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Resumen

La deshidratacion es causada por la pérdida de agua y electrolitos, lo que provoca
golpe de calor, fatiga, calambres, taquicardia, hipertensién y disminucién del rendi-
miento cognitivo; a largo plazo, permite el desarrollo de enfermedad renal cronica y
complicaciones cardiovasculares. Los métodos mas utilizados para evaluar el estado
de hidratacion, como los anéalisis de sangre y orina, son invasivos, costosos y poco ac-
cesibles para comunidades vulnerables. Sin embargo, los nuevos biosensores utilizan
tecnologia costosa y no son asequibles aun el uso para una gran parte de la pobla-
cion. Por lo que se plantea la necesidad de dispositivos de monitoreo de la pérdida de
electrolitos, por medio de un dispositivo de monitoreo funcional, adaptados para la
deteccion temprana de la deshidratacion y la prevencion de enfermedades renales.

En este proyecto, se evalu6 la impedancia eléctrica como indicador de los procesos
de deshidratacion e hidratacion, empleando electrodos de grafeno fabricados por gra-
bado laser. Se realizaron mediciones en soluciones de phosphate buffered saline (PBS)
con diferentes concentraciones, utilizando las placas EVAL-AD5940BIOZ y EmStat
Pico para registrar la variacion de impedancia. Ademaés, se implementd un sistema
automatizado de inyeccion y extraccion de liquidos, impreso en 3D y controlado me-
diante Arduino, para simular procesos dinamicos. Finalmente, se realizaron pruebas
en un sistema microfluidico de PDMS acoplado al electrodo, donde se observd una
correlacion directa entre la impedancia y la concentracion de sales, validando el po-
tencial del sistema para el monitoreo no invasivo del estado de hidratacion.

Palabras clave: sensor de bioimpedancia, electrodos de grafeno, sistema micro-
fluidico, deshidratacion, hidratacion, solucion salina fosfatada (PBS).
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Abstract

Dehydration is caused by the loss of water and electrolytes, which leads to heat
stroke, fatigue, cramps, tachycardia, hypertension, and decreased cognitive perfor-
mance. In the long term, it can contribute to the development of chronic kidney
disease and cardiovascular complications. The most commonly used methods to as-
sess hydration status, such as blood and urine tests, are invasive, costly, and not
easily accessible for vulnerable communities. Furthermore, newer biosensors rely on
expensive technology and are still not affordable for a large portion of the population.
Therefore, there is a need for devices capable of monitoring electrolyte loss through a
functional monitoring system adapted for the early detection of dehydration and the
prevention of kidney diseases.

In this project, electrical impedance was evaluated as an indicator of dehydra-
tion and hydration processes using graphene electrodes fabricated by laser engraving.
Measurements were performed in phosphate buffered saline (PBS) solutions with diffe-
rent concentrations, using the EVAL-AD5940BIOZ and EmStat Pico boards to record
impedance variations. In addition, an automated liquid injection and extraction sys-
tem was implemented, 3D-printed and controlled with Arduino, to simulate dynamic
processes. Finally, tests were conducted in a PDMS microfluidic system coupled to
the electrode, where a direct correlation between impedance and salt concentration
was observed, validating the potential of the system for non-invasive monitoring of
hydration status.

Keywords: bioimpedance sensor, graphene electrodes, microfluidic system, dehy-
dration, hydration, phosphate-buffered saline (PBS).
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CAPITULO 1

Introduccién

La medicion del estado de hidrataciéon a través del sudor se ha convertido en
una alternativa para desarrollar métodos no invasivos de monitoreo continuo. Este
proyecto explora ese enfoque mediante el uso de impedancia eléctrica y un sistema
microfluidico que permite trabajar con volimenes pequenos, similares a las gotas de
sudor.

El trabajo incluyo6 el diseno y la fabricacién de electrodos de grafeno, el desarrollo
de un sistema automatizado para modificar la concentracion de las soluciones y la
realizacion de mediciones de impedancia con la placa EVAL-AD5941 y EmStat Pico.
También, se construyé un canal microfluidico en PDMS para evaluar su comporta-
miento al interactuar con el electrodo y analizar los cambios eléctricos asociados a
variaciones en la concentraciéon ionica.

El capitulo 2 presenta los antecedentes y el capitulo 3 la justificacion. En el capitu-
lo 4, se establecen los objetivos y, en el capitulo 5, el alcance del estudio. El capitulo 6
retine el marco tedrico necesario. La metodologia, desde la fabricacién de los compo-
nentes hasta las pruebas experimentales, se describe en el capitulo 7. Los resultados
se presentan en el capitulo 8 y su discusién, en el capitulo 9. Finalmente, los capitulos
10 y 11 contienen las conclusiones y recomendaciones para préoximos proyectos.



CAPITULO 2

Antecedentes

En el ambito de la salud, los métodos mas comunes para evaluar los niveles de
minerales en el cuerpo y la funcién renal incluyen analisis de sangre y orina. La
medicién de creatinina sérica en sangre, utilizada para estimar la tasa de filtracion
glomerular y evaluar la progresion de la enfermedad renal crénica [1]. También se
analiza la concentracion de urea en sangre (BUN), un indicador del metabolismo de
proteinas y la funcién renal. Para evaluar la pérdida de sodio en el cuerpo, se mide
la natremia [2]. Ademés, los anélisis de orina permiten evaluar la osmolalidad, la
densidad urinaria y la excrecién de proteinas, proporcionando informacion sobre el
estado de hidratacion y la salud renal [3].En situaciones criticas, se mide la hormona
vasopresina, que regula la retencion de agua [4].

El desarrollo de biosensores ha permitido el anélisis de perdida de minerales a
través del sudor, de forma no invasiva, facilitando el monitoreo constante para per-
sonas que realizan actividades fisicas [5|. Entre estas soluciones destacan los sensores
que integran circuitos CMOS, los cuales permiten estimar la pérdida de electrolitos
midiendo la conductividad de la piel, por su tamano compacto este tipo de sensores
se puede incorporar facilmente en dispositivos portatiles [6], [7]. Nix Biosensors ha
desarrollado un dispositivo que implementa el analisis de bioimpedancia para medir
la perdida de electrolitos en tiempo real [8|. Los relojes Garmin utilizan datos fisiolo-
gicos, como la frecuencia cardiaca, temperatura corporal, peso y tiempo de ejercicio,
para estimar la perdida de liquido durante actividades fisicas [9].

La bioimpedancia se ha utilizado en dispositivos portatiles para evaluar los nive-
les de agua en el cuerpo, ya que permite medir la resistencia de los tejidos al paso
de una corriente eléctrica. El agua es practicamente un aislante eléctrico, tiene una
conductividad baja y resistencia elevada. Cuando se anaden electrolitos al agua, la
concentracion i6nica aumenta y disminuye la resistencia [10]|. La bioimpedancia per-
mite otro tipo de analisis como la evaluacién de la composicién corporal, proporcién
de grasa, musculo y agua en el cuerpo [11]. Dispositivos como el Samsung Gear S2



utilizo sensores de bioimpedancia para monitorear la perdida de minerales en el sudor
y la temperatura corporal [12].

Otro enfoque en el desarrollo de biosensores incluye el uso de sensores quimicos,
para la deteccion de minerales en el sudor y lactato en tiempo real [13]. Conocidos
como Wearable Sweat Sensors se desarrollaron para tener una precision mayor en
la evaluacion de deshidratacion [14]|. Eccrine Systems ha desarrollado sistemas de
recoleccion de micro fluidos para evaluar el sudor, analizando los minerales perdidos
durante actividades fisicas [13]. Un ejemplo de esta tecnologia es el Gatorade Gx Sweat
Patch, que utilizo analisis de colorimetria para determinar la concentracion de sodio
en el sudor [15]. El biosensor Liipoo AbsolutSweat une la técnica de espectrometria
y tintes quimicos para el analisis cuantitativo del sodio, potasio y cloro que son los
minerales que se pierden al deshidratarse [16].



CAPITULO 3

Justificacién

Aproximadamente el 60 por ciento del peso corporal esta formado por agua, por lo
que se considera fundamental para el funcionamiento del cuerpo humano, la regulaciéon
de la temperatura, el transporte de nutrientes y la eliminacion de toxinas [17]. El agua
dentro del cuerpo esta compuesta por electrolitos, tales como sodio, potasio, cloro y
magnesio. Estos minerales con carga eléctrica participan en procesos de contracciéon
muscular, transmision nerviosa y equilibrio de los fluidos corporales. Ademas, el agua
y los electrolitos desempenan un papel esencial en el mantenimiento de la homeostasis
del organismo [18].

