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Resumen: La diabetes mellitus tipo 1 es una enfermedad crónica que afecta aproximadamente a 30
millones de personas en el mundo y se caracteriza por niveles de concentración de glucosa en sangre
elevados producidos por una deficiencia absoluta de insulina. Ello produce numerosas complicaciones
a largo plazo como retinopatı́a, nefropatı́a y neuropatı́a entre otras. Las terapias actuales basadas en
el suministro de insulina exógena (por inyecciones o bomba de insulina), no consiguen normalizar
los niveles de glucosa de forma eficiente. Los avances tecnológicos en la última década en sistemas
de medición continua de glucosa e infusión de insulina, han impulsado el desarrollo del páncreas
artificial, o control automático de infusión de insulina. En este trabajo se presentará, a modo de tutorial,
el pasado, presente y futuro de esta tecnologı́a, tan esperada por el paciente diabético. Se revisará el
estado actual de la tecnologı́a para la sensorización y actuación, principales desafı́os desde el punto de
vista de control, las diferentes “escuelas” y estudios clı́nicos del desempeño de controladores, ası́ como
herramientas de validación de controladores mediante simulación. Dada la complejidad del problema,
el desarrollo del páncreas artificial será de forma escalonada, redundando progresivamente en la mejora
de la calidad de vida del paciente. Los grandes avances en los últimos cinco años hacen preveer un
horizonte cercano para la primera generación de páncreas artificial. Copyright c© 2010 CEA.

Palabras Clave: Sistemas biomédicos, control en lazo cerrado, control PID, control predictivo,
modelos fisiológicos

1. INTRODUCCIÓN

Según los últimos datos de la International Diabetes Federation
(IDF), se estima que el número de diabéticos en el mundo
subirá de 284.6 millones en 2010 a 438.4 millones en 2030 (co-
rrespondiendo al 6.6 % y 7.8 % de la población mundial adulta
entre 20 y 79 años, respectivamente) (Shaw et al., 2010). Estas
cifras son probablemente una infraestimación de la prevalencia
futura de la pandemia de la diabetes. El gasto sanitario medio de
una persona diabética al menos duplica el gasto producido por
una persona sin diabetes. En Europa, se estima en 2010 un gasto
sanitario de entre $3000 y $6500 por persona diabética, siendo
estas cifras superadas en Estados Unidos (Roglic and Unwin,
2010). Según un estudio de la Federation of European Nurses
in Diabetes y la IDF en Europa, la diabetes es responsable de
más del 10 % del gasto sanitario en la mayorı́a de paı́ses de la
Unión Europea (FEND and IDF-Europe, 2008). Esta cifra es
también una infraestimación, debido a la falta de consideración
tanto de los costes directos como de los indirectos derivados de
esta enfermedad. Como consecuencia, está claro el gran interés
tanto social como económico en encontrar terapias eficientes

para la diabetes (Jönsson, 1998; Herman and Eastman, 1998;
Klonoff and Schwartz, 2000; Menzin et al., 2001).

La diabetes es una enfermedad crónica caracterizada por una
deficiencia absoluta (diabetes mellitus tipo 1 - DM1) o relativa
(diabetes mellitus tipo 2 - DM2) de insulina. Esta hormona,
secretada en las células β de los islotes de Langerhans en el
páncreas, es clave en la regulación del metabolismo de hidratos
de carbono, facilitando el transporte de glucosa al interior celu-
lar en el músculo y tejido adiposo, ası́ como su almacenamiento
en forma de glucógeno en el hı́gado. Su deficiencia produce por
tanto niveles anormalmente altos de glucosa en sangre (hiper-
glucemia), caracterı́sticos de esta enfermedad.

En 1993, el estudio Diabetes Control and Complications Trial
- DCCT (DCCT Research Group, 1993) demostró la relación
entre la hiperglucemia y el riesgo de complicaciones crónicas
microvasculares en DM1, como la retinopatı́a, nefropatı́a y
neuropatı́a, ası́ como el beneficio del buen control glucémico,
medido mediante los niveles de hemoglobina glicada A1c, un
marcador del nivel medio de glucosa. En 1998, el estudio
United Kingdom Prospective Diabetes Study - UKPDS (UK
Prospective Diabetes Study Group, 1998) extendió esta relación
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a DM2. La relación con complicaciones macrovasculares es
más controvertida. La normoglucemia es por tanto el objetivo
de control de los pacientes diabéticos, sean DM1 o DM2.

En el caso de la DM1 (aproximadamente un 10 % de los diabéti-
cos), y en algunos casos con DM2, se requiere la administración
exógena de insulina para el control de la glucemia, debido a
la destrucción de las células β. La insulina es administrada
vı́a subcutánea (s.c.), bien mediante varias inyecciones al dı́a
(terapia MDI - Multiple Daily Injections) o mediante bomba
de infusión continua de insulina (terapia CSII - Continuous
Subcutaneous Insulin Infusion), tratando de emular la secreción
del páncreas. En el caso de la terapia MDI, el paciente combina
una insulina de acción lenta para mantener un nivel basal de
insulina, con insulina rápida para compensar las ingestas. En
la terapia CSII se emplea únicamente insulina rápida, dado que
la infusión es continua. Sin embargo, el propósito es el mismo.
Las bombas de insulina dan más flexibilidad, permitiendo, por
ejemplo, ajustar el perfil del flujo basal para compensar los
cambios circadianos en la sensibilidad insulı́nica, ası́ como
ofrecer herramientas que faciliten el cálculo de la dosis en las
ingestas (Zisser et al., 2008).

La terapia intensiva de insulina, bien sea con inyecciones o
bomba, tiene como contrapartida el incremento de episodios
de hipoglucemia (DCCT Research Group, 1997). Aunque las
bombas de insulina se han demostrado eficaces en la reducción
del A1c, no es ası́ con la reducción de incidencias de hipoglu-
cemia (Jeitler et al., 2008; Fatourechi et al., 2009). Es preci-
samente la hipoglucemia el principal temor de los pacientes,
debido a las consecuencias que una hipoglucemia severa puede
tener, como por ejemplo el coma diabético (Cryer, 2002).

El control automático de la infusión de insulina (o páncreas
artificial) se presenta como la solución tecnológica ideal para
alcanzar los objetivos terapéuticos en DM1, minimizando el
número de hipoglucemias y liberando al paciente de la gran
carga del autocontrol. Aunque los primeros sistemas de control
de glucosa se remontan a finales de los 70 vı́a intravenosa
(y por tanto para uso hospitalario) (Clemens et al., 1977), ha
sido la mejora tecnológica, especialmente en la monitorización
continua de glucosa, la que ha permitido revivir la idea de
un páncreas artificial portátil mediante la combinación de una
bomba de insulina y un monitor continuo de glucosa. Existe
en la actualidad un gran esfuerzo internacional en el desarro-
llo del páncreas artificial. En 2006, la Juvenile Diabetes Re-
search Foundation (JDRF) lanzó el Artificial Pancreas Project
(JDRF: Artificial Pancreas Project, n.d.) creando un consorcio
con las principales universidades y centros de investigación en
E.E.U.U. y la Universidad de Cambridge en Europa para poten-
ciar la colaboración cientı́fica 1 . Ese mismo año, la Food and
Drug Administration (FDA) incluyó al páncreas artificial como
una prioridad en su Critical Path Initiative, con el objetivo de
estimular su desarrollo. El compromiso de la Comisión Europea
con el páncreas artificial está también claro con el ICT call 4
del Séptimo Programa Marco, ası́ como del National Institutes
of Health (NIH) en E.E.U.U. A principios de 2010, la JDRF
anunció el consorcio con Animas y DexCom (fabricantes de
bombas y monitores continuos de glucosa, respectivamente)
para desarrollar una primera generación de páncreas artificial

1 Los miembros del Artificial Pancreas Consortium de la JDRF son: University

of Cambridge, Sansum Diabetes Research Institute, Stanford University, Uni-

versity of Colorado, University of Virgina and Yale University. Sin embargo,

muchos más grupos participan en el Artificial Pancreas Project como grupos

asociados al consorcio.

en los próximos cuatro años. Por su parte, fabricantes como
Medtronic, pionera en demostrar la factibilidad del páncreas
artificial vı́a subcutánea (Steil et al., 2006), están totalmente
volcados en hacer del páncreas artificial una realidad.

Está claro por tanto que el páncreas artificial es un tema
candente, con un gran impacto social y económico (Kowalski,
2009). En este trabajo se presentará, a modo de tutorial, el
pasado, presente y futuro del páncreas artificial, desde el punto
de vista del ingeniero de control. Otras revisiones recientes son
(Hovorka, 2006, 2008; Hoshino et al., 2009; Kumareswaran et
al., 2009).

2. TECNOLOGÍA EN EL TRATAMIENTO DE LA
DIABETES MELLITUS 1: UN POCO DE HISTORIA

Sin tratamiento, el diagnóstico de diabetes mellitus tipo 1 es una
sentencia de muerte. Hasta principios del siglo XIX la forma
más común de diagnosticar la DM1 era mediante la catación de
la orina del paciente o exponiéndola a la interperie para ver si
ésta atraı́a a insectos, pues la orina de estos pacientes contiene
grandes cantidades de glucosa. La primera prueba quı́mica para
determinar la presencia de glucosa en la orina aparece en 1841.
Hacia finales del siglo y principios del siglo XX empiezan
a desarrollarse pruebas de glucosa en sangre, pero sin tener
aplicación clı́nica. Además, la presencia de glucosa en la orina
únicamente servı́a para confirmar el diagnóstico, pues no habı́a
forma de tratar la enfermedad.

