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Resumen

En esta tesis se evaluaron mediante el modelado por elementos finitos (FEM por sus siglas
en inglés), los efectos que tienen las propiedades actsticas termodependientes en terapias
de hipertermia tanto en el campo acustico como en la distribucién de temperatura ge-
nerados por transductores ultrasénicos focalizados. Durante el desarrollo de este trabajo
se disenaron y caracterizaron sistemas para obtener las curvas de termodependencia de
la absorcién y la velocidad de propagacion del ultrasonido en tejidos biolégicos in wvitro
en el intervalo de 25°C a 50°C. Los tejidos caracterizados fueron grasa, musculo e higado
de cerdo que fueron almacenados a 4 °C en solucion salina con ph de 7.4 para retardar
el proceso de desnaturalizacién. Las curvas de termodependencia obtenidas fueron agre-
gadas a un modelo multicapa donde se evaluaron sus efectos en el campo acustico y el
calentamiento provocados por un arreglo de 4 anillos piezoeléctricos focalizados mediante
retardos temporales. Se analizaron el campo acustico y la distribucion de temperatura
en 4 casos diferentes: con las propiedades actsticas (velocidad de propagacién y absor-
cién) a 37 °C, sélo con la termodependencia de la velocidad de propagacion, sélo con la
termodependencia de la absorcion del ultrasonido y con la termodependencia de ambas
propiedades acusticas. Los resultados de las simulaciones permitieron observar que la in-

fluencia de la termodependencia de las propiedades acusticas se presenta principalmente
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en la distribucién de temperatura provocada por transductor. Se encontraron diferencias
significativas en la temperatura focal maxima de hasta 7 °C cuando se toma en cuenta la
aportacion de la termodependencia de la absorcion. De igual forma el drea de tratamiento
(la zona con temperatura mayor a 43 °C) se vio afectada, ésta aumento 3.35 veces cuando
se agrega al modelo la absorcion dependiente de la temperatura. La geometria con la que

se resolvio el modelo permite hacer una estimacion del volumen que se estaria tratando;

3 3

este volumen pasd de 3.56 mm~ sin la termodependencia de la absorciéon a 11.90 mm
cuando se agrega al modelo. Si bien la forma del campo actstico depende en parte de
la velocidad de propagacion del medio, la termodependencia de esta propiedad no ge-
ner6 cambios significativos en el foco. Estas variaciones de la absorcion y la velocidad de
propagacién del ultrasonido deben tomarse en cuenta para la planeacion y seguimiento
de los tratamientos de hipertermia y ablacién con el fin de alcanzar la temperatura fo-

cal adecuada, no afectar o afectar minimamente los tejidos circundantes y evitar puntos

calientes en regiones no deseadas.
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Abstract

In this thesis, the effects of temperature dependent acoustic properties in both acous-
tic field and temperature distribution generated by a focused ultrasound transducer du-
ring hyperthermia therapy were evaluated by using finite element modeling (FEM by its
acronym). During this work, equipments for the measurement of temperature dependen-
ce of both speed-of-sound and ultrasonic absorption in biological tissues were designed,
built, and characterized; the biological tissues properties were measured in the temperatu-
re range from 25 °C to 50 °C. Five samples of fat, muscle, and liver of pig were measured
in each case; in order to delay the denaturation process, the samples were stored at 4
°C in saline solution with a pH of 7.4. Obtained thermodependent curves of both speed-
of-sound and attenuation were added into a multilayer model where their effects on the
acoustic field and the heating provoked by an array of four piezoelectric rings focused
by time delays were evaluated. The acoustic field and the temperature distribution were
analyzed in four different cases: with both acoustic properties (absorption and propa-
gation velocity) at 37 °C, just with the temperature dependence of speed-of-sound, just
with the temperature dependence of absorption, and with the temperature dependence
of both acoustic properties. The results of the simulations revealed that the influence of

the thermodependent acoustic properties occurs mainly in the temperature distribution
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provoked by the transducer. Significant difference up to 7 °C were found in the maximum
focal temperature when the contribution of temperature dependent absorption is taking
into account. Likewise, the treatment area (the zone with temperature above 43 °C) was
affected, its size increased 3.35 times when the temperature dependent absorption was
added into the model. The chosen geometry to solve the model allows the estimation of
the volume under therapy, this volume increased from 3.56 mm?® without temperature de-
pendent absorption to 11.90 mm? when this property is added into the model. While the
shape of the acoustic field depends in part on the propagation velocity of the medium, this
temperature dependent property generated no significant changes in focus. The variations
of both speed-of-sound and absorption of ultrasound must be considered for planning and
monitoring the ablation and hyperthermia treatments in order to achieve proper focal
temperature, do not affect or minimally affect the surrounding tissues and prevent hot

spots in unwanted regions.
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CAPITULO 1

Introduccion

De acuerdo con la Organizaciéon Mundial de la Salud (OMS), el cdncer causé un total de
7.6 millones de defunciones en 2008; esto significé el 13 % del total de las muertes en ese
ano |1]. El cancer, a grandes rasgos, se puede entender como una falla en el proceso de
renovacion celular. El cuerpo humano produce células de manera constante, mismas que
eventualmente mueren, en algunas ocasiones esta produccién genera células defectuosas
que no mueren y continian generando nuevas células defectuosas que finalmente forman
lo que se conoce como un tumor maligno. Aunque la creacion de nuevas células es un
proceso normal en el cuerpo humano, existen factores que favorecen el crecimiento de
células malignas como: la obesidad, la herencia, el consumo de ciertas substancias como

el tabaco y el alcohol o la exposicién a un virus [2].

Entre los tipos de cancer mas comunes estan el de pulmon, estémago, higado, colon
y mama. Aproximadamente el 70 % de las muertes por cancer se produjeron en los paises
con ingresos medios y bajos [1]. En México, de acuerdo con estadisticas presentadas por

el Instituto Nacional de Estadistica y Geografia (INEGI), el total de defunciones por
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tumores malignos durante 2009 en fue de aproximadamente 65 personas por cada 100 mil
habitantes. Por citar un ejemplo, la incidencia de cancer de mama en nuestro pais fue de
7.57 casos por cada 100 mil habitantes. La mayor incidencia de cancer se presenta en los
estados de Sinaloa, San Luis Potosi y el Distrito Federal mientras que el menor grado de
incidencia estéd en el Estado de México, Chiapas y Tlaxcala [3]. Segin la OMS, se estima
que las muertes por céncer en el 2030 alcancen los 13.1 millones |1] por lo que es necesario

seguir trabajando en el desarrollo y mejora de herramientas contra el cancer.

En la actualidad, la deteccion temprana del cancer asi como la eficacia de los trata-
mientos son de vital importancia para darle al paciente la posibilidad de curar la enfer-
medad. El tratamiento a utilizar dependera en gran medida del tipo y grado de avance
del cancer. Las principales opciones de tratamiento hoy en dia son la cirugia, la quimio-
terapia, la radioterapia [1], la terapia térmica [4,)5] o bien una combinacién de estas. La
hipertermia es una rama de la terapia térmica que ha surgido recientemente como una he-
rramienta en el tratamiento del cancer. De forma general, el objetivo de la hipertermia es
la elevacion de la temperatura de las células cancerosas entre 4 °C y 8 °C por encima de su
nivel normal por un tiempo determinado para producir la muerte o bien la sensibilizacion
a otras terapias como la quimioterapia y la radioterapia [5,/6]. La eficacia de la terapia
hipertérmica depende de diferentes factores como el tipo y cantidad de energia aplicada, el
tiempo de aplicacién [7] y las propiedades de los tejidos biolégicos. Entre las opciones para
aplicar este tipo de tratamiento estan el ultrasonido [8-11], las microondas [12,/13] y la
radiofrecuencia [14]; cada uno de ellos puede ser aplicado de forma superficial o intersticial

dependiendo de la forma, tamano y localizacién de la zona a tratar [5].

La hipertermia puede ser aplicada de cuerpo completo o de forma local. En anos
recientes, universidades y centros de investigacién han desarrollado diversos prototipos
para la aplicacién de hipertermia local; algunos de estos sistemas han sido probados en
ensayos clinicos y actualmente se estan utilizando en hospitales para aplicar la hipertermia
como un complemento a los tratamientos de radio y quimioterapia [5,/6]. A pesar de lo
anterior, la falta de retroalimentacion sobre las temperaturas alcanzadas en la zona de

interés ha evitado que los sistemas de hipertermia sean completamente aceptados. Si bien
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hoy en dia la mediciéon de la temperatura durante los tratamientos de hipertermia se
puede realizar de forma invasiva con termistores o termopares de calibres menores a 1
mm, estos dispositivos podrian provocar diseminacion de las células cancerigenas si no
son manipulados correctamente. Ademas, la medicién de temperatura con estos sensores
tipo aguja es de forma puntual, es decir, solamente registran los valores de temperatura del
lugar en el que se encuentran insertados y no permiten ver las temperaturas alcanzadas
en todo el volumen bajo tratamiento. Por todo lo anterior, resulta necesario que los
sistemas de hipertermia cuenten con un sistema no invasivo de medicién de temperatura
que permita obtener una imagen de la distribuciéon de las temperaturas alcanzadas dentro
de la zona de tratamiento; es deseable que estos sistemas tengan una exactitud de al menos
0.5 °C. Una vez resuelto el tema de la medicién de temperatura, se tiene previsto que la
hipertermia sea una de las herramientas principales contra el cancer a nivel mundial por
las diversas posibilidades de aplicacién con las que cuenta [5] y las ventajas que ofrece

sobre otros tipos de energia que se utilizan actualmente.

Por otro lado, la focalizacién y la aplicacion de forma externa de la energia usada
en la generacion de la hipertermia han sido motivo de investigacion con el fin de tratar
regiones definidas sin la necesidad de realizar incisiones al paciente; esto se ha logrado
mediante la concentracion de la energia aplicada en un punto definido. Los aplicadores
ultrasénicos y electromagnéticos han demostrado ser una opcion viable para la concentra-
cion de la energia dentro del cuerpo humano. La focalizacién de éstas se puede lograr ya
sea mediante la modificacién de la geometria de los aplicadores o bien empleando muilti-
ples aplicadores de forma sincronizada para hacer llegar la energia a un punto de interés
al mismo tiempo desde diferentes partes. La focalizacion permite una mejor definicion de

la zona de tratamiento y por lo tanto una mayor eficiencia en la energia aplicada.

Aunque se ha demostrado que la hipertermia es una herramienta 1til para combatir
el cancer por medio de la sensibilizacion de las células cancerigenas, ain falta resolver
ciertos aspectos en los sistemas de aplicacién como la estimacién no invasiva de la tem-
peratura y la focalizacion de la energia. La medicién de la temperatura en la zona de

tratamiento es un punto débil de la hipertermia que debe resolverse; las propuestas re-
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cientes de estimacion no invasiva de la temperatura pretenden complementar los sistemas
de hipertermia existentes e impulsar el uso de este tipo tratamientos térmicos. De igual
forma, una mejor definicién espacial de la zona de calentamiento asi como la optimizacion
de la energia aplicada significarian mejoras al tratamiento y una menor afectacion a los

tejidos circundantes a la zona de interés.

Tanto en la estimacion de temperatura como en la focalizacion del ultrasonido, la
termodependencia de las propiedades acusticas de los tejidos bioldgicos juega un papel
muy importante que ha sido motivo de estudio por parte de diversos grupos de inves-
tigacién en el mundo [15-H27]. La caracterizacién ultrasénica de los tejidos biol6gicos se
dificulta debido a su estado semisolido; si a esto agregamos que con las variaciones de
temperatura varian también las dimensiones de la muestra y las propiedades que se estan
estudiando entonces, es necesario contar con un sistema de medicién confiable que entre-
gue resultados aceptables incluso con la presencia de cambios de temperatura. Ademas,
con la evolucion que se ha presentado en los tltimos anos en materia de informatica, hoy
en dia es posible utilizar el modelado computacional para estudiar diversos fenémenos
utilizando las ecuaciones que los definen. El caso de la hipertermia no es la excepcién y es
posible evaluar los efectos producidos por diversos tipos de energia en el cuerpo humano
combinando las ecuaciones que describen su comportamiento con las que corresponden al

fenémeno del biocalentamiento descrito por Pennes [28] a finales de los anos 40s.

En México, el Laboratorio de Radiaciones Electromagnéticas y Ultrasénicas (LA-
REMUS) de la seccién de bioelectrénica del Cinvestav - IPN estd trabajando tanto en
la caracterizacién ultrasénica de materiales biolégicos como en el desarrollo de diversos
sistemas de hipertermia. En este trabajo se presenta el desarrollo y caracterizacion de pro-
tocolos para la medicion de la velocidad de propagacion y la atenuacion del ultrasonido
en tejidos bioldgicos, asi como el estudio de los efectos de la termodependencia de estas
propiedades actusticas durante la aplicacion de la hipertermia. El trabajo se divide prin-
cipalmente en dos partes, la caracterizacién de tejidos biolégicos in wvitro y el desarrollo,
por medio del método por elementos finitos (FEM), de un modelo computacional de un

aplicador de hipertermia formado por un arreglo de 4 anillos piezoeléctricos concéntricos
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focalizados que sirva para evaluar los efectos de la termodependencia de las propiedades

acusticas.

El presente escrito se divide en 7 capitulos en los cuales se hace una breve introduc-
ci6én al tema desarrollado en la tesis (Capitulo 1), seguida de los fundamentos tedricos del
ultrasonido y la hipertermia (Capitulo 2). Posteriormente se presenta el estado del arte
de la caracterizacién ultrasonica y los modelos empleados para el estudio de los efectos de
la hipertermia en tejidos bioldgicos. En los siguientes capitulos se realiza el planteamiento
del problema, la justificacién de esta tesis y los objetivos de la misma (Capitulo 4). Se
presenta la metodologia seguida en la experimentacion in-vitro y en las simulaciones por
elemento finito (Capitulo 5) y se finaliza con una descripcion de los resultados obtenidos
(Capitulo 6) en esta tesis y se discuten y analizan dichos resultados hasta llegar a las

conclusiones de este proyecto de tesis (Capitulo 7).
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CAPITULO 2

Antecedentes

2.1. Ultrasonido

El ultrasonido puede ser definido como una onda de presién ciclica que tiene una frecuencia
mayor al limite superior que un ser humano puede escuchar. El limite de audicién promedio
de un ser humano se encuentra entre los 20 Hz y 20 kHz. Cuando el sonido se encuentra por
debajo de este intervalo se le conoce como infrasonido, cuando se encuentra por encima

recibe el nombre de ultrasonido, ver figura [2.1) (Tomada y modificada de [29)]).

Voz Humana Médico y Destructivo
Notas Diagnostico y
Bajas Animales Ensayos No Destructivos
20Hz 20kHZl 2MHz l 200MHz
o o )
Infrasonido Acustica

Figura 2.1: Escala del Sonido. El ultrasonido estd por encima de la capacidad audible del ser humano.
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Actualmente, la tecnologia del ultrasonido es utilizada en diversas areas como la
industria y la medicina. En la industria se puede utilizar para la mediciéon de distancias,
caracterizacion de materiales y la deteccién de posibles anomalias o fracturas en materiales
[30]; la ventaja de emplear ultrasonido en todo lo anterior es que los estudios se realizan
sin la necesidad de afectar los materiales, a esto se le conoce como ensayos no destructivos.
Por otro lado, en la medicina el ultrasonido estd tomando fuerza debido a que el tipo de
energia que produce es no ionizante, es decir, no genera efectos secundarios en el cuerpo
humano; la ecografia, la ultrasonoterapia y la hipertermia con ultrasonido son algunas de

las aplicaciones importantes que hacen uso de la energia ultrasénica.

2.1.1. Generacion del Ultrasonido

Cualquier objeto que vibre puede ser visto como una fuente de sonido. Las ondas so-
noras son generadas mecanicamente, por ejemplo, con un diapasén. En las aplicaciones
industriales y médicas, la generacion del ultrasonido se realiza mediante transductores
electroacusticos que hacen uso de lo que se conoce como el efecto piezoeléctrico. La piezo-
electricidad es la carga que acumulan ciertos materiales sélidos (principalmente cristales
y cerdmicas) en respuesta a un estrés mecanico. La palabra piezoelectricidad se deriva
del griego piezo o piezin que significa apreton o presion, y electric o electron que significa

fuente de carga eléctrica.

2.1.2. Efecto Piezoeléctrico

Es la propiedad que tienen algunos materiales cristalinos y ceramicos de producir cam-
bios eléctricos en la superficie como consecuencia de una deformacion, estos materiales
generan cargas eléctricas debido a tensiones o compresiones mecéanicas ejercidas perpen-
dicularmente sobre su eje principal de simetria que en determinadas condiciones provocan
una polarizacion de las cargas eléctricas; las cargas positivas se concentran en una cara
del cristal y las negativas en la otra cara ver ﬁgura [31]. El efecto piezoeléctrico inverso

se presenta cuando al elemento cristalino se le aplica una corriente eléctrica alterna y este
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experimenta cambios en su forma.

[}9& 4-..4.. 4 A

Figura 2.2: Polarizacion del Piezoeléctrico. Piezoeléctrico con dominios orientados aleatoriamente o sin
polarizar (izquierda) y piezoeléctrico polarizado (derecha).

2.1.3. Transductores Ultrasonicos: Principales Caracteristicas

Un transductor es un dispositivo capaz de convertir o transformar un determinado tipo
de energia de entrada en otro diferente a la salida; en el caso de un transductor de
ultrasonido, se convierte energia eléctrica en mecanica en forma de onda o viceversa,
es por esta razon que la mayoria de los transductores de ultrasonido pueden utilizarse
para aplicacion de la técnica que se conoce como pulso-eco; el transductor que emite el
ultrasonido es el mismo que lo recibe. La figura muestra las partes principales de un
transductor ultrasénico: elemento activo o piezoeléctrico, contramasa (backing), cubierta
(housing) y capa de acoplamiento. El elemento piezoeléctrico es el encargado de realizar
la conversion de la energia electromecéanica; este elemento esta conectado eléctricamente a
través electrodos que cubren al elemento piezoeléctrico. Las caracteristicas del transductor
también son afectadas por el conjunto de elementos no activos como el backing, el housing
y la capa de acoplamiento. Estos sistemas mecanicos pasivos tienen como funcién realizar
una asimetria de emision. La placa piezoeléctrica vibra y emite energia mecanica en ambos
sentidos. El backing es colocado en la cara posterior del elemento piezoeléctrico para
absorber la energia mecanica en esa direccion y ademas para detener la oscilacion de la
ceramica. La capa de acoplamiento por su parte tiene como funcién proteger el elemento
activo y asegurar una mayor transferencia de energia; esto se logra empleando un material
con una impedancia actstica intermedia entre el elemento activo y el material que se va

a radiar.
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Conector
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Figura 2.3: Partes de un transductor ultrasénico. Las partes principales son: elemento activo o piezo-
eléctrico, contramasa (backing), cubierta (housing) y capa de acoplamiento.

2.1.4. Ecuacion de Onda

La propagacion del ultrasonido en un medio se puede explicar mediante la solucion de la
ecuaciéon de onda. Esta propagacion se realiza a través de un medio en forma de vibraciones
mecanicas de las moléculas. A continuacién se determina la ecuacién de onda para una

propagacién lineal en un medio compresible isotrépico [32].

m = pA Ar

: / 4
: T
v(r) > E ——S V(rt+Ar)
p(r) > <« p(r+Ar)
4 r r+Ar

Figura 2.4: Presiones y velocidades en un pequeno diferencial de volumen.

Si consideramos un volumen pequeiio por el cual pasa la onda acustica (ver Figura

2.4) v que dentro de este volumen se presentan cambios locales en la densidad con respecto
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al tiempo entonces, las particulas vibran y poseen un desplazamiento (u), una velocidad
(v) y una aceleracién (dv/dt) dependientes del tiempo y del espacio. Aplicando la ley de

newton seguida de la regla de la cadena, tenemos:

_dv(rt) ov Or Ov\ v v
F=m=g W(a*aﬁ)—m(a*%)’ 21)

donde m es la masa de la unidad de volumen (m = pAAr) y r es la direccién de
propagacién de la onda. Debido a que la presion es una fuerza por unidad de area, la

fuerza neta en el volumen es:

F =p(r)—p(r+ Ar)] A (2.2)

sustituyendo la ecuacién 2.2 en la ecuacién [2.1] y usando la expresién para la masa,

nos queda

ot or

p(r) —z;(:JrA?“) _, (37} U@) ' (2.3)

Al aplicar el limite Ar — 0 a (2.3]), obtenemos la ecuacién diferencial

op ov ov
—E =p (a + UE) . (2.4)

La densidad en la ecuacién [2.4] es dependiente del tiempo y equivale a la densidad

promedio py mas la variacién con el tiempo debida a la onda acustica. Entonces

p=po+Apo(t). (2.5)

En la ecuacién [2.5] la variacién con el tiempo de la densidad es muy pequefia en
comparacion con la media por lo que puede despreciarse; ademads, las velocidades, pre-

siones, y los cambios en éstas son también muy pequenos, por lo que cualquier término
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de segundo orden (producto entre algunas de éstas variables) es mucho més pequefio que
los términos de primer orden. Entonces, eliminando los términos de segundo orden en la
ecuacion y sustituyendo la densidad dependiente del tiempo por la densidad promedio

pero despreciando la variacién pequena, tenemos

dp ov

5, Hrog =0, (2.6)

Ahora bien, para un volumen fijo, cuando la onda viaja se producen cambios en su
densidad que deben cumplir con la ley de la conservacion de la masa que dice: la masa neta
dejando un volumen fijo por alguno de sus lados debe estar acompanada por un descenso
de la masa dentro del volumen. Esto significa que el caudal de entrada (masa por unidad
de tiempo) menos el caudal de salida debe ser cero si el fluido es incompresible. Pero,
para fluidos compresibles, que es el caso, el caudal de entrada no es necesariamente igual
al de salida, por lo que se produce un cambio en la masa del volumen (ya que el volumen

no cambia). Esto significa,

Ap(r)-ov(r) —Ap(r+ Ar)v(r + Ar) = AAT%; (2.7)
simplificando la ecuacién [2.7]
_p(r+Ar)u(r+ Ar) —p(r)o(r) _ 9p (2.8)

Ar ot
Al aplicar en la ecuacién [2.8) el limite cuando Ar — 0 y reorganizando, tenemos

d(pv) | Op _

St 5y =0, (2.9)

Nuevamente, la densidad es dependiente del tiempo. Si consideramos la densidad
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media y su variacion, tenemos

@ 9(Apo)
Py ot

= 0. (2.10)

Ahora bien, sea E el médulo de elasticidad (expresado en densidades ya que el

volumen fue considerado fijo) en el que

E = py—. 2.11

Po Apo ( )
Usando FE, la ecuacién [2.10]se convierte a
ov 10p

—+=—=0. 2.12

or * E ot (2.12)

Las ecuaciones[2.6]y nos representan el acoplamiento entre velocidad de particu-
la y la presion. Al combinarlas, se obtiene la ecuaciéon de onda. Si derivamos la ecuacion

[2.6] con respecto a r y la ecuacién [2.12) con respecto a t obtenemos

% + po% =0, (2.13)
' v 10%
(%at%—ﬁwzo. (2.14)
Ahora, si combinamos la ecuacién y la ecuacién 2.14] tenemos la ecuacién de
onda ) )
%_%% —0. (2.15)

El término dependiente del espacio puede ser generalizado utilizando el operador

nabla (V) ,
2 po O°p

Posteriormente se determinara la velocidad del sonido en un medio como una funcién
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de la constante de elasticidad y de la densidad del medio: ¢ = \/E/p,. Utilizando esto,
tenemos por fin la ecuacién de onda para una propagacion lineal en medios isotrépicos:
9 1 0%p

Para problemas no isotrépicos e intensidades actsticas elevadas donde los fenémenos
no-lineales adquieren importancia, la ecuacién y las consideraciones llevadas a cabo
anteriormente no son validas. Serfa necesario obtener una ecuaciéon de onda con la densidad
y velocidad del ultrasonido complejas. Ademas, la igualdad a cero significa que la onda

unicamente viaja y el medio no tiene ninguna fuente.

2.1.5. Tipos de Onda

Una onda puede ser definida como una perturbacion que transfiere energia progresiva-
mente de un punto a otro a través de un medio, esta perturbacion se puede presentar
como una deformacién eldstica o bien como una variaciéon de presién [33]. El medio por
el cual se propaga una onda puede sufrir oscilaciones locales conforme la onda pasa, pero

las particulas del medio no viajan junto con la onda.

A continuacion se presentan las definiciones de los principales tipos de onda que se
propagan en los medios. Cada tipo de onda se caracteriza por su direccién, velocidad y
energia transportada. Las diferentes velocidades de estas ondas dependen de parametros
intrinsecos a cada material como su médulo de Young, coeficiente de Poisson, médulo de

cizalladura y densidad.

= Ondas Longitudinales.- Se caracterizan por una propagacion de forma perpendicular
al plano de emisién del transductor. Las oscilaciones de las particulas ocurren en
la direccién de propagacion de la onda. La velocidad de propagacion de la onda
ultrasonica depende directamente de la elasticidad de las interconexiones entre las
particulas; cada vez que una de las particulas se mueve de su posicién de equilibrio,

esta transmite la energia la particula vecina.
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= Ondas Transversales.- En la onda transversal, cortante o de cizalla, las particulas
oscilan en una direccién transversal a la direccion de propagacion de la onda. La
velocidad de este tipo de ondas se reduce aproximadamente a la mitad de la velocidad
de la onda longitudinal. Como se habia mencionado anteriormente, este tipo de

ondas se presentan principalmente en sélidos.

= Ondas de Rayleigh.- Este tipo de ondas son de tipo superficial y se propaga solamen-
te en la periferia del sélido; consisten en una combinacién de ondas transversales y
longitudinales. Las oscilaciones son elipticas y presentan una velocidad menor a las
ondas longitudinales y transversales. El tiempo de recorrido de este tipo de ondas

depende también de las irregularidades en la superficie del material.

= Ondas de Lamb.- Este tipo de ondas se presentan cuando el espesor del sélido es
menor que su ancho o longitud. Las caracteristicas de transmisién de este tipo de
ondas dependen del grosor, la longitud de onda y el tipo de sélido. La onda de Lamb
se produce cuando las particulas del centro del material vibran longitudinalmente,

pero las adyacentes lo hacen de forma eliptica.

2.2. Parametros Acusticos

2.2.1. Presion Acustica

La presién acustica (p) es el resultado de la propia propagacién de las ondas acusticas.
Cuando una onda viaja se producen cambios en la densidad del medio por donde viaja y
por lo tanto cambios locales en la presion que las moléculas se ejercen entre si, esta presion
se denomina presién actstica y se mide en pascales (Pa). La presién acustica puede ser
una medida temporal (presién actstica instantdnea), o una relacién con la cantidad de

energia efectiva (presion actstica eficaz o r.m.s.).
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2.2.2. Intensidad Acustica

Se define como la potencia sonora que fluye por unidad de superficie (WW/cm?) de forma
normal a la direccién de propagaciéon. La intensidad acustica es proporcional al cuadrado
de la presién generada por la onda sonora cuando el frente de onda es plano y esta dada

por:

1 2
I = 50,01}2 - (2.18)
donde c es la velocidad de propagacion ultrasénica en el medio, v es la velocidad de
la particula, p es la densidad del medio en el que se propaga el ultrasonido, p es la presion

acustica y Z es la impedancia acustica.