La deshidratacion ocurre cuando la pérdida de minerales supera la ingesta, lo
que puede generar una reduccion del volumen sanguineo y una disminucion en la
capacidad del cuerpo para eliminar toxinas [18]. En casos de ingesta excesiva de so-
dio combinada con deshidratacion, se observa un deterioro en la salud renal, lo que
incrementa el riesgo de desarrollar enfermedad renal créonica. Este deterioro se en-
cuentra relacionado con mecanismos de hiperfiltraciéon glomerular y dano estructural
del tejido renal [19]. La deshidratacion también contribuye a la reduccion del volumen
sanguineo, lo que puede provocar hipertension y taquicardia, aumentando el riesgo de
eventos cardiovasculares mortales [19]. Asimismo, la pérdida de sodio en el organismo
puede afectar el rendimiento mental y la salud emocional, ocasionando efectos como
fatiga, dificultades para concentrarse y cambios emocionales [20].

Las enfermedades renales causan el deterioro progresivo del cuerpo, ya que se ve
afectada negativamente la capacidad de los rinones para filtrar y eliminar desechos
del organismo, lo que genera la acumulaciéon de toxinas, desequilibrio de minerales e
inflamacién crénica. La insuficiencia renal crénica se ha relacionado con enfermeda-
des cardiovasculares, lo que incrementa el riesgo y altera el metabolismo del cuerpo,
elevando asi el riesgo de desarrollar diabetes [1]. La exposicion a factores de riesgo,
como la deshidratacion y la ingesta excesiva de sodio, puede inducir fibrosis renal y
afectar los procesos de filtracion de toxinas [21].



En Guatemala, el sector agricola es uno de los mas afectados por estos factores,
especialmente en la Costa Sur del pais, donde se reportan condiciones laborales fisi-
camente exigentes en temperaturas elevadas, favoreciendo el incremento de casos de
deshidratacion y enfermedades renales. Entre 2008 y 2017, el nimero de pacientes
renales se multiplicé por quince. En 2018, se reportd que la mayor concentracion de
pacientes renales en el pais se encontraba en la Costa Sur. Ademas, entre 2008 y
2018, el nimero de fallecidos por enfermedad renal créonica aumenté en un 56 por
ciento. Las estadisticas destacan que el clima es un factor determinante que afecta a
la poblacién, siendo los trabajadores de sectores como la agricultura, la construccion
y la manufactura los méas perjudicados [22].

Los métodos mas utilizados para evaluar los niveles de minerales en el cuerpo y la
funcién renal son los analisis de sangre y orina. En los hospitales, se mide la creatinina,
urea y natremia (concentracion de sodio) en sangre, procedimientos invasivos que
requieren extraccion sanguinea y el uso de equipo especializado de laboratorio para
obtener valores exactos [1], [2]. Los analisis de orina evaltan la osmolalidad, densidad
urinaria y excrecion de proteinas, pero su tiempo de evaluacion promedio de 24 horas
no permite una deteccion temprana de la deshidratacion [3]. Alternativamente, se han
desarrollado biosensores que analizan la pérdida de minerales a través del sudor de
manera no invasiva, mayormente utilizados en deportistas de alto rendimiento. Sin
embargo, dispositivos como el Gatorade Gx Sweat Patch o biosensores basados en
bioimpedancia siguen siendo costosos y de dificil acceso, limitando su implementacion
en poblaciones vulnerables [15].

El monitoreo de los niveles de hidratacion y electrolitos resulta crucial para pre-
venir la deshidratacion y reducir los riesgos de dano en el tejido renal. La implemen-
tacion de un sistema de monitoreo permitiria detectar a tiempo los desequilibrios de
minerales, facilitando la adopcién de medidas preventivas para evitar complicaciones
renales y mejorar la calidad de vida de los trabajadores expuestos a estas condiciones
extremas. El uso de electrodos de grafeno para la medicién de bioimpedancia se con-
sidera una alternativa menos invasiva y més eficiente para evaluar la hidratacion y los
niveles de electrolitos en el cuerpo. Esta tecnologia permite obtener una respuesta ra-
pida al detectar variaciones en la conductividad de la piel causadas por la sudoracion,
permitiendo evaluar la bioimpedancia y la pérdida de minerales. La implementacion
de un sistema de colorimetria con rojo de fenol permitiria un anélisis inmediato y
de bajo costo, facilitando la deteccién temprana de la deshidratacion en trabajadores
mediante un sistema de lectura sencilla basado en los cambios de color de la reaccion
quimica.



CAPITULO 4

Objetivos

4.1. Objetivo general

Desarrollar y evaluar dos métodos de monitoreo de deshidratacion no invasiva,
uno mediante un sensor con reacciéon quimica visual y otro utilizando bioimpedancia,
ambos basados en un sistema micro fluidos de recolecciéon de sudor.

4.2. Objetivos especificos

= Evaluar la capacidad del rojo de fenol para detectar variaciones de pH en solu-
ciones que simulan el sudor producido durante actividades fisicas.

= Disenar y fabricar un sensor de bioimpedancia utilizando la placa AD5941, para
detectar variaciones de bioimpedancia en la piel relacionados con la pérdida de
sudor durante actividades fisicas.

» Evaluar el desempeno del sensor colorimétrico, basado en cambios de pH, y
del sensor de bioimpedancia ante diferentes concentraciones de sodio, utilizando
modelos de piel artificial que simulan distintos grados de deshidratacion.



CAPITULO b

Alcance

El presente trabajo se centré en el desarrollo de un sistema microfluidico para la
evaluacion no invasiva del estado de hidrataciéon mediante mediciones de impedancia
eléctrica. El proyecto se enfoco en el diseno, fabricacion y validacion de un sensor de
bioimpedancia basado en electrodos de grafeno grabados con grabado laser sobre una
lamina de Kapton, asi como en la integracion de este con un sistema microfluidico de

PDMS.

El alcance del estudio incluy6 la caracterizacion eléctrica de soluciones de Phospha-
te Buffered Saline (PBS) a diferentes concentraciones, utilizando las placas de medi-
cion EVAL-AD5940BIOZ y PalmSens EmStat Pico. Se disené e imprimié en 3D un
sistema automatizado de intercambio de fluidos controlado mediante Arduino Uno,
para la simular los procesos de hidratacion y deshidratacion, las mediciones experi-
mentales se realizaron tinicamente con el electrodo de grafeno en contacto directo con
las soluciones. Posteriormente, el sistema microfluidico fue evaluado de manera inde-
pendiente, verificando el contacto con el electrodo, la estabilidad y la sensibilidad de
las mediciones de impedancia dentro del canal. Estas pruebas permitieron confirmar
la funcionalidad del sistema y su potencial integracion con el sensor de bioimpedancia.

El sensor colorimétrico propuesto inicialmente, basado en el uso de rojo de fenol
para la deteccion visual de variaciones de pH, no fue implementado en esta etapa del
proyecto, dado que los materiales requeridos se incorporaron en una fase posterior del
cronograma experimental. De igual forma, las pruebas en modelos de piel artificial
fueron sustituidas por la verificacion de impedancia dentro del sistema microfluidico
de PDMS,; el cual permiti6é simular de manera controlada los procesos de hidratacion
y deshidratacion mediante el cambio de concentracion de PBS.

En esta etapa, se logré cumplir con el desarrollo completo del sensor de bioimpe-
dancia, su calibracion en diferentes concentraciones de PBS y su integracién con el
sistema microfluidico de PDMS. Los resultados obtenidos son la base para la futura
implementaciéon de un dispositivo de monitoreo de deshidratacion basado en ané-
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lisis bioeléctrico y colorimétrico, con potencial para aplicaciones no invasivas en la
evaluacion del estado de hidratacion a través del sudor.



CAPITULO D

Marco tedrico

6.1. Agua y sales en el cuerpo humano

6.1.1. Composiciéon corporal y homeostasis

El cuerpo humano esta constituido por agua, grasa, minerales y proteinas. El
agua representa aproximadamente entre el 55 % y 65 % del peso corporal total, y se
distribuye entre los compartimentos intracelular y extracelular (Figura 1). El fluido
intracelular equivale cerca del 44 % del peso corporal total y se encuentra dentro de la
membrana plasmética, mientras que el fluido extracelular, que representa alrededor
del 29 %, permite el transporte de nutrientes y desechos mediante la sangre y el liquido
intersticial [23].

Figura 1. Proporcién de agua, grasa, proteinas y minerales en el cuerpo humano

Men Women

Water 55-65%
Water 55-65% ‘ater 5. o

Fat 20-30%
Fat 15-20%

Minerals 5.8-6.0% Minerals 5.5-6.0%

Protein 16-18% Protein 14-16%

Nota. Adaptada de [23]
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La homeostasis hidrica es la capacidad de los organismos para mantener constante
el volumen y la composicion de sus fluidos corporales frente a las variaciones metabo-
licas y a las pérdidas de agua [18]. La estabilidad de los fluidos en el cuerpo depende
del mecanismo de regulacion fina, en el caso del aumento de 1% en la osmolalidad
plasmatica se activa la liberaciéon de hormonas antidiuréticas llamada vasopresina,
que ayudan a la reabsorciéon de agua en los ttibulos colectores y el sistema renina an-
giotensina aldosterona retiene sodio, y la concentracion de sales fuera de los tibulos
provoca que el agua lo sigue por 6ésmosis para equilibrar las concentraciones [24].

