media, 
mientras que sabemos que esto no es así, principalmente en la zona cercana 
a las raíces dorsales correspondientes (29). El hecho de no existir un atlas 
somatosensorial tridimensional de las fibras en los cordones posteriores nos 
impide definir una geometría de las fibras más exacta, lo cual sería deseable. 
 
 

 
Figura 75: Representación de las RD consideradas en el modelo 

En lo relativo a los cordones posteriores se produce una situación similar. 
En nuestro modelo analizamos en el modelo de fibra 30 filas de 100 fibras 
en capas paralelas a la piamadre, es decir, un total de 3000 fibras (ver Figura 
39, página 101). 
 
Según Feirabend y col. (29), la densidad de fibras de diámetro superior a 
10.7 µm en los CP es del orden de 0.15 a 0.6 fibras por mm2. Esto 
significaría que la cantidad de fibras de diámetro mayor de 12.8 µm (cuyo 
número es aún menor que las de diámetro superior a 10.7 µm) en el área 
estudiada en el modelo, que es de 2.25 mm de profundidad, sería del orden 
de unas decenas, y estamos estudiando una población de 3000 fibras, por lo 
que la cantidad de fibras analizadas es claramente irreal. Sin embargo, no 
hemos querido que la variabilidad debida a la aleatoriedad de la posición de 
las fibras, por su baja densidad, pueda alterar los resultados que hemos 
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buscado sean lo más universales posible. Una vez más hemos optado por un 
modelo menos realista, pero con resultados más generalizables. 
 
Otra limitación de nuestro modelo, ésta en cuanto a la modelización de las 
fibras, es el hecho de no considerar las fibras colaterales. El incluir la 
existencia de colaterales puede legar a suponer una disminución  en el 
umbral de creación de potencial de acción (184) pero como hemos dicho, 
nuestro objetivo es comparar configuraciones y no los valores absolutos, 
por lo que es presumible que la desviación debida a la no consideración de 
las fibras colaterales afecte por igual a todas las configuraciones. 
 
Por último, una limitación que se achaca a los modelos matemáticos es la 
falta de validación clínica. Es cierto que en nuestro caso la validación 
adolece de un bajo número de pacientes, debido a las dificultades 
operativas, además de haber recopilado unos datos no tan objetivos como 
hubiésemos querido, pero también se ha demostrado que, con los datos 
recogidos, podemos asegurar con un 95% de confianza que el modelo se 
adapta a la realidad observada en la población estudiada. Sería necesario 
ampliar la población estudiada para confirmar la utilidad general del 
modelo. 
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Capítulo 5 - Conclusiones 

Como resumen de los resultados de esta tesis, podemos decir que: 
 
1. Se ha desarrollado un modelo que permite, a partir de la definición del 

nivel metamérico, tipo y posición del(los) electrodos(s), y polaridad, 
determinar qué fibras son estimuladas en los cordones posteriores y las 
raíces dorsales, así como otros parámetros asociados a la estimulación 
medular tónica. 

2. Se ha validado estadísticamente este modelo. 
3. Se ha utilizado el modelo para comparar los efectos de cuatro variables, 

de cara a obtener conclusiones de uso clínico en el uso de la terapia de 
neuroestimulación: 

 
a. Polaridad: la polaridad de doble cátodo guardado (DCG) es la que 

genera una mayor área de fibras estimuladas en los cordones 
posteriores (3.1 mm2), además de tener el menor umbral de 
estimulación (1.4 V). Sin embargo, presenta también la mayor 
posibilidad de estimulación de raíces dorsales, con una ratio RCP/RD 
de 0.8. En el extremo contrario tenemos la polaridad de cátodo 
guardado (CG) con la menor área de todas las polaridades estudiadas 
(1.5 m2), un umbral ligeramente superior al anterior (1.6 V) y la 
menor preferencia para la estimulación de raíces dorsales, con una 
ratio es de 0.38. Las polaridades bipolares estudiadas no aportan 
ventajas frente a estas dos por lo que en general la elección estará 
entre estas dos polaridades, DCG y CG en función de la aparición 
de estimulación indeseada de raíces dorsales. En general, se observa 
una relación inversa entre el área de fibras estimuladas en los 
cordones posteriores y la posibilidad de estimulación de raíces 
dorsales, por lo que la elección será un compromiso entre conseguir 
la mayor área de parestesia posible sin provocar estimulaciones 
molestas en raíces dorsales. 
 