2.2.3. Velocidad de Propagacion del Ultrasonido

La velocidad del sonido se puede entender como la distancia que viaja una onda de sonido
por unidad de tiempo a través de un material o medio elastico. En aire seco a 20 °C
la velocidad del sonido es de 343.2 m/s . La velocidad del sonido varia dependiendo de
las propiedades de los materiales; el ultrasonido viaja més rapido en liquidos y sélidos
no porosos que en el aire. Por ejemplo, si comparamos la velocidad del sonido en aire a
20 °C con la velocidad del sonido en agua, ésta ultima es 4.3 veces mayor (1484 m/s)
mientras que en acero es cerca de 15 veces mayor (5120 m/s). La velocidad de una onda
elastica en cualquier medio se puede determinar utilizando la compresibilidad del medio

y la densidad, ecuacién [2.19

CcC =

E
= (2.19)

donde E' es el médulo de compresibilidad.

En medios no dispersivos la velocidad del sonido es independiente de la frecuencia
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Tabla 2.1: Velocidad de propagacién del ultrasonido en agua, aire y tejidos biolégicos.

Medio  Velocidad de Propagacién
del Ultrasonido (m/s)

Aire 343 a 20 °C
Agua 1480 a 20 °C
Grasa 1479 a 37 °C
Sangre 1565 a 37 °C
Higado 1540 a 37 °C
Miisculo 1587 a 37 °C
Hueso 3406 a 37 °C

mientras que en medios dispersivos la velocidad del sonido es funcién de la frecuencia, es
decir, cada componente de frecuencia se propaga a su propia velocidad (velocidad de fase)
mientras que la energia se propaga una misma velocidad de que conoce como velocidad
de grupo. En la tabla se presentan valores de velocidad de propagacién para agua,
aire y tejidos bioldgicos [22].

2.2.4. Atenuacion del Ultrasonido

La atenuacion es la pérdida gradual de intensidad de cualquier tipo de energia conforme
esta pasa a través de un medio. Una forma de medir la atenuacién del ultrasonido es el
coeficiente de atenuacion el cual es dependiente de la frecuencia de trabajo asi como de
las caracteristicas de cada tejido. De forma general, la atenuacién es expresada como un
decaimiento exponencial de la amplitud del ultrasonido conforme avanza en el espacio y

puede ser expresada como:

A= Age (2.20)

donde Aj es la amplitud no atenuada en una posicién inicial, A es la amplitud
reducida después de recorrer la distancia z a partir de la posicion inicial y « es el coeficiente
de atenuacion del material en la direccién de propagacion. Las unidades del coeficiente de
atenuacién pueden ser dadas en Np/m o dB/m. Los valores del coeficiente de atenuacién

son reportados normalmente a una frecuencia especifica o en un intervalo de frecuencias
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Tabla 2.2: Atenuacién del ultrasonido en agua, aire y tejidos biolégicos.

Medio Atenuacién
del Ultrasonido (dB/(M H zcm))

Aire 160
Agua 0.002
Sangre 0.20
Hueso cortical 6.90
Hueso trabecular 9.94
Cerebro 0.60
Tejido Cardiaco 0.52
Grasa 0.48
Higado 0.50
Misculo 1.09
Tejidos Suaves (Promedio) 0.54

[19,34]. La atenuacién en funcién de la frecuencia de los tejidos bioldgicos suaves puede

ser expresada como se muestra en la ecuacion [2.21

a(w) = agw? (2.21)

donde a (w) es la funcién de atenuacién en la frecuencia, w es la frecuencia angular,
v ap v y son parametros de atenuacion dependientes de la naturaleza del tejido biolégico.
La mayoria de los tejidos muestran una funcién de atenuacién aproximadamente lineal,
sin embargo, también hay reportes de una dependencia no lineal; para tejidos biolégicos
suaves se cumple que 1 < y < 2. En la tabla[2.2]se muestran algunos valores del coeficiente

de atenuacién de diversos materiales; los valores estan reportados a 1 MHz [35].

La atenuacion esta conformada principalmente por dos fenémenos la absorcion y la

dispersién (scattering) [36].

Absorcidn es la propiedad que tienen los materiales para convertir la energia acusti-
ca de las ondas de ultrasonido en otro tipo de energia; normalmente calor. La absorcion
de los materiales es dependiente de la frecuencia y es afectada ademads por el tamano, la
forma y las propiedades del material. Los materiales porosos son efectivos como absor-
bentes de ultrasonido al contrario de los buenos conductores de ultrasonido como pueden

ser los metales. La absorcion de las ondas ultrasénicas por el medio implica, en algunos
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casos, un aumento de temperatura dado por:

dr  2al,
dt  pC

(2.22)

donde C es el calor especifico e I, es la intensidad actstica a la profundidad x.

Dispersidn (Scattering) es, de forma general, un proceso mediante el cual algunas
formas de radiacion, entre ellas el ultrasonido, son forzadas a desviarse de una trayectoria
recta por las no-uniformidades que pueden presentar los materiales a través de los cuales
se propagan. Las reflexiones que son producto de la dispersiéon suelen llamarse reflexiones
difusas. La dispersion es consecuencia de las uniformidades en los materiales como pueden
ser burbujas, cambios de densidad, cambios en la velocidad y presencia de fibras; incluso
la presencia de las células en tejidos bioldgicos puede ser una fuente de dispersién [37].
Cuando el sonido se transmite a través de un medio homogéneo, la atenuacién puede ser
asociada solamente con la absorcion. Por otro lado, cuando la propagacion es a través
de un medio heterogéneo, es necesario tomar en cuenta también las aportaciones de la

dispersién.

2.2.5. Impedancia Acustica

La impedancia acustica es una medida de la eficiencia con la cual las ondas ultraséni-
cas viajan a través del medio y se obtiene a partir de la velocidad de propagacion del
sonido y la densidad del mismo. A esto también se le conoce como impedancia acistica

caracteristica y estd dada por la ecuacion [2.23

Z=cp (2.23)

Las ondas ultrasonicas se propagaran con mayor facilidad a través de un medio que
tenga una elevada impedancia acustica caracteristica mientras que, en los medios con

baja impedancia acustica la propagacion sera deficiente. La impedancia es baja en el aire,
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Tabla 2.3: Impedancia Actstica en Agua, Aire y Tejidos Biolégicos

Medio Velocidad de Densidad Impedancia
Propagacién (m/s) (kg/m?®)  Actstica (Ns/m?)

Aire 343 a 20 °C 1.2041 413

Agua 1480 a 20 °C 1000 1.48x106
Grasa 1479 a 37 °C 945 1.39x106
Sangre 1565 a 37 °C 1025 1.60x106
Higado 1540 a 37 °C 1064 1.63x106
Misculo 1587 a 37 °C 1060 1.68x106
Hueso 3406 a 37 °C 2228 7.58x10°

media en los tejidos blandos y alta en los tejidos duros como el hueso. A continuacion, en
la tabla se presentan las impedancias acusticas para agua, aire y los tejidos biolégicos

presentados en la tabla [2.1

La impedancia actustica es importante en:

1. La determinacion de la transmision y reflexion en la frontera de dos materiales con

diferentes impedancias actsticas.
2. El diseno de transductores ultrasénicos.

3. En la evaluacion de la absorcion del sonido en un medio.

La impedancia acustica es de suma importancia en las diferentes aplicaciones del
ultrasonido debido a que los ecos que contienen informacién del medio interrogado son
producidos por los cambios de impedancia entre las diferentes capas que atraviesa el

ultrasonido.

2.2.6. Reflexion y Refraccién

La mayoria de las aplicaciones del ultrasonido no serian posibles sin la reflexion de las
ondas ya que estas revelan las interfaces internas de los objetos. Cuando un haz de ultra-
sonido viaja a través de un medio con una impedancia Z; y encuentra perpendicular a
su trayectoria un medio con impedancia distinta Zs, se produce una reflexién del haz, lo

que comunmente llamamos eco. Cierta cantidad de la potencia incidente es reflejada en
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la interface y el resto es transmitida al medio siguiente. Hay dos puntos importantes que
considerar cuando se realiza el estudio de la reflexién de las ondas. El primero de ellos es el
angulo al que la onda reflejada sale una vez que interactia con la interfaz y el angulo que
adquiere la onda transmitida para su propagaciéon en el nuevo medio. El segundo punto

es el porcentaje de potencia de la onda incidente que es reflejada en la interfaz [32].
Angulos de Reflexion y Transmision

El fenomeno que ocurre cuando una onda plana incide en una interfaz plana que
separa dos medios con velocidades diferentes se muestra en la figura Como se puede
observar, el resultado de la interaccién de la onda incidente con la interfaz son dos ondas
adicionales, una onda reflejada y una onda transmitida (refractada). Estas nuevas ondas
estan condicionadas en angulo y magnitud dado que deben coincidir con las caracteristicas
de la onda incidente. El espacio perpendicular que hay entre los frentes de fase de la senal
es definido en el medio 1 como longitud de onda \;, pero, el espacio que se forma cuando
los frentes de fase chocan con la interfaz (d) no es igual. Cuando una onda choca con la
interfaz de un medio a cierto dngulo, la distancia entre frentes de fase sobre la interfaz
serda mas grande que \; y esta dado por la ecuacion donde 6; es el angulo de la onda

incidente.

A
g

sin ‘91

(2.24)

La onda reflejada y la onda incidente tienen longitud de onda igual en el medio 1
porque la frecuencia para las tres ondas (incidente, reflejada y transmitida) es la misma,
A =c¢/f . Porlo tanto, se puede deducir que para que el espacio entre frentes en la interfaz
coincida, el angulo al que la onda reflejada es radiada debe ser igual al de la onda incidente
0, = 0;. En cuanto a la onda transmitida, esta tendra una longitud de onda diferente a las
dos anteriores debido a que la velocidad en el medio 2 es diferente a la del medio 1. Para

que el espacio entre los frentes de onda a lo largo de la interfaz se mantenga, el angulo al
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Medio |, T} Medio 2, J5 < T

Transmitida

Figura 2.5: Fenémeno de reflexién y refraccion cuando una onda ultrasénica pasa de un medio con
impedancia Z; a otro medio con impedancia Z,.

que se transmite la senal ultrasénica debe cambiar, entonces:

sin 01 /\1 C1

=== 2.25
sin et )\2 Co ( )

La ecuacion [2.25] es conocida como la Ley de Snell. Cuando la onda viaja por un
medio 1 més réapido que un medio 2, el angulo de la onda transmitida sera menor que el
angulo de la onda incidente; cuando se presenta el caso opuesto, entonces el angulo de

transmisiéon serda mayor que el de la onda incidente.
Magnitudes de las Ondas Reflejada y Transmitida

Las ondas ultrasénicas son reflejadas en los limites donde hay una diferencia en las
impedancias acusticas (Z) de los materiales de cada lado de la interfaz. La diferencia
en Z es comunmente conocida como desigualdad de impedancias. A una desigualdad
de impedancias mayor, el porcentaje de energia reflejada en la interfaz serd mayor. Es
necesario tomar en cuenta lo que se conoce como continuidad de presion y los componentes

de velocidad normal a lo largo de la interfaz. Dado que las presiones de cualquier onda
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actian en todas direcciones y debido a que la interfaz por si misma no opone ninguna
resistencia, las presiones del lado izquierdo de la interfaz deben ser iguales a las que se
encuentran del lado derecho de la interfaz. Esto nos proporciona una relaciéon entre tres

presiones donde:

Dt = Di + Pr (2.26)

Ademas, se necesita que las velocidades de fase perpendiculares a la interfaz a ambos

lados se igualen, asi que, entonces tenemos:

uy cos 0, = u; cosB; — u, cos 0, (2.27)

Las dos ecuaciones anteriores pueden ser relacionadas entre si a través de la ecuacion
para la impedancia acustica. Entonces se define la relacién de presion reflejada con presion

incidente en el coeficiente de reflexién R.

_ D (Zy/cos0y) — (Z1/cos b;) (2.28)

R
pi (Za/cosb) + (Zy/cosb;)

Esta ecuacion es 1util para cualquier angulo de incidencia. El angulo de la onda
transmitida puede ser calculado empleando la Ley de Snell. La ecuacion [2.11] se reduce al
tomar en cuenta el caso especial cuando las ondas incidentes son normales a la interfaz
del medio. Este caso es empleado para aproximar la potencia de reflexién y de transmi-
sion en las interfaces del cuerpo humano a pesar de que éstas rara vez son exactamente
perpendiculares a la direccion de propagacion de las ondas incidentes. La variacion de
R con respecto de 6; es pequena cuando este valor es cercano a 0 y entonces la expre-
sion se reduce a una forma simple para los casos con una incidencia normal. Entonces, si

0; = 0; = 0 la ecuacion [2.28 se reduce a:

Zy— 2

R=——
Zy+ 2y

(2.29)
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Tabla 2.4: Efectos Empleados para la Deteccion del Ultrasonido

Efecto Cantidad Detectada
Piezoeléctrico Presién

Desplazamiento (Capacitancia) Desplazamiento de Particula
Desplazamiento (Interferometria) Desplazamiento de Particula
Fuerza de Radiacion Intensidad

Calorimetria Intensidad

Difraccion Optica Presiéon

Electro-acustico Intensidad

Cuando Z; > Z; R serd positiva mientras que cuando Z, < Z; R sera negativa.
Cuando esto tltimo ocurre solamente indicara que la fase de la onda de presién reflejada

estd desfasada 180 °de la fase de la onda de presion incidente en la interfaz.

2.3. Deteccién del Ultrasonido y Medicion de Cam-

pos Acusticos

Casi todas las aplicaciones practicas del ultrasonido en medicina implican en algin mo-
mento una etapa de deteccion o medicion. El propdsito de medir se debe principalmente
a la necesidad de obtener informacién para: el diagnostico de pacientes, la mediciéon del
comportamiento de la propagacion acustica en tejidos y otros materiales, y la medicion
de campos ultrasonicos; el interés principal es relacionar posibles cambios biolégicos con
mediciones fisicas de la exposicién a la que los tejidos son sometidos [38|. El ultrasonido,
por definicién, no se puede percibir directamente por los sentidos humanos, por lo tan-
to es necesario explotar algunos fenémenos fisicos que permitan su percepciéon de forma
cuantitativa. Hay varios métodos para la deteccién del ultrasonido, los principales son

mostrados en la tabla [2.4]

2.3.1. Dispositivos Piezoeléctricos

El efecto piezoeléctrico es el mas importante en lo que se refiere a las aplicaciones de

deteccion del ultrasonido; su simplicidad, eficiencia en la conversién y la posibilidad de
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una conversion directa entre energia acustica y eléctrica son sus principales ventajas.
Los detectores piezoeléctricos han sido construidos en una amplia variedad de formas
y tamanos de acuerdo a la necesidad [38]. El criterio de diseno de los detectores de
ultrasonido destinados a la dosimetria y a la medicion de propiedades de los materiales es
generalmente diferente de aquellos destinados al diagndstico sobre todo en la parte de la
sensibilidad; en las aplicaciones de diagnodstico es un requisito indispensable el maximizar
la informacién obtenida de la exposicion del paciente al ultrasonido. Para mediciones de
banda angosta y multifrecuencias en materiales y soluciones, el cuarzo es un detector
bueno a pesar de su relativamente bajo coeficiente de acoplamiento, mientras que, para
las mediciones de dosimetria, es conveniente emplear detectores ceramicos miniatura o

bien PVDF (hidréfonos) en condiciones no resonantes.
Hidrofonos

Para la medicion de campos actusticos es necesario un dispositivo con dimensiones
mucho menores a las de la longitud de onda acustica en el medio de propagaciéon (por
ejemplo, 0.1 mm para una frecuencia de 15 MHz en agua) [38]. Existen dos posibles solu-
ciones que satisfacen el criterio anterior: hidréfono de aguja y de membrana; pueden ser
fabricados con elementos de polimero piezoeléctrico como PVDF (fluoruro de polivinili-
deno). El area sensible de un hidré6fono puede realizar barridos sobre un campo actstico
de interés y obtener informacién. Este tipo de dispositivos son un sistema de medicion

practico, preciso y estable. En la figura [2.6] se presentan algunos ejemplos de hidréfonos.

En la implementacion, los disenos con alta resolucién espacial de cualquier tipo
presentan una inevitable relacion entre miniaturizacion, sensibilidad y ancho de banda. Los
hidréfonos pueden ser fabricados empleando polimeros que ofrecen la posibilidad de tener
espesores de 9 um para un ancho de banda elevado y dimensiones de apertura debajo de 75
pm. Para una resolucion espacial alta se requiere de un preamplificador para compensar la
baja sensibilidad y la alta impedancia eléctrica del dispositivo. Los hidréfonos de aguja son
construidos mediante el montaje de un disco circular de un piezopolimero sobre la punta
de una aguja hipodérmica; estos son ampliamente usados para obtener campos acuisticos.

En los dispositivos de membrana el montaje se hace estirando una pelicula de polimero
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sobre un molde circular y la regién sensible queda definida por el area que se encuentra

entre los electrodos conductores depositados al vacio a ambos lados de la pelicula.

Figura 2.6: Algunos ejemplos de hidréfonos de aguja y de membrana

Técnica C-scan para campos acisticos

Consiste en realizar un barrido en el volumen dentro del campo de radiacion del
transductor usando una sonda para la deteccion de las presiones acusticas y un sistema
posicionador en 3ed dimensiones (XYZ), ver figura . La sonda de deteccién puede ser
otro transductor, un hidréfono, un termopar con una cubierta absorbente de ultrasonido
o un reflector muy pequeno. Cuando la sonda es un hidréfono, éste detecta la senal y
un sistema de registro la almacena, junto con las coordenadas, para su posterior anélisis.
Cuando se trata de un termopar, lo que se almacena es la temperatura medida la cual
estd relacionada a la presién actstica. Si la sonda es un reflector esférico (ball reflector),

el transductor a caracterizar emite la energia y recibe un rebote (eco) del reflector [39).

2.3.2. Detectores de Desplazamiento

El desplazamiento de particulas es otra forma de realizar la medicién de campos acusticos.
Bajo condiciones de ondas planas lineales se relaciona el desplazamiento con la presion
acustica. Uno de los dispositivos que utilizan esta técnica es el llamado micréfono de

capacitancia el cual puede ser colocado de tal manera que el campo acustico incida nor-
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Figura 2.7: Técnica C-scan con hidréfono para la medicién del campo acustico.

malmente en una de las caras y provoque una deflexién; el desplazamiento resultante
puede ser calculado en términos de la carga, sin embargo, los valores de capacitancia
involucrados son extremadamente pequenos y no es util cuando se intenta una medicion

con una resolucion espacial elevada.

Beam splitter

Laser ] ‘ | [Transducer

T

Pellicle: optically reflecting
acoustically transparent

T
Reference

Figura 2.8: Principio de funcionamiento de un interferémetro para la medicién del desplazamiento.

Una opcion facilmente cuantificable para realizar la medicion del desplazamiento de
la particula es la que se realiza por medio de la interferometria. Esta es normalmente
empleada como se muestra en la figura 2.8, donde el haz de interés es adecuado para ser
reflejado de manera casi normal hacia una superficie liquida delgada formando un limite
entre aire en el espacio y el liquido de propagacion. El lado en el que hay aire esta disenado
para ser Opticamente reflejante; se realiza el escaneo, cerca de la incidencia normal, por un

haz de laser estrecho, el cual forma una parte del interferémetro éptico. La mediciéon con
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este tipo de arreglos es complicada debido a su sensibilidad a las vibraciones provenientes
del medio ambiente. Ademads, la interaccion entre la propagacién de ondas actsticas y

opticas dificulta la medicién del desplazamiento de la pelicula.

2.3.3. Difraccion ()ptica

Los cambios de presion transitorios en un medio asociado con la propagacién de una per-
turbaciéon acustica conllevan cambios correspondientes del indice de refraccién éptica del
medio, a esto se le conoce como el efecto Raman-Nath. Este efecto puede ser aprovechado
por la metrologia acustica empleando un arreglo como el de la figura [2.9] Un haz de luz
paralelo atraviesa un medio de propagacién actstico en direccién normal al eje del haz
acustico de interés y posteriormente es llevado al foco por medio de un lente o espejo. El
haz de sonido actia como una rejilla de fase y una parte de la energia del haz de luz de
primer orden es difractada. La intensidad de la luz de estos ordenes es funcién del cambio
producido por el campo actstico en el indice de refraccién optico y de la longitud del
camino de propagacion Optica a través del haz de sonido. Este método, sin embargo, es
considerablemente complejo debido principalmente a la no uniformidad de la amplitud de

la presion.

. L S

—B e [
1 = e

g PEE

a— 1

Figura 2.9: Arreglo para la mediciéon de la difraccién 6ptica debido a las variaciones de la densidad
dentro de un haz ultrasénico. I es la fuente de iluminacién; T es el transductor ultrasénico;
B el haz ultrasénico; A Material absorbente; L lente convertidor; S rendija y P fotodiodo.
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El fenémeno empleado por este método sienta las bases para una técnica de caracte-
rizacién cualitativa para poder observar la forma de los campos acusticos, incluso se puede
observar en tiempo real el comportamiento de la forma y la propagacion de paquetes de
ondas pulsadas. Si se toma el primer orden de difraccion y se agrega una etapa optica es
posible formar una imagen que contenga informacién sobre el campo acistico en lo que

es llamado campo oscuro, ver figura [2.10]

Figura 2.10: Ejemplos de imégenes en campo oscuro. Onda continua (izquierda) y onda pulsada (dere-
cha).

2.4. Conservaciéon de Tejidos Biolégicos

En este trabajo, se midieron las propiedades actsticas de tejidos provenientes de cerdo que
se adquirieron directamente en rastros. Las muestras bioldgicas no eran del todo frescas,
habian pasado al menos 2 horas desde la muerte del animal hasta que se almacenaba el
tejido, sin embargo, era necesario retardar el proceso de desnaturalizacion por lo que se

realizd una investigacion sobre las opciones para la conservacion de 6rganos biolégicos.

Hoy en dia un trasplante de 6rgano es una opcién terapéutica que ofrece un trata-

miento definitivo para algunas enfermedades. Como resultado de esto, la lista de espera
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de donadoras se ha incrementado en los tltimos anos, de acuerdo con los datos publicados
por la Administraciéon de Servicios y Recurso de la Salud de Estados Unidos (HRSA),
en noviembre de 2012 estaban en espera de algin tipo de trasplante mas de 100 mil
pacientes. Cerca de 95 mil personas esperan por un trasplante de rinén, 16 mil por un
trasplante de higado y 3 mil 300 estaban esperando por un corazén [40]. Estos ntimeros
se incrementan cada ano y por este motivo las mejoras en la preservacion de tejidos es de

suma importancia.

Existen dos factores comunes en la mayoria de los reportes sobre conservacion de

tejidos: la solucion conservadora y el almacenamiento a bajas temperaturas.

2.4.1. Soluciones Conservadoras

Las soluciones que existen son distintas en su composicion, sin embargo, todas tienen los
mismos propdsitos: prevenir el edema celular, retardar la destruccién celular, y maximizar

la funcién de los 6rganos después de restablecer la perfusion sanguinea [41].

= Solucién Euro-Collins
Una de las primeras soluciones fue la llamada solucién de Collins, ésta contenia altas
concentraciones de potasio, magnesio, fosfato, sulfato y glucosa. Posteriormente, se
desarroll6 la solucién Euro-Collins como una modificacion de la solucién Collins
original. Esta tltima contenia altas concentraciones de potasio (110 mM), fosfato
(60 mM) y glucosa (180 mM). La conservacién de los érganos mejoré a partir de
esta modificacion. La solucion Furo-Collins era adecuada para preservar corazon,

higado y pulmoén.

= Solucién Citrato Ross-Marshall
Se desarrollé como una alternativa a la soluciéon anterior, sus composiciones elec-
troliticas son similares con la diferencia de que hay un citrato que reemplaza al
fosfato, y el manitol a la glucosa. El citrato actiia como una soluciéon tampoén o

buffer y junto con el magnesio forman una molécula impermeable que ayuda a es-
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tabilizar el ambiente extracelular, sin embargo, esta solucién no llego a ser usada en

la clinica.

» Solucién Sacarosa Fosfato-Amortiguadora (Phosphate-buffered sucrose solution)
Una de las soluciones més sencillas, contiene sacarosa 140 mmol/L, y sodio hidro-
genado y fosfato dihidrogenado como buffers. Esta solucion es utilizada en experi-

mentos de laboratorio y puede preservar un higado de perro hasta por 3 dias.

= Solucién Histidina Tiptofan Ketoglutarato Bretschneider
Fue desarrollada para ser usada en cardiologia durante las cirugias a corazén abier-
to, también conocida como solucién HTK, esta solucion fue probada con éxito en
la preservacion de higado y rinén. Entre sus componentes estan la histidina (200
mM), el manitol (30 mM), el triptofan y el acido alfa-cetoglutarico. También con-
tiene bajas concentraciones de sodio, potasio y magnesio. En este caso la histidina
funciona como buffer y, junto con el manitol y el triptofan, actiian como colectores
de radicales libres de oxigeno. En comparacion con la solucién Euro-Collins, esta
solucién mejoré la funcién renal de los érganos después del trasplante. Esta solucion
comenzé a volverse la opcién mas importante en la clinica, sin embargo, existen
reportes aislados del desarrollo de pancreatitis cuando el pancreas a trasplantar es

preservado en esta solucion.

= Solucién Universidad de Wisconsin (UW)
Fue desarrollada para la conservacion de higado, rinén y pancreas. Esté considerada
como la solucion estandar para la preservacion renal y hepatica por su eficacia en
la extensién del tiempo de isquemia para rinones e higados al permitir que estos
sean transportados grandes distancias. Esta soluciéon también ha sido empleada en
la conservacién de intestino delgado y corazén. La solucién tiene una osmolalidad

de 320 mmol/kg y un pH de 7.4, sus compuestos se muestran en la tabla

Uno de los componentes de las solucién UW es el hidroxietil-almidén (HES). E1 HES
no representa ninguna ventaja a la solucién cuando se utiliza para el almacenamiento
en frio. Existen soluciones derivadas de la solucién UW que no contienen HES que

han mostrado resultados similares a los de la formula original. El lactobionato es
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el componente mas importante de la solucién, su naturaleza insoluble mantiene la
presién oncoética coloidal de la solucion, retrasa y previene el equilibrio de la solucién
a través de la membrana, y retrasa el desarrollo de edemas celulares. Las bajas
concentraciones de potasio mejora la eficiencia del lavado de la soluciéon mediante
la eliminacién del efecto vasoconstrictor. El glutation es eficaz como un colector
de radicales libres de oxigeno sélo si se anade inmediatamente antes de su uso; la

adenosina y el alopurinol también ayudan en esta funcién.