6.1.2. Funciones de los electrolitos

Los electrolitos presentes en los fluidos corporales participan en procesos esenciales
como el equilibrio osmoético, la regulacion del pH y la transmision de impulsos eléc-
tricos en tejidos nerviosos y musculares [18], [25]. Estos minerales con carga eléctrica
incluyen sodio, potasio, cloro, calcio, magnesio, fosfato y bicarbonato, y cada uno
cumple funciones especificas dentro de los sistemas muscular, nervioso y metabdlico

(Cuadro 1).

Cuadro 1. Electrolitos principales, rangos fisiolégicos en sangre y funciones

Electrolito (Ion) Rango fisiol6égico Funciones fisiolégicas

Sodio (Na™) 135-145 mmol /L. Regulacion del volumen extracelu-
lar, equilibrio osmético, propagacién
del potencial de accién.

Potasio (K™) 3.5-5.3 mmol/L.  Potencial de membrana, contraccion
muscular y excitabilidad celular.

Cloro (C17) 98-108 mmol/L.  Equilibrio  osmético,  regulacion
4cido—base, transporte de iones.

Bicarbonato (HCO3') 22-29 mmol/L Principal sistema buffer del organis-
mo y regulaciéon del pH.

Calcio ionizado (Ca?*) 4.65-5.28 mg/dL.  Contraccion muscular, coagulacion
y senalizacién celular.

Magnesio (Mg?*) 0.6-1.1 mEq/L Cofactor enzimético y estabilizacion
de ATP.

Fosfato (HPOF~ /HPO}) 2.5-4.5 mg/dL Buffer intracelular y sintesis de ATP
y fosfolipidos.

Hidrogenion (HT) 30-50 nmol /L Regulacion del pH y equilibrio
acido—base.

Nota. Adaptada de [26]

6.1.3. Producciéon y funcién del sudor en el cuerpo

Las glandulas sudoriparas se dividen en ecrinas, apocrinas y apoecrinas (Figura 2).
Las ecrinas estan en la superficie cutanea y excretan un ultra filamento hipotoénico;
las apocrinas se localizan en axilas y regiones anogenitales, y secretan sudor rico en
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lipidos; las apoecrinas se desarrollan después de la pubertad y son la combinacion
de las dos anteriores [27]. En el proceso de termorregulacion, el sudor es producido
por las glandulas ecrinas y se desplaza desde la dermis hasta la superficie de la piel
a través del conducto sudoriparo; en el caso de elevacion de sudoracién, el proceso
de reabsorcion se satura por lo que incrementa la concentracion ionica del sudor [27],
[28]. El sudor cumple funciones importantes como disipar el calor, hidratar de la capa
cornea méas externa de la piel, transportar péptidos antimicrobianos y eliminar de la
urea y lactato [27].

Figura 2. Tipo de glandulas sudoriparas: ecrina, apocrina y apoecrina
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Nota. Adaptada de [27]

6.2. Microfluidica

6.2.1. Fundamentos

La microfluidica estudia céomo se transportan volimenes pequenos de fluidos de
107 a 1078 litros, mediante canales con dimensiones de decenas o cientos de mi-
crometros [29]. Para referencia, 107 L equivale a 10° um? y 1071® L corresponde a
10°nm?, lo que evidencia la escala reducida en la que operan estos sistemas.

En este contexto, el nimero de Reynolds (Re) es un pardmetro sin dimension que
describe el comportamiento del fluido al comparar las fuerzas inerciales y viscosas. Se
determina por la densidad, la velocidad del flujo, la longitud caracteristica del canal
y la viscosidad dindmica (Re = pvl/u) [30]. En sistemas de microfluidos, el ntimero
de Reynolds es menor a dos mil, indicando un flujo laminar dominado por fuerzas
viscosas con movimiento ordenado. Este tipo de flujo es esencial en la microfluidica
porque permite controlar el movimiento de los fluidos (Figura 3).
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Figura 3. Diagrama de flujo en canales microfluidicos
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Nota. A) Flujo laminar; B) Flujo turbulento. Adaptada de [30]
6.2.2. Fuerzas capilares e interacciones superficial

Las fuerzas capilares son las responsables de que un liquido ascienda o descienda
a través de microcanales sin una fuerza externa. Este fenémeno se produce porque las
moléculas de un fluido interactiian con las superficies sélidas de los canales y la tension
superficial mantiene la cohesion. Los materiales de los microcanales se agrupan segtn
su afinidad con el agua. Los hidrofilicos muestran angulos de contacto menores a 90°,
atraen las moléculas de agua y se humectan con facilidad; los hidrofébicos superan
ese angulo, repelen la fase acuosa y dificultan su adhesion [31].

El ascenso capilar puede analizarse mediante el criterio de Jurin, que establece
la relacion entre la altura alcanzada por el fluido y el diametro del canal. En este
modelo, la tension superficial impulsa el fluido hacia arriba y la gravedad actta en
sentido contrario. El equilibrio entre ambas fuerzas determina la altura méxima del
ascenso, la cual puede aproximarse mediante h = %. En esta expresion, v y 6
favorecen el ascenso, mientras que la densidad del ﬁuido p y el radio del canal r
lo limitan [32]. Por ello, en microcanales con didmetros reducidos, la fuerza capilar
domina sobre la gravedad y el movimiento del fluido puede mantenerse sin bombeo
externo (Figura 4).
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6.2.3.

6.3.1.

Figura 4. Representacion del ascenso capilar en un microcanal segin el criterio de Jurin
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La eleccion del sustrato para la fabricacion de canales microfluidicos depende de
la biocompatibilidad, la dinamica de llenado y la integracion electronica. El polidime-
tilsiloxano (PDMS) se utiliza por sus caracteristicas, como transparencia al visible,
permeabilidad al gas y modulo eléstico bajo, lo que facilitan la visualizacion 6ptica y
el acoplamiento sobre piel [29]. Termoplasticos como polimetilmetacrilato (PMMA)
y Copolimero de Olefina Ciclica (COC) se moldean por inyeccién a bajo coste y
admiten sellado térmico rapido; combinados con técnicas de impresion de tinta de
maéscaras hidrofobicas, permiten produccion rapida [34]. Entre las técnicas que se uti-
lizan para fabricar dispositivos microfluidicos son la litografia con PDMS, el micro
mecanizado CNC aplicado a polimeros como PMMA, el corte laser sobre laminas de
termoplasticos y la impresion 3D con resinas acrilicas [29], [34].
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Mediciones colorimétricas

La colorimetria permite identificar la concentraciéon de un analito al medir como la
luz que atraviesa una solucién coloreada se atentia a una longitud de onda especifica.
Este fenomeno se describe mediante la ley de Beer-Lambert, que establece que la
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absorbancia es proporcional a la concentracion del analito segin la relacion A =

—logy (%) = klc, donde I, es la intensidad inicial de la luz antes de atravesar

la muestra, I; es la intensidad transmitida, k es el coeficiente de atenuacion, [ es la
longitud optica recorrida y ¢ es la concentracion del analito [35], [36].

En microcanales se emplean tintes con alta absortividad que se fijan a las paredes
del sistema microfluidico, de modo que pequenas variaciones en pH o concentracion
producen cambios detectables en el color. El registro puede realizarse mediante cama-
ras o por medio de un médulo optoelectronico (Figura 5). En este diseno, una capa
sensible al pH cambia de color al interactuar con el fluido, un conjunto de diodos
emisores (LED) ilumina el canal y un fotodiodo (PD) central registra la intensidad
transmitida conforme a la ley de Beer—Lambert [37].

Figura 5. Diagrama para la deteccion colorimétrica de pH en un sistema de microfluidos
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Nota. Adaptada de [37]

6.3.2. Rojo de fenol

El rojo de fenol (C19H1405S) es un indicador adcido—base empleado en mediciones
espectrofotométricas para estimar variaciones de pH en soluciones acuosas. Su res-
puesta Optica se rige por un equilibrio entre la forma protonada (HIn) y la forma
desprotonada (In?7), equilibrio que modifica la estructura electrénica del compuesto
y, con ello, la region del espectro donde ocurre la absorcion [38]. En medios acidos
predomina HIn, cuya absorcion se desplaza hacia longitudes de onda asociadas a to-
nalidades amarillas, al aumentar el pH, la desprotonacién genera In?~, que presenta
un sistema conjugado més extendido y produce una coloracion roja.

El intervalo de transicion del rojo de fenol abarca aproximadamente de pH 6.0 a
7.8, rango en el que pequenas variaciones producen cambios detectables en la absor-
bancia. Soluciones con pH inferior a 6.8 presentan una tonalidad amarilla, mientras
que valores superiores a 8.2 generan tonos rojos. Esta sensibilidad en torno a la neu-
tralidad resulta adecuada para el monitoreo quimico en sistemas microfluidicos con
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trayectorias opticas cortas. Ademas, el compuesto presenta un coeficiente de extincion
molar elevado en la region visible, lo que permite obtener senales medibles incluso
con capas delgadas de fluido. Su solubilidad en agua y su respuesta rapida frente
a variaciones quimicas posibilitan su uso tanto como reactivo disuelto como en for-
ma de capa sensible integrada en el microcanal, dependiendo del diseno del sensor
colorimétrico [38].