El descubrimiento de la insulina, y su purificación, en 1921
cambia el diagnóstico de la DM1 de ser una sentencia de muerte
a una condición crónica que se puede tratar (Bliss, 2007). Hasta
la aparición de la insulina la única intervención que contribuı́a
a extender la vida de estos pacientes era una dieta severa con
pocas calorias y prácticamente nada de carbohidratos. A partir
de ese momento los pacientes con DM1 podı́an sobrevivir, pero
empiezan a aparecer las secuelas de la enfermedad. La única
tecnologı́a disponible para estos pacientes era la prueba de
glucosa en orina, pero la glucosa empieza a aparecer en la orina
únicamente cuando la concentración de glucosa en la sangre
sobrepasa la capacidad de los riñones para filtrar y regresar
la glucosa a la sangre, lo cual sucede a una concentración de
glucosa en sangre de unos 10 mmol/L (180 mg/dL), que es
un valor ya demasiado elevado. Por debajo de este nivel la
prueba de orina no provee al paciente de información que éste
pueda utilizar para ajustar su tratamiento. Al mismo tiempo,
la insulina es extraı́da de páncreas de vacas y cerdos, la cual
no es idéntica a la insulina humana y, con impurezas en la
preparación, eventualmente crea anticuerpos que hacen que la
farmacocinética de la insulina sea más lenta y errática. Los
pacientes se inyectaban la insulina con jeringas de vidrio, las
cuales eran esterilizadas en casa, incluyendo las agujas, que
tenı́an que ser afiladas de vez en cuando. Tenemos entonces
tres areas de tecnologı́a que han cambiado radicalmente con el
tiempo: la insulina misma, la forma de suministrar la insulina,
y la tecnologı́a para medir la glucosa.

En 1936 se desarrolla una nueva insulina, protamine zinc insu-
lin (PZI), la cual tiene una acción más prolongada, teniendo un
efecto que dura entre 24 y 36 horas. En 1950 otra formulación,
también con protamina, es desarrollada, neutral protamine Ha-
gedorn insulin (NPH), la cual tiene efecto por unas 24 horas
y puede ser mezclada con otras formulaciones. En 1974 la
introducción de la purificación de insulina con técnicas de cro-
matografı́a por primera ver producen insulinas de origen animal
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altamente purificadas, reduciendo radicalmente los problemas
debidos a las impurezas que se encontraban en la insulina hasta
entonces. En los años 1963-1966 en varios laboratorios logran
sintetizar insulina humana. En 1978 la empresa Genentech pro-
duce insulina humana utilizando la bacteria E. Coli con modifi-
caciones genéticas, con las primeras pruebas clı́nicas en 1980.
Al final, Eli Lilly consigue la autorización para vender insulina
humana producida con técnicas genéticas en 1982. A partir de
1996 empiezan a aparecer análogos sintéticos de insulina, los
cuales son producidos para obtener distintos perfiles farmaco-
cinéticos (principalmente debido al proceso de absorción en los
tejidos del sitio de injección a la sangre), con las insulinas de
más rápida absorción, hoy en dı́a teniendo un tiempo de pico

de absorción de 45–50 minutos. Éstas han permitido que los
pacientes tengan mayor flexibilidad en sus actividades diarias,
pues ahora pueden suministrarse insulina justo antes de cada
comida, en lugar de suministrarla horas antes (Rendell, 2008).

La medición de la glucosa también ha cambiado radicalmente
desde los dı́as en que los pacientes con DM1 únicamente tenı́an
acceso a la prueba de glucosa en orina. En 1964 aparece un
producto llamado Dextrostix el cual usa colorimetrı́a para medir
la concentración de glucosa en la sangre, pero este producto
estaba orientado a médicos, y no para uso directo de los pa-
cientes. En 1970 la misma empresa, Ames, produce un aparato
para medir la intensidad del color del Dextrostix, por lo tanto
mejorando la precisión de la medición, pero nuevamente este
producto era para el uso exclusivo de médicos. En 1977 aparece
otro producto similar, el Accu-Check, con las tiras de colori-
metrı́a Chemstrip bG, también para uso médico. Es hacia finales
de la década de 1970 cuando se inicia la discusión de utilizar
esta tecnologı́a en casa para que los pacientes puedan mejorar
el control de su enfermedad. A principios de la década de
1980 estos medidores empiezan a ser utilizados por pacientes
con DM1 (Mendosa, n.d.). En 1986 aparece el primer medidor
con un biosensor (ExacTech de Medisense). Hoy en dı́a estos
medidores de glucosa son una herramienta indispensable para
los pacientes con diabetes. En 1999 aparece en el mercado el
sistema de medición de glucosa Continuous Glucose Measure-
ment System (CGMS) de MiniMed (ahora Medtronic) el cual
utiliza un sensor insertado en el tejido subcutáneo y registra las
mediciones cada cinco minutos; este sistema era nuevamente
para uso médico, con los datos grabados en memoria para
su análisis posterior. En 2004 Medtronic introduce el sistema
Guardian, que únicamente genera alarmas para el paciente si los
niveles de glucosa están fuera de los lı́mites programados por
el paciente. En el 2005 la misma empresa introduce el primer
producto que muestra estas mediciones al paciente en tiempo
real, el Guardian RT. Desde entonces la tecnologı́a de estos
dispositivos ha ido avanzando, con varias empresas ofreciendo
esta tecnologı́a hoy en dı́a (Medtronic, Abbot y DexCom).

El modo de suministro de insulina también ha cambiado radi-
calmente desde los dı́as de las jeringas reutilizables. El primer
prototipo de una bomba para la infusión de insulina es atribuido
al Dr. Arnold Kadish en Los Angeles, CA, E.E.U.U.; ésta era
del tamaño de una mochila de alpinismo. Hacia finales de la
década de 1970 aparece en el mercado la primera bomba de
infusión de insulina, el Auto-Syringe, a la cual apodaban “el
gran ladrillo azul” debido a su apariencia. Es a principios de la
decada de 1980 que las bombas de infusión dan un gran avance,
mejorando su seguridad y precisión en el suministro de insulina
(Lee and Hitt, n.d.). Estas bombas de infusión suministran la in-
sulina por vı́a subcutánea, y continuan siendo la modalidad más

común, aparte del uso de inyecciones con jeringas desechables
y “lápices” de insulina. Existen también bombas de infusión de
insulina implantables, las cuales suministran la insulina vı́a in-
traperitoneal, pero su uso hasta la fecha está limitado a Francia,
el único paı́s que ha autorizado la venta y uso de estas bombas
de infusión (Gin et al., 2003).

El único otro desarrollo tecnológico importante hasta la fecha
que ha tenido un efecto importante en el tratamiento de pacien-
tes con DM1 es la introducción de la prueba de hemoglobina
glicada, mejor conocida como A1c. La ventaja de esta prueba,
propuesta por primera vez para su uso en el contexto de la
diabetes en 1976, es que el nivel de A1c refleja los niveles
promedio de glucosa durante las 8–12 semanas anteriores a la
prueba, sirviendo ası́ para monitorizar la calidad del control de
glucosa de los pacientes con diabetes (Koenig et al., 1976).

3. MONITORIZACIÓN CONTINUA DE GLUCOSA

Los avances en la última década de los monitores continuos de
glucosa han sido clave en el impulso dado a la idea de “cerrar
el lazo” en el control de glucemia en DM1. Sin embargo, éstos
siguen siendo considerados el cuello de botella en el desarrollo
del páncreas artificial. De hecho, los monitores continuos de
glucosa disponibles en el mercado están aprobados por la
FDA y otras agencias reguladoras únicamente como adjunto
a las mediciones capilares mediante tiras reactivas (pinchazo
en el dedo). Ello es debido a la falta de exactitud que todavı́a
presentan (ver Tabla 1). Esto se observa especialmente en el
rango de hipoglucemia, presentando problemas en la detección
de las mismas con una tasa alta de falsos positivos y falsos
negativos (Clarke et al., 2005; Wentholt et al., 2005; Kovatchev
et al., 2008). A pesar de esto, los monitores continuos de
glucosa se han demostrado eficaces en la reducción del A1c y la
variabilidad glucémica (Juvenile Diabetes Research Foundation
Continuous Glucose Monitoring Study Group, 2008; Ellis et
al., 2008).

Tabla 1. Exactitud de los monitores continuos de glucosa
actuales.

Monitor RAD∗ Glucosa de

Continuo (media/mediana) referencia Fuente

Abbott

FreeStyle venosa

Navigator 12.8 %/9.3 % (YSI∗∗) Weinstein et al. (2007)

Medtronic

Guardian venosa

REAL-Time 19.9 %/16.7 % (YSI) Mazze et al. (2009)

Medtronic

Paradigm capilar

VEO 15.89 %/11.56 % (glucómetro) Keenan et al. (2010)

DexCom venosa

SEVEN 16.7 %/13.2 % (YSI) Zisser et al. (2009b)

DexCom venosa

SEVEN Plus 15.9 %/13 % (YSI) Bailey et al. (2009)

∗ Diferencia absoluta relativa: RAD( %) = 100
|ĝ−g|

g
, donde ĝ es la medida

del monitor y g es la medida de glucosa plasmática de referencia.
∗∗ Yellow Springs Instrument, Yellow Springs, OH. Analizador de glucosa de

laboratorio.

Los monitores actualmente en el mercado se basan en la me-
dición de la glucosa intersticial mediante sensores electro-
quı́micos alojados en el tejido subcutáneo mediante una cánula
(monitores mı́nimamente invasivos). El principio básico es en
todos ellos la oxidación de la glucosa en presencia de la enzima
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Figura 1. El proceso de medición de glucosa plasmática en los
monitores continuos de glucosa mı́nimamente invasivos.

glucosa-oxidasa (GOx), que se encuentra inmobilizada en el
electrodo de trabajo del sensor. Dado que los electrones gene-
rados en este proceso son de difı́cil acceso debido a la estruc-
tura molecular de la GOx es necesario el uso de co-substratos
para el “guiado” de los mismos al electrodo. El co-substrato
más común es el oxı́geno, generando peróxido de hidrógeno
(H2O2) y produciendo una corriente al aplicar un potencial
en el electrodo. Dicho potencial dependerá del material del
electrodo, influyendo en las interferencias electro-activas por
parte de otras moléculas (p.e. ácido ascórbico, ácido úrico).
Este es el método empleado en los sensores de Medtronic y
DexCom. El uso de oxı́geno presenta ciertos problemas como el
mantenimiento de una relación oxı́geno/glucosa adecuada, que
se aborda mediante el uso de pelı́culas limitantes del transporte
de estas moléculas. En los sensores de Abbott se evita el uso de
oxı́geno, empleando en su lugar polı́meros redox que “enlazan”
el centro activo de la GOx con el electrodo (Wang, 2008). La
vida útil de los últimos sensores en el mercado es de siete dı́as.