b. Tipo de electrodo (distancia entre polos): el estudio presenta un 
máximo de fibras estimuladas en los cordones posteriores para una 
distancia entre polos (de borde a borde) de 9 mm, con un área de 
5.13 mm2 con el electrodo en posición medial, pero una vez más a 
costa de una mayor preferencia para la estimulación de raíces 
dorsales, con una ratio RCP/RD de 0.48. Actualmente no se fabrican 
electrodos con tanta distancia entre polos, pero puede conseguirse 
programando polos alternos. En resumen, separar los polos activos 
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puede ser una forma efectiva de aumentar el área de parestesia, 
siempre que no se provoque una estimulación indeseada de raíces 
dorsales. 
 

 
c. Distancia lateral entre electrodos: en configuraciones con dos 

electrodos paralelos a la misma altura paramétrica, y programados 
de forma simétrica, se consigue la mayor área de fibras en cordones 
posteriores para una distancia lateral entre ejes de 5 mm. A partir de 
esta distancia el área disminuye y la preferencia en la estimulación 
de raíces dorsales aumenta, por lo que no presenta ninguna ventaja 
posicionar los electrodos con más de 5 mm de separación lateral. Por 
otra parte, una baja distancia lateral entre electrodos puede provocar 
que, incluso con una correcta posición anatómica, uno de los lados 
quede sin cubrir debido a la discrepancia entre a línea media 
anatómica y fisiológica. El estudio sugiere buscar una distancia 
lateral lo más cercana a 5 mm preferiblemente no superando este 
valor. 

 
d. Polaridad transversa: la adición de ánodos (polos positivos) 

contralaterales a los cátodos en una polaridad CG o DCG, con una 
configuración de dos electrodos paralelos, provoca un 
desplazamiento del área de fibras estimuladas en los cordones 
posteriores contraria a la que se describía en algunos artículos. Se 
pensaba que el área y la primera fibra estimulada se desplazaban 
hacia los ánodos añadidos, es decir, hacia la línea media, cuando en 
realidad de desplazan lateralmente. Este fenómeno es mayor cuanto 
más cerca están los electrodos y también es mayor para la polaridad 
DCG frente a CG. Esta polaridad puede ser útil cuando es necesario 
incrementar la estimulación en un lado (por ejemplo, cuando la 
cobertura de la parestesia en uno de los miembros inferiores es 
insuficiente). 

 
Como dije en la Introducción, el objetivo de estas investigaciones ha sido 
en todo momento conseguir unas conclusiones útiles para la práctica clínica 
de la terapia de estimulación medular tónica. Este objetivo no iba solamente 
destinado a aumentar el conocimiento general sobre aspectos relacionados 
con la terapia, sino que además era una necesidad para el desarrollo de mi 
trabajo como ingeniero biomédico en el quirófano. Un conocimiento 
objetivo de las opciones de polaridad, así como otros recursos como la 
estimulación transversal, constituyen una herramienta muy útil puesto que 
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frecuentemente las programaciones, tanto durante las pruebas intra-
operatorias como las programaciones posteriores, son efectuadas por 
ingenieros. Otros aspectos de la investigación como la selección del tipo de 
electrodo o la distancia lateral entre electrodos se escapa totalmente del 
ámbito de decisión de los ingenieros clínicos, y recae totalmente en los 
médicos especialistas.  
 
Hasta donde llega nuestro conocimiento, no existía ninguna investigación 
que comparase cuantitativamente las distintas polaridades más 
frecuentemente utilizadas en la práctica clínica (bipolar, polo guardado, 
doble polo guardado), la distancia lateral entre electrodos paralelos o el 
efecto de la programación de polaridad transversa. Respecto a la influencia 
de la distancia entre polos sí que existe un artículo que compara los 
resultados de dos tipos de electrodo, pero debido a las distintas hipótesis de 
trabajo respecto a las nuestras, los resultados son opuestos a los obtenidos. 
Viendo el comportamiento de modelo automatizado de programación que 
utiliza Boston Scientific, del que ya hemos hablado, creemos que el efecto 
real de la distancia entre polos está en línea con nuestros resultados. 
 