= Solucién Celsior
Es una solucion tipo extracelular de baja viscosidad recientemente desarrollada para
la preservacion de tejidos, su caracteristica principal es la combinacion de las bon-
dades de la soluciéon UW (lactobionato y manitol) y de las solucién HTK (el buffer
a base de histidina). El glutatién reducido de la solucién Celsior es el mejor antioxi-
dante disponible. Esta solucion fue desarrollada especialmente para los trasplantes
de corazon; hoy en dia también es utilizada para trasplantes de pulmoén, higado, y
rinén. Se estan haciendo pruebas para ser usada en la conservacién del pancreas.
En la tabla se muestran los componentes y sus respectivas concentraciones para

las soluciones conservadoras HTK, UW y Celsior [42,43].

2.4.2. Técnicas de Almacenamiento

Cuando se habla de trasplantes es necesario contar con métodos eficaces, seguros y confia-
bles preservar los érganos ex vivo hasta que se realiza el trasplante. Los tiempos aceptables
de preservacion varian dependiendo del érgano en cuestién, la mayoria de los cirujanos
prefieren trasplantar el corazén dentro de las 5 horas siguientes a su extraccion; por otro
lado, el rinén puede ser almacenado sin problema durante 40 o 50 horas, pero es preferible
realizar la operacién lo antes posible. Los trasplantes de pancreas se realizan entre 5 y 15
horas de después de la extraccién y los trasplantes de higado por lo general se llevan a
cabo dentro de 6 y 12 horas. Existen algunas técnicas de almacenamiento que ayudan a

conservar los tejidos desde que son extirpados hasta que son implantados.
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Tabla 2.5: Componentes de las principales soluciones de conservacion de tejidos biolégicos.

Componente Celsior HTK UW
Hidroxietil-almidén (g/1) 50
Histidina (mmol/1) 30 198
Manitol (mmol/1) 60 30
Lactobionato (mmol/1) 80 105
Rafinosa (mmol/1) 30
Acido Glutdmico (mmol/1) 20

Fosfato (mmol/1) 25
Glutation (mmol/1) 3 3
Alopurinol (mmol/1) 1
Adenosina (mmol/1) 5
Sodio (mmol/1) 100 15 27
Potasio (mmol/1) 15 10 125
Cloruro (mmol/1) 50

Calcio (mmol/1) 025  0.015
Magnesio (mmol/1) 13 4

Sulfato de Magnesio (mmol/1) 5
Triptofan (mmol/1) 2
Cetoglutarato 1
Insulina (U/1) 100
Dexametasona (mg/1) 8
Bactrim (mg/1) 0.5

= Preservaciéon hipotérmica

Es la técnica preferida para la conservacion de 6rganos porque es simple, no requiere
equipo sofisticado, y ademas permite una facil transportacion. El efecto de la pre-
servacion hipotérmica es la disminucién del metabolismo [44]. A temperaturas bajas
las reacciones de degradacion son considerablemente mas lentas que a temperatura
ambiente. A 10 °C la tasa del metabolismo se vuelve mas lenta en un factor de 2; a 0
°C este factor es de 12 a 13 veces mas lento. Cabe mencionar que la hipotermia por
si misma no es suficiente para la preservacion adecuada de los tejidos, es necesaria
una solucién de conservacion adecuada en la que se sumerja el érgano en cuestion.
Existen dos técnicas de preservacion usando hipotermia: almacenamiento sencillo
en frio y perfusién hipotérmica continua. En la primer técnica se utiliza una bolsa
estéril para depositar el 6rgano dentro de la solucién conservadora, posteriormente
esta bolsa es depositada dentro de otra que contiene trozos de hielo; la ventaja de
esta técnica es que puede ser aplicada en cualquier sitio y es facil de transportar.

En el caso de la perfusién continua, desarrollada en 1967 por Belzer, se emplea una
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bomba para hacer circular la solucién conservadora fria a través del 6rgano [45]
para que el oxigeno y los sustratos mantengan la actividad de lo bomba iénica y el
metabolismo; con esta técnica se mantiene la sintesis de ATP y otras moléculas, sin
embargo, el equipo necesario para realizar la perfusiéon complica la transportacion

del 6rgano.

= Criopreservacion
Numerosos investigadores han realizado esfuerzos por preservar tejidos e incluso
cuerpos enteros mediante el congelamiento |46] tal como se realiza normalmente en
los trabajos de conservacion de células donde estas técnicas de criopreservacion son
usadas satisfactoriamente. Desgraciadamente, esta técnica ha presentado algunas
desventajas [47]. Un ejemplo de esto es la densidad de empaquetamiento, en un
érgano ésta puede llegar al 80 % y la preservacion de células aisladas se vuelve una
dificil cuando se alcanza una concentracién de células por encima de 20 %. Adem4s,
la presencia de células de diferentes tipos (cada una con sus propias caracteristicas
para la criopreservacién) dificulta la recuperacién cuando se realiza el desconge-
lamiento. Por otro lado, la formacion de hielo extracelular puede causar dano en
la estructura del érgano [46]. La criopreservaciéon de érganos no es posible con la

tecnologia de estos dias [41].

= Vitrificacién
Es, quizé, la técnica més promisoria en la criopreservacion de érganos [47]. A grandes
rasgos, esta técnica toma una solucién acuosa y lo convierte en un sélido amorfo. Un
liquido puede ser enfriado mas alla de su punto de fusiéon sin presentar un cambio de
fase. Para que se produzca la formacién de hielo primero es necesaria la nucleacion,
este es un proceso mediante el cual un grupo de moléculas alcanza un tamano critico
para finalmente comformar nticleos de hielo de forma espontanea. A temperaturas
bajas este tamano critico se vuelve mas pequeno e incluso puede aproximarse al
tamano de los grupos que se forman en los liquidos. La solucién puede ser enfriada a
la temperatura de nucleaciéon homogénea (temperatura a la cual la probabilidad de

nucleacién es igual a 1) en un estado de superenfriamiento, pero debajo de ese punto
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ocurre la cristalizacion. El liquido stperenfriado existe en un estado meta-estable
hasta que se alcanza la temperatura de transicion. A esta temperatura, el tiempo
requerido para el traslado molecular en la nucleacién o el crecimiento cristalino se

vuelvan infinitos; entonces, el sélido amorfo es estable bajo este punto.

La vitrificaciéon también puede obtenerse anadiendo solutos que desarrollen una es-
tructura en agua que se pueda romper debido al crecimiento cristalino. Las moléculas
de soluto impiden este crecimiento bloqueando otras moléculas de agua e interfirien-
do con la unién del hidrégeno necesario para la formacién de hielo. Ambos enfoques
son aditivos, i.e., a mayor concentracién del soluto menor tasa de enfriamiento ne-

cesaria para lograr la vitrificacién.

El problema con la vitrificaciéon de érganos es que alrededor de la mitad del agua
en un organo debe ser reemplazada con moléculas de soluto para que la vitrifica-
cién ocurra a rangos razonables de enfriamiento. Las dificultades en las técnicas
de vitrificacién incluyen la infusion de concentraciones altas de solutos de vitrifica-
cion dentro del 6rgano, el remover estos solutos por deshielo, el prevenir la fractura
de los érganos durante el almacenamiento criogénico y el calentar los érganos lo
suficientemente rapido para prevenir la desvitrificacién, entre otros problemas. La

vitrificacion no se usa actualmente en la clinica.

2.5. Terapia Térmica

En anos recientes, la terapia térmica ha surgido como una herramienta prometedora para
combatir el cancer [4§]. Esta terapia engloba todos los tratamientos basados en la transfe-
rencia de energia calorifica dentro o fuera del cuerpo y puede ser clasificada con respecto
a las temperaturas alcanzadas durante el tratamientos; Staufffer [5] muestra una clasifi-
cacién que va desde la crioterapia (T < -50 °C) hasta la ablacién térmica (T > 50 °C).
Cada una de estas terapias produce diferentes efectos en el organismo, ver figura 2.11} A
grandes rasgos, la terapia de calentamiento o enfriamiento puede producir efectos en el

cuerpo como reduccién del dolor y la inflamacion, cicatrizacion de heridas, conservacion
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de tejidos, cirugia térmica y terapia oncoldgica.

En el caso de las terapias basadas en el calentamiento se tienen tres mecanismos

basicos para depositar la energia en el cuerpo humano:

» Conduccion Térmica del Calor.- es un mecanismo de transferencia de energia térmica
entre dos sistemas basado en el contacto directo de sus particulas que tiende a igualar
la temperatura dentro de un cuerpo o entre diferentes cuerpos en contacto por
medio de transferencia de energia cinética de las particulas. La tasa de transferencia
depende del gradiente térmico y de las propiedades térmicas de los materiales en

contacto.

= Aplicacién de Campos Electromagnéticos.- el campo electromagnético produce mo-
vimiento de la red de electrones dentro de los tejidos; el calor se produce como
resultado de la fricciéon que hay entre moléculas polares de agua adyacentes. En este
caso existe una subclasificacion basada en la frecuencia de trabajo que separa la
radiofrecuencia (20 MHz) de las microondas (100 MHz). En ambos casos, la densi-
dad de potencia absorbida por los materiales decrece exponencialmente conforme el
campo penetra en los tejidos. Es necesario que al momento de planear el tratamien-
to se seleccione la frecuencia adecuada dependiendo de factores como el tamano y

profundidad del tumor.

= Aplicacién de Ondas Ultrasénicas.- Al igual que la radiacion electromagnética, la
intensidad del ultrasonido decrece conforme penetra en los tejidos. Las frecuencias
recomendadas para el tratamiento de tumores estan entre 0.5 y 10 MHz. La disper-
sion del haz ultrasénico al pasar por los tejidos es minima ademas, con la focalizacion
del ultrasonido, se logra la deposicién de energia en la zona a tratar. El ultrasonido
es la mejor opcion cuando se habla de focalizar la energia en tumores pequenos y

profundos.

Etimolégicamente, hipertermia proviene del griego hiper- que significa mas alla, y

de -termos que significa calor [6]. Entonces, hipertermia se refiere a un incremento de
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temperatura mas alla del limite superior soportado por los tejidos humanos, sin embargo,
hoy en dia la hipertermia se produce de forma artificial con el propédsito de elevar la
temperatura de las células cancerigenas de 4 a 8 °C por encima de su nivel normal para
producir sensibilizacién a la quimio y radioterapia [5,/48,49]; la fuente de generacién de
hipertermia puede utilizar energia ultrasonica, electromagnética, radiofrecuencia, etc. Los
efectos de la hipertermia dependen de factores como el tipo y cantidad de energia aplicada,
el tiempo de tratamiento y la temperatura alcanzada, y de las propiedades de los tejidos

biolégicos [6},7,48,50].

Por otro lado, como se mencioné anteriormente, la ablacién térmica ocurre cuando
la temperatura alcanzada dentro de la zona de tratamiento esta por encima de los 50
°C [48]; el principal objetivo de este tipo de procedimiento es generar necrosis de las
células cancerigenas. Es deseable que los procedimientos tanto de hipertermia como de
ablacién sean minimamente invasivos [4,51] y con el menor dano de los tejidos sanos
circundantes. Si bien la hipertermia y la ablacién térmica han mostrado ser un medio
eficiente para tratar el cancer, aliin es necesario resolver cuestiones como la medicién no
invasiva de las temperaturas en la zona de tratamiento asi como la focalizacién de la

energia empleada.

2.5.1. Estimacion No Invasiva de la Temperatura

Cémo se mencionoé anteriormente los tratamientos con hipertermia se basan en la elevacién
de la temperatura normal del cuerpo por un tiempo determinado para provocar danos las
células cancerigenas e incluso la necrosis [6,/7], sin embargo, es de suma importancia el
conocer las temperaturas que se alcanzan y en qué zonas se alcanzan para aplicar el
tratamiento de forma correcta; si no se alcanza la temperatura adecuada, ésta podria
beneficiar la proliferacién del cancer [52]. Diversos grupos de investigacién se han dado
a la tarea de encontrar un método para estimar la temperatura dentro de un volumen
de forma no invasiva. A continuacion se presentan las diversas opciones que se usan y
las que se han propuesto para medir la temperatura cuando se aplica un tratamiento de

hipertermia; hasta ahora no se ha llegado a desarrollar un sistema confiable que pueda ser
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llevado a la clinica y esto se debe principalmente a diversos factores fisicos y fisiolégicos

que hacen de la medicion no invasiva de la temperatura un reto duro de alcanzar.

2.5.1.1. Meétodos Invasivos

Estos métodos son llamados invasivos por la necesidad de insertar o colocar el sensor en
contacto directo con la superficie a la cual se le mide la temperatura. Si bien este tipo
de equipos son normalmente empleados en laboratorios, hay algunos casos (termopares,
termistores) en los que pueden ser utilizados en la clinica con sus respectivos riesgos
e incomodidades; estos sensores son usados debido a que hasta el momento no existe
otro método para realizar la medicién de las temperaturas alcanzadas en la zona de

tratamiento.

Dentro de esta clasificacién se pueden colocar los instrumentos de medicién superfi-
cial de la temperatura como las cAmaras infrarrojas [53] y las hojas de cristal liquido [54].
Si bien estos equipos no son planeados para ser invasivos, es necesario rebanar la muestra
para conocer la temperatura en el interior. Este tipo de mediciones se realizan normal-

mente en un phantom (emulador de tejido) o un experimento in wvitro.

Como se menciond anteriormente, las sondas son empleadas tanto en la experimen-
tacion como en la clinica. Estos sensores son los que se usan actualmente en la para
monitorizar las temperaturas durante los tratamientos de hipertermia [55]. De igual for-
ma son utilizados en la investigaciéon como una referencia de temperatura para los nuevos
equipos de terapia y para la comprobacién de los sistemas de estimacion no invasiva de
la temperatura. Los sensores empleados en un tratamiento de hipertermia pueden ser
termopares, fibras opticas o termistores; la eleccion de alguno de éstos depende en gran
medida del tipo de energia con el cual se esta radiando y las posibles interferencias que
causen los sensores en el campo de radiacién. Este tipo de sensores tienen la desventaja de
que las mediciones realizadas son puntuales y no se puede obtener una distribucion de la
temperatura en un volumen. Un gran inconveniente es que cuando se colocan los sensores

en zonas donde existe cancer se tiene el riesgo de causar metastasis por la diseminacion
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de células cancerigenas en la sangre al extraer la sonda [56].

2.5.1.2. Métodos No Invasivos

Diversos grupos de investigacion se han dado a la tarea de proponer y desarrollar proto-
tipos para la estimaciéon no invasiva de la temperatura con diferentes tipos de energia y

principios.

La tomografia por impedancia eléctrica estd basada en la medicién de la impedancia
eléctrica de un cuerpo al cual se le inyectan pequenas corrientes con una frecuencia y
amplitud dentro de los limites establecidos por las normas de seguridad eléctrica. De
acuerdo con [57] la impedancia eléctrica en las soluciones acuosas presenta una variaciéon
lineal con respecto al cambio de la temperatura. Si se tiene en mente que los tejidos, y
el cuerpo humano en general, estan formados en su mayoria por agua esta técnica podria
ayudara a la estimacion de la temperatura sin embargo, diversas pruebas en voluntarios
mostraron que esta técnica es dependiente de cada uno de los objetos de estudio y de las

zonas donde se colocan los electrodos [5§].

La tomografia computarizada por ultrasonido se basa en el principio basico de la
reconstruccién de imagenes por tomografia computarizada. En el caso del ultrasonido se
puede obtener una distribucién de las velocidades del sonido dentro del objeto de estudio
conociendo la distancia entre el emisor y el transmisor asi como el tiempo que tarda un
pulso ultrasénico en llegar de un punto a otro. La estimacion de la temperatura con este
tipo de equipos se basa en encontrar las diferencias en velocidades del sonido antes y
después del calentamiento de la muestra sabiendo que este parametro presenta una de-
pendencia con la temperatura en los tejidos. Nawata [59] realizé pruebas en phantoms
para comparar las distintas técnicas de reconstruccion de imagenes para la tomografia
computarizada: el método ““filter back projection” (FBP), el método de la transformada
de Fourier, y el método iterativo. La sustraccién de la imagen obtenida antes del calen-
tamiento a la imagen obtenida después del calentamiento entrega una distribucion de la

diferencia en temperaturas que va a estar relacionada con los cambios en la velocidad de
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propagacién debidos al aumento de la temperatura en el phantom, sin embargo, la preci-
sion de las medidas podria ser deficiente debido a la presencia de tejidos que contienen

poca agua o alto contenido de grasas.

La resonancia magnética nuclear ha sido objeto de estudio en la estimacién no
invasiva de la temperatura y ha presentado resultados aceptables. Existen tres parametros
que son afectados por los cambios de temperatura y que pueden ser detectados con la
resonancia magnética. i) La frecuencia de resonancia de los protones de agua (PRF por sus
siglas en inglés) [60,61], ii) la constante del tiempo de relajacién T1 [62] y iii) el coeficiente
de difusién de las moléculas de agua [63]. La mayor parte de los estudios con este tipo
de energia estan en sus pruebas preliminares y enfocadas a medir temperatura durante
tratamientos de hipertermia en el cerebro [64]. Entre estas técnicas, la mas prometedora es
la que utiliza los cambios en la frecuencia de resonancia de los protones aunque es necesario
asegurar la estabilidad del campo magnético para que esto no afecte las mediciones, de
igual forma los movimientos del paciente se ven reflejados en los resultados. La resonancia
magnética nuclear parece ser una de las alternativas mas llamativas para solucionar el
problema de la estimacion de la temperatura sin embargo, el costo elevado de los equipos

la hacen de dificil acceso.

El wltrasonido también ha sido objeto de estudio en la estimacién no invasiva de la
temperatura, este tipo de energia cuenta con diversas caracteristicas que la hacen una de

las opciones més prometedoras, las principales son [65]:

1. Una buena penetracién a frecuencias donde la longitud de onda esta en el orden de

las décimas de mm.

2. Estas longitudes de onda tan pequenas permiten que los rayos ultrasénicos estén
colimados, que puedan ser enfocados y que se puedan controlar apropiadamente

usando una apertura razonable.

3. La factibilidad de construir transductores ultrasénicos de casi cualquier forma y

tamano.

4. El hecho de que el ultrasonido no causa ningun efecto toxico o ionizante en el tejido.
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5. La compatibilidad de los transductores ultrasénicos empleados para la estimacion

de temperatura y para la terapia térmica.

6. Y, finalmente, el bajo costo asociado a estas técnicas de medicién comparado con

la tomografia computarizada y la resonancia magnética.

En la literatura se encuentran cuatro métodos generales para la estimacion de tem-
peratura usando ultrasonido que estdn basados en los cambios en atenuacién [1826], los
cambios en la energia de retrodispersién [15,66], los desplazamientos en el tiempo [67],68]

y los desplazamientos en la frecuencia |69].

2.5.2. Focalizacion del Ultrasonido

Aunque el principal uso del ultrasonido en la vida diaria es la ecografia (obtencién de
imégenes por medio de senales ultrasénicas), esta energia también puede ser empleada
para generar diatermia [70], hipertermia [5] y ablacién [5]. Tanto la hipertermia como
la ablacién con ultrasonido se pueden lograr mediante la concentracién de la energia en
un punto: la focalizacion. Esta ultima se realiza ya sea geométricamente con lentes y
curvaturas en las caras de los transductores o bien mediante arreglos de piezoeléctricos

focalizados electronicamente con retardos en fase o en tiempo.

El primer trabajo relacionado con un tratamiento extracorpéreo usando ultrasonido
fue desarrollado por los hermanos William y Francis Fry a principios de los anos 50.
Ellos trataron desérdenes neuroldgicos empleando un conjunto de transductores capaces
de focalizar la energia ultrasonica dentro de la corteza cerebral; se puede ver el equipo
desarrollado por los hermanos Fry en la figura [2.12] Desafortunadamente esta técnica
no pudo desarrollarse en ese tiempo debido a la falta de dispositivos de imagenologia que
ayudaran al seguimiento del tratamiento. Ya para los anos 80’s, Lizzi desarrollé un equipo
que empleaba ultrasonido para el tratamiento de glaucomas y tumores intraoculares; este

tipo de tratamiento fue reemplazado mas tarde por el ldser [71].

Gracias al desarrollo tecnoldgico de los tltimos anos, hoy en dia podemos encontrar
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Figura 2.12: Equipo desarrollado por los hermanos Fry para el tratamiento de desordenes neurolégicos.
Ejemplo de focalizacion.

diversos equipos para la aplicacién del Ultrasonido Focalizado de Alta Intensidad o HIFU
por sus siglas en inglés. El HIFU es un procedimiento medico de alta precision con el cual
se aplica energia ultrasénica focalizada para calentar (hipertermia) y destruir (ablacién)
el tejido cancerigeno o danado. Ademads de la ablacién y la hipertermia, el ultrasonido

focalizado puede emplearse para litotripsiaﬂ cauterizacion y trombélisisﬂ [72].

La focalizacién para los tratamientos HIFU se logra mediante la curvatura de los
transductores ver figura o mediante un arreglo de piezoeléctricos concéntricos ex-
citados cada uno con un canal diferente para realizar la focalizacion mediante retardos
temporales, ver figura 2.13p. En esta tesis se usard, en la simulacién de una terapia de
hipertermia, un transductor de 4 anillos piezoeléctricos focalizados mediante retardos

temporales.

Iprocedimiento que se usa para desintegrar calculos renales
2Disolucién del codgulo (trombo) que se forma en el interior de una arteria coronaria
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Figura 2.13: Ejemplos de focalizacién del ultrasonido empleando a) Curvatura en la superficie de emisién
y b) Arreglo de miiltiples piezoeléctricos y excitador multicanal.

2.6. El Método de Elementos Finitos

El método de los elementos finitos (FEM por sus siglas en inglés y MEF en espanol) sur-
gi6 por la necesidad de resolver problemas complejos de elasticidad y analisis estructural
en ingenieria civil y aerondutica. Su desarrollo comenzé con los trabajos de Alexander
Hrennikoff y Richard Courant en los anos 40’s con una caracteristica en comun, la
discretizacion de un medio continuo en subdominios llamados elementos. En 1947, Olgierd
Zienkiewicz combiné los principios matematicos de ambos métodos para crear lo que se

conoce hoy en dia como el Método de los Elementos Finitos .

Algunos anos después, en 1965, la NASA lanzé una propuesta para el desarrollo
de un programa computacional de elementos finitos: NASTRAN. Finalmente, después
de que en 1973 Strang y Fix realizaran un anélisis riguroso al método , este ha ido
evolucionando hasta ser generalizado para usarse en la simulacién de un gran nimero
de aplicaciones de diversas areas de ingenieria. Recientemente, este método de modelado
ha tenido un gran desarrollo debido a los avances informaticos, los cuales han puesto a
disposicion de los usuarios gran cantidad de programas que permiten realizar calculos con

elementos finitos.

De manera general, el MEF se basa en la division de un dominio continuo en un
conjunto de pequenos subdominios llamados elementos que son interconectados por una

serie de puntos llamados nodos. Las ecuaciones diferenciales que rigen el comportamiento
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del continuo también regirdn el de cada uno de los elementos. De esta forma se consigue
pasar de un sistema continuo con infinitos grados de libertad a un sistema con un nimero
de grados de libertad finito cuyo comportamiento se modela por un sistema de ecuaciones

diferenciales.

Algunos conceptos importantes del Método de los Elementos Finitos son:

= Dominio: Es el espacio geométrico completo del sistema a analizar.

s Subdominio: Tradicionalmente son los dominios en que se divide el dominio principal,
llamados elementos. Sin embargo, en algunos programas para calculo con FEM, se
separa conceptualmente el término subdominio del término elemento, ya que el
primero se refiere a los dominios que forman al sistema completo y el segundo a las

subdivisiones de cada subdominio.

s Condiciones de contorno: Son las variables conocidas que condicionan el cambio
del sistema en la frontera o contorno del dominio. Estas variables dependen de las

condiciones reales del sistema y comtinmente son mediciones experimentales.

= [ncdgnitas: Son las variables del sistema que deseamos conocer y que actian en todo
el dominio y subdominios del sistema. Se pueden subdividir en incégnitas funda-
mentales, que se obtienen directamente de las ecuaciones diferenciales que rigen al

dominio, y en incégnitas secundarias, que se obtienen a partir de las fundamentales.

» Sistema de ecuaciones: Es el conjunto de ecuaciones diferenciales que representan el
comportamiento del sistema. Actiian en todo el dominio y subdominios del sistema

y por lo tanto en cada elemento y nodo.

= Problema multifisica: Es un problema que involucra més de un sistema de ecuaciones
diferenciales que se interconectan entre si. Su solucién se realiza iterativamente de

manera que el resultado final satisfaga todos los sistemas de ecuaciones presentes.
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2.6.1. COMSOL Multiphysics

Casi todos los fenémenos que incluyen cambios en tiempo o espacio pueden describirse
mediante el uso de ecuaciones parciales diferenciales. Muy pocas ecuaciones diferenciales
tienen soluciones analiticas y para la mayoria de los problemas de modelado se utilizan he-
rramientas numéricas para la solucion. COMSOL Multiphysics es una herramienta basada
en MEF que permite resolver grupos de ecuaciones diferenciales enlazadas entre si para

la optimizacion de disenos y prototipos virtuales, lo que permite, entre otras cosas:

= entender mejor los factores que afectan al problema y los procesos que intervienen

en éste,

» determinar las variaciones en los parametros que pueden afectar el funcionamiento

de equipos modelados, y

= reducir gastos debido a la disminucion del trabajo experimental.

En COMSOL se pueden solucionar los sistemas no-lineales mediante el acoplamien-
to de las ecuaciones diferenciales de sistemas independientes. Ademas, el resultado final
tiene un alto grado de flexibilidad y tiene capacidades de post-procesamiento con multi-
ples variables y con posibilidades de definir sus interrelaciones. No obstante, segin la
complejidad del sistema a modelar, se incrementaran los requerimientos computacionales
minimos. El software controla el anélisis de elemento finito junto con un mallado adapta-
tivo. Modelos en 2D, 3D y variantes axisimétricos estan disponibles para la mayoria de los
modos de aplicacién. En combinacién con los instrumentos del programa se pueden usar
datos medidos experimentalmente para modelar de forma mas real el comportamiento del

sistema.

2.6.2. Moddulo de Acustica

El médulo de actstica es un paquete opcional que extiende el entorno de COMSOL Mul-

tiphysics con interfaces personalizadas y funciones optimizadas para el analisis en actstica.
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Este modulo resuelve problemas en las areas generales de acustica, interaccién acustica-
estructural y vibracién ya sea en fluidos (liquidos y gases) o en sélidos. Los problemas
se pueden resolver para distintas situaciones ya sea para analisis transitorio, estacionario
armonico, eigen-frecuencia, entre otros. También, es posible resolver problemas con di-
ferentes simetrias, ya sea simetria plana (2D), simetria axial (axial 2D) o problemas en
3D. Las ecuaciones relacionadas a cada método de solucion son las ecuaciones de onda
respectivas para un sistema lineal, con posibilidades a extenderlas mediante la adaptacion

de las ecuaciones a sistemas no-lineales.