La corriente suministrada por el sensor corresponde a glucosa
intersticial, cuando lo que se desea es disponer de una medi-
da de glucosa en plasma. Por ello, tras el filtrado correspon-
diente, los monitores incorporan algoritmos de estimación de
glucosa en plasma, calibrados mediante medidas capilares al
menos cuatro veces al dı́a (Figura 1). La glucosa se difunde
del plasma al lı́quido intersticial (y viceversa) a través de la
pared capilar mediante difusión simple según el gradiente de
concentración de glucosa (Figura 2). Este proceso introduce
un retraso fisiológico entre ambas señales, identificado como
una de las fuentes de inexactitud de los monitores (King et
al., 2007). Generalmente se considera un retraso de la gluco-
sa intersticial frente a la plasmática de entre 5–15 minutos,
aunque se ha observado mucha variabilidad. De hecho, se han
reportado retrasos de hasta 40 minutos e incluso adelantos en
algunos estudios de hipoglucemia inducida mediante infusión
de insulina (Sternberg et al., 1996; Monsod et al., 2002), donde
la caı́da de glucosa intersticial precede a la caı́da en plasma. Los
resultados presentados son heterogéneos, posiblemente debidos
a diferentes estados metabólicos en dichos estudios. Existe
controversia sobre si el retraso se ve influido por la insulina
o no, existiendo estudios a favor (Monsod et al., 2002) y en
contra (Rebrin et al., 1999). Desde el punto de vista teórico,
esta influencia podrı́a explicar el adelanto observado en los es-
tudios anteriormente citados debido al incremento del consumo
insulino-dependiente en músculo y tejido adiposo (ver Figura
2), como se demuestra en (Rebrin and Steil, 2000) mediante
un estudio de simulación. Es necesario un mejor conocimiento
de la relación glucosa plasmática-intersticial especialmente en
condiciones dinámicas, lo que se traducirı́a en una mejora sig-
nificativa de la exactitud de los monitores (King et al., 2007;
Leal et al., 2010).

Además de los monitores anteriores, también está disponible en
el mercado el monitor mı́nimamente invasivo Glucoday de Me-
narini, basado en la extracción de lı́quido intersticial mediante
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Figura 2. Transporte de glucosa plasma-intersticio y procesos
fisiológicos implicados.

microdiálisis (introduciendo un retraso adicional) y la medición
ex-vivo mediante GOx (Oliver et al., 2009b). Sin embargo,
no es tan “amigable” para un paciente como los anteriores.
Actualmente se encuentra en desarrollo tecnologı́a no invasiva
para la medición continua de glucosa, aunque no existe todavı́a
ningún producto en el mercado. Las técnicas en estudio se
pueden clasificar en dos grandes grupos: óptica y transdermal,
midiendo también en el lı́quido intersticial. Puede encontrarse
una revisión de esta tecnologı́a emergente en (Oliver et al.,
2009b). Finalmente, se han desarrollado sensores implantables
de larga duración (invasivos), bien subcutáneos o intravenosos,
con el objeto de obtener una mejor medición de cara al páncreas
artificial. Sin embargo, los estudios pilotos realizados no han si-
do enteramente satisfactorios debido a problemas de reacciones
del tejido alrededor del sensor implantado y daños producidos
por el flujo de sangre (Renard, 2008).

4. BOMBAS DE INSULINA

Desde su introducción a finales de los años 70, las bombas de
infusión subcutánea de insulina se han convertido en un dispo-
sitivo tecnológico popular que libera a los pacientes diabéticos
de las múltiples inyecciones diarias de insulina. En la actualidad
están siendo utilizadas por 375.000 personas con DM1 (Pickup
and Keen, 2002), de la cuales, muchas de ellas las prefieren
por su flexibilidad, comodidad y precisión, en cuanto a la do-
sificación, y una mejor previsibilidad de los niveles de glucosa
cuando se utilizan correctamente.

Las bombas actuales, ahora ya más pequeñas que un teléfono
móvil, están siendo constantemente mejoradas y cada vez inclu-
yen funciones más avanzadas para ayudar al paciente diabético
en la dosificación óptima de insulina. El deseo de eliminar el
catéter que une la bomba de insulina y el lugar de perfusión, se
ha traducido recientemente en la aparición de una nueva clase
de bombas (llamadas tipo pod) (Omnipod Insulin Pump, n.d.)
que se conectan directamente a la piel para liberar la insulina.
A través de un dispositivo remoto, el paciente puede programar
todas las funciones la bomba de forma fácil y discreta. La
mayorı́a de las bombas de insulina actuales incorporan una
calculadora de bolos, que calcula la dosis de insulina bolo
basándose en el valor actual de glucosa en sangre del paciente,
el objetivo de glucosa en la sangre, la cantidad de hidratos de
carbono consumidos, y otros factores como la sensibilidad a
la insulina, la relación insulina:hidratos de carbono, ası́ como
la duración de la acción de la insulina pasada (i.e. insulina “a
bordo”) (Zisser et al., 2008). Ya existen en el mercado sistemas
integrados bomba de insulina - monitor continuo de glucosa,
incluso con funciones como la desconexión automática de la
bomba en caso de hipoglucemia, considerado como el primer
paso hacia el páncreas artificial (Kowalski, 2009). En la Tabla 2
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se muestran las bombas actuales y sus principales caracterı́sti-
cas.

Para la terapia intensiva con bomba de insulina se usa única-
mente insulina de acción rápida. Por tanto, cualquier interrup-
ción del suministro de insulina puede provocar una hiperglu-
cemia en las horas siguientes y, subsecuentemente, una cetoa-
cidosis 2 entre 4 y 10 horas después. Aunque la tecnologı́a de
las bombas de insulina es lo suficientemente madura como para
ser integrada en un páncreas artificial, aún es necesario mejorar
su fiabilidad. Los principales fallos que se pueden producir en
la infusión de insulina son: obstrucciones de infusión, fugas,
pérdida de potencia a la insulina, o mal funcionamiento de la
bomba.

Tabla 2. Bombas de insulina actuales.

Modelo Reso-

lución

(U/h∗)

Glucóme-

tro inte-

grado

Monitor

continuo

integrado

Otros

Omnipod

(Insulet)

0.05 Sı́ No bomba tipo pod

desechable

IR1250

(Animas)

0.025 No No Sensibilidad

a la oclusión

del catéter

parametrizable

OneTouch Ping

(Animas)

0.025 Sı́ No Acceso remoto

al glucómetro

OneTouch Ultra

(LifeScan)

Accu-Chek

Spirit (Roche)

0.1 No No No incorpora

calculadora de

bolos

Accu-Chek

Spirit Combo

(Roche)

0.01∗∗ Sı́ No Programación

de la bomba

desde

glucómetro

inalámbrico

Paradigm

522/722

(Medtronic)

0.1 Sı́ Sı́ Comunicación

inalámbrica

con 3 tipos de

glucómetros

Paradigm VEO

(Medtronic)

0.025 Sı́ Sı́ Parada

automática

durante 2 horas

en caso de

hipoglucemia

∗ U: Unidades internacionales de insulina.
∗∗ 0.01 hasta 1 U/h; 0.05 hasta 10 U/h; 0.1 hasta 50 U/h

Según (Klonoff and Reyes, 2009), de 1996 a 2005, la FDA
recibió 1.595 informes de efectos adversos en las bombas de
insulina en pacientes de edades comprendidas entre 12 y 21
años. En el 65.1 % de los casos éstos provocaron lesiones,
mal funcionamiento en el 33.1 % de ellos, la muerte en el
0.8 % y “otros eventos” en el 0.9 % de los casos denunciados.
La mayorı́a de los fallos del sistema de infusión implican los
componentes del sistema de infusión y el sitio de infusión
subcutánea (Guilhem et al., 2006). En el estudio presentado en
(Mecklenburg et al., 1986), de los 127 pacientes, 103 (81 %)
experimentaron un total de 886 fallos del sistema de infusión. El
mal funcionamiento más común es la obstrucción de los tubos
de perfusión, seguido de fuga en el lugar de la perfusión. Las

2 Acumulación de cetonas en sangre y orina, subproducto del metabolismo

de grasas, debido a la incapacidad de metabolizar glucosa por la ausencia de

insulina. Se considera una complicación grave y puede poner en peligro la vida

del paciente.

fugas en la conexión del equipo de perfusión o los tubos son
menos frecuentes. A pesar de que las bombas actuales incluyen
alarmas de oclusión de la cánula, éste no es el caso de fugas
de insulina, que es un reto para el control y la seguridad del
paciente (Hovorka, 2008). Por otra parte, en más del 85 % de los
eventos de oclusión, el deterioro del metabolismo debido a la
falta de insulina se produce antes de la activación de las alarmas
(Guilhem et al., 2006). Esto produce una pérdida transitoria de
control metabólico y es una causa importante de la cetoacidosis.

Por tanto, está claro que un páncreas artificial para uso ambu-
latorio (en casa) debe incluir un sistema de supervisión para la
detección precoz de estos fallos. Como se indica en (Doyle III et
al., 2007) “la detección de errores / diagnóstico y seguimiento
del desempeño del controlador serán factores crı́ticos en el
éxito de un páncreas artificial ambulatorio.” Algunos trabajos
preliminares se han hecho ya sobre este tema, mostrando la via-
bilidad de la detección de fugas de insulina o absorción anormal
de la insulina que conduce a la hiperglucemia sin explicación
(Herrero et al., 2008).