6.4. Mediciones de impedancia electroquimica

6.4.1. Bioimpedancia

La bioimpedancia se define como la oposicion eléctrica que presentan los tejidos
al paso de una corriente alterna de baja intensidad y se utiliza para estimar la com-
posicion corporal. En un anélisis de bioimpedancia, se aplica una senal sinusoidal
entre pares de electrodos de superficie y se mide el voltaje resultante para calcular la
impedancia compleja del cuerpo o de un segmento. Esta impedancia depende prin-
cipalmente del contenido de agua y electrolitos, ya que el liquido extracelular es un
buen conductor, mientras que las membranas celulares se comportan como elementos
capacitivos [10].

A frecuencias bajas, la reactancia capacitiva de las membranas es elevada y la
corriente circula sobre todo por el espacio extracelular. Cuando la frecuencia aumen-
ta, la impedancia capacitiva de la membrana disminuye y una fracciéon mayor de la
corriente atraviesa el interior de las células. Esta dependencia de la trayectoria de la
corriente con la frecuencia permite diferenciar los compartimentos intra y extracelu-
lar y relacionar los cambios de resistencia y reactancia con la distribuciéon de agua
corporal y el estado de hidratacion [10].

6.4.2. Interfaz electrodo—piel

El electrodo es el elemento encargado de establecer la conexion eléctrica entre
un circuito y un medio no metélico, como un tejido biolégico o un electrolito. En
biosensores cutaneos se emplean materiales biocompatibles, incluidos metales nobles,
polimeros conductores o grafeno, debido a su estabilidad electroquimica y a su capa-
cidad para formar interfaces controladas [39].

Cuando el sudor entra en contacto con la superficie del electrodo, los iones del
fluido se redistribuyen formando una doble capa eléctrica. Esta estructura estd com-
puesta por una capa compacta adherida al electrodo y una zona difusa donde los
iones se organizan de acuerdo con la fuerza eléctrica y su movilidad. En conjunto,
ambas capas actilan como un capacitor cuya capacitancia depende de la concentra-
cion idnica, el pH y la composicion del sudor. Un aumento en la concentracion de
iones densifica esta capa y acorta la distancia efectiva entre cargas, elevando el valor
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de Cyy [39].

Ademés, de la componente capacitiva, la interfaz presenta un proceso de transfe-
rencia de carga asociado al intercambio de electrones entre el electrodo y las especies
redox del medio. Este proceso se representa mediante la resistencia de transferencia
de carga (R.), la cual disminuye cuando la concentracion iénica y la disponibilidad
de especies cargadas aumentan. La respuesta conjunta de R,, R, v Cg describe el
comportamiento electroquimico de la interfaz y se modela cominmente mediante el
circuito equivalente de Randles (Figura 6).

Figura 6. Modelo de Randles simplificado
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Nota. Circuito equivalente formado por la resistencia del electrolito, resistencia de transferencia de carga y

la capacitancia de la doble capa, en la interfaz electrodo—electrolito. Adaptada de [40]

6.4.3. Espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS)

La espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS) consiste en aplicar al sis-
tema una senal alterna de baja amplitud y registrar la respuesta del voltaje en un
barrido de frecuencias. A partir de estas mediciones se obtiene la impedancia com-
pleja Z(w), que combina una parte real (resistiva) y una parte imaginaria (reactiva).
La variacion de Z con la frecuencia permite cuantificar los elementos de la interfaz
electrodo—electrolito descritos anteriormente (R,, Ry v Cq) y seguir como cambian
con la composicion del sudor o el estado de hidratacion [39], [40].

Los resultados se representarse en diagramas de Bode y de Nyquist. En los dia-
gramas de Bode se muestra la magnitud de la impedancia |Z| y la fase ¢ en funcion
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de la frecuencia, lo que facilita identificar regiones dominadas por la resistencia de la
solucion o por la capacitancia de la doble capa. El diagrama de Nyquist, por otro lado,
presenta la parte real de la impedancia en el eje z y la parte imaginaria en el eje y, de
modo que las contribuciones resistivas y capacitivas se visualizan como trazos carac-
teristicos, normalmente una semicircunferencia asociada al proceso de transferencia
de carga [39](Figura 7).

Figura 7. Senal sinusoidal de perturbacion de frecuencia variable y representacion tipica de los
resultados de EIS
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Nota. Magnitud de impedancia |Z| y fase p en el diagrama de Bode, e impedancia real Re(Z) vs.
imaginaria Im(Z) en el diagrama de Nyquist. Adaptada de [41]



CAPITULO [

Metodologia

7.1. Electrodo de grafeno

7.1.1. Diseno Autodesk Inventor

El diseno de los electrodos se realizé utilizando el software Autodesk Inventor
(Autodesk Inc., San Francisco, USA). Se modelaron dos electrodos en diferentes es-
calas, procurando que fueran lo més pequenios posible (Figura 8). Para el disefio, se
establecié que las trayectorias de corte en color rojo con un grosor de linea de 0.05
mm y las areas de grabado en color negro con el grosor dependiendo de cada escala
del diseno del electrodo.

El disefio A present6 una dimension total de 15 x 25 mm (Figura 8). Los electrodos
fueron probados para determinar cuél era una mejor interaccion entre el electrodo y
el fluido durante las mediciones en soluciones electroliticas dentro de un beaker de 10
mL (Eisco Labs, India).

Las dimensiones minimas estuvieron limitadas por el diametro de grabado minimo
de la cortadora laser, de 0.5 mm, segtun las especificaciones del equipo VLS2.30DT
(Versa Laser 2.30, ULS Inc., AZ, USA). Ademas, se consider6 que la zona de conexion
con el sistema de medicién quedara fuera del drea de contacto con el fluido, con el fin
de evitar interferencias por humedad durante las mediciones.
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Figura 8. Disefio de electrodos en Autodesk Inventor (mm)
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Nota. Elaboracion propia
7.1.2. Grabado laser del grafeno para la fabricacién de electrodos

Para la fabricacion de los electrodos se utiliz6 una hoja de Kapton de 75 pm
de grosor (DuPont, DE, USA). La lamina se fij6 sobre una plancha de acrilico con
pegamento en barra, con el objetivo de evitar desplazamientos durante el grabado. El
proceso se llevo a cabo con la cortadora laser VLS2.30DT configurando los parametros
de potencia y velocidad (Cuadro 2).

Cuadro 2. Parametros utilizados para grabar los electrodos con la cortadora laser

Color Potencia (%) Velocidad (%)
Negro 17 7.5
Rojo 100 60

Nota. Elaboracion propia

Los electrodos grabados fueron limpiados con agua desionizada y secados para
posteriormente ser utilizados durante las pruebas de impedancia.

7.2. Sistema de intercambio automatico de fluidos

7.2.1. Sistema de bombeo de jeringa 3D

El médulo de bombeo utilizado se basé en el modelo Syringe Pump, disenado
por Linus Meienberg y publicado en la plataforma Thingiverse bajo licencia Creative
Commons Attribution (CC BY 4.0) [42]. Este modelo permite accionar el émbolo de
una jeringa mediante un sistema de engranajes y una guia lineal tipo cremallera, lo
que facilita su integracion en sistemas de extraccion e inyeccion controlada (Figura 9).

Las piezas fueron fabricadas mediante impresion 3D utilizando una impresora
Bambu Lab A1 (Bambu Lab, China) y un filamento eSun PLA+ () 1.75 mm (Shenzhen
eSUN Industrial Co., Ltd., China). Se emple6 una boquilla de @ 0.4 mm, con una
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altura de capa de 0.16 mm y un relleno interno del 7% (Cuadro 3).

El soporte principal impreso en 3D tiene dimensiones de 6 cm de alto por 6 cm
de ancho, con un espesor de 6 mm. La cremallera posee una longitud de 9 cm y es
la encargada del desplazamiento lineal del émbolo. El sistema de transmision esta
conformado por dos engranajes, uno principal de 3 cm y un engranaje secundario de
1 cm de didmetro (Figura 9A). Para el funcionamiento mecénico se empled un motor
stepper 28BYJ-48 (Kiatronics, Emiratos Arabes Unidos), acoplado directamente al
tren de engranajes y el controlador del motor stepper. El sistema de intercambio
automatico de fluidos se integr6 utilizando dos modulos de bombeo, y se anadié una
canula nasal pediatrica de PVC (Inverfarma, Honduras) en cada salida de la jeringa,
lo que facilité el flujo hacia el beaker donde se realiz6 el cambio de concentracion

(Figura 9B).