2.6.3. Moddulo de Transferencia de Calor

El software COMSOL Multiphysics posee un moédulo para estudiar la transferencia del
calor en fluidos y sélidos. Dentro de este médulo se encuentra una aplicacion especial
para el tratamiento de medios bioldgicos con flujo sanguineo en base a la ecuacion de
biocalentamiento. Mediante el uso del médulo de transferencia de calor es posible resolver
una gran cantidad de problemas que involucren el movimiento del calor a través de los

fenémenos de conduccion, conveccion y radiacion.
Ecuacion de Biocalentamiento

Esta aplicaciéon del moédulo de transferencia de calor utiliza la ecuacién de Pen-
nes [28] para representar las fuentes de calor del metabolismo y la difusién del mismo por
causa del flujo sanguineo; estos dos procesos intervienen en el problema de flujo de calor
en tejidos bioldgicos. Ademads, toma en cuenta una tercera fuente de calor para modelar la
influencia de una fuente de energia externa en el calentamiento de un medio biolégico. De
igual forma que el modulo de acistica, se permite el modelado en 2D y 3D asi como el mo-
delado de problemas axisimétricos usando coordenadas cilindricas en 2D. Los problemas
se pueden solucionar ya sea en estado estacionario o en estado transitorio, dependiendo

de las necesidades y las condiciones de funcionamiento del sistema a modelar.
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Estado del Arte

3.1. Efectos de la Temperatura sobre las Propiedades

Acusticas de Tejidos Biolégicos

Las técnicas de medicion de propiedades basadas en el ultrasonido constituyen una de
las principales herramientas empleadas tanto en la industria como en la medicina para
el estudio de materiales [30] y de tejidos bioldgicos [22,|76}/77] debido a su naturaleza no
destructiva y no ionizante. Las caracteristicas ultrasonicas mas estudiadas en materiales
biolégicos son la velocidad de propagacion y la atenuacion. El conocimiento de estas
caracteristicas permite entender el comportamiento de las ondas ultrasonicas en los tejidos
y emplearlas para diversos estudios como la imaginologia, la deteccién de enfermedades
[78-81], simulacién de terapias [9,82,83], y en la estimacién no invasiva de la temperatura

[491/67,691/84].

Cuando un tejido biolégico sufre cambios en su temperatura algunas caracteristicas
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ultrasénicas como la velocidad de propagacion y la atenuacién se ven afectadas; de igual
forma, algunas propiedades fisicas como el tamano de la muestra sufren cambios como
consecuencia de la temperatura, el coeficiente de expansion térmica es una medida de
estos cambios. Si se monitorizan las senales ultrasénicas provenientes de un material
biolégico mientras la temperatura de éste va cambiando se pueden observar dos cambios
principalmente: el primero de ellos se puede observar en el tiempo mediante el corrimiento
de los ecos provenientes del interior de la muestra, y el segundo en la amplitud con la

disminucién o aumento de la intensidad de las sefiales.

Los cambios en el tiempo pueden ser asociados con i) que la velocidad del ultrasonido
tiene una dependencia casi lineal con la temperatura y ii) los cambios en las dimensiones
de los materiales debido a la expansién térmica. Por otro lado, los cambios en amplitud
dependeran de la senal que se esté monitorizando. Si el ultrasonido pasa a través del mate-
rial en cuestién, las variaciones en la amplitud son asociadas principalmente a los cambios
que sufre el coeficiente de atenuacion del ultrasonido conforme cambia la temperatura; en
la mayoria de los tejidos a mayor temperatura, mayor valor del coeficiente de atenuacion.
Si se habla de energia de retrodispersion, la energia proveniente del eco generado por el
cambio de interfaz, los cambios en amplitud son debidos a los cambios en la velocidad de
propagacion que a su vez generan un cambio en la impedancia actustica del material y por

lo tanto cambios en la energia reflejada.

A continuacién se presentan algunos reportes de variaciones de las propiedades
acusticas de tejidos biolégicos. Cabe mencionar, que algunos de estos fenémenos se han

propuesto para ser empleados en la estimacion no invasiva de la temperatura.

3.1.1. Velocidad de Propagacion del Ultrasonido

Sin lugar a dudas, el agua es un material cuyas propiedades acusticas son constantes.
Diversos grupos [85-87] han medido la velocidad de propagacién del sonido en agua ob-
teniendo resultados muy similares; es por ello que el agua se considera un material de

referencia cuando se caracterizan los instrumentos de medicion de la velocidad de pro-
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pagacién. Ademads, la velocidad del sonido en agua muestra una dependencia lineal con
respecto de la temperatura, esto llevé a los cientificos a pensar que si el cuerpo humano
esta conformado principalmente por agua, entonces la velocidad de propagacién del sonido

en los tejidos también deberia mostrar una dependencia con la temperatura.

La velocidad de propagacion del ultrasonido en tejidos bioldgicos empieza a jugar un
papel muy importante debido a esta variacién casi lineal con respecto de la temperatura
[38,67]. Existen numerosos reportes de medicién de la velocidad del sonido en tejidos, en
1978 Goss et al. [22] se dieron a la tarea de recopilar los datos de propiedades ultrasénicas
que habia en ese momento; en la lista se pueden encontrar valores para diversos tejidos
de diversas especies. Un afio mds tarde Bamber y Hill [16] realizaron la medicién de
las propiedades en tejidos biolégicos frescos provenientes de ganado bovino y de seres
humanos con la particularidad de tomar en cuenta la temperatura. La principal finalidad
en ese momento era la de mejorar la tecnologia existente en ese tiempo y garantizar la
seguridad de los pacientes expuestos a la radiacion ultrasonica. En anos recientes, se han
realizado diversas mediciones en las cuales se pueden incluir la Nicholson y Bouxsein [25]
en 2002 donde estudiaron el efecto de la temperatura en las propiedades acusticas del hueso
calcaneo con el fin de relacionar la velocidad con la composiciéon del hueso. Ese mismo
ano Towa et al. [27] midieron la velocidad en funcién de la temperatura en el musculo
intercostal de rata y cerdo; si bien encontraron una variacién ascendente de la temperatura,
también reportaron que durante su desarrollo no encontraron diferencias significativas
entre los valores de atenuacién a 22 °C y 37 °C. Techavipoo et al. [26] en 2004, midieron
propiedades actsticas en higado de perro en busca de una dependencia con la temperatura
asf como con la coagulacién de la sangre en los tejidos. Dos anos después El-Sariti et al. [20]
midieron la dependencia en temperatura de las propiedades actsticas de hueso bovino, en
sus resultados encontraron variaciones de hasta 40 m/s en la velocidad de propagacién de
muestras de distintos miembros de la misma especie pero con una tendencia similar. Si bien
existen numerosos reportes de propiedades ultrasénicas en tejidos bioldgicos, es un hecho
que estas varian incluso entre miembros de la misma especie. Ademas, las condiciones en
las que se realizaron las mediciones no son totalmente claras y no se menciona si los errores

debidos a la expansién térmica son corregidos. Es por este motivo que se decidié crear
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una base de datos propia de LAREMUS con propiedades actsticas de tejidos biolégicos
provenientes de cerdo; estas propiedades podran ser utilizadas en los diversos proyectos
desarrollados en los que se incluyen la estimacion no invasiva de la temperatura asi como

la simulacion de terapias de hipertermia y ablaciéon usando ultrasonido.

Basicamente se presentan dos tipos de variaciones en los tejidos biologicos, aquellos
con una mayor concentracién de agua presentan un aumento de la velocidad conforme
aumenta la temperatura mientras que los que en los que son ricos en lipidos la variacion
es inversa, la velocidad del ultrasonido disminuye conforme aumenta la temperatura [38,
88]. Las técnicas mas comunes para la medicién de dicha velocidad de propagacién en
liquidos y solidos son transmisién completa y pulso-eco; sin embargo, éstas requieren
de ciertas condiciones en cuanto a la preparacion de las muestras, la alineacion de los
transductores y, en algunos casos, la medicién sobre un material patréon para, por medio de
las diferencias en el tiempo de vuelo, determinar la velocidad en el material a caracterizar.
La consistencia de las muestras biologicas, asi como su manipulacion, almacenamiento,
y transportacion hacen complicada la caracterizaciéon por medio de las técnicas antes
mencionadas. Un ejemplo en este sentido es la medicion del espesor de las muestras que
tienen una consistencia semisoélida como es el caso de los tejidos llamados suaves, un error
de apenas 1 mm en la medicién del espesor podria significar una variacién del 5% de la
velocidad. Si ademas se requiere hacer una caracterizacién de la velocidad de propagaciéon
con respecto a la variacion de la temperatura, es necesario tomar en cuenta que con ésta
también se presentan cambios en las dimensiones de las muestras debido a la expansiéon
térmica. Otro factor de influencia en la caracterizacién de tejido bioldgico in wvitro es su
rapida descomposicion, que se traduce en alteraciones de su comportamiento, cuando es
expuesto a la radiacion ultrasénica. Este condicionamiento impone realizar las mediciones

en el menor tiempo posible.

3.1.2. Atenuacion del Ultrasonido

La reflexién, refraccion, dispersion y absorcion contribuyen a la pérdida de energia de la

senal ultrasénica; lo que comunmente llamamos atenuacion. De acuerdo con Damianou et
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al. [18], Techavipoo et al. [26] y Towa et al. [27] el coeficiente de atenuacion presenta una
dependencia en temperatura en el caso de los tejidos bioldgicos. En los resultados de [1§]
se reporta un comportamiento casi lineal del coeficiente de atenuacién del ultrasonido a
temperaturas menores a los 50 °C y una variacién ascendente entre los 50 °C y los 65 °C

de entre 0,239 y 0,291 Np/ (m M Hz°C') para tejidos suaves provenientes de perro.

Los cambios en la atenuacion del ultrasonido son mas notorias cuando se trabaja
a temperaturas mayores de 50 °C, incluso se ha reportado que en algunas ocasiones el
coeficiente de atenuacion permanece en el ultimo valor medido lo cual podria ser asociado
a una afectacion de la composicion del tejido; esto podria ser 1til para la monitorizacién
de lesiones en los tejidos producidas por tratamientos de ablacién [1§] o en el diagndstico
de enfermedades en las cuales los cambios en la composicién generan cambios notorios en

la atenuacién [89,90].

Del mismo modo que en la medicién de la velocidad de propagaciéon del ultrasonido,
una de las principales fuentes de error cuando se realizan mediciones de atenuaciéon en
materiales semisélidos como los tejidos bioldgicos es la medicion del espesor de la muestra

[01].

3.1.3. Energia de Retrodispersion

La energia de retrodispersion es aquella parte de la energia emitida por un transductor
ultrasénico que regresa hacia el mismo cuando este actia como un transceptor, es decir,
que funciona como emisor y receptor. Una vez que el ultrasonido interactia con el material
biolégico a interrogar los ecos generados regresan al transductor para ser visualizados
en un osciloscopio. De acuerdo con Arthur et al. [15,92] la energia de retrodispersién
cambia con la temperatura debido a los cambios en la velocidad de propagacion de los
materiales; esto se traduciria en cambios en la impedancia actstica y por consiguiente en

la energia reflejada. Segin lo anterior una aproximacion de los cambios en la energia de
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retrodispersion con respecto a una temperatura de referencia estarian dados por:

a(Tr)n (T) [1 - e‘za(T)ﬂ
a(T)n (Tg) [1 — e—2Tr)z]’

CBE (T) = (3.1)
donde a(T) es el coeficiente de atenuacién ultrasénica y n(7) es el coeficiente de
retrodispersion. Sin embargo, existen pocos valores reportados del coeficiente de retrodis-

persion en materiales bioldgicos.

3.2. Medicion de Propiedades Acusticas en Tejidos

Biolégicos

Como se ha venido mencionando, la medicién de propiedades actusticas de tejidos biologi-
cos es una tarea complicada; la conservacién de la muestra, su transportacién e incluso la
manipulacién son factores que dificultan la tarea. Debido a la naturaleza semisélida de las
muestras biolégicas, los métodos tradicionales no son la mejor opcién para caracterizarlos.
A continuacién se describen los principales métodos empleados para la de medicién de la

velocidad de propagacion y la atenuacién del ultrasonido.

3.2.1. Velocidad de Propagacion del Ultrasonido

La velocidad del ultrasonido pude ser medida por métodos directos o indirectos, el primero
obtiene el valor de la velocidad del material en cuestién mientras que el segundo requiere de
un material de referencia para hacer la medicién. El calculo de la velocidad de propagacion
en un medio requiere basicamente dos parametros como son la distancia recorrida por el
ultrasonido en la muestra a estudiar y el tiempo que se requirié para cubrir dicha distancia.
Existen dos configuraciones bésicas para la medicién de la velocidad de propagacién del
ultrasonido: 1) transmisién completa o a través ( Through Transmission) y ii) Pulso - eco

(Pulse - Echo).
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Ambas técnicas pueden utilizarse para realizar mediciones directas o indirectas. En
el caso de la técnica de transmision completa se requieren dos transductores alineados,
uno de ellos como emisor y el otro como receptor. El emisor envia un pulso ultrasénico
a través de la muestra y se contabiliza el tiempo que le toma al ultrasonido llegar al
receptor; este tiempo es comunmente llamado tiempo de vuelo o TOF por sus siglas en
inglés. En el caso de muestras liquidas la distancia que recorre el ultrasonido serd la que
existe entre transductores y para los solidos esta distancia serd el espesor de la muestra.
Existen casos en los que no es posible contabilizar el TOF de manera precisa porque no se
tiene idea de los retardos provocados por el equipo de excitacion y registro, en estos casos
es necesario realizar una medicion indirecta, la principal diferencia entre esta técnica y la
anterior es que se debe tomar una senal inicial en un material de referencia como puede
ser agua (o otro material con un comportamiento bien definido) y posteriormente insertar
entre los transductores la muestra a estudiar. El calculo de la velocidad de propagacion

se puede realizar empleando la ecuacién

1+ i_ox(ts _tO)

(3.2)

Cs

donde ¢, es la velocidad de propagacion del ultrasonido en la muestra estudiada,
¢o es la velocidad de propagacién en el material de referencia, ty y ts son los tiempos de

vuelo sin muestra y con muestra respectivamente, y Az es el espesor de la muestra [93].

Para realizar la medicién por medio de la técnica pulso - eco solamente se requiere de
un transductor trabajando como transceptor, es decir, como emisor y receptor. El trans-
ceptor envia un pulso ultrasénico que interactia con la muestra; la interacciéon muestra -
ultrasonido genera ecos debido a los cambios de interfaces o reflectores en el camino del
haz ultrasonico. Por ejemplo, en el caso de muestras solidas, la velocidad de propagacion es
calculada empleando el tiempo de vuelo que se obtiene a partir de la diferencia en tiempo
de los ecos producidos por los cambios de interface a la entrada y salida del ultrasonido en
el medio (liquido-muestra y muestra-liquido), y el espesor de la muestra. Cuando se tienen

muestras liquidas, es necesario agregar al sistema de medicion un reflector que produzca
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un cambio de impedancia para que se generen los ecos necesarios para la medicion. El
reflector es colocado en una posicién inicial para almacenar la senal inicial que muestra
el eco resultante, posteriormente, el reflector es desplazado una distancia conocida para
almacenar una segunda senal con el eco generado por el mismo reflector pero en diferente
posicion espacial. La velocidad de propagacién del ultrasonido es obtenida con la diferen-
cia en distancia entre la posicién inicial y final, y con el tiempo de vuelo existente entre
los dos ecos. La ecuacién |3.3| es empleada para el calculo de la velocidad de propagacion
cuando se usa la técnica pulso - eco. Es importante hacer notar que en esta configuracion
la distancia debe ser el doble debido a que el ultrasonido viaja dos veces por el mismo

camino (ida y vuelta).

2
= Td, (3.3)

donde ¢ es la velocidad de propagacion del ultrasonido en la muestra, d puede ser el
espesor de la muestra (sélidos) o la distancia entre la posiciones inicial y final del reflector

(liquidos), y t es el tiempo de vuelo entre los ecos de interés.

La técnica pulso - eco ha sido empleada para la medicion de la velocidad de propa-
gacion del sonido en liquidos a diferentes presiones y temperaturas [8594], sin embargo,
debido a las caracteristicas del equipo de medicién no es posible su uso cuando se requiere
la caracterizacion de muestras bioldgicas. He y Zheng [95] propusieron una combinacién
de ambas técnicas (Transmisién completa y pulso - eco) como una opcién para medir
la velocidad de propagacién del sonido y el espesor de sustitutos de tejido (phantoms).
En esta técnica es necesario monitorizar diversas senales y ademas se requiere una eta-
pa de postprocesamiento, asi como el conocimiento previo de la velocidad del sonido en
agua; esto significaria mayor tiempo de medicion y por consecuencia la descomposicion de
las muestras bioldgicas. Tanto en las técnicas tradicionales como en las propuestas mas
recientes, la principal desventaja es la medicién del espesor de las muestras bioldgicas
semisolidas; ésta se vuelve una tarea ain mas complicada cuando se requiere tomar en

cuenta los efectos de la temperatura. Al calentar la muestra, ésta sufre cambios en sus
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dimensiones debido a la expansiéon térmica y entonces seria necesario y entonces seria
necesario incluir un sistema que esté midiendo el continuamente el espesor. Estos efectos
podrian compensarse si se conocieran los coeficientes de expansion de la muestra o si se
realizara una medicion que anulara o minimizara estos efectos; el conocimiento de los
coeficientes de expansion térmica se vuelve complicado debido a las diferencias propias de
cada individuo de un especie. En esta tesis se describe un sistema de medicién de velo-
cidad de propagacién del ultrasonido que puede ser utilizado en tejidos biolégicos suaves
y en muestras liquidas; el diseno de este sistema fue pensado para disminuir los tiempos
de medicién asi como los efectos de la expansion térmica de las muestras cuando estds se

someten a calentamiento.

3.2.2. Atenuacion del Ultrasonido

La técnica de medicion que se usa normalmente para la atenuacién del ultrasonido es la
llamada técnica de insercion. La medicién de la atenuacién del ultrasonido por la técnica
de insercién consiste en tomar una senal de referencia cuando en el camino entre emisor
y receptor hay solamente agua, r (t), y posteriormente insertar la muestra que se va a
medir para tomar una segunda senal, g (¢), que contiene la informacién de la atenuacién.
Utilizando los espectros de frecuencia de ambas senales y asumiendo que la aportacién de
la atenuacion del ultrasonido en agua es despreciable cuando recorre distancias cortas se

tiene que [96]:

G (w) = R (w) Ty Tye @), (3.4)

donde R (w) y G (w) son los espectros de potencia de las senales r (t) v ¢ (t) respecti-
vamente; T v T5 son los coeficientes de transmision en las interfaces de entrada y salida;

x es el espesor de la muestras y « (w) es la funcién de atenuacién en el dominio de la
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frecuencia. Aplicando logaritmo a ambos lados de la ecuacién |3.4] se obtiene,

i 10 R () — In Go ()] = iln (TllTQ) T agw? (3.5)

Si se ajusta la curva resultante de la parte izquierda de la ecuacion 3.5 a la forma,

aq (f) =bo+ B (3.6)

Podemos obtener la funcién de atenuacion del material en el dominio de la frecuen-
cia. El intervalo cubierto dependera de la frecuencia central y el ancho de banda de los
transductores empleados en la medicién. De acuerdo con J. C. Bamber [91], la técnica de
insercion requiere minimas correcciones por difraccién y alineacion de los transductores.
Tomando en consideracion lo anterior, se reporta una exactitud de & 10 % usando esta
técnica para medir atenuacion. También menciona que los errores de medicién con esta
técnica pueden reducirse haciendo multiples mediciones del mismo material pero varian-
do el espesor de la muestra, sin embrago, como se ha venido mencionando la variabilidad
entre especies e incluso entre secciones del mismo tejido dificulta este tipo de mediciones

en tejidos biolégicos.

3.3. Modelado de Terapia Térmica

Como se habia mencionado anteriormente, la terapia térmica pude ser aplicada por me-
dios externos, intersticiales e intracavitarios [5]. E1 HIFU es un método para la aplicacién
extracorpérea de esta terapia [97,98]. Las distribuciones de temperatura inducidas por
los transductores HIFU en tejidos biolégicos ha sido motivo de multiples estudios. Por un
lado, Hynynen et al. [82] estudiaron los efectos de la tasa de perfusién sanguinea en la dis-
tribucion de temperatura generada por un transductor focalizado cuando se radia in vivo
un rinén de perro; los resultados obtenidos fueron comparados con un modelo que emplea

la ecuacion de biocalentamiento para describir la transferencia de calor. Encontraron que
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las diferencias en las temperaturas alcanzadas son significativas cuando no se toman en
cuenta los efectos de la perfusion sanguinea en los modelos y concluyeron que este tipo de
simulaciones deben ser tomadas en cuenta para la optimizacion del diseno de sistemas de
calentamiento, planeacion de tratamientos y la evaluacion de las temperaturas alcanzadas
en la zona de tratamiento. Por otro lado, Davies et al. [83] utilizaron la simulacién para
la evaluacion de un sistema robdtico que emplea HIFU como una herramienta de neuroci-
rugia; el objetivo principal del equipo es la destruccion de lesiones subcorticales utilizando
ultrasonido focalizado el alta intensidad. Durante su trabajo obtuvieron el campo acusti-
co generado por un arreglo de multiples transductores focalizados mecanicamente; como
trabajo a futuro se propone agregar a las simulaciones otras caracteristicas como la ate-
nuacion, la propagacion no lineal e incluso los efectos de los dispersores propios de cada
tejido biolégico. Con la evolucién de la informatica los modelos se han ido complemen-
tando al agregar diversas caracteristicas que ayudan a realizar simulaciones cada vez mas
cercanas a la realidad. Recientemente se han estudiado los efectos que tienen tanto en
el campo acustico de los transductores como en las distribuciones de temperatura logra-
das: la propagacién no lineal [99], la refraccién [100], las variaciones del espesor de las
muestras [100] cuando son calentadas y las variaciones de la velocidad de propagacién del
ultrasonido [100,{101]. Hallaj et al. utilizé los resultados obtenidos por Bamber y Hill [16]
de la dependencia en temperatura de la velocidad de propagacion en tejidos biolégicos
para estudiar los efectos termoacusticos en un modelo que incluye dos capas de tejido que
son calentados por un transductor HIFU; en sus resultados encontraron que el tamano
y posicion del foco del transductor puede verse afectado debido a las variaciones de la

velocidad de propagacion cuando cambia la temperatura.

Los programas de simulacién pueden llegar a ser una herramienta muy importante
en la planeacion de terapias de hipertermia y ablaciéon debido a que con la tecnologia de
hoy en dia es posible llevar la anatomia del paciente por medio de los equipos de imagino-
logia ya sea por tomografia computarizada o resonancia magnética. Con la anatomia del
paciente en los modelos se puede hacer una planificacién personalizada de las terapias, sin
embargo, también es necesario incluir la mayor cantidad de variables en el modelo para

que los resultados de la simulaciéon sean lo mas cercanos posible a la realidad.
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Planteamiento del Problema

4.1. Definicion del Problema

De acuerdo con el INEGI (México) y con la OMS, el cdncer es una de las principales
causas de muerte a nivel mundial y se espera que para 2030 la cantidad de personas
afectadas por este mal supere los 13 millones [1]. Si bien es cierto que la cirugfa, la
radioterapia y la quimioterapia han sido empleados para curar la enfermedad o prolongar
la vida de las personas, también es cierto que en algunos casos estos procedimientos son
invasivos y provocan efectos secundarios que afectan la calidad de vida de los pacientes.
Si bien los estudios sobre hipertermia datan de los anos 20, no fue sino hasta 1984 que
la FDA aprob6 la hipertermia como un tratamiento para combatir el cancer [102]. La
hipertermia ha sido un tema de interés entre diversos grupos de investigacion que buscan
herramientas para combatir el cancer debido a que puede ser aplicada de forma no invasiva
y empleando energia no ionizante; ademas, la capacidad de los equipos aplicadores para

focalizar la energia, la hacen ideal para tratar tumores afectando minimamente los tejidos
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circundantes.

La capacidad de producir transductores piezoeléctricos de casi cualquier forma y las
bondades de la energia no ionizante del ultrasonido han hecho que este tipo de energia
sea el centro de multiples investigaciones encaminadas a producir equipos de hipertermia
usando ultrasonido, sin embargo, la falta de retroalimentacion sobre las temperaturas
alcanzadas en la zona de tratamiento ha evitado que los sistemas de hipertermia sean
completamente aceptados [49]. Hoy en dia, la medicién de la temperatura durante los
tratamientos de hipertermia se realiza de forma invasiva con termistores o termopares de
calibres menores a 1 mm; sin embargo, estos dispositivos podrian provocar diseminacion
de las células cancerigenas si no son manipulados correctamente [56]. Ademas, la medicién
de temperatura con estos sensores es de forma puntual, es decir, solamente registran los
valores de temperatura en el lugar en que se encuentran insertados. Es necesario que los
sistemas de hipertermia cuenten con un sistema no invasivo de medicién de temperatura
que permita obtener una imagen de la distribucion de temperatura alcanzada en la zona
de tratamiento para darle seguimiento y evitar puntos calientes fuera de la regién de
interés. Una vez resuelto el tema de la medicién de temperatura, la hipertermia sera una

de las herramientas principales contra el cancer a nivel mundial.

Por otro lado, la mejora de la focalizacién de la energia aplicada por los sistemas
no invasivos de hipertermia es de vital importancia para tratar regiones cancerigenas
con dimensiones menores a 1 cm sin la necesidad de realizar incisiones al paciente. Los
aplicadores ultrasénicos y electromagnéticos han demostrado ser una opcion viable para
la concentracion de la energia dentro del cuerpo humano. La focalizaciéon de la energia
se puede lograr mediante la modificacién de la geometria de los aplicadores o empleando
multiples aplicadores de forma sincronizada para concentrar la energia en un punto de
interés. La focalizacion permitira una mejor definicion de la zona de tratamiento y por lo

tanto una mayor eficiencia en la energia aplicada.

Aunque se ha demostrado que la hipertermia es una herramienta 1til para combatir
el cancer por medio de la sensibilizacion de las células cancerigenas, ain faltan por resolver

aspectos de los sistemas de aplicacién como la estimacion no invasiva de la temperatura
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y la focalizacion de la energia. Las propuestas recientes de estimacion no invasiva de la
temperatura complementaran los sistemas de hipertermia existentes e impulsaran el uso
de este tipo de tratamientos térmicos. De igual forma, una mejor definiciéon espacial de
la zona de calentamiento asi como la optimizacién de la energia aplicada significarian
mejoras al tratamiento y una menor afectacién a los tejidos circundantes a la zona de
interés. Sin lugar a dudas, la hipertermia es una técnica que ha probado su valia y tiene la
posibilidad de beneficiar a miles de pacientes una vez que se hayan mejorado los equipos

de aplicacién.