Finalmente, la búsqueda de una terapia con insulina más fi-
siológica, más confortable y mejor adaptada a la necesidades
instantáneas de insulina en el contexto de un páncreas artificial
ha llevado al desarrollo de bombas implantables con perfusión
directa de insulina en el sistema circulatorio portal como el
páncreas (vı́a intra-peritoneal). La última década se ha dedicado
a su finalización técnica y la adquisición de los conocimientos
clı́nicos sobre su uso, para que estos dispositivos puedan ser
seguros y fiables. Estudios clı́nicos han demostrado que los be-
neficios reportados de la perfusión de insulina intra-peritoneal
mediante las bombas implantables incluyen una acción de la
insulina más rápida y niveles bajos de insulina basal en plasma,
resultando en un mejor control de la glucosa y una reducción de
la incidencia de los episodios de hipoglucemia (Renard et al.,
2007). Actualmente, la única empresa que comercializa bombas
de insulina implantables es Medtronic y sólo están aprobadas
en Francia. Precisamente en este paı́s se están realizando ensa-
yos de control en lazo cerrado utilizando bombas de insulina
implantables (Renard et al., 2010).

5. LA RUTA S.C.-S.C.: EL PROBLEMA DE CONTROL

En función del tipo de instrumentación empleada podemos ha-
blar de varias rutas para cerrar el lazo, con monitorización con-
tinua de glucosa subcutánea (s.c.) o intravenosa (i.v.) e infusión
de insulina subcutánea, intraperitoneal (i.p.) o intravenosa (ver
Tabla 3). La ruta con más potencialidad dado su carácter mı́ni-
mamente invasivo y la aceptación de los monitores continuos
de glucosa y bombas de insulina subcutáneos (Secciones 3 y 4)
es la ruta s.c-s.c. (Figura 3).

Frente a la bomba implantable, el uso de bombas externas
presenta el problema de que la infusión vı́a subcutánea no es
fisiológica, introduciendo un retraso adicional en la acción de
control correspondiente a la absorción subcutánea de insulina,
a pesar de emplear análogos de insulina de acción rápida. La in-
fusión subcutánea de un bolo de insulina rápida (lispro/aspart)
produce un máximo en la concentración de insulina en plasma
a los 40–50 minutos, que se traducirá en una bajada máxima
de glucosa en plasma unos 80 minutos después. Por tanto, la
acción de control tiene su efecto máximo aproximadamente 2
horas después de su aplicación. A este retraso hay que añadir el
retraso de 5–15 minutos para que el sensor vea dicho efecto en
la glucosa intersticial (Hovorka, 2008). Este retraso fisiológico
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es un desafı́o importante para el control, ya que una sobre-
actuación excesiva llevará sin dudas al paciente a hipoglucemia
debido a la acumulación de insulina, ya que no existe forma
de subir la glucemia más allá de la eliminación natural de la
insulina, el consumo de alimentos o el glucagón 3 . Esto implica
la necesidad de imponer restricciones en la infusión de insulina
de cara a minimizar el riesgo de hipoglucemia.

Tabla 3. Posibles rutas para el páncreas artificial.

Medición Infusión

de glucosa de insulina Comentario

i.v. i.v. Sólo factible en entornos como la unidad de

cuidados intensivos debido al acceso vascu-

lar que requiere.

i.v. i.p. Sensor y bomba implantable. Problemas de

pérdida de sensibilidad del sensor. Infusión

más fisiológica. Requiere cirugı́a.

s.c. i.p. Monitor mı́nimamente invasivo y bomba im-

plantable. Infusión más fisiológica. Requiere

cirugı́a.

s.c. s.c. Monitor mı́nimamente invasivo y bomba ex-

terna. Acceso cómodo al tejido subcutáneo.

Infusión no fisiológica. La absorción sub-

cutánea introduce un retraso adicional en la

acción de la insulina.

Bomba de 

 insulina  
externa 

Referencia  
microbolos 

insulina 
Paciente 

Glucosa 

en plasma 

Monitor  

continuo de 
glucosa 

Glucosa 

intersticial 

Medida glucosa 

en plasma 

+  

_  

Ingesta  Ejercicio 

Estrés  

Algoritmo 

de 
control 

Flujo de 

insulina 

Medidas 

capilares 

Figura 3. Bucle de control básico en la ruta s.c-s.c.

El problema de la sobre-actuación es especialmente significati-
vo en la compensación de las ingestas, donde los errores son
grandes. Las pobres prestaciones obtenidas frente a ingestas
(Steil et al., 2006) ha promovido el uso de estrategias con
prealimentación (anunciamiento de comidas), donde el paciente
indica el instante y cantidad de la ingesta, traduciéndose en la
administración de un bolo parcial de insulina (Figura 4). Estu-
dios clı́nicos han demostrado la eficacia de la administración
concomitante de bolos de insulina para la compensación de
ingestas frente a esquemas puramente basados en realimenta-
ción (Weinzimer et al., 2008), aunque el problema de sobre-
actuación todavı́a no está satisfactoriamente resuelto. Hay que
tener en cuenta que el efecto de una ingesta en la glucemia de-
penderá de muchos factores como la composición nutricional,
forma de cocinado de los alimentos e incluso de ingestas ante-
riores (Nilsson et al., 2006) y no es una perturbación medible
(el flujo de absorción intestinal de glucosa sólo se puede estimar
en condiciones experimentales con el uso de trazadores). La
única información de la que se puede disponer es el instante de
inicio de la ingesta y la estimación de la cantidad de hidratos
de carbono y tipo de absorción (rápida o lenta) por parte del

3 El glucagón aumenta la producción hepática de glucosa. Actualmente no

existe una formulación estable que permita su incorporación en un sistema

ambulatorio. Además, es controvertido su uso desde el punto de vista fisiológi-

co, por ejemplo, por el riesgo de agotamiento de las reservas de glucosa en el

hı́gado.

paciente. Esta es una fuente de incertidumbre, aunque los pa-
cientes suelen infraestimar la cantidad de hidratos de carbono
de forma consistente.

Bomba de 

 insulina  
externa 

Referencia  
microbolos 

insulina 
Paciente 

Glucosa 

en plasma 

Monitor  

continuo de 
glucosa 

Glucosa 

intersticial 

Medida glucosa 

en plasma 

+  

_  

Ingesta  

Ejercicio 

Estrés  

Algoritmo 

de 
control 

Flujo de 

insulina 

Medidas 

capilares 

Prealimentación 

+  
+  

Figura 4. Bucle de control con anunciamiento de comida.

Otro de los problemas a los que debe hacer frente el control
es la variabilidad, imponiendo el uso de estrategias suficiente-
mente robustas. No sólo varı́a de forma significativa el com-
portamiento entre pacientes (lo que implica la necesidad de
individualización del controlador), sino en un mismo paciente.
La sensibilidad del paciente a la insulina está sometida a ritmos
circadianos que hacen que los requerimientos de insulina ante
un mismo nivel de concentración de glucosa varı́e en función de
la hora del dı́a (Waldhäusl, 1989). Por ejemplo, el paciente suele
requerir más insulina en el desayuno que en la comida. Es decir,
el sistema es variante en el tiempo. Además, se producirán
variaciones en el dı́a a dı́a debido a perturbaciones como el
estrés y ejercicio que el controlador deberá compensar. Se ha
demostrado que en adultos con DM1, las necesidades de insu-
lina se incrementan en un 70 % o más ante situación de estrés
inducido con prednisona (Bevier et al., 2008). El ejercicio pre-
senta un efecto de decremento de glucosa bifásico, produciendo
riesgo de hipoglucemia durante el ejercicio (o poco después),
y retrasado 6–15 horas tras su finalización (McMahon et al.,
2007).

Desde el punto de vista tecnológico, la precisión del sensor es
todavı́a un desafı́o. Aunque los valores medios del RAD en los
monitores actuales (ver Tabla 1) pueden ser aceptables para
cerrar el lazo, existe una gran dispersión encontrando errores
relativos superiores al 20 % (Hovorka, 2008). Además, muchas
veces el error se presenta en forma de bias, lo que puede inducir
a sobre-actuación. Respecto a las bombas, es necesario mejorar
su fiabilidad tal y como se ha indicado en la Sección 4.

Como se puede observar, el problema de control del páncreas
artificial es complejo y no se espera una solución inmediata que
resuelva todos los aspectos aquı́ mencionados. La “hoja de ruta”
del páncreas artificial se plantea de forma escalonada, ofrecien-
do soluciones parciales pero que redunden progresivamente en
la mejora de la calidad de vida de los pacientes (Kowalski,
2009):

1. desconexión de la bomba para reducir las hipoglucemias
severas;

2. sistema de predicción para la reducción de la exposición
a la hipoglucemia por debajo del valor medio actual de 1
hora/dı́a;

3. reducción, además, de la exposición a la hiperglucemia
por debajo del valor medio actual de 9 horas/dı́a;

4. control nocturno para mantener al paciente en normoglu-
cemia durante la noche y control con anunciamiento de
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comida para minimizar aún más la exposición a la hiper-
glucemia e hipoglucemia;

5. control sin anunciamiento de comida y control multihor-
monal para minimizar la interacción con el paciente y en
última instancia conseguir emular el comportamiento de
una persona sana.

6. ALGORITMOS DE CONTROL

El controlador ideal para un paciente diabético deberı́a limitar
la infusión de insulina, minimizar los eventos de hipoglucemia
y ser robusto frente a la variabilidad intra-paciente y fallos en
la medida. Debe adaptarse a las necesidades del paciente a lo
largo del dı́a, operando efectivamente en condiciones de ayuno,
después de las comidas o en la actividad diaria. El controlador
no puede ser excesivamente complejo y debe poder ajustarse de
acuerdo con la práctica clı́nica.

Durante los últimos años se ha propuesto una gran variedad de
algoritmos de control (Ibbini and Massadeh, 2004; Bequette,
2005), que atacan el problema con diferentes enfoques, desde
estrategias de control clásicas a las más avanzadas. En esta
sección se presentan los principales algoritmos de control pro-
puestos y sus resultados. Sin duda, los algoritmos más usados, y
con los que se cuenta más evidencia clı́nica hasta la fecha, son el
control PID con sus variantes y el control predictivo (Hovorka,
2008). Ambos controles serán objeto de sus correspondientes
subsecciones más abajo. Recientemente se han probado clı́nica-
mente otros esquemas de control que no se pueden considerar
estrictamente lazo cerrado, como estrategias iterativas (R2R)
(Palerm et al., 2007; Zisser et al., 2009a) para el control post-
prandial.