Cuadro 3. Parametros de impresion 3D Bambu Lab Al con PLA-+

Parametro Valor
Material PLA+
Altura de capa 0.16 mm
Relleno 7%
Velocidad de capa inicial 50 mm/s
Velocidad de relleno inicial 105 mm/s
Velocidad de pared interior 200 mm/s
Relleno poco denso 300 mm/s
Relleno solido interno 330 mm/s
Velocidad vertical de la cascara 80 %
Superficie superior 200 mm/s

Nota. Elaboracion propia
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Figura 9. Componentes y funcionamiento del sistema automético de intercambio de fluidos

Nota. A) Ensamble fisico del mddulo impreso en 3D: 1) base estructural, 2) cremallera de desplazamiento
(9 ¢cm), 3) engranajes de transmision (8 cm y 1 ecm) y 4) jeringa de 10 mL. B) Esquema del proceso de

extraccion e inyeccion controlado por motor Stepper. Elaboracion propia

7.2.2. Programacion del sistema de intercambio de fluidos automatico

Para el control del sistema de intercambio de fluidos se utilizaron dos microcontro-
ladores Arduino Uno (Arduino, Italia), dos médulos ULN2003 (Texas Instruments,
USA) y dos motores paso a paso 28BY J-48. Cada motor acciond una jeringa distinta:
uno se encargd de la extracciéon del fluido y el otro de la inyeccién correspondiente
(Figura 9B).

La conexioén eléctrica del sistema se configuré utilizando el Arduino Uno como uni-
dad de control y el médulo ULN2003 como etapa de potencia, encargado de activar
las fases del motor 28BY J-48 segiin la secuencia programada. El médulo se conectod
al Arduino a través de las entradas IN1-IN4, sus salidas OUT1-OUT4 se vincularon
directamente con el conector integrado de cinco cables del motor, el cual distribuye
cada cable hacia las bobinas internas (Cuadro 4). Esta disposicion permite que el
controlador gestione la conmutacion de las bobinas sin necesidad de cablearlas indivi-
dualmente (Figura 10). La alimentacion del sistema se realizo con los 5 V del Arduino
Uno y una referencia comin a tierra.
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Figura 10. Circuito Arduino Uno-médulo ULN2003—motor 28BY J-48

@

Nota. Elaboracion propia

Cuadro 4. Conexion entre el médulo ULN2003 y el Arduino Uno

ULN2003 (PIN) Arduino Uno (PIN)

IN1 8
IN2 9
IN3 10
IN4 11
GND GND
VCC +5V

Nota. Elaboracion propia

La programacion se realiz6 en Arduino IDE utilizando C+-+, implementando el
modo half-step para obtener un desplazamiento més uniforme sobre el émbolo de
la jeringa. Se defini6 una secuencia de nueve ciclos consecutivos por motor: 5 s de
movimiento para extraccién o inyeccién y una pausa de 4 min por ciclo. Los dos
microcontroladores operaron de forma alternada para completar un intercambio total
de 10 mL por prueba.

La validacion del sistema se efectué instalando los médulos de bombeo en lados
opuestos del beaker de 10 mL, conectados mediante cénulas nasales pediatricas de
PVC, lo que permiti6 dirigir el fluido al beaker. Durante cada ciclo automatico, el
motor izquierdo extrajo 1 mL de solucién y, al finalizar, el motor derecho inyect6 el
mismo volumen (Figura 9B). Con esta configuracién se mantuvo constante el nivel
del beaker y se comprobo la sincronizaciéon de los movimientos durante el proceso de
intercambio.
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7.3. Evaluacion de impedancia en soluciones electroliticas

7.3.1. Preparacion de soluciones

Se emplearon soluciones tampon fosfato salinas (PBS) (Merck, Nueva Jersey,
USA). Las diluciones se realizaron con agua desionizada para obtener concentracio-
nes de 1-10 mmol/L en volimenes finales de 10 mL. Las soluciones se almacenaron
en tubos Falcon de 14 mL (Fisher Scientific, Pensilvania, USA) y se etiquetaron de
acuerdo con la concentracion de PBS (Cuadro 5).

Cuadro 5. Soluciones con concentraciones de PBS

Soluciéon 100 mmol/L PBS (mL) Agua desionizada (mL) Concentracion PBS (mmol/L)

1 0.1 9.9 1.0
2 0.2 9.8 2.0
3 0.3 9.7 3.0
4 0.4 9.6 4.0
5 0.5 9.5 5.0
6 0.6 9.4 6.0
7 0.7 9.3 7.0
8 0.8 9.2 8.0
9 0.9 9.1 9.0
10 1.0 9.0 10.0

Nota. FElaboracion propia

7.3.2. Configuracion del sistema de medicién de la placa EVAL-AD5940ELCZ

Las mediciones de espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS) se realizaron
con la placa EVAL-AD5940ELCZ (Analog Devices, MA, USA), un sistema analégico
disenado para la caracterizacion electroquimica de baja frecuencia. La placa se conectd
al computador mediante cable micro-USB y fue controlada con el software SensorPal
(Analog Devices, MA, USA). El electrodo de grafeno se conecté simultdneamente a
los canales de trabajo (SE0) y auxiliar (CEO) de la placa. Después se sumergio en un
beaker de 10 mL con la solucion de PBS y se verifico que el drea de medicion quedara
en contacto con la solucion (Figura 11).
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Figura 11. Conexién de la placa EVAL-AD5940ELCZ a electrodo de grafeno
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Nota. A) Sistema de medicion de EIS en soluciones de PBS. B) Diagrama de conezion. Elaboracion propia

Para el analisis de EIS se utilizé un barrido logaritmico de 1 Hz a 100 kHz; se
midi6 la magnitud de la impedancia y la fase para cada frecuencia (Cuadro 6). Los
datos se exportaron para analisis en Matlab R2023a.

Cuadro 6. Configuracion del sistema de mediciéon de la placa EVAL-AD5940ELCZ

Parametro Valor
Electrodo de trabajo (SEO) Cable rojo
Electrodo auxiliar (REO + CEO) Cable azul + verde
Frecuencia inicial 1 Hz
Frecuencia final 100 kHz
Tipo de barrido Logaritmico
Puntos por década 50
Amplitud de senal 50 mVpp
DC Bias 0 mV
Resistencia interna RTIA 20 kQ
Resistencia de calibracion 10 kQ
Modo de potencia Low Power
Tasa de muestreo 1 sps
Ventana de Hanning Activa

Nota. Elaboracion propia

7.3.3. Configuracion del sistema de medicién del médulo EmStat Pico

El modulo EmStat Pico (PalmSens BV, Paises Bajos) se utilizé para realizar
las mediciones de EIS y analizar la respuesta del electrodo de grafeno frente a los
cambios de concentracion de PBS. El equipo se controlé con el software PSTrace 5.11
(PalmSens BV, Paises Bajos), configurandose con un barrido logaritmico de frecuencia
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de 20 Hz a 200 kHz, un rango de corriente de 100 pA y una duraciéon promedio de
37 s por medicion (Cuadro 7). Los datos de impedancia se exportaron para su analisis
en Matlab R2023a.

Cuadro 7. Configuracion del sistema de mediciéon de la placa EmStat Pico

Parametro Valor
Electrodo auxiliar (RE + CE) Cable azul + negro
Electrodo de trabajo (WE C) Cable rojo
Rango de corriente 100 pA
E condicién 1y 2 0.0V
T condicién 1y 2 0s
T equivalente 3s
Tipo de barrido Default
Potencial DC 0.0V
Potencial AC 0.01V
Tipo de frecuencia Scan
Nimero de frecuencias 39
Frecuencia maxima 200,000 Hz
Frecuencia minima 20 Hz
Duracién esperada 37.365 s
Numero de puntos de datos 39

Nota. Elaboracion propia

Figura 12. Conexién del sistema de mediciéon con EmStat Pico

Nota. A) Sistema de medicion de EIS en soluciones de PBS. B) Diagrama de conezion. Elaboracion propia

7.3.4. Mediciones de EIS con soluciones de PBS

Se realizaron mediciones de impedancia en cada soluciéon de PBS durante 30 segun-
dos, iniciando con la concentracion de 1.0 mmol/L y avanzando de forma ascendente
hasta 10 mmol/L (Cuadro 5). Cada muestra se coloco en un beaker de 10 mL, donde
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se introdujo el electrodo de grafeno conectado a la placa EVAL-AD5941ELCZ (Figu-
ra 11). Posteriormente, el electrodo fue retirado, enjuagado con agua desionizada y
secado antes de proceder con la siguiente medicion.

Los datos obtenidos fueron registrados en hojas de calculo y organizados segin la
concentracion de PBS evaluada, con el propoésito de analizar la variacion de la impe-
dancia en funcién del aumento de PBS. Durante las mediciones se aplicé un potencial
de baja amplitud para estimular el sistema electroquimico a diferentes frecuencias,
generando un conjunto de respuestas que permitieron construir los diagramas carac-
teristicos de la técnica.

A partir de estas mediciones se obtuvieron los diagramas de Bode, en los cuales
se representaron la magnitud de la impedancia y el desplazamiento de fase respecto
a la frecuencia, asi como los diagramas de Nyquist, donde la componente imaginaria
de la impedancia se grafico en funcion de su componente real (Figura 7).