4.2. Justificacion

La hipertermia en general es una herramienta prometedora para combatir el cancer; el uso
del ultrasonido agrega a esta técnica las posibilidades de focalizar la energia en un punto
determinado y de realizar la terapia por medios no invasivos. Existen algunos equipos
comerciales con los cuales se estd aplicando la ablacién térmica [103-106], sin embargo,
aun hace falta un equipo de monitorizacién de temperatura para aplicar la hipertermia de
forma segura. Las propuestas de estimacién no invasiva de la temperatura que emplean
ultrasonido requieren del previo conocimiento de las propiedades actsticas. En México
son pocas las instituciones que realizan investigacién al respecto, en el Cinvestav - [PN
por medio del grupo LAREMUS se ha estado trabajando con las técnicas de estimacién
de temperatura usando ultrasonido [65,|107] en phantoms con resultados prometedores.
Con la idea de llevar estas técnicas a la practica surgié la necesidad de contar con una
base de datos propia en la cual se encontraran propiedades acusticas con su dependencia
en temperatura de tejidos bioldgicos en el intervalo de la hipertermia. Si bien existen
datos al respecto en la literatura [16,91,|108], es necesario conocer las condiciones en
las que se trabajaron las muestras, la obtencién de las senales y el procesamiento de las
mismas. Ademas, estas las curvas de las propiedades termodependientes también pueden
ser usadas en modelos dedicados a estudiar los efectos que se presentan en los tejidos

biologicos durante la aplicacion de tratamientos de hipertermia y ablacion. Se espera que
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esta base de datos ayude en el desarrollo de las técnicas para la estimacién no invasiva de
la temperatura y que ademas siente las bases de un modelo que ayude a la planeacién de
tratamientos de ablacién e hipertermia in vivo. Por otra parte, se plantean la posibilidad
de comenzar con el estudio de los transductores multielemento, este tipo de transductores
podrian ser focalizados por medio de retardos temporales con la ventaja de provocar

menor calentamiento y dano a los tejidos circundantes a la zona de tratamiento.

4.3. Objetivo General

Evaluar los efectos que tiene la dependencia térmica de las propiedades actsticas (veloci-
dad de propagacién y absorcién acistica) de los tejidos biolégicos en el campo actistico y la
distribuciéon de temperatura generada por un transductor ultrasénico focalizado durante

la aplicacién no invasiva de hipertermia.

4.4. Objetivos Parciales

» Medicion de la Velocidad de Propagacion del Ultrasonido en Funcion

de la Temperatura en Tejidos Biolégicos

e Proponer un sistema de medicion de la velocidad de propagacion del ultraso-
nido capaz de evitar o minimizar los efectos de expansién térmica durante las

mediciones a diferentes temperaturas.

e Caracterizar y validar el sistema de medicion obteniendo la dependencia térmi-
ca de la velocidad de propagacién del ultrasonido en materiales de referencia

como agua y aceite de ricino.

e Realizar mediciones de la termodependencia de la velocidad de propagacion

del ultrasonido en simuladores de tejidos bioldgicos.

e Realizar la medicion de la termodependencia de la velocidad de propagacion

del ultrasonido en el intervalo de temperatura de 25 °C a 50 °C en tejidos
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biolégicos de cerdo.

» Medicion de la Atenuacion del Ultrasonido en Funcion de la Tempera-

tura

e Proponer un sistema de medicién de la atenuacion del ultrasonido que anule

los errores debidos a la medicion del espesor de las muestras biologicas.

e Verificar la técnica de medicién obteniendo la termodependencia de la atenua-

cion del ultrasonido en phantoms de tejido biolégico suave.

e Medir la termodependencia de la atenuacion del ultrasonido en tejidos biologi-

cos en el intervalo de temperatura de 25 °C a 50 °C.

= Generacion de un Modelo para la FEvaluacion de la Terapia Térmica:

Hipertermia y Ablacion

e Elaborar un modelo resuelto por el método de elementos finitos que incluya
la propagacion del ultrasonido y la interaccién entre materiales contiguos con

distintos valores de impedancia actustica.

e Obtener, por medio de la simulacion, el campo acustico de un transductor
tradicional y compararlo con el campo producido por un arreglo de anillos

piezoeléctricos focalizados.

e Agregar al modelo de propagacién acustica la ecuacién de biocalentamiento
para lograr simular la interrelacién entre acustica y calentamiento de tejidos

biolégicos.

e Analizar los efectos de las propiedades ultrasénicas termodependientes en el
campo acustico del transductor focalizado asi como las distribuciones de tempe-
ratura generadas por este tultimo en un modelo multicapa de tejidos bioldgicos

empleando la ecuacién de biocalentamiento.

Lépez Haro, Sergio Alfonso 62



CAPITULO 5

Materiales y Métodos

5.1. Medicion de la Velocidad de Propagacién del Ul-

trasonido en Tejidos Biolégicos

El método de medicién de la velocidad de propagacion del ultrasonido propuesto incluye
una adaptacién de lo que Papadakis et al. [109] nombraron step-reflector. El step-reflector
o reflector tipo escalon propuesto en esta tesis incluye dos agujas metalicas con una distan-
cia fija de separacién entre sus puntas; las agujas son insertadas en una base para evitar
cambios en la distancia entre agujas. La distancia entre las puntas de las agujas reflectoras
debe ser suficiente para permitir que en las senales se distingan los dos ecos generados sin
la presencia de solapamientos, ver figura [5.1} La distancia entre las puntas puede ser una

fuente de error y es por ello que esta separacion se debe medir cuidadosamente.
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Figura 5.1: Diagrama del Sistema para la Medicién de la Velocidad de Propagacién del Ultrasonido.

5.1.1. Funcionamiento del Sistema de Medicion

Partiendo del esquema que se presenta en la figura tenemos que la velocidad de
propagacion del ultrasonido es diferente para el agua y la muestra. Entonces, el tiempo

de vuelo que le toma al ultrasonido viajar ida y vuelta a través de los dos materiales es

tl — 2$2/Cw + 21}4/05, (51)

para la punta mas lejana, y

t2 — 2.’L'1/cw + 2.’])3/08, (52)

para la mas cercana. Entonces, el tiempo de vuelo que le toma al ultrasonido cubrir

la distancia entre las dos puntas de los reflectores es:

by =t — to. (5.3)

Si la regién donde el pulso ultrasénico cambia de interface (agua - muestra y mues-

tra - agua) se puede considerar la misma para ambos ecos producidos por las puntas
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reflectoras, i.e. x1 = x4, entonces

_2(xq4—x —2(x
ty =2t —as)y, =2(15)), . (5.4)

Cuando en la medicion se requiere de la dependencia en temperatura, es necesario
calentar la muestra y, por lo tanto, ésta presentard cambios en sus dimensiones como

consecuencia de la expansion térmica. Si se incluye este efecto en la ecuacion tenemos

by = ((x3 + Azs) — (x4 + Am))7 (5.5)

Cs

donde Axs y Ax, son las variaciones debidas a la expansién térmica de las distancias
x3y x4 respectivamente. Si el efecto de expansién térmica en ambas distancias ocurre en
la misma direccién y produce la misma variacién en distancia entonces, Axrz = Axy y
la ecuacién [5.5) vuelve a la ecuacién [5.4] De aqui que, los efectos de expansién térmica
cuando se realiza la caracterizacion en funcion de la temperatura, no tenga un impacto
significativo en la medicién de la velocidad de propagacién del ultrasonido usando el
sistema de medicién propuesto. Entonces la velocidad de propagacion en el medio puede

ser medida mediante la ecuacién 5.6

2 (xs5)
t3 ’

(5.6)

Cg —

donde ¢ es la velocidad de propagacion del ultrasonido en la muestra, x; es la
distancia entre las puntas de los reflectores, y t3 es el tiempo de vuelo entre los ecos

producidos por las puntas de los reflectores.
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5.1.2. Verificacion del Sistema Mediante el Método de Elemen-

tos Finitos

Antes construir el dispositivo propuesto para la medicién de la velocidad de propagacion,
su funcionamiento fue evaluado mediante el método de elementos finitos. Este método pue-
de ser utilizado para simular la propagacién del ultrasonido en diferentes medios asi como
la interaccién de las ondas con los materiales; en este caso con el reflector tipo escalon.
La figura muestra una vista lateral en 2D del problema a resolver; éste consiste en un
transductor ultrasénico y el reflector tipo escalén previamente descrito alineados. La onda
ultrasénica que produce el transductor interactia con el reflector colocado en el camino
del haz y los ecos producidos por la diferencia de impedancias actusticas entre el agua o la
muestra biolégica y los reflectores metélicos son recibidos por el mismo transductor para

ser almacenados y procesados posteriormente.

Figura 5.2: Diagrama 2D del Sistema para la Medicién de la Velocidad de Propagacién del Ultrasonido.
a) Vista lateral del sistema propuesto para la medicién (sin muestra). b) Geometria empleada
en el modelo por elementos finitos.

La geometria del modelo consiste de las mismas partes: un transductor y el reflec-
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Tabla 5.1: Velocidad de propagacion del ultrasonido y densidad de los materiales usados en el modelo
para evaluar el sistema para la medicién de la velocidad.

Velocidad de
Medio Propagacién [m/s] Densidad [kg/m?]

Agua 1480 - 1580 1000
Acero 5100 7850
Nylon 2600 1150

tor tipo escalon alineado con respecto al centro del transductor. El pulso ultrasénico se
introduce en el modelo mediante una ecuaciéon que describa un pulso en la frontera 3.
Las fronteras 1, 2, 4, 5, 18 y 20 se definen con la impedancia acistica del agua para
minimizar las interferencias por reflexiones en los bordes del modelo. El resto de los ma-
teriales usados en la simulacion fueron acero para el reflector tipo escaléon y nylon para
la base donde se fijan las agujas reflectoras; como se menciond anteriormente, se busca
que con la gran diferencia en impedancias actisticas entre agua o tejidos biologicos suaves
(1.4802105Ns/m?) y acero (40.035210°Ns/m?) se produzcan ecos de mayor amplitud. El

resto de las propiedades usadas en el modelo se muestran en la tabla [5.1]

El modelo fue resuelto en estado transitorio debido a que se estan buscando senales
ultrasénicas dependientes del tiempo en las cuales se pueda calcular el tiempo de vuelo
que existe entre los ecos generados por las puntas del reflector tipo escalén. El anélisis
transitorio se realizd con una resolucion de 10 ns, que corresponde a una frecuencia de
muestreo de 100 M .S/s. El tiempo de simulaciéon fue de 0 a 30 ps; este tiempo es suficiente
para que el pulso viaje a través del medio y regrese al transductor. El mallado del modelo
se realiz6 de acuerdo con lo sugerido por Ke y Chaki [110] de tener al menos 4 elementos
por longitud de onda, lo cual esta relacionado con la maxima frecuencia de la onda que
se desea simular. Las soluciones de este modelo fueron obtenidas usando una estaciéon de
trabajo Dell Precision T7400 con un procesador Intel Xeon a 3.00 GHz y 64.0 GB en
RAM.

El transductor ultrasénico simulado en la frontera tres, fue simplificado a un pistén
dentro de un bafle rigido que describe la forma de un pulso ultrasénico. Shankar [111]

empled la ecuacion para simular un pulso ultrasénico dentro de un modelo dedicado
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a simular senales de retrodispersion del ultrasonido provenientes de tejidos biologicos.

P(t) = —te **% sen(2 fot), (5.7)

donde B es el ancho de banda del pulso, y fj es la frecuencia central del transductor.
Por otra parte, Ke y Chai [110], en su estudio sobre ondas longitudinales criticamente
refractadas, propusieron la ecuacién [5.8| para generar un pulso ultrasénico que se propaga
dentro de un medio sélido en el cual se presentan las ondas longitudinales, transversales

y las llamadas head waves u ondas de borde.

2 (t—tg)? )
e e, (5.8)

f(t) =

donde « controla el ancho del pulso, ty es el tiempo de retardo del puslo, y w.
es la frecuencia angular central del pulso; w. = 27 f.. Debido a la similitud entre los
ecos simulados con la ecuaciéon y los resultantes de los transductores existentes en
LAREMUS, se decidi6 usar esta ultima para simular el pulso que se propaga el modelo

de propagacion del ultrasonido.

Se desarrollaron tres tipos de pruebas con el modelo por elementos finitos con la
finalidad de comprobar el funcionamiento del sistema propuesto para la medicién de la
velocidad de propagacién del ultrasonido. La primer prueba consistio en variar la distancia
entre las puntas desde 1.0 mm hasta 3.0 mm en incrementos de 0.5 mm para analizar la
interaccién ultrasonido - reflectores en un medio de propagacién uniforme, de igual forma
se modificaron las frecuencias del pistén. La velocidad del medio uniforme se fijé en 1540
m/s que es la velocidad promedio de los tejidos biolégicos suaves a 37 °C. La velocidad
de propagacién del ultrasonido fue obtenida empleando la ecuacién [5.6] y a partir de
las senales resultantes de la simulaciéon donde se contenian ambos ecos generados por la
forma del reflector tipo escalén; la distancia empleada en la ecuacion usa las distancias
predefinidas entre las puntas de los reflectores. La segunda prueba consistio en la variacion

de la velocidad de propagacién del medio homogéneo mientras se dejaban fijos los valores
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Tabla 5.2: Pruebas realizadas con en el modelo del sistema para la medicién de la velocidad de propa-
gacién del ultrasonido.

Prueba Variables Intervalos

Prueba 1 Distancia entre Puntas 1.0 mm a 3.0 mm (0.5 mm)
Frecuencia 1 MHz, 2 MHz, 3.5 MHz

Prueba 2 Velocidad del Medio 1480 m/s a 1600 m/s (20 m/s)

Prueba 3  Velocidad del Medio Adicional 1500 m/s a 2500 m/s (500 m/s)

de distancia entre reflectores y la frecuencia del transductor; las variaciones de velocidad
se hicieron desde 1480 m/s hasta 1600 m/s en incrementos de 20 m/s. Finalmente, la
ultima prueba consistio en la adicién de otro medio con velocidad diferente, el reflector tipo
escalon es colocado dentro de este nuevo medio con la finalidad de obtener su velocidad
de propagacién; la velocidad de este nuevo medio fue variada desde 1500 m/s hasta 2500

m/s en incrementos de 500 m/s. El resumen de las pruebas de puede ver en la tabla[5.2]

5.1.3. Medicion de la Distancia entre las Puntas del Reflector

Tipo Escalén

Basados en los resultados de la simulacion, se decidié construir el reflector tipo escalon
con dos cilindros de acero inoxidable de 1 mm de didmetro, ambos fueron insertados en
una base de Nylamid de 1.5 cm de didmetro para sujetarlos y evitar variaciones en la
distancia entre las puntas; las caras de los cilindros fueron lijadas tratando de asegurar
superficies planas que no produjeran dispersién del ultrasonido. La distancia que se existe
entre las puntas de los reflectores puede ser una fuente importante de errores al calcular la
velocidad de propagacién y es por ello que una vez construido el dispositivo se procedié a

medir esta distancia.

Se emplearon para la medicién un transductor ultrasénico de inmersién (Panametrics-
NDT, No. 531782 a 3.5 MHz), un amplificador (SEA Corporation, Mod. A17dB), y un
sistema de escaneo automatico en 3D controlado por motores a pasos con una resolucion
de movimiento de 6.37 pum por cada paso. La medicién de la distancia se lleva a cabo

dentro de un tanque con agua bidestilada y desgasificada; un punto importante para la
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medicién es que la temperatura del agua durante todo el experimento debe ser la misma
con el fin de evitar cambios en la velocidad de propagacién del ultrasonido en agua. En
este caso el experimento se desarrolld a temperatura ambiente con una duracién no mayor

a 15 min, la temperatura fue de 19.3 °C.

En primer lugar, el transductor es fijado mediante un brazo metalico en un extremo
del tanque y el reflector tipo escalén se coloca en la barra que es controlada por el sistema
de escaneo; para asegurar un campo uniforme y con un comportamiento predecible [112],
se llevé el reflector mas alla del foco del transductor. El transductor es excitado mediante
un pulser y se envia una onda que choca con el reflector tipo escalén. En esta posicion
inicial se toma una senal ultrasénica, Sy, que contenga los ecos generados por las puntas
del reflector. Posteriormente, mediante el sistema de escaneo se mueve el reflector 5 mm
(alejandose de la cara del transductor) y se almacena una segunda senal, Sy, de igual

forma que la anterior, ver figura [5.3

Sistema de
Escaneo 3D

Transductor Reflector Tipo
Escalon

Agua Bidestilada Desgasificada

Figura 5.3: Esquema del Montaje Empleado en la Medicién de la Distancia entre las Puntas del Reflector
Tipo Escalén.

Las senales almacenadas (Sy y S1) son procesadas empleando MATLAB para en-
contrar la separacion entre las puntas. Primero se necesita encontrar la velocidad el agua
en la que fueron obtenidas las senales; para esto se usa la distancia que se recorri6 de la
posicion inicial a la final y la diferencia en tiempo que existe entre los primeros ecos de

ambas senales, ver figura [5.4] El célculo se puede realizar de igual forma con el segundo
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eco de ambas senales. Entonces tenemos que la velocidad de propagacién del ultrasonido

en el agua usada en el experimento es:
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Figura 5.4: Senales Obtenidas para la Medicién de la Distancia entre las Puntas del Reflector Tipo
Escaloén.

donde ¢, es la velocidad de propagacion del ultrasonido en el agua a la temperatura
ambiente, dy1 es la distancia que se recorrié desde la posicion inicial hasta la final (5 mm),
v tesieso es la diferencia en tiempo entre el primer eco de las senales. Una vez conocida
esta velocidad, se puede encontrar la distancia entre las puntas del reflector tipo escalon

usando ¢, y el tiempo entre los dos ecos contenidos en cada una de las senales.

tele2cw

2 Y

drhag = (510)

donde d,1,9 es la distancia entre las puntas de los reflectores y t.1.2 es la diferencia en
tiempo existente entre los ecos producidos por los reflectores; una vez mas puede emplearse

cualquiera de las dos senales.
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5.1.4. Descripciéon del Sistema Final para la Medicién de la Ve-

locidad de Propagacion del Ultrasonido

El sistema de medicién consta de un pulser desarrollado dentro de LAREMUS [113}114]
que mediante un pulso de alto voltaje (100 a 250 V) y corta duracién (50 ns) excita al
transductor empleado en la medicion. La senal ultrasénica que se genera por el transductor
viaja a través del agua y de la muestra hasta que se encuentra con el reflector tipo escalén
y es reflejada; el reflector se encuentra dentro de la muestra. La senal resultante con los
ecos generados por el reflector es acondicionada por un amplificador de ganancia variable
para posteriormente ser enviada a un osciloscopio digital (Wave Runner 6000A, LeCroy,
USA) donde las senales son almacenadas usando una frecuencia de muestreo de 10 GHz;
las senales son procesadas posteriormente empleando MATLAB. En la figura|5.5|se puede

observar un diagrama del sistema de medicién.

. PC
Osciloscopio
! 1 !
Pulser Amplificador — DAC
- |
Termopares
o | - 7 |
e
I
LS
Transduector Reflector Tipo

Escalon

Figura 5.5: Diagrama del Sistema Final para la Medicién de la Velocidad del Ultrasonido Usando el
Reflector Tipo Escalén.

Para obtener la dependencia en temperatura de la velocidad de propagacién en la

muestra, las senales ultrasonicas fueron adquiridas mientras el material a caracterizar era
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calentado dentro de un contenedor de acrilico inmerso en agua en un bano termostatico
(Techne, TU-20D Tempunit). El bafo, con una resolucién de 0.01 °C, era colocado a
la temperatura deseada y la muestra era calentada por conveccién. El agua empleada
en la medicién fue previamente desgasificada para evitar artefactos por la presencia de
burbujas. La temperatura dentro de la muestra fue monitorizada todo el tiempo usando
4 termopares tipo J insertados a los cuatro costados de la muestra donde no interfieren
con el haz ultrasénico. Ademas, la temperatura del agua se verific6 con un termémetro
de mercurio con una resolucion de 0.1 °C. El tiempo de espera entre dos mediciones
consecutivas a diferentes temperaturas para asegurar que la temperatura fuera uniforme

dependié de cada una de las muestras.

5.1.5. Velocidad de Propagacién del Ultrasonido en Materiales

de Referencia usando el Reflector Tipo Escalén

Una vez que el escalon tipo reflector se construyé y se midié la distancia entre las puntas,
fue necesario realizar la caracterizacion del sistema mediante la medicién de la veloci-
dad de propagacién del ultrasonido en materiales de referencia [108]; estos materiales
son llamados asi porque sus propiedades ultrasénicas presentan un comportamiento bien
definido. El agua esta considerada como el principal material de referencia porque su ve-
locidad de propagacién [85-87] y atenuacién [115] han sido estudiadas por diversos grupos
y se encuentran bien definidas en condiciones de presion y temperatura controladas. Para
realizar la caracterizacion del sistema propuesto en esta tesis se emplearon dos materiales:
agua bidestilada desgasificada y aceite de ricino [20,116]. En ambos casos se midi6 la de-
pendencia en temperatura de la velocidad de propagacion del ultrasonido en el intervalo
de 25 °C a 50 °C con incrementos de 1 °C. Para la medicién de la termodependencia de
la velocidad de propagacion en agua fue necesario esperar entre 60 y 90 s para la estabili-
zacion de la temperatura, mientras que para el aceite de ricino se requirieron entre 600 y
900 s para calentar la muestra hasta las temperatura deseada debido a que fue necesario

colocarla dentro de un contenedor especial.
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Tabla 5.3: Componentes de la solucion salina empleada para la conservacién de tejidos.

Componente Cantidad
NaCl (Cloruro de Sodio) 800 g
KCI (Cloruro de Potasio) 20¢g
NayHPO, (Fosfato Dibésico de Sodio) 144 ¢g
KHyHPO, (Fosfato Monobdsico de Potasio) 24 ¢g
H,O 800 mL

5.1.6. Velocidad de Propagaciéon del Ultrasonido en Muestras

Biol6gicas usando el Reflector Tipo Escalén

Una vez comprobada la exactitud del sistema de medicién, se procedio a realizar la carac-
terizacién de muestras biolégicas in vitro provenientes de cerdo. Se emplearon un total de
5 muestras por cada uno de los tejidos evaluados en el intervalo de temperatura de 25 °C
a 50 °C con incrementos de 1 °C. El reflector tipo escalén fue insertado en las muestras
biolégicas de tal forma que se encontrara centrado con respecto a la cara del transductor,
la temperatura dentro de las muestras fue monitorizada empleando 4 termopares tipo J.
Todas las muestras fueron calentadas empleando el bano termostatico; antes de realizar
la adquisicién de las senales, el sistema requeria de entre 900 a 1200 s para lograr la

estabilizacién de la temperatura en los 4 termopares.

Las muestras biologicas empleadas durante esta tesis fueron adquiridas directamente
del rastro, aproximadamente 2 horas después del sacrificio de los animales. Con la finalidad
de conservar los tejidos, éstos fueron almacenados a 4 °C dentro de solucion salina con
un pH de 7.4 la cual ayuda a retardar el proceso de descomposicién; en la tabla [5.3| se
pueden ver los componentes de la solucién salina empleada [23]. La decisién de utilizar
esta solucién de conservacion se hizo tomando en cuenta el estado en que se adquirieron las
muestras y el costo de las soluciones mas especializadas; no era necesario en este momento
de la investigacién un sistema de conservacion tan sofisticado. La solucién empleada tiene
los componentes basicos necesarios para retardar la descomposicién del tejido desde que

es obtenido hasta que se comienza con la medicién de las propiedades.
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5.2. Medicion de la Atenuacion del Ultrasonido: Técni-

ca de Insercion Modificada

Como se mencioné anteriormente, la técnica de insercion utiliza dos transductores para
la medicion de la atenuacion. La senal de referencia se obtiene cuando entre el emisor y el
receptor solo hay agua; la segunda senal se obtiene cuando se coloca la muestra entre los
transductores; en este caso, el pulso ultrasoénico tiene que viajar por una porcién de agua
antes y después de la interaccién con la muestra; es por ello que se tienen que agregar a

la formula los coeficientes de transmisién T y Ts.

En este trabajo se propone fijar una distancia entre los transductores y tomar la
segunda senal (con la muestra) sin que el pulso viaje por agua, es decir, que los cambios
de interface de la técnica de insercién de entrada-salida sean transductor - tejido y tejido
- transductor para evitar la medicion del espesor de las muestras biolégicas. Para fijar la
distancia entre transductores se utilizé una barra de metal con un espesor conocido (12.7
mm) para separarlos y posteriormente insertar en ese espacio la muestra bioldgica, en la
figura5.6| se muestra como se realiza la medicién de atenuacién con la técnica de inserciéon

original y con la modificacién propuesta en este trabajo.

Figura 5.6: Ejemplo de la medicién de la atenuacién del ultrasonido por medio de la técnica de insercion.
Configuracién para tomar a) Sefial de referencia, b) Senal con la informacién de atenuacién
de la muestra y c¢) Técnica de insercién modificada.

5.2.1. Descripcion del Sistema de Mediciéon de Atenuacion

El sistema de medicién de la atenuacién cuenta con un pulser [113 que excita al
transductor emisor (PANAMETRICS - NDT-V383 No. 531782 @ 3.5 MHz) con un pul-
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so eléctrico de 100 V a 250 V y 50 ns de duracién. El pulso ultrasénico que contiene
la informacion de la interaccion con la muestra es recibido por el transductor receptor
(PANAMETRICS - NDT-V383 No0.299209 @ 3.5 MHz); la senal resultante es enviada a
un osciloscopio digital (Wave Runner 6000A, LeCroy, USA) donde es almacenada a una

frecuencia de muestreo de 5.0 GS/s para ser procesada posteriormente.

Todas las mediciones se realizaron con la misma configuracién de transductores. La
variacién del rol de los transductores emisor y receptor no tendria consecuencias en las
mediciones debido a que se realiza una medicion relativa de la atenuacion, i.e., lo que
afecta a la senal de referencia también afecta a la senal cuando se inserta la muestra a
evaluar. Los valores de atenuacién obtenidos seran producto de la diferencia de amplitudes
provocada por las caracteristicas del material a estudiar. La alineacion de los transductores

se realizé por medio de un sistema de rieles de acero y soportes de acrilico, ver figura |5.6|

El arreglo de transductores y las muestras se encuentran sumergidos en agua bidesti-
lada desgasificada; la temperatura del agua es controlada mediante un bano termostatico
(Techne, TU-20D Tempunit@®)) cuya resolucién es de 0.1 °C. La temperatura del agua es
monitorizada empleando un termémetro de mercurio con una resolucién de 0.1 °C. En el
caso de las muestras bioldgicas, la temperatura interior es registrada por cuatro termopa-
res tipo J, con resolucién de 0.01 °C, que son insertados en los bordes de la muestra de

forma perpendicular a la direccion de propagaciéon del ultrasonido, ver figura.

5.2.2. Medicion de la Atenuacion en Phantom de Grafito

Para comparar los resultados de las pruebas con los transductores pegados a la muestra
y separados de ella (ver figura , se fabricé un phantom a base de agarosa, propanol y
grafito [117]. El propanol junto con el agua bidestilada desgasificada afectan la velocidad
de propagaciéon del ultrasonido en el phantom; el grafito contribuye principalmente en
la atenuacién mientras que la agarosa sirve para solidificar la mezcla. En la tabla
se muestran las proporciones empleadas en la fabricacién del phantom de grafito. Las

dimensiones finales del phantom fueron 31.51 mm de ancho por 51.11 mm de largo y
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Tabla 5.4: Componentes del phantom a base de propanol, grafito y agarosa usado para comparar las
técnicas de insercién original y modificada.

Componente Porcentaje en Peso

Agua 88.2%
Propanol 6.3%
Agarosa 3.5%
Grafito 2.0%

50.15 mm de altura. La densidad fue de 1057.72 kg/m? y se obtuvo una velocidad de
propagacion del ultrasonido de 1591.27 m/s.