Otros esquemas de control validados en simulación (valida-
ción in silico 4 ) son el control H∞ (Parker et al., 2000; Ruiz-
Velázquez et al., 2004; Quiroz and Femat, 2010) para un segui-
miento perfecto y rechazo de las perturbaciones de las comidas;
o el control en modo deslizante con predicción de glucosa des-
pués de las comidas y lazo de prealimentación (Garcia-Gabin et
al., 2008). También se han usado redes neuronales para control
(Takahashi et al., 2008) o lógica borrosa (Campos-Delgado et
al., 2006; Atlas et al., 2010), éste último validado recientemente
mediante un estudio piloto. Este enfoque puede ser particular-
mente útil en casos (frecuentes) en los que el paciente sufra
otras patologı́as aparte de la diabetes o complicaciones que
impidan el ajuste de un modelo (Trajanoski and Wach, 1998).
Otros esquemas como el control adaptativo para ajustar las
variaciones del paciente (Ibbini and Massadeh, 2004; Takahashi
et al., 2008), arquitecturas más complicadas como la llamada
Control-to-Range (Kovatchev et al., 2009a), o algoritmos inspi-
rados en la biologı́a, a nivel molecular, de la célula beta (Oliver
et al., 2009a), han sido presentados recientemente.

A continuación se presentarán las dos “escuelas” principales
en el desarrollo del páncreas artificial: el PID y el MPC,
incluyendo los resultados clı́nicos hasta la fecha.

6.1 ePID

El enfoque PID está representado por Medtronic Diabetes y su
sistema de infusión de insulina fisiológico externo, conocido
por sus siglas en inglés ePID (external Physiologic Insulin

4 Se emplea en este área comúnmente el término in silico para referirse a

simulación, frente a los términos in vitro e in vivo.

Delivery), con el término “externo” refiriéndose al tejido sub-
cutaneo tanto para la medición de la glucosa como la infusión
de insulina. Existen también versiones implantadas (Renard et
al., 2006) e hı́bridas (Renard et al., 2010) del algoritmo. El
objetivo principal de este algoritmo es emular, de la forma
más cercana posible, el suministro de insulina de las células
beta del páncreas. El trabajo inicial incluyó el modelado de la
célula beta, incluyendo su validación con estudios de clamp de
glucosa hiperglucémicos (Steil et al., 2003, 2004).

El algoritmo ePID es en escencia un algoritmo de control
proporcional-integral-derivativo (PID). La ecuación general del
algoritmo, utilizando la notación usual, es:

u(t) = KP e(t) +
KP

τI

∫ t

0

e(τ)dτ + KP τD
de(t)

dt
, (1)

donde u(t) es la velocidad de infusión de insulina y e(t) es la
señal de error.

La sintonización nominal del algoritmo depende de la dosis
total diaria de insulina que require el paciente (ITDD, en U)
(Steil et al., 2006). La ganancia del controlador se calcula en
base a:

KP =
60

90

ITDD

1500
. (2)

El factor de 1500 es equivalente a la regla de 1500 que se suele
utilizar para estimar el factor de correción de insulina de un
paciente, mientras que el factor de 90 esta relacionado con el
valor nominal diurno de τD, y el factor de 60 es para convertir
las unidades de min−1 a h−1. Por lo tanto, las unidades de KP

son U/h por mg/dL.

La constante de tiempo derivativa τD tiene un valor nominal
durante el dı́a de 90 min y de 60 min durante la noche.
Esto permite al algoritmo ser más agresivo al inicio de las
comidas durante el dı́a y reduciendo la cantidad de insulina
suministrada cuando los niveles de glucosa regresan a su nivel
normal después de cada comida. El valor reducido para el
periodo nocturno refleja la necesidad de ser menos responsivos
a cambios en la glucosa durante este periodo de ayuno.

La constante de tiempo integral τI tiene un valor nominal de
450 min durante el dı́a y de 150 min durante la noche. El
objeto del componente integral es el de identificar la infusión
basal perfecta. Por lo tanto, durante el dı́a cuando esperamos
cambios debidos a la ingestión de alimentos, no es deseable
darle mucho peso a este componente. Mientras que para el
periodo nocturno, sin tener consumo de alimentos, es posible
utilizar una sintonización más agresiva, ya que cualquier error
es más probable que se deba a que la infusión de insulina y los
requerimientos basales no coinciden en ese momento.

Diez sujetos con DM1 participaron en el primer estudio clı́nico
del sistema ePID (Steil et al., 2006). Cada sujeto estuvo bajo
control en lazo cerrado durante 28 horas consecutivas. Los
sujetos consumieron comidas con el contenido de carbohidratos
basados en una dieta para mantener el peso constante. En
general, el pico postprandial de los niveles de glucosa fueron
mayores a lo ideal, con un nivel de glucosa dos horas después
de cada comida con promedios de 10.5 mmol/L (189 mg/dL),
9.6 mmol/L (172 mg/dL), y 12.5 mmol/L (225 mg/dL) para la
comida, cena y desayuno, respectivamente.

El segundo estudio en humanos tenı́a dos objetivos. El primero
era probar el algoritmo en un grupo de pacientes pediátricos en
su etapa pubertal, pues debido a los cambios hormonales en esta
etapa de desarrollo los requerimientos de insulina son signifi-
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cativamente mayores que en adultos. El segundo objetivo era
comparar el control utilizando únicamente la retroalimentación
contra una estrategia mixta en la cual se dió un bolo manual
de insulina antes de cada comida. En esencia, una estrategia
de control con prealimentación manual, con la cantidad del
bolo de insulina determinada por cada sujeto (Weinzimer et
al., 2008). Un total de 17 sujetos con DM1, de 13–20 años
de edad, participaron en este estudio. Estos fueron asignados
aleatóriamente al grupo de control automático (FCL, n = 8) o
el grupo con estrategia de control mixta (HCL, n = 9). Cada
sujeto estuvo bajo control en lazo cerrado por un total de 34
horas consecutivas.

Los sujetos en el grupo HCL tuvieron que estimar el contenido
de carbohidratos de sus comidas (tal como lo tienen que hacer
en sus vidas diarias) para de ahı́ determinar la dosis del bolo
para la comida. Los pacientes entonces se suministraron entre
un 25–50 % de esta dosis unos 15 minutos antes de la comida.

Los niveles de glucosa en el periodo nocturno fueron práctica-
mente idénticos entre los dos grupos. Como es de esperar, el
uso de la estrategia con prealimentación con el bolo de insulina
manual resultó en un promedio de glucosa durante el dı́a menor
ası́ como picos postprandiales menores que los obtenidos en el
grupo FCL. En el grupo FCL los niveles de glucosa postpran-
diales regularmente excedieron los 10 mmol/L (180 mg/dL),
con un promedio entre todas las comidas de 12.6 mmol/L
(226 mg/dL). En el grupo de control mixto el promedio fue de
10.8 mmol/L (194 mg/dL), con el desayuno siendo la comida
del dı́a más difı́cil de controlar.

El problema de rechazar la comida requiere que se suministre
suficiente insulina en la fase temprana de la comida, disminu-
yendo la cantidad suministrada en el periodo prandial tardı́o.
Esto es algo que las mismas células beta hacen. Una revisión
de la literatura sobre la fisiologı́a de las células beta muestra
suficiente evidencia de que niveles elevados de insulina en plas-
ma disminuyen la sensitividad de las células beta a un estı́mulo
de glucosa determinado (Argoud et al., 1987). Por lo tanto el
siguiente paso en el desarrollo del sistema ePID ha sido el
incorporar este efecto en el algoritmo.

En el caso del algoritmo ePID la retroalimentación de insulina
(RI) se puede introducir como:

u(t) = KP e(t)+
KP

τI

∫ t

0

e(τ)dτ+KP τD
de(t)

dt
−γIP (t), (3)

donde γIP (t) es el componente de retroalimentación de insuli-
na.

Este término en la ecuación (3) requiere que la concentración
de insulina en plasma sea estimada a partir de la cantidad de
insulina suministrada, ya que no existe forma de medir la insu-
lina en plasma en tiempo real. En (Steil et al., 2006) se asume
un modelo con dos compartimentos para la farmacocinética de
la insulina, con una respuesta impulsional bi-exponencial dada
por:

IP (t) =
IB

Kcl (τ2 − τ1)

(

e−t/τ2 − e−t/τ1

)

, (4)

donde τ1 y τ2 son las constantes de tiempo (en minutos)
asociadas con la absorción subcutánea de insulina, Kcl es la
eliminación de insulina, e IB es la magnitud del impulso (bolo)
de insulina suministrado en t = 0.

Los valores para los parámetros de este modelo son τ1 =
55 min y τ2 = 70 min, y para la eliminación de insulina

Kcl = 1 L/min, los cuales fueron calculados a partir de
los datos farmacocinéticos-farmacodinámicos presentados por
(Mudaliar et al., 1999). Utilizando este modelo el ajuste a los
datos obtenidos en (Steil et al., 2006) tuvo un coeficiente de
correlación de R2 = 0.98.

Un estudio clı́nico reciente en humanos probó el algoritmo
ePID-RI con resultados satisfactorios (Palerm et al., 2008).
En este estudio ocho sujetos con DM1 estuvieron bajo control
en lazo cerrado durante un periodo de 30 horas. Aparte de la
implementación de la retroalimentación de insulina también se
suministró un bolo de insulina de 2 U antes de cada comida, in-
dependientemente de la composición de la comida, eliminando
ası́ la necesidad de estimar carbohidratos.