7.3.5. Medicion de impedancia utilizando el sistema automatico de cam-
bios de concentracién de PBS

Las mediciones de EIS se realizaron utilizando el sistema automéatico de intercam-
bio de fluidos, para evaluar la variacion de la impedancia del electrodo de grafeno
durante los procesos simulados de hidratacion y deshidratacion. Las pruebas se lleva-
ron a cabo con las dos placas de medicion, primero con la placa EVAL-AD5940ELCZ
y posteriormente con EmStat Pico, replicando las condiciones experimentales. El sis-
tema automatico permitio realizar los cambios de concentracion de PBS de forma
controlada. El sistema de jeringas conectado a canula de PVC garantizé6 un flujo
estable y conservo el volumen total del beaker, sin afectar al electrodo (Figura 9B).

Para la simulacion de hidratacion, el sistema inici6 con 10 mL de PBS a 10 mmol /L.
Cada 3 min se extrajeron 1 mL de la soluciéon y se reemplazaron por 1 mL de agua
desionizada, generando una disminucién progresiva en la concentracion de PBS. Se
realizaron nueve ciclos automaticos, registrando una medicion EIS inmediatamente
después de cada cambio, hasta alcanzar una concentracion final de PBS 3.87 mmol /L
(Cuadro 8).

Cuadro 8. Cambio de concentraciéon de PBS en simulacién de hidratacion

Tiempo (min) Concentracién PBS (mmol/L)

0 10.00
3 9.00
6 8.10
9 7.29
12 6.56
15 5.90
18 5.31
21 4.78
24 4.30
27 3.87

Nota. FElaboracion propia
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Para el proceso de deshidratacion, se colocaron nuevamente 10 mL de PBS a
10 mmol/L. Cada 3 min se extrajeron 1 mL de la solucién y se sustituyeron por
1 mL de PBS 100 mmol/L, lo que produjo un aumento de la concentracion, llegando
a 68.6 mmol/L. Al igual que en el proceso anterior, se realizaron nueve ciclos y se
adquiri6 un espectro EIS posterior a cada cambio (Cuadro 9).

Cuadro 9. Cambio de concentracion de PBS en simulacion de deshidratacion

Tiempo (min) Concentraciéon PBS (mmol/L)

0 10.0
3 19.0
6 27.1
9 34.4
12 41.0
15 52.2
18 97.0
21 61.3
24 65.1
27 68.6

Nota. Elaboracion propia

Durante ambos procedimientos, los datos adquiridos fueron exportados en formato
.mat y procesados en Matlab R2023 para analizar la variacién de la impedancia con
la concentracion iénica.

7.4. Sistema micro fluidico

7.4.1. Diseno del molde negativo del sistema microfluidico en Autodesk
Inventor

El molde negativo del sistema microfluidico fue diseniado con el software Autodesk
Inventor. Se genero un modelo con dimensiones totales de 15 mm x 19 mm x 4 mm
y un borde de 1.5 mm de espesor. El diseno de los canales de entrada y salida tienen
un didmetro de 1 mm (Figura 13).
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Figura 13. Diseno de molde negativo del sistema microfluidico en Autodesk Inventor (mm)
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Nota. Elaboracion propia

7.4.2. Diseno del electrodo del sistema microfluidico

El electrodo destinado al sistema microfluidico fue diseniado en Autodesk Inventor,
considerando el area activa de contacto con el canal principal. Se definieron dimen-
siones de 14 mm x 19 mm, con pistas conductoras de 1 mm de ancho y separaciéon de
0.5 mm (Figura 14). Para la fabricacion, se emple6 una lamina de Kapton de 75 pm.

Figura 14. Electrodo para el sistema microfluidico en Autodesk Inventor (mm)

14,00

19,00

Nota. Elaboracion propia

El grabado se realiz6 mediante la cortadora laser VLS2.30DT, con una potencia de
100 % y velocidad de 60 % para los bordes rojos y para el grabado negro una potencia
de 17% y velocidad de 7.5 % (Cuadro 2).
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7.4.3. Sistema microfluidico PDMS

El molde negativo fue fabricado por impresion 3D utilizando una impresora Bambu
Lab Al y filamento eSun PLA+ de © 1.75 mm, con boquilla de @ 0.4 mm (Figu-
ra 15A). Los parametros de impresion se establecieron con una altura de capa de
0.16 mm y un relleno de 7%, lo cual permiti6 obtener una superficie uniforme y
precisa para el vertido del PDMS (Cuadro 3).

El sistema microfluidico fue elaborado con polidimetilsiloxano (PDMS) (Sylgard”
184 Silicone Elastomer Kit, Dow Corning, Midland, USA). La mezcla se prepar6 con
una proporcion 10:1 entre el elastomero base y el agente de curado, empleando un
volumen total de 10 mL. La mezcla fue agitada durante 2 min y dejada en reposo
15 min para eliminar burbujas. Posteriormente, se verti6 1 mL sobre el molde 3D y
se dejo reposar 10 min antes del curado. El proceso de curado se realizé en un horno
UVP Multidizer Oven (UVP/Analytik Jena, Upland, CA, USA) a 70 °C durante 1 h
(Figura 15B). Una vez finalizado, el sistema se dejo enfriar a temperatura ambiente
y se procedié al desmoldeo cuidadosamente con una espatula y cuchilla fina.

Figura 15. Fabricacion del sistema microfluidico

Nota. A) Molde 3D impreso. B) Sistema de PDMS. Elaboracidn propia

7.4.4. Unioén sistema microfluidico y electrodo de grafeno

El sistema microfluidico de PDMS fue alineado con el electrodo de grafeno, asegu-
rando que el area activa del electrodo coincidiera con la cAmara central sin contacto
con los canales de entrada y salida (Figura 16). Para la unién, se aplicé una fina capa
de PDMS en los bordes del sistema y se coloco cuidadosamente sobre la superficie del
electrodo. El conjunto se someti6é a un segundo proceso de curado en el horno UVP
Multidizer Oven a 70 °C durante 1 h.
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Figura 16. Esquema de la unién de un sistema microfluidico de PDMS con electrodo de grafeno
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Nota. FElaboracion propia
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salida

7.4.5. Pruebas de EIS del sistema de microfluidico con soluciones de PBS

Las pruebas de espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS) se realizaron
para evaluar el comportamiento eléctrico del conjunto microfluidico—electrodo. Las
mediciones fueron efectuadas con la placa EmStat Pico, conectando las terminales en
configuracion serie con electrodo de trabajo (RE + CE) y electrodo auxiliar (WE)
(Figura 17).

Figura 17. Sistema microfluidico conectado a la placa EmStat Pico para mediciones EIS

Nota. FElaboracion propia

Se emplearon soluciones de PBS para simular los procesos de hidrataciéon y deshi-
dratacion. Cada medicion se realizé con un volumen de 100 pl. de solucién inyectado
por el canal de entrada mediante una pipeta automatica de 10 pL. (Eppendorf, Ham-
burgo, Alemania).
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En la simulacion de deshidratacion, las concentraciones variaron de 10.0 mmol/L
a 61.3 mmol/L de PBS (Cuadro 9); mientras que en el proceso de hidratacion, la
concentracion inicial de 10.0 mmol/L disminuyé hasta 4.30 mmol/L (Cuadro 8).

El barrido de frecuencia fue logaritmico, en el rango de 20 Hz a 200 kHz, con una
amplitud de corriente de 100 pA y una duracion de 37 s por medicion (Cuadro 7).
El sistema permitié observar variaciones reproducibles en la impedancia conforme
cambiaron las concentraciones de PBS, confirmando la funcionalidad del canal y la
integridad de la union PDMS—grafeno.
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CAPITULO 8

Resultados

8.1. Fabricacion de electrodo

Los electrodos se fabricaron sobre sustrato de Kapton (15 x 25 mm), empleando
grabado laser para definir el patréon y los limites del electrodo. Los parametros del
proceso de grabado permitieron obtener una zona activa de grafeno bien delimitada,
con conductividad adecuada para la medicion electroquimica y bordes limpios que
facilitaron la manipulacion del dispositivo (Figura 18). Los electrodos mantuvieron
un contacto eléctrico estable durante las pruebas de EIS realizadas con las placas
EVAL-AD5941 y PalmSens EmStat Pico.

Figura 18. Electrodos de grafeno sobre sustrato de Kapton fabricados mediante grabado laser

Nota. FElaboracion propia

8.2. Pruebas de EIS en diluciones de PBS con placa EVAL-
AD5941

Se realizaron mediciones de impedancia empleando soluciones de PBS con con-
centraciones desde 1 mmol/L hasta 10 mmol/L, utilizando el electrodo de grafeno
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junto con la placa EVAL-AD5941 (Cuadro 5). Los resultados mostraron una rela-
cién inversa entre la concentracion de PBS y la impedancia eléctrica: al aumentar la
concentracion de electrolitos, la conductividad iénica se incrementa y la impedancia
disminuye. Esta tendencia se observé en todo el rango de medicién, con valores que
oscilaron entre aproximadamente 801 2 y 481 Q (Figura 19A).