Se realizé la medicion de la atenuacion en el phantom de grafito cuando tiene paredes
planas y cuando las paredes tienen relieves irregulares, ver figura[5.7 Se presentan, en la
seccion de resultados, los valores de atenuacion obtenidos utilizando la técnica de insercion
y la variante propuesta. Las distancias transductor - muestra - transductor para la técnica
original fueron de 60 mm en ambos casos. Antes de iniciar las mediciones el phantom se
dej6 sumergido por una hora en el bano termostatico con el agua a temperatura ambiente;

la temperatura del agua durante el proceso de medicion fue de 18.4 °C.

Figura 5.7: Phantom a base de etanol, agarosa y grafito. Se midi6 su atenuacién cuando las paredes son
i) paralelas y ii) irregulares.

El espesor de las muestras se midi6 con un Vernier y los resultados de la muestra
fueron 31.51 mm con una desviacién estandar de 0.01 mm cuando las paredes son planas
y 19.49 mm con una desviaciéon estandar de 0.93 mm cuando las paredes son irregulares;
la distancia entre los transductores cuando se aprisiona entre ellos la muestra de paredes

irregulares fue 19.31 mm con desviacion estandar de 0.01 mm.
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5.2.3. Mediciéon de la Atenuacién del Ultrasonido en Tejidos

Biolégicos con la Técnica de Insercion Modificada

Una vez revisado el funcionamiento de la técnica de insercién modificada, se procedié a
la medicion en tejidos bioldgicos; de igual forma que en el caso de la velocidad de pro-
pagacion se utilizaron tejidos frescos de cerdo. Parte importante de las pruebas in vitro
es la conservacién de los tejidos bioldgicos a estudiar. Las muestras fueron obtenidas di-
rectamente del matadero y almacenadas en solucién salina [5.3| con un pH = 7.4 a 4.0 °C
hasta que las pruebas iniciaron. En los materiales de tipo bioldgico, la medicion solo se
puede realizar una vez debido a que con el aumento de temperatura y el tiempo fuera del
organismo se presenta la desnaturalizacion de las células y el cambio de las propiedades
en general; por este motivo, se decidi6 realizar y analizar los resultados de una muestra
de cada tejido. Se cortaron rebanadas de 15 mm de espesor de cada una de las muestras
biolégicas y fueron colocadas en el espacio que existia entre los transductores, ver figura
b.8l El tiempo de estabilizacién de la temperatura entre cada incremento fue de entre
900 y 1200 s. Se consideré una temperatura uniforme cuando la diferencia entre los 4
termopares y la temperatura deseada estaba dentro de + 0.05 °C. La temperatura del

bano termostatico se coloco 1.0 °C por encima de la temperatura deseada.

Figura 5.8: Fotografia del montaje utilizado en la medicién de la atenuacion del ultrasonido en tejidos
biolégicos suaves.
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5.3. Simulacién de Terapia Térmica por el Método

de Elementos Finitos

Para realizar la simulacién de la terapia térmica es necesario resolver un problema mul-
tiffsica que combine la propagacion ultrasénica con el calentamiento producido por este
tipo de energia mecanica dentro de un tejido bioldgico. A continuacién se presentan las
condiciones tomadas en cuenta para el desarrollo del modelo a resolver por el método de
elementos finitos. El modelo fue resuelto usando una estacién de trabajo Dell Precision

T7400 con un procesador Intel Xeon a 3.00 GHz y 64.0 GB en RAM.

La naturaleza del problema requiere de la obtencién del campo actistico generado por
un arreglo de anillos piezoeléctricos concéntricos focalizados asi como del calor generado
por este campo dentro de un tejido biolégico. Para ello es necesario conocer las propiedades
acusticas y térmicas del medio a simular. Las propiedades térmicas de los tejidos fueron
tomadas de la literatura [118-120] mientras que las propiedades ultrasénicas son las que

se midieron durante el desarrollo de esta tesis [23}24]121].

5.3.1. Ecuaciones del Modelo

La ecuaciéon que describe el comportamiento de una onda ultrasénica en un medio ho-
mogéneo sin pérdidas y sin la presencia de fuentes externas de ultrasonido estd definida

por

2y L O

s

donde p es la densidad del medio, ¢, (T) es la velocidad de propagacién en el medio

a la temperatura T y p es la presion que se propaga a través del medio.

El calor que se produce por la interaccién del ultrasonido con los tejidos biologicos

depende tanto de la intensidad acustica como de la absorcién del medio como se puede
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ver en la ecuacion B.12

Q = 2al, (5.12)

donde « es el coeficiente de absorcién e [ es la intensidad actstica ademas, la inten-

sidad acustica y la presiéon estan relacionadas entre si mediante la ecuacion [5.13

p2

I = ,
2pc;

(5.13)

sustituyendo la ecuacion [5.13| en la ecuacién tenemos que el calor producido
por el paso del ultrasonido a través de un medio en funcién de la presion actstica estaria

definido por:

Q=—. (5.14)

Por otra parte, la ecuaciéon de Pennes [28] mejor conocida como la ecuacién de
biocalentamiento describe el comportamiento del calentamiento dentro de un tejido cuan-
do éste se encuentra bajo al influencia de una fuente externa de calor. La ecuacién de

biocalentamiento estd definida como

or
pCgp = VT = pCion (Ty = T) + Quuct + Qe (5.15)

donde C' es la capacidad calorifica del medio, k es la conductividad térmica del
medio, p, es la densidad de la sangre, Cj, es la capacidad calorifica de la sangre, wj, es la
tasa de perfusién sanguinea, Tj, es la temperatura de la sangre, (),,..; es el calor generado
por el metabolismo y Q.. es el calor generado por una fuente externa. Dependiendo de las
caracteristicas de la terapia, puede presentarse el caso en el que el tiempo en que se lleva
a cabo el calentamiento es muy corto y entonces se pueden despreciar las aportaciones de

la perfusion sanguinea. En general, la mayoria de las simulaciones de terapia desprecian el
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aporte del calor generado por el metabolismo debido a que los tratamientos normalmente
son aplicados cuando el paciente tiene al menos dos horas de ayuno [8], esto deriva en que

se tendrian basicamente 2 casos de modelos a resolver:

T
pcg—t — kV?T = Qe (5.16)

para simulacion de terapias de corta duracién. Y

aT
ch — kva = prbwb (Tb — T) -+ Qemt (517)

para simulacién de terapias con mayor duracién. En ambos casos, la fuente de calor

externa Q.. estd definida por la ecuacién [5.14]

5.3.2. Geometria del Modelo

Cuando se desea aplicar terapia térmica no invasiva con ultrasonido en el cuerpo humano
es necesario que la energia pase a través de diversas capas con propiedades acusticas
diferentes. En este caso se propuso que la terapia ultrasénica fuera aplicada en higado por
lo que el ultrasonido deberia pasar a través de piel, grasa y musculo antes de interactuar

con el higado.

De forma general, este problema puede ser propuesto como un transductor cilindrico
radiando cuatro capas de tejidos con diferentes grosores. En la capa més profunda (que re-
presenta al higado) la energia ultrasénicas focalizada generard una zona de calentamiento
elipsoidal con temperaturas arriba de los 43 °C. La forma cilindrica del transductor y el
perfil elipsoidal del campo actstico generado permiten que el problema a resolver pueda
entenderse como una geometria 3D con un eje de simetria. Teniendo todo lo anterior en
consideracién, el problema puede ser simplificado a una geometria 2D con simetria axial
donde la solucién quedara expresada en coordenadas cilindricas (r,z) como se puede ob-

servar en la figura [5.9) Con esta consideracién el tiempo de procesamiento para obtener

Lépez Haro, Sergio Alfonso 81



CAPITULO 5. MATERIALES Y METODOS @

la solucién del modelo se vera reducido asi como los recursos necesarios para resolverlo.

z z
9
i
i 7 21

23 mm Higado
Y
i

10 mm Misculo 5 20
)
|

10 mm Grasa 3 19
Y .

: Piel r 1 18 d
“ 2 min 10 12 14 16
Arreglo de Anillos
Concéntricos

Figura 5.9: La geometria del problema consiste en 4 capas de tejidos (Piel, Grasa, Musculo e Higado)
y un arreglo de anillos piezoeléctricos concéntricos focalizados radiando los tejidos. Simpli-
ficacién de la geometria real en 3D (izquierda) a un modelo 2D axisimétrico (derecha).

El software de elementos finitos empleado para resolver el problema utiliza coorde-
nadas cilindricas para este tipo de modelos. El arreglo de cuatro anillos concéntrico fue
colocado en la base del modelo (z = 0) y los subdominios que representan las cuatro capas
de tejidos fueron dibujadas tomando la line a lo largo de z = 0 como base. El espesor
de las capas de tejidos en la raza humana puede variar dependiendo del género, edad,
complexién, etnia y regién del cuerpo [122-128]; en este trabajo de tesis los espesores de
los tejidos fueron definidos de la siguiente manera: 2 mm de piel, 10 mm de grasa, 10 mm
de musculo y 23 mm de higado. Una de las ventajas asociadas a los transductores con
arreglos de anillos concéntricos es la posibilidad de variar la posicién del foco empleando
retardos temporales en la excitacion de los piezoeléctricos; esto significa que el mismo

dispositivo puede ser empleado para aplicar hipertermia a distintas profundidades.
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5.3.3. Propiedades de los Subdominios y Condiciones de Fron-

tera

Los ntimeros asignados por el software a cada una de las fronteras se pueden observar en
la figura 5.9 Las fronteras 1, 3, 5 y 7 fueron definidas como el eje de simetria del modelo;
es la misma para ambos modulos empleados en la simulacién y define el tipo de geometria
que se emplea. Una geometria axisimétrica indica que la solucién puede ser obtenida a

partir del analisis de una “rebanada” del modelo.

La periferia del modelo (9, 18, 19, 20 y 21) fue definida con la misma impedancia
acustica que el tejido al cual pertenece cada una de las fronteras con la intenciéon de

reducir las interferencias en el modelo debidas a las reflexiones.

1 10p
n- <% (Vp — q)) 790~ 0 (5.18)

Ademas, se establecié que el sistema en su totalidad seria térmicamente aislado con
la temperatura de los bordes fija en 37 °C. También se decidié que todas las fronteras
interiores del modelo fueran continuas tanto en la parte actstica como en la térmica con
la finalidad de que el flujo de las energias actstica y térmica fuera constante durante toda

la simulacién.

Debido a que el modelado de la generacién del ultrasonido no era el principal objetivo
de la tesis, se decidié que los anillos piezoeléctricos fueran simplificados dentro del modelo.
Los elementos piezoeléctricos son representados por las fronteras 10, 12, 14 y 16; estas
fronteras se definieron de tal forma que emitieran una presion sinusoidal a 2 MHz. Como
se ha venido mencionando, el arreglo de transductores consistié de 4 anillos de 1 mm de
espesor (distancia entre radio interior y exterior de cada anillos) y 0.5 mm de separacién
entre anillos consecutivos. El proceso de focalizacién se logré usando retardos temporales
en los anillos interiores (fronteras 10, 12 y 14) con respecto a la excitacion inicial del anillo

externo (frontera 16).

Los retardos entre elementos piezoeléctricos se calcularon a partir de la diferencia
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en tiempo que le toma a la senal emitida por cada elemento llegar al foco. Estos tiempos
se calcularon con la distancia que hay entre el elemento y el foco deseado y la velocidad

de propagacion del ultrasonido en el medio mediante las siguientes ecuaciones:

tn:\/df +(ri+@n—-1)%+(n-1)a) | (5.19)

Cs

cuando se tienen anillos empezando con un elemento de radio interior rq, y

\/df2+ (2 +(2n—1)% +na)’

Cs

t : (5.20)

cuando se tiene un elemento piezoeléctrico central de radio r,. En ambos casos
cs es la velocidad de propagacién del ultrasonido en el medio, b es el espesor de los
anillos (diferencia entre radio interior y exterior), a es la separacién entre los anillos, dy
es la distancia focal deseada, y n es el nimero de anillo. Posteriormente se realizan las
diferencias en tiempo partiendo siempre de que el anillo de mayor radio sera el primero

en ser excitado.

Parte importante del modelo es la construcciéon de la malla de elementos que se
usa para resolver el problema. La malla del modelo fue construida con la caracteristica
principal de tener al menos 10 elementos por longitud de onda [10,/110,/129,/130] para
disminuir los errores debidos a la dispersion; tomando en cuenta esta consideracion, la

malla del modelo consistio en 67500 elementos de forma rectangular.

Por otra parte, la presion acistica emitida por el arreglo de anillos concéntricos fue
ajustada para obtener una temperatura de hipertermia méaxima de 43 °C en el foco des-
pués de 15 s. Este ajuste se realizé considerando las propiedades acusticas de los tejidos
biolégicos constantes a una temperatura de 37 °C. Una vez que el valor de la presion
acustica fue ajustado, este permanecié constante para los diferentes casos estudiados en
esta tesis. El tiempo requerido para alcanzar los 43 °C variard dependiendo de los reque-

rimientos de la terapia y de las propiedades de los tejidos entre otros factores. Un reto
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importante en las terapias de hipertermia es mantener la temperatura (43 °C) constante
durante todo el tiempo que se aplica la terapia; una vez mas, esto esta relacionado con el

tipo de tejido donde se aplica la terapia y las propiedades actusticas y térmicas del mismo.

Como se mencioné anteriormente, el principal objetivo de esta tesis es el estudio de
los efectos provocados por la dependencia térmica de las propiedades actsticas, velocidad
de propagacién y absorcién, durante la elevacion inicial de la temperatura en tratamiento
de hipertermia con ultrasonido. El camp actstico generado por el arreglo de transductores
y la distribucién de temperatura provocada por este arreglo después de 15 s de terapia

térmica con ultrasonido fueron determinados para los siguientes casos:

a. Con el modelo sin la dependencia en temperatura de las propiedades acusticas;

se usaron los valores de velocidad de propagacion y absorcion a 37 °C.

b. Con el modelo usando la dependencia en temperatura de la velocidad de propa-

gacién y con la absorcion a 37 °C.

¢. Con el modelo usando la dependencia en temperatura de la absorciéon y con la

velocidad de propagacion a 37 °C.

d. Con el modelo usando la dependencia en temperatura de ambas propiedades.

Las propiedades térmicas y las densidades de todos los tejidos, asi como la velocidad
de propagacion y absorcién de la piel, fueron tomados de la literatura ; el resto de las
propiedades utilizadas en la simulacién (velocidad de propagacién y absorcién de grasa,
musculo e higado) son las que se obtuvieron durante las mediciones realizadas en el desa-
rrollo de esta tesis, ver tablas [5.5] La termodependencia de las distintas velocidades de
propagacién del ultrasonido y las absorciones actusticas medidas por nuestro grupo fueron
ajustadas a curvas de segundo orden con la finalidad de aplicarlas al modelo de elementos
finitos. Las propiedades empleadas en el modelo son sintetizadas en las tablas v [5.6]
s importante mencionar que las propiedades acusticas y la conductividad térmica de la

sangre no fueron tomadas en cuenta en el modelo; sin embargo, la tasa de perfusion de
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la sangre fue considerada constante para todos los tejidos con un valor fijo de 3.62x1073

1/s [131].

De acuerdo a lo establecido por Moros et al. [8] y ter Har [132] entre el 60 y 80 %
de la atenuaciéon de la energia ultrasonica en tejidos biologicos es debida a la absorcion;
dado que el objetivo de la tesis esta centrado en mostrar los efectos de la dependencia en
temperatura de las propiedades acusticas de los tejidos y con la intencién de simplificar
el modelo, se decidi6é considerar que toda la atenucién del ultrasonido dentro del modelo

fuera producto de la absorcién.

Por otra parte, debido a la naturaleza de las simulaciones con elementos finitos, los
problemas continuos deben ser discretizados en términos de pasos temporales. En nuestro
caso, el tiempo de simulacién fue establecido de 0 a 15 s con iteraciones de 0.25 s. Esto
ultimo implica que, cuando se toma en cuenta la termodependencia de las propiedades

acusticas, estds se veran actualizadas cada 0.25 al igual que el campo acustico.

Tabla 5.5: Propiedades Actsticas de Tejidos Biologicos Empleadas en la Simulacién por Elementos
Finitos de la Terapia Térmica. El valor de T esté considerado en °C.

Tejido  Densidad Absorcién a 2 MHz Velocidad de Propagacion
(kgm~?) (Npm~1) (ms™1)
Piel 1100 0.4 1540
Grasa 918 10.858 — 0.428T + 0.004572% 1662 — 8.657T + 0.0631"2
Misculo 1049 3.059 — 0.099T + 0.00172 1501 + 4.657T — 0.04572

Higado 1060 20.28 — 1.165T + 0.021472 1495 + 4.285T — 0.047T?
Sangre 1000 — —

Tabla 5.6: Propiedades Térmicas de Tejidos Bioldgicos Empleadas en la Simulacién por Elementos Fi-
nitos de la Terapia Térmica.

Tejido  Capacidad Calorifica Conductividad Térmica

(Jkg=1K—1) (Wm=tK~1)
Piel 3898.2 0.209
Grasa 3221.7 0.402
Musculo 3807.0 0.618
Higado 3500.0 0.498
Sangre 4180.0 —
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Resultados de la Tesis

6.1. Velocidad de Propagacion del Ultrasonido

A continuacion se presentan los resultados de las pruebas para validar el sistema para
la medicion de la velocidad de propagacion del ultrasonido en tejidos bioldgicos. Los
resultados de la simulacion por elementos finitos dieron la pauta para la eleccion de
los materiales y la distancia entre las agujas que conforman el reflector tipo escalon.
Posteriormente se midi6 la velocidad en materiales de referencia para verificar la exactitud

del sistema completo para finalmente realizar las mediciones en tejidos biolégicos in vitro.
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6.1.1. Sistema de Medicién de la Velocidad de Propagacién del

Ultrasonido usando Elementos Finitos

Los resultados de la primera prueba con elementos finitos se pueden observar en la tabla
6.1l Se obtuvo la velocidad de propagacién usando el reflector tipo escalén con diferentes
distancias entre las puntas y emitiendo pulsos ultrasénicos a diferentes frecuencias en un
medio homogéneo al cual previamente se le habia asignado un valor de velocidad de pro-
pagacién fijo de 1540 m/s. De la tabla se puede observar que los resultados a 3.5 MHz
muestran mayor consistencia conforme se varia la distancia entre las puntas del reflector.
Estos resultados concuerdan con lo esperado debido a que a mayor frecuencia existe una
mejor resolucion espacial, i.e., es posible observar distancias menores entre elementos con-
secutivos. Por otro lado, se decidié que al construir el reflector tipo escalén se utilizaria la
distancia entre puntas de 1.5 mm por ser la menor distancia que no presento solapamiento
entre los ecos resultantes.

Tabla 6.1: Velocidades de propagacién del ultrasonido obtenidas del modelo por elementos finitos para
diferentes distancias entre las puntas del reflector tipo escaléon usando pulsos ultrasénicos a
diferentes frecuencias. El medio homogéneo del modelo tiene una velocidad de propagacion
fija de 1540 m/s.

Distancia entre las Velocidad de Propagacién (m/s) Error Relativo (%)
Puntas del Reflector (mm) 1 MHz 2MHz 35MHz 1MHz 2MHz 35MHz
1.0 1538.46  1538.46 1538.46 0.10 0.10 0.10
1.5 1546.39  1546.39 1538.46 0.41 0.41 0.10
2.0 1550.38  1544.40 1538.46 0.67 0.28 0.10
2.5 1552.79  1547.98 1538.46 0.83 0.51 0.10
3.0 1554.40 1538.46 1538.46 0.93 0.41 0.10

Una vez fijados la frecuencia de trabajo (3.5 MHz) y la distancia entre las puntas del
reflector (1.5 mm), se procedié a variar la velocidad de propagacion del medio homogéneo
en el intervalo de 1480 a 1600 m/s; estos valores se consideraron porque se esperaba
que la velocidad de propagacion en los tejidos biolégicos se encontrara en este rango.
Los resultados de las velocidades obtenidas usando el reflector tipo escalén se pueden
ver en la tabla [6.2] La diferencias entre los valores predefinidos y los obtenidos entrega
errores relativos que van desde 0% hasta 0.35 %; esto podria sugerir que las diferencias

en los resultados de ambas tablas y [6.2)) son debidas a las resoluciones de la malla e
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incrementos en tiempo empleados en el modelo. Finalmente, en la tercer prueba realizada
con el modelo por elementos finitos (ver tabla[5.2), no hubo diferencias entre los valores
propuestos y los obtenidos a partir de las senales ultrasonicas generadas por el reflector
tipo escaléon. Con estas 3 pruebas se verificd el funcionamiento del reflector tipo escalén

y se procedid a la construccion del mismo.

Tabla 6.2: Velocidades de propagacién del ultrasonido obtenidas del modelo por elementos finitos usando
el reflector tipo escalén. Se varié la velocidad de propagacién del medio homogéneo entre 1480

y 1600 m/s.
Velocidad de Propagacién Velocidad de Propagacién  Error Relativo

Predefinida en el Modelo (m/s) Obtenida del Modelo (m/s)  Relativo (%)
1480 1477.83 0.14
1500 1500.00 0
1520 1515.15 0.31
1540 1538.46 0.10
1560 1554.40 0.35
1580 1578.94 0.06
1600 1595.74 0.26

6.1.2. Caracteristicas Finales del Reflector Tipo Escalén

Basados en los resultados de las simulaciones del sistema de medicién de la velocidad
de propagacion usando un reflector tipo escalén, se decidié construir este ultimo con
una distancia entre las puntas de 1.5 mm, ademas, se decidi6 emplear una transductor
a 3.5 MHz durante la caracterizacién para tener una mejor resolucion espacial. Si bien
al momento de la elaboracién del reflector se decidié dejar 1.5 mm entre las puntas,
al momento de medir con la técnica descrita en la seccién de Materiales y Métodos se

encontro que la separacién final fue de 1.65 mm con una desviacion estandar de 1.63 um.

6.1.3. Velocidad de Propagacién del Ultrasonido en Materiales

de Referencia

Una vez que se tenia el reflector tipo escalén y se conocia la distancia entre sus puntas

se procedio a verificar la exactitud del sistema realizando mediciones en materiales de
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referencia. En la figura[6.1] se puede observar el desempeno del sistema completo cuando
se mide la dependencia en temperatura de la velocidad de propagacion en dos liquidos:
agua y aceite de ricino. En ambos casos la velocidad de propagacion se midié en el intervalo

comprendido entre 25 °C y 50 °C.

-# Bilianiuk y Wong ~+ Lopez-Haro et al.
1550 -+ Timme -+ Lopez-Haro et al.

5251 ‘Agua Bidestilada
Desgasificada
15004
14754
Acette de

Ricino

1450+

Velocidad de Propagacion (m/s)
=

26 28 30 32 34 36 38 40 42 44 46 48 50
Temperatura (°C)

Figura 6.1: Dependencia en Temperatura de la Velocidad de Propagacién del Ultrasonido en Agua
Bidestilada Desgasificada y Aceite de Ricino.

Los resultados obtenidos se compararon con los reportados por otros grupos para
estos materiales [86},[116], se encontraron diferencias maximas entre los valores medidos
y los reportados de 0.23% y 1.12% para agua y aceite de ricino respectivamente. Estas
diferencias se encontraron cuando la temperatura de los materiales se encontraba por
encima de los 48 °C. De igual forma, se encontraron desviaciones estandar maximas de
2.99 m/s y 6.884 m/s que corresponden al 0.19% y 0.48 % del valor promedio en agua y
aceite, respectivamente. De acuerdo con lo reportado por Timme [116], las diferencias en
el caso del aceite de ricino pueden ser debido a las variaciones en el nivel de refinamiento
del aceite; otras fuentes de error pueden ser la no uniformidad de la temperatura dentro
de los materiales al momento de la medicién asi como la formaciéon de burbujas cuando

la temperatura estd por encima de los 40 °C.
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6.1.4. Dependencia en Temperatura de la Velocidad de Propa-

gacién del Ultrasonido en Tejidos Bioldgicos

En las siguientes figuras se presentan los resultados de la dependencia en temperatura
de la velocidad de propagacién del ultrasonido en el intervalo de 25 °C a 50 °C en teji-
dos biolégicos in wvitro pertenecientes a cerdo. La velocidad en tejido graso muestra una
tendencia descendente que va desde los 1488.32 m/s a 25 °C a los 1387.01 m/s a 50 °C
con comportamiento casi lineal en todo el intervalo evaluado, ver figura[6.2] Se realizaron
mediciones en 5 muestras de tejido y la velocidad de propagacién mostré una desviacion

estandar maxima de 14.48 m/s a 25 °C.

26 28 30 32 34 36 38 40 42 44 46 48 50
Temperatura (°C)

Figura 6.2: Dependencia en Temperatura de la Velocidad de Propagacién del Ultrasonido en Grasa de
Cerdo.

En la figura se muestra la dependencia en temperatura de la velocidad de pro-
pagacién del ultrasonido en musculo de cerdo que varfa desde 1584.84 m/s a 25 °C hasta
1615.87 m/s a 50 °C. Cabe mencionar que los resultados de la medicién presentan un pico
a 48 °C donde el valor de la velocidad es de 1620.37 m/s. De igual forma que en el caso

de la grasa se realizaron 5 mediciones; la desviacion estandar méaxima de este tejido fue

de 8.61 m/s a 38 °C.
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Figura 6.3: Dependencia en Temperatura de la Velocidad de Propagacién del Ultrasonido en Mtsculo
de Cerdo.
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Figura 6.4: Dependencia en Temperatura de la Velocidad de Propagacién del Ultrasonido en Higado de
Cerdo.
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Tabla 6.3: Ajuste con curvas de primer y segundo orden de los valores obtenidos de la dependencia en
temperatura de la velocidad de propagacién del ultrasonido en tejidos biolégicos. El valor de
T estd considerado en °C.

Tejido  Orden de la Curva Ecuacién Coeficiente de
Determinacién (R?)

Grasa Primer c= 1576 — 3.877T 0.9858
Segundo c = 1662 — 8.657T + 0.06374712 0.9977
Misculo Primer ¢ = 1562+ 1.296T 0.9406
Segundo ¢ = 1501 + 4.675T — 0.045067> 0.9916
Higado Primer c = 1558 + 0.782671 0.8587
Segundo c = 1495 + 4.285T — 0.046701> 0.9957

Finalmente, la figura muestra el comportamiento ascendente de la dependen-
cia en temperatura de la velocidad de propagacién del higado. El intervalo de variacion
para este tejido fue de 1547.98 m/s a 25 °C a 1596.91 m/s a 50 °C; en este tejido la
desviacién estdndar méxima después de medir en 5 muestras diferentes fue de 15.65 m/s.
Los promedios de los datos obtenidos para la velocidad de propagacion de los tres tejidos
caracterizados fueron ajustados a curvas de primer y segundo orden. En la tabla [6.3] se
muestran las ecuaciones de las curvas obtenidas asi como el coeficiente de determinacion

de cada una.

Debido a que en la naturaleza existen diferencias significativas incluso entre miem-
bros de la misma especie, no es posible hacer comparaciones cuantitativas de los resultados
obtenidos, sin embargo, la tendencia de las curvas muestra un resultado consistente con
lo reportado por otros grupos [16,17,26,/108|. El caso del comportamiento descendente de
la velocidad de propagacién del ultrasonido en grasa de cerdo es propio de los tejidos con

contenido alto de células adiposas.