Los sujetos pudieron seleccionar del menú de la clı́nica con
pocas restricciones, lo cual resultó en una gran variedad de
composiciones de las comidas. La media postprandial del pi-
co de glucosa fue de 9.6 mmol/L (172 mg/dL), 8.3 mmol/L
(150 mg/dL) y 9.6 mmol/L (173 mg/dL) para la comida, cena y
desayuno, respectivamente. Estos niveles están justo por debajo
del nivel máximo recomendado de 10 mmol/L (180 mg/dL)
pero siguen por arriba del ideal de 8.3 mmol/L (150 mg/dL).

Actualmente hay otro estudio utilizando el sistema ePID que se
encuentra en marcha. En este caso el objetivo es determinar si el
control en lazo cerrado disminuye la cantidad de hipoglucemia
nocturna en los dı́as en que los sujetos hacen ejercicio modera-
do. Los resultados preliminares son prometedores, mostrando
una incidencia menor de hipoglucemia tanto durante el periodo
de ejercicio como durante el periodo nocturno cuando se utiliza
el control automático (Sherr et al., 2009) 5 .

6.2 Control predictivo

El control predictivo basado en modelos (MPC) se desarrolló en
un principio para la industria petroquı́mica en los años 60 y 70
en Estados Unidos y Francia, principalmente. Los principales
retos eran: sistemas de gran escala, restricciones de proceso,
con muchas variables manipuladas y muchas salidas. En este
esquema, se usa un modelo para predecir el efecto de las
acciones de control actual y futuras sobre las salidas. Un
optimizador busca el mejor conjunto de señales de control
presente y futuras para mantener las salidas en los valores
deseados en un determinado horizonte de predicción.

En el caso que nos ocupa, el sistema se reduce a una sola
salida medida, la concentración de glucosa, y una sola variable
manipulada, el flujo de infusión de insulina. Sin embargo los
retos principales para el controlador son la variabilidad intra-
paciente, que dificulta enormemente la predicción de la concen-
tración de glucosa y el rechazo de grandes perturbaciones como
son la comida, el ejercicio o el estrés. Una de las principales
ventajas del esquema de control MPC basado en optimización
es la facilidad para incorporar de manera natural las restric-
ciones en la infusión de insulina que recomienda la práctica
clı́nica.

La estructura MPC permite fijar una trayectoria dinámica para
la señal de referencia, con lo cual se evita la sobre-actuación
de la infusión de insulina al intentar rechazar la perturbación
provocada por una comida, la cual puede llevar a hipoglucemias
unas horas después. En otros casos, puede ser necesario adaptar
la trayectoria de la referencia para ajustarla a las diferentes

5 http://clinicaltrials.gov/ct2/show/NCT00831389
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condiciones en las que puede encontrarse el paciente (control
nocturno, ejercicio, etc.).

Otras prestaciones del control MPC que han hecho que sea
ampliamente usado en ensayos clı́nicos son su habilidad inhe-
rente para tratar retardos puros, la satisfacción de restricciones
o la incorporación del lazo de prealimentación para compensar
comidas anunciadas. Se han publicado numerosos trabajos de
aplicación de control MPC para diabetes tipo 1 (Parker et al.,
1999; Lynch and Bequette, 2002; Hovorka et al., 2004; Traja-
noski and Wach, 1998; Magni et al., 2007; Lee et al., 2009).

Los principales aportaciones de control predictivo incluyendo
ensayos clı́nicos las han realizado los grupos de Cambridge,
Virginia, UCSB y grupos asociados. A continuación se resumen
las principales caracterı́sticas de los algoritmos desarrollados
por estos grupos.

El grupo de Cambridge, liderado por Roman Hovorka, ha desa-
rrollado algoritmos de control predictivo no lineal con estima-
ción de los parámetros. El modelo usado para predicción es
un modelo compartimental fisiológico no lineal (Hovorka et
al., 2004) que incluye submodelos representando la absorción
subcutánea de la insulina y la absorción intestinal. Con el objeto
de considerar las variaciones del sistema glucorregulatorio a lo
largo del dı́a se reestiman los parámetros del modelo a cada
paso de control (15 minutos) mediante métodos bayesianos.
La capacidad de predición del modelo ha sido evaluada clı́ni-
camente (Shaller et al., 2006), proporcionando una predicción
aceptable en un horizonte de hasta 60 minutos. La validación
clı́nica de estos algoritmos en niños y adolescentes ha sido
publicada recientemente (estudios APCam01-03 en Tabla 4)
(Hovorka et al., 2010). Comparado con la terapia CSII, el con-
trol en lazo cerrado permitió aumentar el tiempo en el rango
de glucosa objetivo (60 % frente a 40 %) y reducir el tiempo
en hipoglucemia (2.1 % frente a 4.1 %). Además, con el lazo
cerrado no hubo eventos de hipoglucemia severa, frente a nueve
casos durante el tratamiento por bomba.

Los algoritmos por la Universidad de Virginia y la Universidad
de Padova (Magni et al., 2007) utilizan el modelo de Cobelli
(Dalla Man et al., 2007) con parámetros poblacionales para
predicción. El modelo se linealiza y discretiza con un periodo
de muestreo de 30 minutos. El algoritmo utiliza un horizonte
de predición de 4 horas. El algoritmo se ha implementado sin
restricciones, aunque se penaliza el uso de grandes cantidades
de insulina mediante un parámetro de ajuste. Otros ajustes se
realizan a partir de los datos clı́nicos del paciente como peso,
dosis diaria total de insulina, relación insulina-carbohidratos.
Se han llevado a cabo diversos estudios clı́nicos preliminares en
Padova, Montpellier y Virgina (Bruttamesso et al., 2009; Clarke
et al., 2009), demostrando una reducción de los episodios de
hipoglucemia nocturna frente a la terapia por bomba. No se
consiguieron mejoras en el control postprandial. Recientemen-
te, estos grupos han presentado un nuevo algoritmo MPC en el
cual se utiliza un modelo ARX para la predicción. Con el objeto
de tener en cuenta las variaciones en la sensibilidad insulı́nica
y también la incertidumbre en las comidas, se ha propuesto un
mecanismo iterativo para sintonizar el controlador diariamente.

El grupo de UC Santa Barbara junto con el Sansum Diabetes
Research Institute, también en Santa Barbara, han presentado
controladores MPC con modelos fisiológicos compartimenta-
les (el modelo minimal de Bergman linealizado) (Gillis et al.,
2007) consiguiendo una predicción aceptable para un horizonte
de hasta 48 minutos y también MPC con modelos ARX (Elling-

sen et al., 2009; Wang et al., 2010). Un enfoque particular
de este grupo es el MPC mutiparamétrico (mpMPC) (Percival
et al., 2008), donde el problema de optimización inherente al
MPC es sustituido por una tabla de consulta calculada fuera de
lı́nea y la evaluación de una función afı́n. Con ello, se mejora la
fiabilidad del algoritmo de cara a la aprobación por las agencias
reguladoras. Una mejora importante es la incorporación de la
restricción de la llamada insulina a bordo (Ellingsen et al.,
2009), una restricción dinámica de seguridad que incorpora un
conjunto de curvas de acción de la insulina para estimar la
insulina en plasma. En (Wang et al., 2010), se utilizan técnicas
de control iterativo para mantener sintonizado el controlador.
El grupo está realizando ensayos en el Schneider Children’s
Medical Center (Israel) del control mpMPC junto con restric-
ciones de insulina a bordo, que incluyen una comida de 30
gramos no anunciada. En (Dassau et al., 2010) se presentan
resultados preliminares, consiguiendo glucemias en el rango
[70, 300] mg/dL.

7. VALIDACIÓN IN SILICO DE CONTROLADORES

Al igual que con el diseño de cualquier sistema complejo de
ingenierı́a, la simulación por computadora nos puede propor-
cionar información muy valiosa acerca de la seguridad y las li-
mitaciones de un algoritmo de control en lazo cerrado, ası́ como
acelerar significativamente su desarrollo. El diseño de controla-
dores, basándose puramente en los resultados empı́ricos de los
ensayos clı́nicos, puede requerir numerosas iteraciones antes de
que se obtengan resultados satisfactorios. Además, la realiza-
ción de ensayos en lazo cerrado, sin conocimiento a priori del
comportamiento que se espera del controlador, puede introducir
riesgos innecesarios para el paciente. Por otro lado, los ensayos
clı́nicos requieren de la aprobación de un comité ético, proceso
que puede llevar varios meses dependiendo de la legislación de
cada paı́s. No obstante, debemos remarcar que la validación in
silico de un algoritmo de control (Chassin et al., 2004; Patek et
al., 2009) no garantiza su rendimiento in vivo, sino que solo nos
ayuda a ensayar dicho algoritmo en determinadas situaciones
extremas, probar su estabilidad y detectar escenarios donde se
comporta de forma ineficiente. Por este motivo, la validación in
silico solo es un prerequisito para, pero no un sustituto de, los
ensayos clı́nicos.

Durante los últimos 40 años se han desarrollado numerosos
modelos matemáticos del sistema glucorregulatorio con fina-
lidades diversas en el campo de la diabetes (i.e. educacionales
(Lehmann et al., 1994), para estimar la sensibilidad a la insulina
(Caumo et al., 2000), para el desarrollo de nuevos fármacos
(Zheng et al., 2007), etc). Más recientemente, la carrera para la
obtención de un páncreas artificial ha estimulado la aparición
de un tipo de modelos cuyo objetivo es acelerar el diseño de
controladores de glucosa. Una de las caracterı́sticas principa-
les de este tipo de modelos de simulación es que deben ser
capaces de representar, en lo posible, la variabilidad intra- e
inter-paciente de los parámetros metabólicos en la población
general de sujetos con DM1. Los principales componentes de
un modelo de simulación para la validación efectiva de un
controlador de glucosa se resumen a continuación:

1. Un modelo de la cinética de la glucosa y de la acción de
la insulina, con complejidad suficiente para representar
adecuadamente dicha dinámica y simplicidad suficiente
para que sus parámetros puedan ser identificados a partir
de ensayos clı́nicos (Sorensen, 1985; Fabietti et al., 2001;
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Bergman, 2003; Hovorka et al., 2002; Dalla Man et al.,
2007).