Figura 19. Prueba EIS para evaluar cambios de concentraciéon en soluciones PBS con la placa
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Nota. A) Curvas de impedancia en el dominio de frecuencia. B) Impedancia a 10 kHz para cada

concentracion evaluada. Elaboracion propia

Al analizar la impedancia a 10 kHz, la solucién de 1 mmol/L presenté un valor de
780 €2, mientras que la solucion de 10 mmol/L registré de 496 €2 (Figura 19B). Esta
diferencia confirma la sensibilidad del método EIS para distinguir variaciones en la

concentracion de PBS.
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8.3. Prueba de deshidratacion e hidratacion de EIS con PBS

8.3.1. Proceso de deshidratacion

Para simular el proceso de deshidratacion se utilizé el sistema automéatico de
intercambio de fluidos, incrementando gradualmente la concentraciéon de PBS a lo
largo del tiempo. Se observé que la impedancia disminuy6 conforme avanzé el tiempo
de medicion, debido al aumento en la concentracion de PBS. En el caso de la placa
EVAL-AD5941, el rango de medicién fue menor ya que se seleccioné una escala de
frecuencia mas acotada para obtener datos mas estables y con menor ruido. La placa
PalmSens EmStat Pico permitié un rango mas amplio de mediciéon, desde 0 Hz hasta
200,000 Hz (Figura 21A).

Figura 20. Prueba EIS durante el proceso de deshidratacion con la placa EVAL-AD5941
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Nota. A) Curvas de impedancia en frecuencia a lo largo del tiempo. B) Impedancia a 10 kHz y evolucién de
la concentracion de PBS. Elaboracion propia

Se analiz6 la impedancia a una frecuencia fija de 10 kHz para evaluar la relacion
entre el tiempo y la concentracion de PBS. Con la placa AD5941, la impedancia
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registrada al minuto 0 fue de 528  y al minuto 27 disminuy6 a 229 2 (Figura 20B).
Para la placa PalmSens EmStat Pico, el valor inicial fue de 648 €2 y descendi6 a 562 2
al finalizar la medicion (Figura 21B). El valor promedio inicial fue de 588 + 60 2
y para el minuto 27 de 396 + 166 2, evidenciando la disminuciéon gradual de la
impedancia en ambas placas conforme aumenta la concentraciéon de PBS.

Figura 21. Prueba EIS durante el proceso de deshidrataciéon con la placa EmStat Pico
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Nota. A) Curvas de impedancia en frecuencia a lo largo del tiempo. B) Impedancia a 10 kHz y evolucidn de

la concentracion de PBS. FElaboracion propia

8.3.2. Proceso de hidratacion

Se redujo gradualmente la concentraciéon de PBS con el sistema automatico, regis-
trando EIS con las placas EVAL-AD5941 y EmStat Pico. En el tiempo, |Z| aumento
de forma progresiva al disminuir la concentracion de PBS. Con EVAL-AD5941, |Z|
se mantuvo entre 255 €2 y 366 {2; con EmStat Pico el rango de frecuencias fue mayor
llegando a 200 kHz con |Z| entre 758 2 y 1136 €2 (Figura 22A, Figura 23A).

35



Figura 22. Prueba EIS durante el proceso de hidrataciéon con la placa EVAL-AD5941
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la concentracion de PBS. Elaboracion propia
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Figura 23. Prueba EIS durante el proceso de hidrataciéon con la placa EmStat Pico

A) Impedancia durante el proceso de hldratacwn (EmStat Plco)

1200 & | [ omn
\ : ; 3 min
1100 FS—— g 1| 6min
C ' ~——9 min
51000 - : 4|12 min
=~ C : 1|/ 15 min
N 900 . 7|——18 min
[ : ]|—21 min
800 F ! 1|——24 min
L A 1|——27 min
: ! --- 10kHz
700 MR | " L PR R T R | Lol PR T A |
10 10° 10* 10°
Frecuencia (Hz)
B) |Z] a 10 kHz y concentraclon de PBS durante la hldrataclon =)
=
| |Z| 10 kHz —O—Concentracmn PBS| 110 g
N g
3L
T10°f 2
o =
— "
= <
S S
— 9
N £
=
v
9
=
=]
0 3 6 9 12 15 18 21 24 27 o

Tiempo (min)

Nota. A) Curvas de impedancia en frecuencia a lo largo del tiempo. B) Impedancia a 10 kHz y evolucién de

la concentracion de PBS. Elaboracion propia
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Se analizaron los valores de impedancia a una frecuencia de 10 kHz, con EVAL-
AD5941 |Z| aumento de 280 Q a 324 Q (Figura 22B); con PalmSens EmStat Pico
paso de 773 Q a 1144 Q (Figura 23B). Los promedios rntre ambas placas, fueron de
527 £ 246 Q) al inicio y 734 £ 410 2 al final.

8.4. Sistema microfluidico

8.4.1. Validadicion del sistema microfluidico

El PDMS se uni6 con el electrodo de grafeno y se verifico la alineacion con el area
activa. Se anadi6 100 ul. de agua con pipeta para pruebas de fugas, en donde no se
observaron salidas por los extremos ni por el canal de salida de liquido. Se comprob6
la continuidad eléctrica del electrodo con PalmSens (Figura 24).

Figura 24. Union del sistema microfluidico con electrodo de grafeno

Nota. Elaboracion propia

8.4.2. Proceso de deshidratacion e hidratacion con sistema microfluidico
Proceso de Deshidratacion

En el sistema microfluidico, la deshidratacion se evalué entre 20 Hz y 200 kHz con
la placa EmStat Pico. La impedancia disminuy6 con la frecuencia, al evaluar a una
frecuencia de 10 kHz, |Z| vari6 de 2890 € (mininuto 0) a 2596 © (minuto 24), con
concentracion de PBS de 10.0 mmol/L a 68.6 mmol/L (Cuadro 9) (Figura 25B).
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Figura 25. Prueba EIS durante el proceso de deshidratacion con la placa EmStat Pico en el
sistema microfluidico.
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Nota. A) Curvas de impedancia en funcién de la frecuencia a lo largo del tiempo. B) Impedancia a 10 kHz

y evolucion de la concentracion de PBS. Elaboracion propia
Proceso de Hidratacion

Para el proceso de hidratacion, la concentracion de PBS se redujo de 10.0 a
4.30 mmol/L (Cuadro 8). En 20 Hz-200 kHz se observé incremento de |Z| con el
tiempo de 7,410 2 (min 0) a 10,110 © (min 24) (Figura 26A). Al evaluar en la fre-
cuencia de 10 kHz, |Z| aument6 de 7,269 €2 a 85,180 €2 durante 24 min (Figura 26B).
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Figura 26. Prueba EIS durante el proceso de hidrataciéon con la placa EmStat Pico en el sistema
microfluidico.
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cAPiTULO 9

Discusién

La deshidratacion ocurre cuando la pérdida de agua y minerales supera la ingesta,
lo que provoca una reducciéon del volumen sanguineo y una menor capacidad del
cuerpo para eliminar toxinas. Estas alteraciones afectan el rendimiento fisico y las
funciones cognitivas, generando fatiga, calambres y dificultad para la concentracion
[18]. En la Costa Sur de Guatemala, se reporto un incremento del 56 % en los casos
de enfermedad renal cronica entre 2008 y 2018, asociado a las altas temperaturas
ambientales y la limitada disponibilidad de fuentes de agua potable, lo que incrementa
los episodios de deshidratacion [22|. El monitoreo continuo del estado de hidratacion
es una herramienta preventiva para evitar danos renales y otras complicaciones. En
este proyecto, se desarroll6 un electrodo de grafeno fabricado mediante grabado laser,
acoplado a un sistema microfluidico disenado para simular procesos de hidratacion
y deshidratacion. Las pruebas se realizaron utilizando soluciones de tampoén fosfato
salino (PBS) de diferentes concentraciones, evaluadas mediante espectroscopia de
impedancia electroquimica (EIS). Ademaés, se validé una herramienta no invasiva y
funcional para el monitoreo del nivel de hidrataciéon corporal con el sudor.

El funcionamiento de los electrodos de grafeno se comprob6 a partir de las medicio-
nes de impedancia, que evidenciaron una respuesta reproducible y una conductividad
estable ante los cambios de concentraciéon. No se observo pérdida de contacto, lo cual
confirma una buena adherencia del grafeno y una buena interfase electroquimica.
Este comportamiento de los materiales como grafeno presentan una baja resistencia
de transferencia de carga, lo que los hace 6ptimos para la deteccion de variaciones
electroquimicas [39], [40].