6.2. Atenuacion del Ultrasonido

Se presentan los resultados de la comparacion entre la técnica de insercion usada comuinmen-
te y una modificacién que se realiz6é durante el desarrollo de esta tesis. Se tienen resultados

de la medicién con ambas técnicas de la atenuacion en un phantom a base de agarosa y
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grafito; una vez comparados los resultados se procedié a la medicién en muestras bioldgicos

para encontrar la dependencia en temperatura de la atenuacién.

6.2.1. Comparacion entre las Técnicas de Insercion Original y

Modificada: Pruebas en Phantom

En la figura [6.5] se aprecian los resultados de la atenuacién en el phantom en funcién de
la frecuencia aplicando las técnicas descritas anteriormente para los casos de la figura
donde el phantom tiene i) caras paralelas y ii) caras irregulares. El coeficiente de atenua-
cién del phantom de grafito con caras paralelas en el ancho de banda de los transductores
empleados va de 0.106 dB/cm a 0.251 dB/cm con la téenica original y de 0.098 dB/cm
a 0.239 dB/cm con la técnica modificada; en ambos casos la maxima desviacion estandar
fue de 0.012 dB/cm a 3MHz. Para el phantom con superficies irregulares los valores del
coeficiente de atenuacién van de 0.117 dB/cm a 0.296 dB/cm para la téenica original y de
0.121 dB/em a 0.318 dB/cem para la técnica modificada con desviacion estdandar méxima
de 0.017 dB/em. La mayor diferencia entre las dos formas de medicién es de 0.014 dB/cm
y 0.022 dB/cm cuando se tienen caras paralelas e irregulares respectivamente. Lo cual
nos dice que la técnica de insercion modificada puede ser empleada para la medicién en

tejidos bioldgicos considerando que tiene un error de 4 10 %.

o
w
J

E -e~ Técnica Original -e— Técnica Original
L -= Técnica Modificada 039 = TécnicaModificada
=]
= 0.2
N’
(—] 0.2
=
=
S 0.1 014
=
2 . .o
< i) ii)
G 1 L] 1 ] {} L] T L] 1
2.0 25 3.0 35 2.0 2.3 3.0 55
Frecuencia (MHz) Frecuencia (MHz)

Figura 6.5: Resultados de la atenuacién del ultrasonido a 18.4 °C en phantom de grafito utilizando la
técnica original de insercién y la modificacién propuesta cuando tiene i) caras paralelas y
ii) caras irregulares.
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6.2.2. Dependencia en Temperatura de la Atenuacion del Ultra-

sonido en Tejidos Bioldgicos

Una vez comprobado el comportamiento de las técnicas para medir atenuacion en el
phantom de grafito, se decidi6 emplear la técnica modificada para obtener el coeficiente
de atenuacion del ultrasonido en tejidos suaves y evitar los errores debidos a la medicion
del espesor de las muestras biologicas semisélidas. Se obtuvieron los valores de atenuacion
en el intervalo de temperatura de 25 °C a 50 °C. En las siguientes figuras se muestran los
valores de atenuacién obtenidos para grasa, musculo e higado de cerdo en el intervalo de

frecuencia de 2 a 4 MHz en cada una de las temperaturas con incrementos de 1 °C.

- 25°C -m 26°C -+ 27°C -% 28°C -+ 29°C -o- 30°C
8 31°C A 32°C % 33°C 0 34°C % 35°C — 36°C
1.0y ~+ 37°C - 38°C - 39°C -8 40°C - 41°C @ 42°C
e 43°C -4 44°C 9 45°C — 46°C —+ 47°C 48 °C
€0.8' - 49°C - 50°C
Q
~
M
Z 0.6
=
)
& 0.4
=
=
Q
=
<< 0.2
0.0

2.25 2.50 2.75 3.00 3.25 3.50 3.75 4.00
Frecuencia (MHz)

Figura 6.6: Resultados de la dependencia en temperatura de la atenuacién del ultrasonido en funcién
de la frecuencia en grasa de cerdo en el intervalo de temperatura de 25 °C a 50 °C usando
la técnica de insercién modificada.

En el caso de la atenuacion del ultrasonido en la grasa, ésta presenta un compor-
tamiento lineal ascendente con respecto a la frecuencia y descendente con respecto de la
temperatura que, a la frecuencia central del transductor empleado, va desde 0.53 dB/cm
a 25 °C hasta 0.33 dB/cm a 50 °C; el aumento de la temperatura de la grasa de cerdo
provoca una disminucién en la atenuacién hasta presentar un estado estacionario a partir

de los 32 °C, ver figura[6.6] Los valores obtenidos en el musculo, figura [6.7] presentan un
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comportamiento ascendente con respecto a la frecuencia que se estabiliza después de la
frecuencia central del transductor (3 MHz). La variacién de la temperatura de la muestra
eleva la atenuacion del ultrasonido; los valores de atenuacién a la frecuencia central van
de 0.17 dB/em a 25 °C a 0.23 dB/cm a 50 °C. La atenuacién con respecto a la frecuencia
en el higado de cerdo parece ser constante en el ancho de banda de los transductores
empleados; sin embargo, conforme se aumenta la temperatura la atenuacién se eleva, por

ejemplo, en la frecuencia central del transductor la atenuacién pasa de 0.72 dB/cm a 25

°C hasta 1.54 dB/cm a 50 °C, ver figura [6.8]

o 25°C - 26°C - 27°C -% 28°C - 29°C - 30°C
B8 31°C - 32°C % 33°C 0 34°C = 35°C —— 36°C
0.4 ~+ 37°C = 38°C -0 39°C -8 40°C @ 41°C - 42°C
o 43°C 4 44°C - 45°C — 46°C —+ 47°C 48 °C
=) & 49°C -@ 50°C
1) 0.3'
e
a0
S
N
5 0.2
R3)
(av]
=
S
+ 0.1
<
0.0

2.25 2.50 2.75 3.00 3.25 3.50 3.75 4.00
Frecuencia (MHz)

Figura 6.7: Resultados de la dependencia en temperatura de la atenuacién del ultrasonido en funcién
de la frecuencia en musculo de cerdo en el intervalo de temperatura de 25 °C a 50 °C usando
la técnica de insercién modificada.

Debido a que en el modelo de terapia térmica se decidié utilizar una frecuencia
de 2 MHz para el arreglo de anillos piezoeléctricos, se decidié obtener las curvas de la
dependencia en temperatura de la atenuacién a esta frecuencia, ver tabla 6.4, El compor-
tamiento de la atenuacion en los tres tejidos muestra una mejor correlacion con las curvas
de segundo orden. Como se menciond anteriormente, la atenuacion en grasa muestra un
claro comportamiento descendente con respecto a la temperatura, en musculo permanece

casi constante y en higado aumenta conforme la temperatura se eleva.
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Figura 6.8: Resultados de la dependencia en temperatura de la atenuacién del ultrasonido en funcién
de la frecuencia en higado de cerdo en el intervalo de temperatura de 25 *C a 50 "C usando
la técnica de insercién modificada.

Tabla 6.4: Ajuste con curvas de primer y segundo orden de los valores obtenidos de la dependencia en
temperatura de la atenuacion del ultrasonido a 2 M Hz en tejidos bioldgicos. El valor de T
estd considerado en °C y la atenuacién en dB/cm.

Tejido  Orden de la Curva Ecuacién Coeficiente de
Determinacién (R?)

Grasa Primer a = 0.4039 — 0.007234T 0.8494
Segundo a = 0.9434 — 0.03721T + 0.00039961 0.9655
Misculo Primer a = 0.1448 — 0.001894T 0.7692
Segundo a = 0.2657 — 0.0086107 + 8.9552x10°71"2 0.8462
Higado Primer a = —0.7524 4+ 0.03839T 0.8196
Segundo a=1.762 — 0.1013T + 0.00186272 0.9059

6.3. Simulacién de Terapia Térmica

En esta seccion se presentan los campos acusticos generados por el arreglo de anillos
piezoeléctricos junto con la distribucion de temperatura que este produce en un modelo
multicapa que incluya las propiedades ultrasénicas y térmicas de tejidos bioldgicos. La

duracién de la simulacion de terapia es de 15 s.
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6.3.1. Campo Actustico y Distribucion de Temperatura

En la figura se muestra el campo acustico y la distribucion de temperatura generada
por el arreglo de 4 anillos piezoeléctricos concéntricos después de 15 s en los cuatro casos
estudiados en este trabajo. a) con los valores de velocidad de propagacién y absorcién del
ultrasonido a 37 °C, b) con la dependencia en temperatura de la velocidad de propagacién
y con la absorcién a 37 °C, ¢) con la dependencia en temperatura de la absorcién y con
la velocidad de propagacién a 37 °C, y d) con la dependencia en temperatura de ambas

propiedades.

En la figura[6.9)se puede observar que el arreglo de anillos piezoeléctricos gener6 una
zona focal bien definida en los cuatro casos. Analizando los datos de presion acustica a lo
largo del eje z (r = 0) se encuentra que la presién méaxima estd a 29.00 mm en todos los
casos estudiados. Los retardos temporales para excitar los anillos fueron calculados para
obtener un foco a 30 mm usando la velocidad de propagacion del ultrasonido en higado
a una temperatura de 37°C y sin tomar en cuenta el resto de los tejidos. Los cambios en
la velocidad de propagacién de los otros tres tejidos (piel, grasa y musculo) en el modelo

son los responsables de provocar las variaciones en el punto focal de la simulacion.

En el caso de la distribucion de temperatura, el punto con la temperatura maxima
se encuentra a 29.45 mm en todos los casos. De acuerdo a lo mostrado en la figura [6.9]
se puede observar que se alcanzan mayores temperaturas en los casos ¢ y d donde la

dependencia térmica de la absorcién actstica es tomada en cuenta.

Los efectos de la termodependencia de las propiedades actisticas puede ser mejor
observada cuando se obtienen isolineas desde -12 dB hasta -3 dB para las gréaficas de
campo acustico e isotermas desde 38 °C hasta 43 °C para la distribucion de temperatura.
En la figura se puede observar una mejor definicién de la zona focal cuando se
incluyen estas lineas. La distribucion de temperatura muestra un incremento del area de
tratamiento (zona con temperatura mayor a 43 °C) cuando la termodependencia de la

absorcion es incluida en la solucién de los modelos, ver figura [6.10

De acuerdo a lo reportado por Shaw y ter Haar [133], uno de los pardmetros més
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Figura 6.9: Campo actistico (parte superior) y distribucién de temperatura (parte inferior) obtenidos
después de 15 segundos de simulacién de temperatura para los casos a) con los valores
de velocidad de propagacién y absorcién del ultrasonido a 37 °C, b) con la dependencia en
temperatura de la velocidad de propagacion y con la absorcién a 37 °C, ¢) con la dependencia
en temperatura de la absorcién y con la velocidad de propagacién a 37 °C, y d) con la
dependencia en temperatura de ambas propiedades.

Lépez Haro, Sergio Alfonso 99



CAPITULO 6. RESULTADOS DE LA TESIS @

45

— 45— ‘ 45— : 45 . ‘
g 7 g 7 g \ 7 g 7
o ES = =] © 8 ] bd 3
8 3 3 ] 8 2 8 k:
< g < 8 3 < g 3 < g B
- - kel -~ 2 > =1 bl
401§ s} 40- & s} 40-8 S 40+ 8 3
g g " 2 5
= = ? = o 2 ©
—_ g - N
O 8 g = Nl y\Aﬁ
o &
@ :
35t 35 35 35h 3
- - -
E E £ E
E £ £ £
A e - g
N N N N
30t 30 H 30t H 20k i
&
o
,j‘: e | & E #
25 25 T /3 25 "o /3 s “& 3
L F ol r N 251 ' B
N\ » ‘7\ %/Gw
\ \%.
8 &
ol R R Iy SO T L
5 25 0 25 5 5 25 0 25 5 5 25 [ 25 5 5 25 0 25
r (mm) r (mm) r (mm) r (mm)

Figura 6.10: Isolineas (desde -12 dB hasta -3 dB) e isotermas (desde 38 °C hasta 43 °C) en la zona
focal del campo actstico y de la distribucién de temperatura respectivamente. La zona con
temperatura mayor a 43 °C incrementa cuando la termodependencia de la absorcion del
ultrasonido es incluida. La zona de hipertermia se ve afectada en 5.8 mm a lo largo y 1
mm a lo ancho.

importantes en la evaluacién del campo actstico de un transductor focalizado es la zona
focal; esta zona es la que se encuentra delimitada por el contorno donde la intensidad
del ultrasonido decae hasta los -6 dB, esto es conocido como full-width half-maximum o
FWHM por sus siglas en inglés. Basados en la definicién de la zona FWHM se calcularon
los ejes horizontal y vertical de la zona focal en cada uno de los casos. La inclusiéon de la
termodependencia de la velocidad de propagacién del ultrasonido (casos by d) generd un
incremento en la longitud del eje paralelo a z; en el caso a éste midié 17.70 mm. En el
caso del eje perpendicular a la direcciéon de propagaciéon, no se presentaron cambios; este
eje permanecié constante en todos los casos con un valor de 1 mm. Para el caso a, el area
y volumen FWHM fueron 13.90 mm? y 9.27 mm?® respectivamente. Estos valores se vieron
afectados con en los casos b y d como consecuencia de la variacion de longitud en el eje
principal (paralelo a z). Los incrementos fueron de 0.32 mm? en lo que respecta al drea y

de 0.21 mm? en volumen.

Al igual que en el caso del campo acustico, la distribucion de temperatura fue

analizada para encontrar las consecuencias de la inclusion de la termodependencia de las
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propiedades acusticas. Se encontraron, al final de la simulaciéon de cada uno de los casos,
el punto de maxima temperatura, el largo (z) y ancho (y) de la zona de hipertermia (la
zona con temperatura mayor a 43 °C). Con los resultados anteriores se calcularon el drea

y volumen de tratamiento; estos valores son reportados en la tabla (6.5

Tabla 6.5: Resumen de punto de méxima temperatura, el largo (z) y ancho (y) de la zona de hipertermia,
asf como drea y volumen de tratamiento (la zona con temperatura mayor a 43 °C) en cada
uno de los casos. Cuando se incluye en el modelo la termodependencia de la absorcion se
pueden apreciar mayores temperaturas e incrementos en la zona de hipertermia.

Temperatura Area de Volumen de
Maxima Largo de la zona  Ancho de la zona Hipertermia  Hipertermia
en el Foco de Hipertermia z  de Hipertermia y A= ’T'Z'b V= %w ca-b?
Caso (°C) (mm) (mm) (mm?) (mm?)
a 43.52 4.70 0.50 1.84 0.61
b 43.50 4.60 0.50 1.80 0.60
¢ 46.98 10.35 1.50 12.19 12.19
d 46.94 10.45 1.50 12.31 12.31

Mientras que en los casos a y b (sin la inclusion de la termodependencia de la
absorcién del ultrasonido) la maxima temperatura obtenida se encuentra cerca de los 43
°C, en los otros dos casos (¢ y d) la maxima temperatura alcanzada fue de casi 47 °C.
Como se puede observar, la termodependencia de la absorcién provoca efectos importantes
tanto en la maxima temperatura alcanzada como en el tamano de la zona de tratamiento.
La principal diferencia se encontré en la temperatura dentro del foco, ésta sufrié un
incremento de cerca de 3.5 °C en los casos donde se incluyé la termodependencia de la
absorcién (casos ¢ y d). Por otra parte, cuando se incluye la dependencia térmica de la
absorcion, los ejes de la zona de hipertermia incrementaron su longitud en 5.8 mm y 1
mm en largo y ancho respectivamente. Esta misma variaciéon dio como resultado que el

drea de hipertermia pasara de 1.84 mm? en el caso a a 12.31 mm? en el caso d.

6.3.2. Intensidad Acustica y Temperatura sobre el Eje z

En la figura[6.11] se obtuvieron la intensidad actistica y la temperatura en el eje central de
la geometria del modelo con la intensiéon de comparar cualitativamente el foco a lo largo

del eje z durante los 15 s de simulacion de terapia; se muestran en la figura datos de
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la presion y la temperatura cada 5 segundos para cada uno de los casos resueltos.

De acuerdo con lo observado en las graficas de intensidad actstica de la figura
la ubicacién del foco del transductor no sufrié variaciones en ninguno de los cuatro
casos resueltos; sin embargo, como era de esperarse, se pueden observar los efectos de
la termodependencia de la velocidad de propagacién en los casos b y d. En estos dos
casos se presentaron variaciones de 0.94 dB y 0.93 dB al comparar los campos actisticos
inicial (¢ = 0s) y final (¢ = 15s). Por otra parte, las graficas térmicas muestran como la
temperatura alcanza valores mayores mucho mas rapido cuando la termodependencia de
la absorcién se encuentra presente en el modelo, ver tabla[6.5] La tasa de cambio promedio
en el foco en los primeros 5 s fue de 0.80 °C'/s para los casos a y b, y de 1.11 °C'/s para los
casos ¢y d. La tasa promedio en los siguientes 10 s fue de 0.30 °C'/s para los primeros dos
casos y de 0.57 °C'/s para los tltimos dos. Finalmente, mientras que en los casos donde
no esta presente la termodependencia de la temperatura se requirieron 10 s para alcanzar
los 43 °C, en los casos sin la termodependencia de la absorcién solamente se requirieron 5

s para alcanzar la misma temperatura.
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Figura 6.11: Evolucién de la intensidad acustica (izquierda) y de la temperatura (derecha) a lo largo del

eje z después de 5 s, 10 s y 15 s. Al campo actstico no sufri6 variaciones significativas al final
de la simulacién cuando se incluyé la termodependencia de la velocidad de propagacién y la
absorcion del ultrasonido; sin embargo, la termodependencia de la absorciéon provocd que
la temperatura incrementara con mayor velocidad. La tasa de cambio fue de 0.46 °C/s
para los casos a y b, y de 0.73 °C/s para los casos ¢y d
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Conclusiones y Trabajo a Futuro

7.1. Medicion de la Velocidad de Propagacién del Ul-

trasonido

El modelo por elementos finitos permitio evaluar el desempeno del sistema de medicion de
la velocidad de propagacién del ultrasonido empleando un reflector tipo escaléon, definir las
caracteristicas de los materiales y la geometria del reflector tipo escalén. En el modelo se
observo la interaccién que se produce entre el ultrasonido y las puntas del reflector cuando
se varia la frecuencia del ultrasonido y la distancia entre las puntas. Al mismo tiempo,
sirvié para comprobar que las diferencias de impedancia actstica eran las adecuadas para

producir los dos ecos necesarios para la medicion de la velocidad de propagacion.

Las resultados mostrados en las tablas[6.1] y [6.2] sugieren que las diferencias que exis-
ten entre los valores definidos en los modelos y los obtenidos después de la simulacion son

debidos a la resolucion en los incrementos de tiempo definidos para la solucién. Incremen-

104



CAPITULO 7. CONCLUSIONES Y TRABAJO A FUTURO @

tos de tiempo menores significarian que la solucién del problema estuviera mas cercana a
la realidad, sin embargo, también significa un mayor consumo de recursos computaciona-
les debido a que, en el caso de las soluciones temporales, se almacenan las soluciones de

cada uno de los pasos resueltos.

El proceso de manufactura del reflector tipo escalén no fue el adecuado para alcanzar
las condiciones ideales planteadas a partir de las simulaciones. Las diferencias entre la
distancia deseada y la medida podrian significar un error relativo del 9% al medir la
velocidad de propagacion. Una vez corroborada la distancia real entre puntas del reflector
tipo escalén se procedié a la medicion en materiales de referencia y los resultados de
velocidad de propagacién en agua bidestilada desgasificada mostraron el sistema tiene un
nivel de exactitud elevado con un error relativo maximo de 0.23 % al comparar los valores
obtenidos con los reportados por Bilaniuk y Wong [86]; esta diferencia se encuentra dentro
de los rangos aceptables publicados por Bamber [108](5 %) para equipos destinados a la

medicion de la velocidad de propagacion del ultrasonido en tejidos biolégicos.

Los resultados de la medicién de la termodependencia de la velocidad de propagaciéon
en tejidos biolégicos entregd resultados interesantes. Si bien es dificil que los valores de
velocidad sean los mismos para todos los miembros de una especie, la tendencia se repite
en las 5 muestras empleadas para cada tejido con desviaciones estandar no mayores a
los 15 m/s. Si bien el ajuste de los resultados a curvas de segundo orden muestra una
mejor correlacion, es necesario llevar la caracterizacion de los tejidos a niveles mayores de
temperatura si es que se desea emplear estos datos en simulaciones de ablacion de tejidos
empleando ultrasonido donde las temperaturas alcanzadas estan por encima de los 50 °C.
De igual forma, se debe realizar un estudio de la contribucién que tiene el proceso de
descomposicion de los tejidos en la velocidad de propagacion del ultrasonido para tomarla
en cuenta y agregarla al proceso de medicién para tener mejores resultados. Finalmente,
aunque este sistema de medicion de la velocidad de propagacién resulta ser minimamente
invasivo, tiene una exactitud aceptable, compensa o minimiza los errores debidos a la
expansion térmica, disminuye el tiempo de medicién y no requiere de la medicién previa

de una senal en materiales de referencia.
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Si se desea realizar una caracterizacion ez vivo, es posible que sea necesario realizar
modificaciones al sistema entre las cuales podrian estar el uso de frecuencias mayores
en los transductores ultrasonicos para poder reducir la distancia entre las puntas del
reflector tipo escalén o el aumento del diametro de las puntas con la intension de evitar
la insercién del reflector en la muestra bioldgica a estudiar. Factores como la perfusion
sanguinea y la presencia de otros tejidos o liquido intersticial podrian significar variables
que modifiquen el comportamiento de la velocidad de propagacién en los tejidos cuando

estos se encuentran ez vivo.

7.2. Medicion de la Atenuacion del Ultrasonido

Se comprobd el funcionamiento de la técnica de inserciéon modificada propuesta en esta
tesis con ayuda de un phantom a base de grafito y agarosa. Los resultados muestran que las
curvas obtenidas por ambas técnicas tienen la misma tendencia y las posibles variaciones

caen dentro de la desviacion estandar de la técnica de medicién.

Se midi6 la dependencia en temperatura de la atenuacién del ultrasonido en mues-
tras biologicas de tejidos suaves. Los resultados muestran comportamientos opuestos entre
tejidos conformados principalmente por agua y grasa. La atenuaciéon en grasa de cerdo
muestra una tendencia descendente y mientras que la curva del higado y el muisculo mues-
tra una pendiente ascendente cuando se habla de variacién con respecto de la temperatura.
Al igual que en el caso de la velocidad de propagacién, es necesario realizar una caracte-
rizacién més minuciosa para mejorar los resultados de la medicién. La monitorizacién de
los cambios de la atenuacién debido al proceso de desnaturalizaciéon y la medicion de seg-
mentos del tejido con diferentes espesores son algunas de las cuestiones a tomar en cuenta
para futuras mediciones. Aunque en este trabajo se realizé la medicion de las propieda-
des de tejidos in vitro, se demostré que con la técnica de insercién modificada es posible
aprisionar los tejidos in vivo para caracterizarlos y obtener una tendencia aceptable del

comportamiento de la atenuacion.
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7.3. Simulacién de Terapia Térmica

Si se analizan los resultados de los campos acusticos es facil pensar que los cambios por
la termodependencia de las propiedades actsticas también generaran variaciones en la
localizacion del maximo de presion acustica; sin embargo, el uso de un arreglo de anillos
piezoeléctricos para generar la focalizaciéon permite que el calentamiento sea minimo en
los tejidos mas superficiales y méaxima en el punto focal y sus alrededores. Como conse-
cuencia, la velocidad de propagacién del ultrasonido no se ve afectada y por lo tanto no
el campo actstico sufre cambios minimos. Los cambios de la velocidad de propagacion
en el punto focal (lugar de maximo calentamiento) afectan el campo actstico que se en-
cuentra posterior a esta zona. Esto ultimo es visible en la parte izquierda de la figura
en los casos b y d; se aprecian variaciones en el campo actstico después del punto
focal alrededor de los 40 mm. Esto nos lleva a la conclusion de que los cambios debidos
a termodependencia de las propiedades actisticas no afectaran la posicién del punto focal

del campo acustico.

Si se comparan las posiciones de los maximos en presién (29.00 mm) y temperatura
(29.45 mm) podemos observar que existe cierta variacién entre ellos. En este punto es
importante mencionar la aportacion de la conductividad térmica en este tipo de modelos;
incluso una pequena variacion de esta propiedad provoca que las posiciones de los maximos
en temperatura y presion no coincidan. Esto es aiin méas notorio cuando el campo actstico
empleado no es simétrico. Esta falta de simetria con respecto al eje z puede ser observada
en la figura si se coloca una linea vertical a la altura del punto méximo de presién;
la mayor parte de la energia estard después de esta linea y la asimetria provocarda un
gradiente de temperatura y por lo tanto la falta de concordancia entre los focos acustico

y térmico.

Al comparar los resultados de los 4 casos resueltos en la simulaciéon tenemos que
cuando se incluye la termodependencia de la velocidad de propagacion (casos b y d),
la la maxima temperatura alcanzada en el foco decrecié 0.02 °C del caso a al caso b y

0.04 °C del caso ¢ al caso d; esta variacién puede ser entendida como un efecto disipador
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provocado por la velocidad de propagacién. En el caso del campo actstico, los efectos de
la termodependencia de la velocidad de propagacion se pueden observar en las dimen-
siones de la region FWHM. El drea FWHM incrementé un 2.3 % en los casos donde la

termodependencia de la velocidad de propagaciéon fue incluida.

Por otro lado, los efectos de la termodependencia de la absorcién acustica fue-
ron evidentes en las distribuciones de temperatura. La méaxima temperatura focal in-
crementé considerablemente (casi 3.5 °C) cuando la dependencia térmica de la absorcién
fue tomada en cuenta en el modelo. En el caso del campo actstico, los efectos de la absor-
ciéon pueden ser entendidos al analizar la interrelacion entre las temperaturas alcanzadas
y la termodependencia de las propiedades, caso d. La absorcién produce incrementos de
temperatura cuando el ultrasonido pasa a través de los tejidos biolégicos, estos cambios en
temperatura producen variaciones de la velocidad de propagacion y, como consecuencia,
cambios en los campos actsticos. Debido a que en este trabajo la variacion de la velocidad
de propagacion en higado es de solo 1.37 m/s en el rango de temperatura entre 40 °C y 47
°C, los campos actsticos no sufren cambios significativos. Los efectos de la absorcién en
los campos acusticos podrian ser mas notorios si las variaciones de la termodependencia

de la velocidad de propagacion fueran mayores en el rango de evaluacion.