Todas las conclusiones expuestas fueron difundidas en congresos de primer 
orden mundial: dos años consecutivos en Las Vegas en el congreso de la 
North American Neuromodulation Society (2018 y 2019), el más 
importante del mundo en cuanto al número de asistentes, otro en el congreso 
mundial de dolor de la International Neuromodulation Society en Sydney 
(2019), y en el congreso mundial del World Institute of Pain en Roma 
(2020), éste último de forma telemática ya que el congreso presencial tuvo 
que ser anulado debido al confinamiento por la COVID-19. El hecho de 
haber sido aceptadas todas estas presentaciones como comunicaciones 
libres, demuestra el interés de los profesionales del tratamiento del dolor 
por aumentar sus conocimientos en aspectos técnicos de la terapia. 
 
Igualmente se presentaron casi todos los resultados expuestos en dos 
artículos publicados en la revista con mayor factor de impacto en el campo 
de la neuromodulación: Neuromodulation, en los años 2019 y 2022. El 
segundo de los artículos, que expone los resultados respecto a la distancia 
lateral entre electrodos, y la programación de estimulación transversa, ha 
estado durante cierto tiempo entre los más leídos en la página web de la 
revista, como se muestra en la Figura 76. 
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Figura 76: Página web de la revista Neuromodulation, donde aparece el artículo que 
recoge parte de las investigaciones de esta tesis en segundo lugar entre los más leídos en 
los últimos 30 días (copia de pantalla del 23/2/22). 

El resultado más notable de estas investigaciones es que al poder contar con 
unos resultados objetivos que permiten seleccionar unas configuraciones 
respecto a otras, han supuesto un ahorro de tiempo de programación muy 
importante, tanto durante los implantes (es decir, tiempo de quirófano) 
como en las sesiones de programación post-implante. Por desgracia, como 
no preveíamos esta consecuencia (no era un objetivo de esta tesis), no 
efectuamos una evaluación de los tiempos medios durante el implante 
(debidos a los cambios de programación, no a las dificultades de 
posicionamiento de los electrodos) antes de aplicar las conclusiones de estas 
simulaciones, por lo que no tenemos una evaluación exacta de dicho ahorro 
de tiempo.  
 
Otro resultado de estas investigaciones es que, al haber desarrollado un 
modelo completo de simulación, éste puede utilizarse para cuantas 
investigaciones respecto a las variables del modelo (geometría, 
localización, programación) puedan plantearse, constituyendo una 
herramienta muy potente para futuros estudios. Del mismo modo el modelo 
puede suponer una herramienta de base para el desarrollo de sistemas 
automáticos basados en algoritmos para la programación de 
neuroestimuladores medulares. 
 
El hecho de contar con una validación estadística del modelo, si bien no se 
ha contado, por razones obvias de disponibilidad, con una muestra del 
tamaño que hubiésemos deseado, es una novedad respecto a otros modelos 
publicados, en los que no se muestra ninguna validación.  
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Apéndice 2 : Ecuaciones utilizadas en el modelo de fibra 

El modelo de fibra utilizado es el denominado Modelo B de Richardson, 
McIntyre y Grill (RMG) (146, 148). 
 
A continuación, se muestran los parámetros utilizados y las ecuaciones del 
modelo. 
 
Parámetros geométricos: 
 
D: diámetro de la fibra (cm) 
d: diámetro del axón (cm) 
L: distancia internodal (cm) 
l: longitud del nodo (cm) (valor =1·10−4) 
nd: diámetro nodal (cm) 
N : número de capas de mielina   
lammemb: número de membranas por capa de mielina 
 
Valores para los dos diámetros de fibra considerados: 
 

Diámetro de la fibra (µm) d (µm) nd(µm) l (µm) L (µm) N lammemb 

12.8 9.2 4.2 1 1350 135 2 

15 11.5 1.9 1 1450 80 2 

 
Parámetros eléctricos de los canales iónicos, de la mielina y del nodo de 
Ranvier: 

Parámetro Valor Unidad 
Parámetros eléctricos de los canales iónicos 

𝑔𝑁𝑎𝑓	 Conductividad del canal rápido de Na+ 3 S·cm-2 

𝑔𝑁𝑎𝑝	 Conductividad del canal persistente de  Na+ 0.005 S·cm-2 

𝑔𝐾𝑠	 Conductividad del canal lento de K+ 0.08 S·cm-2 

𝑔𝐿𝑘	 Conductividad del canal de fuga 0.08 S·cm-2 

𝐸𝑁𝑎	 Potencial de equilibrio de los canales de Na+ 50 mV 
𝐸𝐾	 Potencial de equilibrio de los canales de K+ -84 mV 
𝐸𝐿𝑘	 Potencial de equilibrio de los canales de fuga -83.38 mV 