2. Un modelo de la cinética de la insulina en el espacio sub-
cutáneo (Wilinska et al., 2005). Actualmente, las bombas
de insulina suministran la insulina de forma discreta en el
espacio s.c.. Por este motivo, es necesario considerar el
retraso temporal inherente al transporte desde el espacio
s.c. al plasma.

3. Un modelo de absorción de glucosa en el intestino capaz
de representar distintos patrones de absorción de comidas
mixtas (Arleth et al., 2000; Dalla Man et al., 2006).

4. Un modelo especı́fico de los errores asociados a los senso-
res continuos de glucosa, que sea capaz de reproducir los
retrasos temporales debidos a la lectura en el espacio s.c.,
las desviaciones propias del sistema y a la calibración, y el
ruido aleatorio de los sensores (Facchinetti et al., 2010).

5. Un modelo del efecto del ejercicio en la cinética de la
glucosa (Dalla Man et al., 2009). Aunque la mayor parte
de los entornos de simulación actualmente disponibles no
incluyen este componente, su inclusión representarı́a una
aportación significativa.

6. Una población de pacientes virtuales lo suficientemente
representativa de la variabilidad intra- e inter-paciente de
los parámetros metabólicos en la población general de
sujetos con DM1 (Dalla Man et al., 2007). Esta es una
caracterı́stica que desafortunadamente no incluyen todos
los simuladores existentes y que en otros casos se deberı́a
mejorar significativamente.

Algunos ejemplos de entornos de simulación y sus modelos
relacionados son presentados a continuación (Wilinska and
Hovorka, 2008).

7.1 Modelo de simulación de Sorensen

El modelo de Sorensen (Sorensen, 1985) pertenece a la clase de
modelos compartimentales considerados como complejos. El
modelo, basado en trabajos anteriores de Guyton et al. (Guyton
et al., 1978), divide el cuerpo en seis compartimentos fisiológi-
cos: (1) el cerebro, que representa el sistema nervioso central;
(2) el corazón y el pulmón, que representan los volúmenes de
mezcla rápida del corazón, los pulmones y las arterias; (3) la
periferia, que incluye el músculo esquelético y tejido adiposo;
(4) el intestino; (5) el hı́gado; y (6) los riñones. Los subsistemas
de glucosa y la insulina son considerados por separado, con un
acoplamiento a través de efectos metabólicos. El modelo fue
desarrollado originalmente para representar a un sujeto sano,
utilizando 22 ecuaciones diferenciales no lineales de las cua-
les 3 ecuaciones sirven para describir la secreción endógena
de insulina. Para simular un sujeto con DM1, la secreción de
insulina se omitió, resultando en un modelo de 19 ecuaciones
diferenciales y 44 parámetros. Los valores de los parámetros
se derivan de la literatura y por lo tanto, sólo representan un
sujeto nominal promedio. Como todos los parámetros de este
modelo son invariantes en el tiempo, el modelo no puede repre-
sentar la variabilidad intra-paciente. Posteriormente, Parker et
al. (Parker et al., 2000) adaptaron el modelo de Sorensen para
la evaluación y diseño controladores de glucosa.

7.2 Modelo de simulación de Fabietti

El modelo de simulación de Fabietti (Fabietti et al., 2006), desa-
rrollado en la Universidad de Perugia, Italia, es un modelo de
la dinámica de la glucosa-insulina especı́ficamente concebido

para facilitar el diseño y evaluación de algoritmos de control en
lazo cerrado. El modelo se basa en una versión modificada del
modelo minimal de Bergman (Bergman, 2003). La secreción de
insulina endógena ha sido sustituida por la infusión exógena de
insulina por vı́a s.c. y la cinética de la glucosa está representada
por dos, en vez de por un, compartimentos. Las otras entra-
das externas del modelo, tales como las comidas y los bolos
de glucosa por vı́a intravenosa, se han representado conjunta-
mente con un submodelo de absorción de glucosa en el tracto
gastrointestinal. Una caracterı́stica interesante del modelo de
absorción intestinal es que permite distinguir entre carbohidra-
tos de absorción rápida y lenta. Otra caracterı́stica interesante
del modelo es la representación sinusoidal de la variabilidad
circadiana de la sensibilidad a la insulina. La amplitud y la fase
del ritmo circadiano se estima fuera de lı́nea para caracterizar
un sujeto individual. Cuatro de los 14 parámetros del modelo se
estiman a partir de datos clı́nicos. Estos incluyen la sensibilidad
a la insulina, una constante relacionada con el volumen de dis-
tribución de insulina plasmático y una constante de tiempo de la
difusión de insulina en plasma y en los compartimentos remotos
de insulina. La parámetros restantes se obtienen a partir del
ajuste del modelo con datos publicados en la literatura. Aunque
la variabilidad circadiana de la sensibilidad a la insulina puede
ser visto como un punto fuerte de este modelo, este modelo es
otro ejemplo de paciente virtual nominal promedio.

7.3 Modelo de simulación de Hovorka

El modelo de simulación de Hovorka (Hovorka et al., 2004) se
basa en el modelo compartimental de la cinética de la glucosa y
la acción de la insulina propuesto en (Hovorka et al., 2002). El
modelo incluye dos submodelos compartimentales de la cinéti-
ca de insulina s.c. y de la glucosa, ası́ como otro submodelo de
dos compartimentos para representar la absorción de la glucosa
en el tracto gastrointestinal. En total, el modelo se compone
de 9 ecuaciones diferenciales ordinarias y 15 parámetros li-
bres. Una propiedad importante de este modelo de simulación
es su capacidad para representar la variabilidad intra- e inter-
paciente. La variabilidad inter-paciente es representada por una
población de 18 sujetos virtuales con DM1. Los parámetros del
modelo se obtuvieron a partir de estudios clı́nicos en pacientes
con DM1 o de distribuciones de probabilidad poblacionales.
La variabilidad intra-paciente se llevó a cabo mediante la su-
perposición de oscilaciones sinusoidales en un subconjunto de
parámetros del modelo (Wilinska et al., 2010). Un punto débil
del modelo de paciente virtual de Hovorka es su simple repre-
sentación de la absorción de glucosa en el intestino. Además, la
variabilidad intra-paciente podrı́a mejorase significativamente.
El modelo de simulación está siendo utilizado por el grupo
de Hovorka en el desarrollo de un prototipo de controlador de
glucosa para niños y adolescentes con DM1 dentro del Artificial
Pancreas Project de la JDRF.

7.4 Paciente Virtual de Medtronic

El modelo de Paciente Virtual de Medtronic (Kanderian et al.,
2006), utiliza el modelo minimal de Bergman para representar
la dinámica glucosa-insulina. Para describir la concentración
de insulina en plasma en respuesta a la infusión subcutánea de
insulina, utiliza el modelo de tres compartimentos propuesto en
(Insel et al., 1974). El modelo de dos compartimentos propuesto
por (Hovorka et al., 2004) es utilizado para representar la absor-
ción intestinal de glucosa. En total, el modelo consta de 4 ecua-
ciones diferenciales ordinarias y 8 parámetros libres. El modelo
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ha sido identificado con datos procedentes de ensayos en lazo
cerrado en 10 sujetos diabéticos y permite la representación de
la variación diurna de los parámetros metabólicos (Kanderian
et al., 2009). Aunque la variación temporal de los parámetros
puede ser vista como el punto fuerte de este modelo, éste puede
estar limitado por la representación un poco simplista de la
cinética de la glucosa por parte del modelo minimal de Berg-
man, el cual presenta una corta duración de acción de la insulina
y una sobreestimación de la eficacia de la glucosa. Medtronic
ha utilizando este modelo para la evaluación y optimización de
sus algoritmos de control (Kanderian et al., 2009).

7.5 Simulador UVa

El simulador UVa (Kovatchev et al., 2009b), desarrollado en
colaboración entre la Universidad de Virginia, E.E.U.U., y la
Universidad de Padova, Italia, se fundamenta en el modelo
compartimental propuesto por Dalla Man et al. (Dalla Man
et al., 2007). El modelo fue obtenido a partir de una base de
datos de 204 sujetos sanos que participaron en un protocolo
con trazadores de glucosa (Basu et al., 2003). La utilización de
dichos trazadores permitió medir los distintos flujos de glucosa
e insulina después de la ingesta de una comida mixta (huevo,
bacon y gelatina con trazadores). Posteriormente, el modelo se
adaptó a la población diabética a partir de datos de la literatura.
En total, el modelo tiene 13 ecuaciones diferenciales ordinarias
y 26 parámetros libres. La mayor novedad de este modelo es
una descripción más detallada del tránsito de glucosa a través
del intestino (Dalla Man et al., 2006). Su principal debilidad es
el hecho que la variaciones diurnas de determinados parámetros
no han sido modeladas. En enero de 2008, el simulador de UVa
fue aceptado por la FDA (FDA: Food & Drug Administration,
n.d.) como sustituto de los ensayos con animales para la expe-
rimentación pre-clı́nica de controladores en lazo cerrado, en el
contexto de una solicitud para llevar a cabo un estudio clı́nico.

En resumen, distintos modelos matemáticos del sistema gluco-
regulatorio en sujetos con DM1 han sido propuestos para acele-
rar el desarrollo de un páncreas artificial. Aunque no se cuestio-
na su utilidad, aún queda mucho trabajo que hacer para incre-
mentar su efectividad. En particular, se deben mejorar aspectos
como la variabilidad intra-paciente durante periodos cortos de
tiempo (horas) y durante periodos largos de tiempo (semanas).
Otros aspectos en los que se puede trabajar son el efecto de la
composición de la comida sobre la absorción de la glucosa y el
efecto del ejercicio y estrés sobre la dinámica de la glucosa.