La implementacion del sistema automaético de intercambio de fluidos contribuy6
a mejorar la precision experimental, al controlar de forma gradual los cambios de
concentracion y reducir la turbulencia del flujo en el beaker. Este control permitio
evitar desplazamientos del electrodo que pudieran afectar la senal, logrando transi-
ciones uniformes entre las fases de hidratacién y deshidrataciéon. Como resultado, se
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obtuvieron curvas de impedancia estables con un grado bajo de ruido, lo que refleja
un comportamiento coherente con el modelo teérico y el efecto esperado del equilibrio
i6nico en soluciones salinas (Figura 19).

Para la calibracion del sistema con el electrodo de grafeno, se analiz6 la curva de
impedancia a diferentes concentraciones de PBS, lo que permitié observar la tendencia
de la impedancia a distintas frecuencias (Figura 19). Al analizar el comportamiento
de | Z| en cada concentracion, se observo que la impedancia tendia a alcanzar un punto
de estabilidad a lo largo del barrido de frecuencias [41]. Este efecto fue més evidente
al utilizar la placa PalmSens EmStat Pico, debido a su rango de medicién extendido
y a su mayor resoluciéon, lo que permiti6 registrar una respuesta mas estable.

Los resultados obtenidos con las placas EVAL-AD5941 y PalmSens EmStat Pico
mostraron diferencias significativas en el rango de medicién y la estabilidad de las
senales. La placa EVAL-AD5941 present6 un rango de frecuencia mas limitado, entre
1 Hz y 100 kHz, registrando impedancias entre 255 €2 y 366 {2 durante las pruebas de
hidratacion y de 528 € a 229 Q en el proceso de deshidratacion (Figura 20, Figura 22).
Aunque permitié obtener mediciones precisas a bajas frecuencias, la sensibilidad se
redujo en frecuencias mayores, lo que podria atribuirse a las limitaciones del conversor
analégico de la placa. Con el sensor PalmSens EmStat Pico se registré un rango de
mediciéon més amplio, entre 20 Hz y 200 kHz, con valores de impedancia que variaron
entre 758 (2 y 1136 €2 durante la hidratacion, y entre 648 2 y 562 (2 en la deshidratacion
(Figura 21, Figura 23).

Se realiz6 una evaluaciéon a una frecuencia fija de 10 kHz con el propésito de
establecer una lectura comparativa entre distintos intervalos de tiempo, simulando
los procesos dinamicos de hidratacion y deshidratacion. Esta frecuencia se selecciond
porque, a 10 kHz, la respuesta estd dominada principalmente por la resistencia del
electrolito (R;), v los efectos asociados al electrodo y a la doble capa (Cy) son mini-
mos, lo que permite evaluar con mayor claridad los cambios en la conductividad del
PBS [10]. Las variaciones observadas a 10 kHz reflejaron claramente los cambios en
la concentracion ionica del PBS: la impedancia disminuy6 durante la deshidratacion,
debido al incremento en la conductividad iénica (Figura 21), mientras que aumenté
durante la hidratacion, cuando la concentracion de electrolitos se redujo, confirmando
la relacion inversa entre concentracion ionica e impedancia (Figura 23).

En el sistema microfluidico, los resultados mostraron una mayor variabilidad en
las mediciones debido a la escala reducida del canal y al comportamiento del flujo
dentro de la cAmara. La disminucion del volumen y el drea efectiva de contacto entre
el fluido y el electrodo provocaron fluctuaciones en las mediciones de impedancia,
especialmente a bajas frecuencias, donde el comportamiento capacitivo domina la
respuesta del sistema. Estos efectos se manifestaron en los procesos de hidratacion y
deshidratacion como desviaciones no lineales en las curvas de |Z|, producto de una
distribucion irregular del campo eléctrico y de diferencias en la difusion iénica dentro
del canal (Figura 26, Figura 25). En el andlisis de hidratacion, a la frecuencia de
10 kHz, la impedancia |Z| aument6 de 7269 Q a 85180 €2 hasta llegar a los 24 min
(Figura 26). Este incremento fue considerablemente mayor en comparaciéon con las
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pruebas realizadas con el electrodo sumergido en beaker, lo que se relaciona con la
menor escala en el volumen, la respuesta eléctrica del sistema se ve amplificada por
los efectos de confinamiento y por la limitada homogeneizacion del flujo.

Los resultados obtenidos con el sistema microfluidico mostraron que el diseno es
funcional, aunque también revelaron aspectos que deben optimizarse antes de una
validacion més amplia. Durante las pruebas se observaron limitaciones en el control
del flujo y en la distribucién uniforme del liquido dentro de la caAmara, lo cual afectod
la estabilidad y repetibilidad de las mediciones. A partir de estas observaciones, se
recomienda ajustar el tamano del electrodo, mejorar la geometria de los canales mi-
crofluidicos para asegurar un contacto mas homogéneo con el area activa e incorporar
un sistema de mangueras que permita inyectar y extraer fluidos sin contacto directo
con la superficie conductora. También se recomienda implementar un mecanismo de
sellado adecuado para mantener la integridad del sistema durante su operacion. Estas
modificaciones permitiran reducir el ruido en las mediciones, mejorar la reproducibi-
lidad y establecer una base mas solida para el desarrollo de un sensor de hidratacion
portatil y funcional.
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capituLo 10

Conclusiones

Se logro fabricar electrodos de grafeno mediante grabado laser, obteniendo es-
tructuras con buena conductividad, adherencia y estabilidad eléctrica. Los elec-
trodos presentaron respuesta reproducible y fueron funcionales para mediciones
de impedancia, demostrando su potencial como sensores conductivos de bajo
costo y facil fabricacion.

Se comprobo la relacion directa entre la concentracion iénica y la impedancia del
sistema, observandose que un incremento en la concentracion de PBS reduce la
impedancia, mientras que su disminucién la incrementa. Este comportamiento
confirmo la sensibilidad del método y su correspondencia con el modelo tedrico
de la doble capa eléctrica.

En la comparaciéon de placas de medicion, la EVAL-AD5941 present6 un ran-
go limitado de frecuencia (100 Hz-10 kHz) y menor sensibilidad a frecuencias
altas, mientras que la PalmSens EmStat Pico mostré6 un rango mas amplio
(20 Hz—200 kHz) con mediciones mas estables y menor ruido. Esto validé la
precision del sistema y su capacidad para registrar variaciones de impedancia
en diferentes condiciones experimentales.

La evaluacion del sistema a una frecuencia fija de 1 kHz permitié comparar
las variaciones de impedancia en distintos intervalos de tiempo, simulando los
procesos dinamicos de hidratacion y deshidratacion. Los cambios controlados
en la concentracion de PBS reprodujeron los comportamientos iénicos del su-
dor humano, el aumento de electrolitos correspondié a la deshidratacion y una
disminucién, a la rehidratacion.

La integracion del sistema microfluidico de PDMS con el electrodo de grafeno
permitié comprobar la funcionalidad del dispositivo a menor escala. No obstante,
se identificaron fluctuaciones en las mediciones atribuibles a la distribucion del
flujo dentro de la camara, lo que evidencia la necesidad de optimizar el diseno
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de canales y el sellado del sistema para mejorar su estabilidad y precision en
futuras versiones.
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capiTuLo 11

Recomendaciones

= Durante las mediciones de EIS, se comprob6 que la limpieza y el estado de
la superficie del electrodo influyen en la estabilidad de la senal. Para evitar
fluctuaciones asociadas a residuos o humedad, los electrodos deben lavarse con
agua deionizada y secarse antes de cada prueba. Ademaés, es necesario fijarlos de
manera rigida para evitar desplazamientos o microburbujas en la interfase elec-
trodo—electrolito, que fueron una de las principales fuentes de variaciéon durante
los ensayos.

= Se observo que pequenas diferencias en como se distribuia el fluido dentro del
canal microfluidico afectaban la impedancia registrada. Para mejorar la con-
sistencia del sistema, una siguiente version del dispositivo deberia modificar la
geometria interna del canal con el fin de dirigir el flujo de manera mas uniforme
sobre el area activa del electrodo. Un volumen ligeramente menor y trayectorias
més compactas ayudarian a evitar zonas muertas y disminuir la formacién de
burbujas.

= El area activa del electrodo mostré un efecto directo sobre la sensibilidad frente
a cambios pequenos en la concentracion de PBS. Reducir de forma controlada
el tamano del electrodo permitiria concentrar la interacciéon en una zona mas
definida, lo que favoreceria mediciones mas estables en voltmenes reducidos
como los del sistema microfluidico. Este ajuste también facilitaria una eventual
transicion hacia mediciones con gotas reales de sudor en un formato portatil.

= Aunque el uso de PBS permitié establecer la relacion entre concentracion iéni-
ca e impedancia, la etapa siguiente consiste en validar el comportamiento del
sistema con soluciones sintéticas de sudor que incluyan las proporciones tipicas
de Na™, K7, CI', lactato y urea. Estas pruebas permitirfan evaluar la respuesta
del dispositivo bajo composiciones mas cercanas al sudor humano y determinar
si la correlaciéon observada se mantiene en un entorno quimico mas complejo,
antes de avanzar a mediciones con sudor real.
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