Parámetros eléctricos de la mielina y de los nodos 
𝐸𝑟𝑒𝑠𝑡	 Potencial de reposo -82 mV 
𝜌𝑎𝑥	 Resistividad Axoplasmática 70 Ω·cm 
𝐶𝑛	 Capacitancia específica del nodo 2 µF·cm-2 

𝐶𝑚	 Capacitancia específica de la mielina 0.1 µF·cm-2 

𝐺𝑚	 Conductancia específica de la mielina 0.001 S·cm-2 
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Parámetros internodales: 
 
Cm:  Capacitancia de la mielina (mF)  
Gm :  Conductancia de la mielina (mS)  
Cn:  Capacidad del nodo (mF) 
Gax:  Conductancia del compartimento internodal (mS)  
Gan:  Conductancia del compartimento internodal (mS)  
Gaxial:  Conductancia entre compartimentos (mS) 
 
 
 
Las ecuaciones de la corriente de membrana y del potencial eléctrico son 
las siguientes: 
 
Cm = (cmπDL) (N · lammemb)−1  

Gm = (gmπDL) (N · lammemb)−1  

Cn = cnπdl 
Gax = πd2(4ρax(L/2))−1  

Gan = πd2(4ρax(l/2))−1 

Gaxial = ((1/Gax) + (1/Gan))−1 

 
 lammemb es el número de membranas que hay por capa de mielina). 
 
Corrientes de membrana (mA), densidad de corriente (A/m2) y potenciales 
eléctricos (mV)  (146): 
 

Parámetro Ecuaciones 
Potencial transmembrana en el nodo n en el 
momento t 

𝑉𝑚(𝑛, 𝑡) 

Campo potencial en el nodo n en el momento t 𝑉𝑒(𝑛, 𝑡) 

Densidad de corriente del canal rápido de sodio 𝑖𝑁𝑎𝑓 = 𝑔𝑁𝑎𝑓𝑚3ℎ(𝑉𝑚 − 𝐸𝑁𝑎) 

Densidad de corriente del canal persistente de sodio 𝑖𝑁𝑎𝑝 = 𝑔𝑁𝑎𝑝𝑚3(𝑉𝑚 − 𝐸𝑁𝑎) 

Densidad de corriente del canal lento de potasio 𝑖𝐾𝑠 = 𝑔𝐾𝑠𝑠(𝑉𝑚 − 𝐸𝐾) 

Densidad de corriente del canal de fuga 𝑖𝐿𝑘 = 𝑔𝐿𝑘(𝑉𝑚 − 𝐸𝐿𝑘) 

Corriente total iónica 𝐼𝑖𝑜𝑛 = 𝑖𝑁𝑎𝑓 + 𝑖𝑁𝑎𝑝 + 𝑖𝐾𝑠 + 𝑖𝐿𝑘 

Corriente Intracellular del internodo 𝐼𝑖𝑛𝑡(𝑖𝑛𝑡𝑒𝑟𝑛𝑜𝑑𝑒) = 𝐺𝑎𝑥[𝑉𝑒(𝑗 − 1) − 2𝑉𝑒(𝑗) + 𝑉𝑒(𝑗 + 1)] 

Corriente Intracelular del nodo 𝐼𝑖𝑛𝑡(𝑛𝑜𝑑𝑒) = 𝐺𝑎𝑛[𝑉𝑒(𝑗 − 1) − 2𝑉𝑒(𝑗) + 𝑉𝑒(𝑗 + 1)] 
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Las ecuaciones de las probabilidades de puerta y coeficientes con sus 
factores de escala Q10 correspondientes son: 
 
 