8. VALIDACIÓN CLÍNICA: DÓNDE ESTAMOS Y
DESAFÍOS FUTUROS

La validación clı́nica de controladores es un proceso progresi-
vo empezando en entornos hospitalarios muy controlados para
posteriormente emular poco a poco, en entornos también con-
trolados, diferentes aspectos de la vida diaria del paciente y
finalmente llegar a la validación ambulatoria. Los estudios se
deben de diseñar concienzudamente considerando la población
objetivo, ya que las condiciones fisiológicas y patológicas de las
diferentes poblaciones pueden afectar a la eficacia del sistema
(Pinkos et al., 2007). Desde el punto de vista del ingeniero, es
un aspecto crucial la validación de los componentes software
y del sistema integrado, y su documentación correspondiente
que incluirá un detallado análisis de riesgos, para conseguir la
aprobación de las agencias reguladoras correspondientes (FDA,
2002). Hasta el momento, el acceso limitado a los protocolos de

comunicación de los monitores continuos y bombas de insulina,
ha permitido la validación de sistemas totalmente automati-
zados a sólo unos pocos grupos con apoyo explı́cito de los
fabricantes. Sin embargo, se espera que esto cambie con la
disponibilidad reciente del Artificial Pancreas Software (APS)
de la University of California Santa Barbara y Sansum Diabetes
Research Institute. Este sistema, basado en MATLAB, permi-
te comunicar con una gran variedad de monitores y bombas,
incluyendo el controlador diseñado como un programa añadi-
do (Dassau et al., 2008). Como alternativa, el control manual
con personal médico y de enfermerı́a “cerrando el lazo”se ha
mostrado efectivo con periodos de muestreo de 15 minutos, en
lugar de los 5 ó 1 minutos del monitor, aunque con una carga
de personal significativa (Hovorka et al., 2010). Esta opción
claramente simplifica el proceso de aceptación de las agencias
reguladoras.

En (Hovorka, 2008) puede encontrarse una lista exhaustiva de
las validaciones clı́nicas de controladores llevadas a cabo hasta
2006. En los últimos cinco años, los ensayos de validación
clı́nica de controladores han aumentado considerablemente tal
y como se observa en la sección 6, debido en parte al impulso
dado por la JDRF (ver tabla 4). El control nocturno ha sido
extensamente validado con buenos resultados en entornos con-
trolados, en adultos, niños y adolescentes. En la actualidad, se
está estudiando el control frente a situaciones más cercanas
a la vida diaria, como ejercicio y consumo de alcohol, para
finalizar en un futuro próximo, con la validación en un entorno
ambulatorio (paciente en casa).

Respecto al control ante ingestas, los resultados no son tan bue-
nos, encontrando prestaciones pobres (a no ser que las ingestas
sean pequeñas). El control postprandial es todavı́a un problema
abierto debido, tal y como se ha comentado en la sección 6, al
problema de sobre-actuación y la inducción de hipoglucemias.
Se está estudiando actualmente la combinación de la insulina
con tratamientos concomitantes como pramlintida, que retrasa
la absorción de la ingesta y suprime la secreción del glucagón,
con el objeto de mejorar el control postprandial (Singh-Franco
et al., 2007), ası́ como el control bi-hormonal con la inclusión
del glucagón como acción de control adicional a la insulina y
hacer frente mejor a hipoglucemias (Quesada et al., 2008).

Considerado resuelto el control nocturno (al menos en entorno
controlado), el siguiente desafı́o del páncreas artificial es preci-
samente el control postprandial para ingestas de diferente com-
posición nutricional y cantidades habituales en la vida diaria
del paciente. Para ello, es necesario un mejor conocimiento
de la influencia de la composición nutricional en la absorción,
y la obtención de mejores modelos, de cara a poder predecir
mejor el efecto de la perturbación. En este sentido existen
varios estudios en marcha (ver Tabla 4). Ası́ como el ejercicio
ya está siendo objeto de estudio con resultados preliminares
prometedores (Sherr et al., 2009), no ocurre lo mismo con otras
perturbaciones como estrés, enfermedad, etc. Sólo demostrando
la factibilidad (y seguridad) del control en condiciones de vida
diaria permitirá dar el salto del entorno hospitalario al entorno
ambulatorio. Este es precisamente el mayor desafı́o de todos, y
el que permitirá en un futuro, esperemos no demasiado lejano,
que los diabéticos tipo 1 puedan ir mejorando su calidad de vida
con las sucesivas generaciones de páncreas artificial.
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Tabla 4. Ensayos clı́nicos de validación de controladores en
los últimos 5 años o de próxima ejecución.

Promotor Acrónimo Objetivos Est.∗

U. Cambridge APCam01 Estudio de factibilidad del con-

trol nocturno subcutáneo en niños

y adolescentes (MPC)

C

U. Cambridge APCam02 Validación del control ante comi-

das de absorción lenta y rápida en

niños y adolescentes (MPC)

C

U. Cambridge APCam03 Validación del control nocturno

tras ejercicio en niños y adoles-

centes (MPC)

C

U. Cambridge APCam04 Validación de la absorción in-

testinal en comidas de absorción

lenta y rápida

M

U. Cambridge APCam05a Comparación inicio del control

nocturno en cena o hora de dor-

mir (MPC)

C

U. Cambridge APCam05b Validación del control nocturno

en casa (MPC)

P

U. Cambridge NCT-

01074801

Validación del control durante 36

horas con actividad diaria en ado-

lescentes (MPC)

P

U. Cambridge CLIP-01 Evaluación del flujo de absorción

de glucosa durante el embarazo

M

U. Cambridge ANGELA01 Evaluación del control nocturno

en adultos (MPC)

C

U. Cambridge ANGELA02 Evaluación del control nocturno

en adultos tras una ingesta mode-

rada de alcohol en la cena (MPC)

M

U. Virginia BPK004 Validación del control MPC du-

rante periodo nocturno y desa-

yuno en adultos

C

U. Virginia MDP003 Ejercicio e ingestas en adultos -

Control-to-range (MPC)

M

U. Virginia Ejercicio e ingestas en adolescen-

tes - Control-to-range (MPC)

M

Sansum/UCSB Validación del control ante hiper-

glucemia y comidas pequeñas no

anunciadas (≈25 gr.) (MPC mul-

tiparamétrico; PID)

M

U. Colorado PumpOff01 Parada de bomba para prevención

de hipoglucemia

M

U. Boston NCT-

00811317

Validación del control bi-

hormonal (insulina+glucagón)

durante 27 horas y 3 ingestas

C

U. Oregon Comparación control bi-

hormonal con control sólo

con insulina (variante de PD)

C

Medtronic ePID-01 Estudio de lazo cerrado durante

28 horas (ePID)

C

Medtronic ePID-02 Estudio en pacientes edad puber-

tal y comparativa con bolo conco-

mitante (ePID)

C

Medtronic Validación retroalimentación de

insulina (ePID)

C

Medtronic ePID-03 Efecto del lazo cerrado en la hi-

poglucemia inducida por el ejer-

cicio (ePID)

M

U. Yale Estudio de la combinación del

lazo cerrado con injecciones

de pramlintida antes de las

comidas∗∗ (ePID)

P

∗ Estado: C (concluido), M (en marcha), P (próximo)
∗∗ La pramlintida ralentiza la absorción intestinal y suprime el glucagón.

Fuentes: www.clinicaltrials.gov; www.controlled-trials.com; consortium.jaeb-

diabetes.net

9. CONCLUSIÓN

El problema de control de glucosa en pacientes con DM1
es un problema complejo, que requiere la compensación de
grandes perturbaciones como la ingesta, ejercicio y estrés, con
el peligro de inducir hipoglucemias en caso de sobre-actuación
del controlador; una gran variabilidad intra-paciente, debida en
parte a variaciones de la sensibilidad insulı́nica producidas por
los ritmos circadianos; grandes retardos tanto en la actuación
(de aproximadamente 2 horas) como en la medición (5–15
minutos); errores de medición medios del orden del 15 %, con
una gran dispersión, y más significativos para glucemias bajas;
y problemas frecuentes de infusión irregular de insulina por
fallos en la bomba. Ası́ pues, los desafı́os son múltiples y de
gran calado.

Sin embargo, los avances realizados en los últimos años han
sido importantes, demostrando el potencial beneficio que el
páncreas artificial, aun imperfecto, puede aportar al paciente
diabético en la reducción de la exposición a hiperglucemia e
hipoglucemia frente a las terapias actuales. El desarrollo del
páncreas artificial será escalonado. Ya se pueden ver en el mer-
cado sistemas con suspensión automática de la infusión en caso
de hipoglucemia, y pronto aparecerán bombas con sistemas
de predicción de hiperglucemia e hipoglucemia. Los ensayos
clı́nicos de los últimos años han demostrado la viabilidad del
control automático nocturno en entorno controlado, y hay re-
sultados preliminares prometedores acerca de la reducción de
hipoglucemias nocturnas tras ejercicio.

En los próximos años deberemos ver avances en el control
postprandial, con el desarrollo de nuevos algoritmos de control,
más robustos y seguros, que minimicen el riesgo de hipoglu-
cemia, que vendrán en parte a partir del desarrollo de mejores
modelos para la predicción del efecto de la ingesta. También
será necesario un mejor conocimiento de la fisiologı́a del trans-
porte de glucosa plasma-intersticio que permita el desarrollo de
nuevos algoritmos de calibración para los monitores continuos
de glucosa, mejorando su exactitud y fiabilidad, ası́ como el
desarrollo de sistemas supervisados para aumentar la fiabilidad
de la infusión. Veremos posibles avances en nuevas formu-
laciones de insulina más rápidas (e.g., Viaject), métodos de
infusión (intradermal), y nuevas tecnologı́as de sensores. Por
último, aun queda mucho trabajo que hacer en el modelado de la
diabetes tipo 1. En particular, se deben mejorar aspectos como
la variabilidad intra-paciente, efecto de la composición de la
comida en la absorción, y el efecto del ejercicio y estrés sobre
la dinámica de la glucosa, que permitan realizar validaciones
in silico más precisas y sofisticadas, reduciendo el tiempo de
desarrollo. Cada pequeño avance será un gran paso para el
paciente diabético, mejorando significativamente su calidad de
vida.
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