Parámetro Ecuación 

Ecuación canónica 
de la probabilidad 
de la puerta 

𝑑𝑓
𝑑𝑡 	𝛼%

(1 − 𝑓) − 𝛽% ∙ 𝑓 

Activación de la puerta m 
rápida de sodio 

𝛼𝑚 = [1.86(𝑉𝑚 + 25.4)]/[1 − exp(−(𝑉𝑚 + 25.4)/10.3)] 𝑄10 = 2.2 

Activación de la puerta m 
rápida de sodio 

𝛽𝑚 = [0.086(−(𝑉𝑚 + 29.7))]/[1 − exp((𝑉𝑚 + 29.7)/9.16)] 𝑄10 = 2.2 

Activación de la puerta h 
rápida de sodio 

𝛼ℎ = [0.0336(−(𝑉𝑚 + 118.0))]/[1 − exp((𝑉𝑚 + 118.0)/11.0)] 𝑄10 = 2.9 

Activación de la puerta h 
rápida de sodio 𝛽ℎ = 2.3/[1 + exp(−(𝑉𝑚 + 35.8)/13.4)] 𝑄10 = 2.9 

Activación de la puerta m 
persistente de sodio 

𝛼𝑚 = [0.86(𝑉𝑚 + 48.4)]/[1 − exp(−(𝑉𝑚 + 48.4)/10.3)] 𝑄10 = 2.2 

Activación de la puerta m 
persistente de sodio 

𝛽𝑚 = [0.0086(−(𝑉𝑚 + 42.7))]/[1 − exp((𝑉𝑚 + 42.7)/9.16)] 𝑄10 = 2.2 

Activación de la puerta s 
de potasio 

𝛼𝑠 = [0.00122(𝑉𝑚 + 19.5)]/[1 − exp(−(𝑉𝑚 + 19.5)/23.6)] 𝑄10 = 3 

Activación de la puerta s 
de potasio 

𝛽𝑚 = [0.000739(−(𝑉𝑚 + 87.1))]/[1 − exp((𝑉𝑚 + 87.1)/21.8)] 𝑄10 = 3 

 
donde f = m, p, h, s y las condiciones iniciales (para t=0) son: 
 

m(0) = 0.0878 
p(0) = 0.4209 
h(0) = 0.4012 
s(0) = 0.2866 
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Apéndice 3 : Estudio Clínico 

Variables almacenadas por paciente en el programa desarrollado. 
 

 
 

 

 
DATOS A ALMACENAR POR SESION 

    1 ID. PACIENTE STRING 

1 POSTURA DE PIE, SENTADO, DECUBITO PRONO, 
DECUBITO SUPINO, DECUBITO LATERAL 
DERECHO, DECUBITO LATERAL IZQUIERDO 

1 TIPO DE SESION INTRAOPERATORIA, FASE DE TEST, POST-
IMPLANTE, SEGUIMIENTO 

1 CONFIGURACION Nº ELECTRODOS 1,2 
1 

 
TIPO ELECTRODOS STANDARD, COMPACT, SUBCOMPACT 

 
PROGRAMACION 

1 FRECUENCIA INTEGER 
4 PROGRAMA 1..4 ACTIVO BOOLEAN 
4 

 
AMPLITUD OPTIMA REAL 

4 
 

UMBRAL PERCEPCION REAL 
4 

 
UMBRAL MOLESTIA REAL 

4 
 

ANCHURA DE PULSO INTEGER 
4 X 15 

 
POLO 0..15 INACTIVO, POSITIVO, NEGATIVO 

    
 

MAPA DOLOR 
27 X 2 DERMATOMA 1..27, LADO I,D MODERADO, SEVERO 

    
 

MAPA PARESTESIA 
27 X 2 ESTIMULACION CONJUNTA NORMAL, MOLESTIA, NO STIM 

4 X 27 X 2 PROGRAMA 1..4, OPTIMA NORMAL, NO STIM 
4 X 27 X 2 PROGRAMA 1..4, UMBRAL PERCEPCION NORMAL, NO STIM 
4 X 27 X 2 PROGRAMA 1..4, UMBRAL MOLESTIA NORMAL, MOLESTIA, NO STIM 
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ID PACIENTE Nº de serie del neuroestimulador
SEXO M,F
FECHA DE NACIMIENTO
TIPO DE SESION Intraoperatory, Test Period,  Post Implant, Follow-up
FECHA Y HORA
POSTURA Upright, Lying Back, Lyng Front, Lying Left, Lying Right
CONFIGURACION Nº ELECT 1,2

TIPO ELECT STANDARD, COMPACT, SUBCOMPACT

I D
DERMATOMA C2 no, moderado, severo
DERMATOMA C3 no, moderado, severo
DERMATOMA C4 no, moderado, severo
DERMATOMA C5 no, moderado, severo
DERMATOMA C6 no, moderado, severo
DERMATOMA C7 no, moderado, severo
DERMATOMA C8 no, moderado, severo
DERMATOMA T1 no, moderado, severo
DERMATOMA T2 no, moderado, severo
DERMATOMA T3 no, moderado, severo
DERMATOMA T4 no, moderado, severo
DERMATOMA T5 no, moderado, severo
DERMATOMA T6 no, moderado, severo
DERMATOMA T7 no, moderado, severo
DERMATOMA T8 no, moderado, severo
DERMATOMA T9 no, moderado, severo
DERMATOMA T10 no, moderado, severo
DERMATOMA T11 no, moderado, severo
DERMATOMA T12 no, moderado, severo
DERMATOMA L1 no, moderado, severo
DERMATOMA L2 no, moderado, severo
DERMATOMA L3 no, moderado, severo
DERMATOMA L4 no, moderado, severo
DERMATOMA L5 no, moderado, severo
DERMATOMA S1 no, moderado, severo
DERMATOMA S2 no, moderado, severo

FRECUENCIA
P1 P2 P3 P4

ACTIVO Si, No
AMPLITUD OPTIMA
UMBRAL PERCEPCION
UMBRAL MOLESTIA
ANCHURA PULSO
POLARIDAD POLO 0  +,-,inactivo

POLO 1  +,-,inactivo
POLO 2  +,-,inactivo
POLO 3  +,-,inactivo
POLO 4  +,-,inactivo
POLO 5  +,-,inactivo
POLO 6  +,-,inactivo
POLO 7  +,-,inactivo
POLO 8  +,-,inactivo
POLO 9  +,-,inactivo
POLO 10  +,-,inactivo
POLO 11  +,-,inactivo
POLO 12  +,-,inactivo
POLO 13  +,-,inactivo
POLO 14  +,-,inactivo
POLO 15  +,-,inactivo

DATOS SESION Y PACIENTE

PROGRAMACION

MAPA DE DOLOR



 201 

 

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

I
D

DE
RM

AT
OM

A C
2

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A C
3

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A C
4

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A C
5

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A C
6

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A C
7

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A C
8

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
1

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
2

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
3

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
4

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
5

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
6

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
7

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
8

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
9

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
10

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
11

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A T
12

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A L
1

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A L
2

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A L
3

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A L
4

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A L
5

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A S
1

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

DE
RM

AT
OM

A S
2

No
, N

or
ma

l, M
ole

sti
a

UM
BR

AL
 

PE
RC

EP
CIO

N
UM

BR
AL

 
M

OL
ES

TIA

M
AP

A D
E P

AR
ES

TE
SIA

AM
PL

ITU
D 

OP
TIM

A
UM

BR
AL

 
PE

RC
EP

CIO
N

UM
BR

AL
 

M
OL

ES
TIA

ES
TIM

UL
AC

IO
N C

ON
JU

NT
A

PR
OG

RA
M

A 1
AM

PL
ITU

D 
OP

TIM
A

PR
OG

RA
M

A 4
AM

PL
ITU

D 
OP

TIM
A

UM
BR

AL
 

PE
RC

EP
CIO

N
UM

BR
AL

 
M

OL
ES

TIA
AM

PL
ITU

D 
OP

TIM
A

PR
OG

RA
M

A 2
UM

BR
AL

 
PE

RC
EP

CIO
N

UM
BR

AL
 

M
OL

ES
TIA

PR
OG

RA
M

A 3
AM

PL
ITU

D 
OP

TIM
A

UM
BR

AL
 

PE
RC

EP
CIO

N
UM

BR
AL

 
M

OL
ES

TIA



 
 
202 

 
  



 203 

IMPRESO DE INFORMACIÓN Y CONSENTIMIENTO INFORMADO DE LOS 
SUJETOS A INCLUIR EN EL PROYECTO DE INVESTIGACION   

 
TÍTULO: MODELIZACION PERSONALIZADA DE LOS EFECTOS DE LA 
NEUROESTIMULACION MEDULAR (Tesis Doctoral) 
INVESTIGADOR PRINCIPAL:  José-Luis Durá Cantero, Ingeniero Industrial 
 
OBJETIVOS: Desarrollar un modelo matemático que permita optimizar la 
cobertura de la parestesia en la neuroestimulación medular, de forma que se 
incremente la efectividad de la terapia mediante un mayor alivio del dolor.  

  
DESCRIPCIÓN DEL ESTUDIO  
 
Para el desarrollo del modelo, se utilizan programas informáticos de simulación de 
fenómenos físicos utilizándose anatomías normalizadas. 
Para validar los valores de estos modelos es necesario registrar los valores de 
distintas programaciones de neuroestimuladores así como las zonas de 
estimulación percibidas por los pacientes portadores de neuroestimuladores 
medulares. 
--------------------------------------------------------------------------------------------------
--------------------------- 
Si Ud. está de acuerdo, libremente firme el Anexo que para este fin se ha añadido 
en el impreso de autorización.  
Si Ud. está de acuerdo, libremente firme el consentimiento de participación en este 
estudio que para este fin se ha añadido al final de este impreso.  
 
 
RIESGOS Y BENEFICIOS 
 
No existe ningún riesgo asociado a su participación en el estudio, que consiste en 
registrar cómo siente la parestesia a distintos niveles de estimulación. 
Con su participación en este estudio, usted va a ayudar a desarrollar los modelos 
de predicción de los efectos de la neuroestimulación medular, permitiendo una 
mejor optimización de la programación. 
Según su condición clínica esta información podrá o no ser aprovechada en su 
propia salud. 
 
PARTICIPACIÓN EN EL ESTUDIO 
 
Su participación en este estudio es totalmente voluntaria y no recibirá 
remuneración alguna. 
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Como paciente, el rechazo a participar no supondrá ninguna penalización o ni 
afectará en modo alguno a la calidad de la asistencia sanitaria que reciba. 
 
CONFIDENCIALIDAD 
 
Toda la información obtenida será confidencial, los datos recogidos se 
introducirán, por el Equipo investigador, en una base de datos para realizar el 
análisis estadístico pero su nombre no aparecerá en ningún documento del estudio, 
sólo se le asignará un número. En ningún caso se le identificará en las 
publicaciones que puedan realizarse con los resultados del estudio. Sin embargo, 
esta información podrá ser revisada por el Comité Ético de Investigación Clínica 
de este Hospital así como por organismos gubernamentales competentes. 
El procedimiento de destrucción de las muestras será el mismo que se utiliza 
habitualmente con el resto de las muestras del Consorcio Hospital General 
Universitario de Valencia. Puede ejercer su derecho de acceso y rectificación de 
sus datos. También, si así lo desea, puede ser informado de los resultados del 
estudio 
El estudio se realizará asegurando el cumplimiento de normas éticas y legales 
vigentes (Declaración de Helsinki). 
Si tiene alguna duda o no entiende este texto consulte antes de firmar el documento 
con D. José-Luis Durá, con nº de teléfono 96 313 18 00 ext. 437654, que es el 
investigador responsable de esta investigación y le puede preguntar cualquier duda 
o problema que tenga relacionado con este estudio o consulte con sus familiares y, 
finalmente, si está de acuerdo firme este consentimiento. Se le entregará una copia. 
 
 
 
 
Fdo.:  José-Luis Durá Cantero  
Investigador Principal del Proyecto 
Unidad del Dolor  
Tel: 96 313 18 00 Ext 437654  
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CONSENTIMIENTO DEL PACIENTE SUJETO DE ESTUDIO 
 
Título del proyecto de investigación: MODELIZACION 
PERSONALIZADA DE LOS EFECTOS DE LA 
NEUROESTIMULACION MEDULAR 
 
Yo, 
………………………………………………………………………………
…..…… 
 
He leído la hoja de información anterior. 
He podido hacer preguntas sobre el estudio. 
He recibido suficiente información sobre el estudio. 
He hablado con 
………………………………………………………………..………… 
 
Comprendo que mi participación es voluntaria. 
Comprendo que puedo retirarme del estudio: 
• Cuando quiera. 
• Sin tener que dar explicaciones. 
• Sin que esto repercuta en mis cuidados médicos. 
 
Doy mi consentimiento para que este material aparezca en informes y 
artículos de revista de publicaciones médicas.  
Entiendo que: 
• Mi nombre no será publicado.  
• El material no será utilizado para publicidad o embalaje. 
• El material no será utilizado fuera de contexto. 
 
 
 
 
 
 
Firmado ………………………..     Fecha……………………….. 
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