Es importante hacer notar que algunas condiciones dentro del modelo fueron idea-
lizadas y que ademas las propiedades actsticas de los tejidos bioldgicos deben ser consi-
deradas como aproximaciones. Primero, como ya se habia mencionado, dependiendo de
la composicién del tejido la absorcién pude ser responsable de entre 60 % y 80 % de la
atenuacion. En el modelo, con la intension de simplificarlo, se consideré que la absorcion
es responsable por el 100 % de la atenuacién. Segundo, los valores de velocidad de pro-
pagacion y absorcién del ultrasonido en tejidos bioldgicos usados en este trabajo fueron
medidos in wvitro, i.e., sin tomar en cuenta la influencia de otros factores como la desna-
turalizacién de los tejidos. De acuerdo con Lewin y Busk [134] las variaciones en valores
de velocidad de propagacién pueden ser de algunas decenas de m/s cuando se comparan
mediciones de tejidos in vivo e in vitro. Finalmente, la perfusién sanguinea fue conside-

rada como constante en el modelo y, durante una terapia real de hipertermia, este valor
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cambia conforme sube la temperatura; la inclusion de esta caracteristica podria resultar
en temperaturas menores en el foco térmico asi como en zonas de tratamiento menores a

las predichas con el modelo.

Si bien se usaron propiedades de tejidos medidas in vitro y esto podria significar
variaciones considerables con la realidad, es necesario hacer notar que la termodependencia
de las propiedades actsticas esta presente en los tejidos bioldgicos y puede ser un factor
capaz de afectar el campo acustico y la distribucién de temperatura generada durante un

tratamiento de hipertermia o ablacién.

Este estudio se enfoco en identificar la contribucion de la termodependencia de sélo
algunas de las propiedades actsticas de tejidos bioldgicos, velocidad de propagacion y
absorcién del ultrasonido. Ademas de esto es importante considerar que existen otros fac-
tores a destacar. Por ejemplo, los datos de velocidad de propagacién y absorcién utilizados
fueron obtenidos a partir de muestras de tejido porcino; si bien estos valores presentan
un comportamiento termodependiente, éstos podrian encontrarse por arriba o por deba-
jo de los propios de tejidos humanos. Por este motivo es importante continuar con una
minuciosa y amplia caracterizacion de tejidos biolégicos humanos para complementar y
mejorar los modelos y sus resultados. La caracterizacion debera incluir factores como la
dependencia en temperatura de propiedades térmicas como la capacidad calorifica y la
conductividad térmica. De igual manera se deben incluir a los modelos propiedades tanto
acusticas como térmicas de células cancerigenas. Todo esto se debera incluir en los mode-
los con la intensién de evaluar la influencia de cada uno en los resultados y para obtener
una mejor aproximacion a la terapia real. Por otro lado, es posible que a temperaturas
superiores a 50 °C o en otros tejidos, el comportamiento de la velocidad de propagacion
del ultrasonido sea diferente y presente variaciones considerables; consecuentemente, la
contribucion de estas variaciones podria ser mas notoria tanto en el campo acustico como

en la distribucién de temperatura obtenidos.

Los resultados de este trabajo de tesis demostraron que la termodependencia de
la absorcién del ultrasonido es un parametro importante a tener en cuenta durante las

terapias térmicas; la inclusion de esta propiedad resulté en variaciones considerables de

Lépez Haro, Sergio Alfonso 109



CAPITULO 7. CONCLUSIONES Y TRABAJO A FUTURO @

temperatura y en un incremento de la zona de tratamiento. Esto ultimo podria generar
que durante las terapias de hipertermia se presente sobrecalentamiento en regiones no
deseadas y tejidos adyacentes. Las contribuciones de las propiedades termodependientes
podrian ser méas notorias en tratamientos con mayor duracién. De igual forma es necesario
una caracterizacion de tejidos biolégicos mas alla de los 50 °C para poder emplear los datos
en la simulacién de terapias de ablacion; no se puede asegurar que la tendencia vista en
las mediciones realizadas prosiga sin cambios, es posible que la desnaturalizacion y la
deshidratacion de las muestras a causa del calentamiento afecten el comportamiento de

las propiedades.

Los resultados de esta tesis sientan las bases para comenzar a trabajar sobre arreglos
de transductores focalizados que presentan como ventaja principal la minima afectacion
de las zonas de entrada de la radiaciéon debido a que se aplican menores cantidades de
energia por elemento y ademads, se logra una mejor definicion del foco. De igual forma
se desarrollaron y comprobaron técnicas de medicién de la velocidad de propagaciéon y
atenuacion del ultrasonido en tejidos bioldgicos que, en caso de ser necesario, pueden
ser empleadas en la caracterizacién de las muestras a mayores temperaturas o bien en
la medicién de propiedades de tejidos in vivo. Se proponen las bases para el inicio de
la investigacion en modelos multicapa, los cuales pueden ser comprobados mediante la
construccién de phantoms o con la integraciéon n vitro de diversos tejidos. Finalmente,
aun que las propiedades ultrasénicas pueden variar entre tejidos de cerdo y de humano,
es un hecho que la termodependencia de la velocidad de propagacion y la absorcién del
ultrasonido deben ser consideradas en la planeacion de terapias de hipertermia con la

intencion de evitar sobrecalentamiento en regiones no deseadas.

7.4. Trabajo a Futuro

Realizar multiples mediciones en una misma muestra al mismo tiempo. Se cuenta con
el diseno de un sistema de medicion multipunto concebido para medir las propiedades

acustica termodependientes en 3, 4 o 5 puntos a la vez para elaborar un promedio de
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los valores obtenidos por muestra y no por especie. Es necesario este desarrollo para que
los diversos puntos del tejido a ser caracterizado se encuentre bajo el mismo proceso de

calentamiento.

Los resultados de la termodependencia de las propiedades actsticas pueden ser con-
templados en la evaluacién y mejora de las técnicas de estimacion no invasiva de tempe-
ratura con ultrasonido que se han venido estudiando y desarrollando en LAREMUS. De
igual forma, la medicién de las propiedades acusticas con los protocolos desarrollados en
muestras biolégicas antes y durante la aplicacién de hipertermia in vivo contribuirdn en

la mejora de las técnicas de estimacién no invasiva de la temperatura.

Planeacién personalizada de tratamientos de hipertermia y ablaciéon. Es necesario
comenzar con la investigacién y desarrollo sobre planeacién de tratamientos con terapia
térmica en modelos computacionales. Se partiria de la anatomia de cada paciente (obteni-
da por alguno de los métodos de imaginologia) y se colocarfan las propiedades acisticas de
los tejidos involucrados asi como de las células cancerigenas; con esto se podrian realizar
terapias personalizadas que permitirian una mejor planeacion de los tratamientos. Para
esto seria necesario continuar con la caracterizacion de otros tejidos y comenzar con la

caracterizacion acustica de tumores.

Continuar con el uso de arreglos de multiples anillos o elementos para lograr diversos
focos con los cuales se podrian tratar tumores a diferentes distancias con sélo un aplicador.
Ademas, este tipo de arreglos presentan una menor afectacion en la zona de entrada del

ultrasonido asi como una mejor definicién del foco que evita danar los tejidos circundantes.
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Abstract

Purpose To evaluate the effects of thermal dependence of
speed of sound (SOS) and acoustic absorption of biological
tissues during noninvasive focused ultrasound (US)
hyperthermia therapy.

Methods A finite element (FE) model was used to sim-
ulate hyperthermia therapy in the liver by noninvasive
focused US. The model consisted of an ultrasonic focused
transducer radiating a four-layer biological medium com-
posed of skin, fat, muscle, and liver. The acoustic field and
temperature distribution along the layers were obtained
after 15 s of hyperthermia therapy using the bio-heat
equation. The model solution was found with and without
the thermal dependence of SOS and acoustic absorption of
biological tissues.

Results The inclusion of the thermal dependence of the
SOS generated an increment of 0.4 mm in the longitudinal
focus axis of the acoustic field. Moreover, results indicate
an increment of the hyperthermia area (zone with tem-
perature above 43 °C), and a maximum temperature dif-
ference of almost 3.5 °C when the thermal dependence of
absorption was taken into account.

Conclusion The increment of the achieved temperatures
at the treatment zone indicated that the effects produced by
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the thermal dependence of SOS and absorption must be
accounted for when planning hyperthermia treatment in
order to avoid overheating undesired regions.

Keywords Absorption - Speed of sound - Temperature
dependence - Finite element - Hyperthermia - Ultrasound

Introduction

In recent years, thermal therapy has emerged as a promising
tool against cancer. This therapy includes all treatments
based on heat transfer, and it can be classified according to
the temperatures achieved and their effects in the human
body. Stauffer [1] proposes a classification for thermal
therapies from cryotherapy (7' < —50 °C) to thermal abla-
tion (7 > 50 °C); hyperthermia is included in this classifi-
cation. The purpose of hyperthermia is to increase the
temperature of cancer cells between 4 and 8 °C above their
regular temperature during a specific period of time in order
to produce inability of cell division [2] and sensitization to
chemotherapy and radiotherapy [1-3]. Hyperthermia effec-
tiveness depends on factors like applied energy, treatment
time, temperature maintenance, and biological tissue prop-
erties [2, 4, 5], among others. These treatments must have a
well-defined treatment zone in order to avoid damage to
surrounding tissues; moreover, these treatments should be
either null or minimally invasive [6, 7].

Therapeutic hyperthermia can be produced by ultra-
sound (US) by means of external, interstitial, and intra-
cavitary transducers [1]. External thermal therapy can be
applied using high-intensity focused ultrasound (HIFU) [8,
9], which involves focusing the US on a point by means of
spherical transducers (geometric focalization) or using
transducer arrangements [10, 11]. These arrangements can
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be focused by spatial configurations or with delays in the
excitation of the transducers.

Temperature distributions induced by HIFU transducers
in biological tissues have been studied by several groups.
Hynynen et al. [12] studied the blood perfusion effects in
the temperature distribution when an ultrasonic focused
transducer radiates an in vivo dog kidney. Results were
compared with a model using the bio-heat equation, from
which they found greater differences between experimental
and modeled heating when the blood perfusion effects were
not included. On the other hand, Davies et al. [10] used a
simulation process to evaluate the acoustic field of a multi-
transducer HIFU robotic system used as a neurosurgery
tool to treat subcortical injuries. They obtained the acoustic
field of the multi-transducer system and finally suggested
adding other characteristics to the model as acoustic
attenuation, tissue heterogeneity, and scatterers of each
tissue in order to have a model closer to in vivo situations.

The effects of nonlinear wave propagation [13], refrac-
tion, and sample thickness variations due to heating [14], as
well as speed of sound (SOS) changes in acoustic field and
temperature distribution [14, 15] have been studied
recently. Hallaj et al. [15] used the data of temperature-
dependent SOS (obtained by Bamber and Hill [16] ) and
fixed values of acoustic absorption to study the thermal lens
effect produced by SOS variations in a biological tissue
model with two layers during HIFU radiation. They found
variations in the focus size and position due to SOS thermal
dependence. More recently, Li et al. [14] used numerical
methods to calculate focus shifts in multiple layered tissues
and proposed a formula to estimate the focus variations in a
model with two layers (water and tissue). They concluded
that even without the thermal dependence of SOS, the
acoustic speed and thickness of tissues can provoke a focus
shift during focused ultrasound surgery.

In this work, finite element (FE) modeling was used in
order to evaluate the effects of two thermal-dependent
acoustic properties (SOS and acoustic absorption) of
in vitro biological tissues in a transducer acoustic field, and
the temperature distribution generated when applying
hyperthermia treatment. Considering that the acoustic
absorption is partly responsible for tissue heating and the
SOS for focus displacement, we decided to include the
thermal dependence of both acoustic properties in order to
compare their contribution to the heating process. These
properties were taken into account in the simulation of
focused noninvasive US hyperthermia treatments. Our
group has previously measured the absorption and SOS
thermal dependence of in vitro pig liver, muscle, and fat
samples; the results from those studies were used in the
multi-layered FE model presented in this work.

We modeled the temperature elevation in biological tis-
sues heated by an annular array transducer composed of four
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concentric rings focused using time delays. Pennes’ bio-heat
transfer equation [17] was used to find the temperature dis-
tribution along the four tissue layers, which represent skin,
fat, muscle, and liver, in that same order. Temperature dis-
tributions and acoustic fields with and without considering
thermal dependency of acoustic properties were obtained to
determine the quantitative effect in the final therapy.

Materials and methods

An FE model was used to simulate noninvasive hyper-
thermia therapy applied with a US focused transducer. The
US energy must pass through different tissue layers before
reaching the treatment zone. In the present work, the model
simulated liver US hyperthermia therapy with the focus of
the treatment zone at 30 mm from the surface. Annular
array transducers have been proposed for HIFU applica-
tions [18]. In this case, the source of US energy consisted
of an array of four concentric rings focused using time
delays in the excitation of each element. The geometry to
be heated consisted of four tissue layers: skin (2 mm), fat
(10 mm), muscle (10 mm), and liver (23 mm). The nature
of the problem also required the combination and coupling
of both the wave and the bio-heat transfer equations. The
FE analysis was implemented on a work station: Dell
Precision T7400 with an Intel® Xeon® processor at
3.00 GHz and 64.0 GB of RAM memory.

Model equations

The second-order partial differential equation that
describes the wave propagation in a homogeneous medium
without losses is [19]

o TP (n
cX(T)yorr 7

where ¢, is the media longitudinal SOS at the temperature
T, t is the time, and p is the acoustic pressure.

Ultrasound traveling through tissues produces heat [1].
The heat (Q) produced by the interaction between US
energy and soft tissues is [20]

0 =2, )

where (/) is the acoustic intensity and (o) is the media
absorption coefficient. Moreover, the acoustic intensity for
planar or spherical waves in the direction of propagation is
[21].

2

p
I=-—. 3
300, (3)

If I from Eq. 3 is substituted in Eq. 2, the heat produced
by the ultrasonic energy in soft tissue is
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where the effects of the thermal dependence of the acoustic
properties are taken into account. As can be seen, the heat
produced by US is affected by the thermal dependence of
acoustic properties. The temperature increment produced
by an external source of heat in soft tissues is [17]

oT
pca — kva = prbwb(Tb — T) + Omet + Qext (5)

Q

(4)

As can be observed, the temperature distribution into
tissues depends on tissue heat capacity (C), tissue thermal
conductivity (k), blood density (py), blood heat capacity
(Cp), blood perfusion rate (@), blood temperature (7y),
metabolism heat (Q,), and the external source of heat
(Qexy) in terms of acoustic pressure (Eq. 4).

Because this kind of therapy is usually applied to 2-h
fasting patients [22], Qe becomes zero. If the metabolism
effects are not considered and the thermal dependence of
both acoustic absorption and SOS is included, then

oT o(T)p?
C— —kV*T = p,Coo(Ty — T .
rC—, Y P Con (T )+pcS(T)

(6)

Model geometry and properties

In order to apply thermal therapy by external means, US must
pass through different layers, each one with different
acoustic properties. In this case, the simulation is repre-
senting liver thermal therapy, and US must travel through
skin, fat, and muscle before it interacts with the liver. This

Fig. 1 The geometry model
consisted of four tissue layers

problem can be proposed as a cylindrical transducer radiat-
ing four layers with different thicknesses. In the deepest layer
(representing liver), the focused ultrasound energy will
generate an ellipsoidal hyperthermia zone with temperatures
above 43 °C. Due to the cylindrical shape of the transducer
and the ellipsoidal profile of the generated acoustic field, the
real problem can be seen as a 3D geometry with an axis of
symmetry. Then, the entire problem can be simplified in a 2D
axial symmetric geometry, and the solution will be expressed
with cylindrical coordinates (r, z), as can be seen in Fig. 1.
Taking this consideration into account, the processing time
will be reduced and less computer resources will be required
to achieve the model solution.

The array of four concentric rings was placed in z = 0,
and the subdomains which represent tissue layers were
drawn using the line along z = 0 as the base. Tissue layer
thicknesses in humans can vary according to the gender,
age, complexion, ethnicity, and region of the body [23-29];
in the present work, the tissue thicknesses were defined as
2 mm of skin, 10 mm of fat, 10 mm of muscle, and 23 mm
of liver.

Boundaries were numbered as shown in Fig. 1.
Boundaries 1, 3, 5, and 7 were defined as the symmetry
axis of the model. The peripheral boundaries of the model
(9, 18, 19, 20, and 21) were adjusted to the same acoustic
impedance of the corresponding tissue in order to reduce
the interference on the model due to reflections. The whole
system was established as thermally isolated with the
temperature of the peripheral boundaries fixed at 37 °C.
The interior boundaries were considered continuous for
both acoustic and thermal parts of the model. Model mesh

representing biological tissues i
(skin, fat, muscle, and liver) and
an arrangement of four
concentric piezoelectric rings
(left) radiating the tissues. A
simplification of the 3D
geometry (right) can be used in
the FE model to solve the
problem and minimize the |

23 mm

Liver 7 21

required resources (2D axial i
symmetric). Boundary numbers
are shown on the right side of Y

10 mm

Muscle 5 20

the figure ]

10 mm

Fat 3 19

Skin v 1 18 r

i 2 mm

Concentric Rings
Arrangement

10 12 14 16
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Table 1 Biological tissue

Absorption at 2 MHz (Np/m) Speed of Sound (m/s)

acoustic properties for the FE Tissue Density (kg/m’)
acoustic model (T is in °C) Skin 1100

Fat 918

Muscle 1049

Liver 1060

Blood 1000

0.4 1540
0.00457°—0.43T + 10.86 0.0637>—8.657T + 1662

0.0017°—0.099T + 3.06 —0.045T% + 4.657T + 1501
0.0214T°—1.17T + 20.28 —0.0477% + 4.285T + 1495

was built with at least 10 elements per wavelength [30-33]
to avoid dispersion errors; the entire mesh consisted of
67,500 rectangular elements.

Because modeling the US generation is not the scope of
the present work, the piezoelectric rings were simplified in
the model. Piezoelectric elements were represented by
boundaries (boundaries 10, 12, 14, and 16) radiating a
sinusoidal pressure of 2 MHz. The arrangement consisted
of four rings 1.0 mm in length with 0.5 mm of separation
between consecutive rings. Focalization process was
achieved using temporal delays at the inner rings (bound-
aries 10, 12, and 14) with respect to the activation of the
external ring (boundary 16).

The acoustic pressure emitted by the rings was adjusted in
order to achieve a maximum hyperthermia temperature
(43 °C) at the focus after 15 s when the acoustic properties
are constant at 37 °C. Once this pressure value was adjusted,
it remained constant for the other three studied cases. The
time to reach 43 °C at the focus could vary depending on
therapy requirements and tissue properties, among other
factors. An important challenge in hyperthermia therapies is
the preservation of this temperature (43 °C) during the
treatment time; once again, this is related to the kind of
treated tissue and its acoustic and thermal properties.

The aim of the present work was to study the effects
provoked by thermal dependence of the acoustic properties
(SOS and acoustic absorption) during the initial rise of
temperature in hyperthermia treatments. The acoustic field
of the arrangement and the temperature distributions gen-
erated after 15 s of thermal therapy were determined for
these different cases: (a) without the thermal dependence of
SOS and absorption; (b) with the thermal dependence of
SOS; (c) with the thermal dependence of absorption, and
(d) with the thermal dependence of both SOS and absorption.
When the thermal dependence of the properties was not used,
the properties at 37 °C were taken in the model. The thermal
properties and the densities of all tissues, as well as the skin
SOS and absorption, were taken from reported data [34-36];
our group previously measured the SOS and the absorption
of the other tissues (fat, muscle, and liver), shown in Table 1.
The thermal dependence of SOS and acoustic absorption
measured by our group was fitted to second-order curves in
order to use them in the FE model. The acoustic and thermal
properties employed are summarized in Tables 1 and 2.
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Table 2 Biological tissue thermal properties for FE thermal model

Tissue  Heat capacity (J/kg/°C) Thermal conductivity (W/m/°C)
Skin 3898.2 0.209

Fat 3221.7 0.402

Muscle  3807.0 0.618

Liver 3500.0 0.498

Blood  4180.0 -

Acoustic properties and thermal conductivity of blood were
not included; however, the blood perfusion rate was con-
sidered constant for all tissues and was fixed at 3.6 x 10>
1/s [37]. According to Moros et al. and ter Har [11, 22],
60—80 % of the energy attenuation is due to the absorption;
because our objective was to show the effect of the temper-
ature dependence of tissue acoustic properties (specifically
absorption and speed of sound) and in order to simplify the
model, all acoustic attenuation was considered as a product
of the tissue absorption.

Due to the nature of FE simulations, the continuous
effect should be discretized in terms of the time step. When
the temperature dependence of the acoustic properties was
taken into account, the changes were accounted for at each
time step. Simulation time was set from 0 to 15 s to
evaluate the initial heating. SOS and absorption values
were updated every 0.25 s.

Results
Acoustic field and temperature distribution

The acoustic field and the temperature distribution gener-
ated by the four-ring arrangement for the cases described
above are shown in Fig. 2. Results presented a well-defined
focal zone generated by the four piezoelectric rings in all
cases. The maximum acoustic pressure along the central
axis z (r = 0) was found at 29.00 mm in all cases. Time
delays to excite the rings were calculated using the SOS of
liver at 37 °C (1589.20 m/s) without taking into account
the other tissue SOSs; changes of the SOS in the first three
tissues (skin, fat, and muscle) could provoke a focal point
shift. On the other hand, the maximum temperature was
found at 29.45 mm for all cases. Regarding the temperature
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Fig. 2 Acoustic field (top) and 0
temperature distribution
(bottom) achieved after 15 s of
simulated therapy are presented
for cases a without the thermal
dependence of both SOS and
absorption; b with the thermal
dependence of SOS; ¢ with the
thermal dependence of 6F
absorption, and d with the
thermal dependence of both
SOS and absorption. Maximum
acoustic intensity and
temperature were found at 29.00
and 29.45 mm, respectively, in
the four cases. The influence of
thermal-dependent absorption
was important, and it can be
observed in cases ¢ and d where
a difference of almost 3.5 °C -14
was found

o

4o

z (mm).

-10

-12

Acoustic Intensity (dB)

50—

48t -

461

44k o

z (mm)
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Temperature Distribution (°C)
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distributions, shown in Fig. 2, it can be observed that
greater temperatures were achieved in cases ¢ and d where
the thermal dependence of the acoustic absorption was
taken into account.

The effects of the thermal dependence of the acoustic
properties can be observed by obtaining isolines from —12
to —3 dB for the acoustic field and from 38 to 43 °C for the
temperature distribution at the focal zone (Fig. 3). Tem-
perature distribution showed an increment of the area of

(b) (d)

(b) (@

r (mm)

r (mm)

r (mm)

treatment (zone with temperature above 43 °C) when the
thermal dependence of absorption was included in the
model.

According to Shaw and ter Haar [38], one of the
focusing parameters for US transducers is the full-width
half-maximum (FWHM) zone, which is the focal zone
where the amplitude of the US intensity decays —6 dB in
the perpendicular and parallel axes regarding the direction
of propagation. Based on this, the FWHM was calculated
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Fig. 3 Isolines at the focal zone from —12 to —3 dB for the acoustic
field and from 38 to 43 °C for the temperature distribution. The zone
with temperature above 43 °C increased when the thermal

for the simulated cases. The inclusion of the thermal
dependence of the SOS (cases b and d) generated a lon-
gitudinal increment of 0.4 mm in the axis parallel to z,
which in case a measured 17.70 mm. There were no
changes in the axis perpendicular to the direction of
propagation; this axis remained constant in all cases with a
value of 1.0 mm. In case a, the FWHM area and volume
were 13.90 mm? and 9.27 mm°, respectively. These values
suffered increments of 0.32 mm? and 0.21 mm® in cases
b and d, respectively, as a consequence of the parallel axis
length variation.

The temperature distribution was evaluated in order to
find the maximum focal temperature achieved in each case
as well as the hyperthermia focus length (x) and width
() (zone with temperature above 43 °C). The longitudinal
hyperthermia area and volume were determined for tem-
peratures above 43 °C; these results are shown in Table 3
for the studied cases. While in the first two cases (without
the thermal dependence of the absorption), the maximum
achieved temperature was near 43 °C, in the other two
cases the maximum temperature was almost 47 °C. The
thermal dependence of absorption had a significant effect
in both the maximum temperature and the treatment zone
size. The main difference was found in the focal temper-
ature, which increased almost 3.5 °C more in cases ¢ and
d than in cases a and b. Length and width grew 5.8 and
1.0 mm, respectively, when the thermal dependence of
absorption was taken into account in the model. This
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dependence of the absorption was included in the model. Length
and width of the hyperthermia zone grew 5.8 and 1.0 mm,
respectively

variation showed that there was an increment of the treat-
ment zone, the area with temperature over 43 °C, which
changed from 1.84 mm? in case a to 12.31 mm? in case
d. On the other hand, the volume changed from 0.61 mm°>
for case a to 12.31 mm?® for case d when the thermal
dependence of both acoustic properties was added into the
model.

Acoustic intensity and temperature along z axis

In Fig. 4, acoustic intensity and temperature in the central
axis of the model were obtained in order to compare the
focus shape along central axis (z) during therapy; pressure
and temperature data are shown every 5 s for each solved
case. According to the acoustic intensity graphs in Fig. 4,
the localization of the focus did not suffer variation in any
of the four cases; nevertheless, the effects of thermal-
dependent SOS can be observed in cases b and d where
there were variations of 0.94 and 0.93 dB when initial
(t =0s) and final (t = 15 s) acoustic fields were com-
pared. Temperature graphs show that the temperature
increased faster and higher when the thermal dependence
of the absorption was included in the model (see Table 3).
The average temperature change rate at focus in the first
5 s was 0.80 °C/s for cases a and b, and 1.11 °C/s for
cases ¢ and d. The average rate in the next 5 s was
0.30 °C/s for the first two cases and 0.57 °C/s for the last
two. Finally, cases a and b took 10 s to reach 43 °C,
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Table 3 Summary of maximum focal temperature and hyperthermia focus length, width, longitudinal area, and volume at the end of simulation

processes

Case Maximum temperature
at the focus (°C)

Hyperthermia zone
length x (mm)

Hyperthermia zone
width y (mm)

Hyperthermia area

A="2 (mm?)

Hyperthermia volume
V =imxy? (mm?)

a 43.52 4.70 0.50
b 43.50 4.60 0.50
c 46.98 10.35 1.50
d 46.94 10.45 1.50

1.84 0.61
1.80 0.60
12.19 12.19
12.31 12.31

Greater temperature and larger hyperthermia zone were found when the thermal dependence of the acoustic absorption was taken into account
(a) Case without the thermal dependence of SOS and absorption, (b) Case with the thermal dependence of SOS, (c¢) Case with the thermal
dependence of absorption, and (d) Case with the thermal dependence of both SOS and absorption

while cases ¢ and d only required 5 s to achieve the same
temperature.

Transient temperature at the maximum temperature
point (29.45 mm) can be observed in Fig. 5. Once again,
thermal dependence of biological tissue’s acoustic
absorption caused significant variations; while cases a and
b required 12 s to achieve the hyperthermia temperature,
cases ¢ and d only needed 6.5 s to reach 43 °C.

Discussion

It can be easily predicted from the acoustic field results that
changes due to temperature in SOS and absorption of tis-
sues also shift maximum acoustic pressure; however,
focalization of ultrasound beams that fall on different
points allows minimal heating on upper tissues and maxi-
mal heating in tissues around the focus. As a consequence,
SOS before focus is not affected, and the acoustic field
suffers minimal changes. Changes in the speed of sound
generated in the maximal heating region affect the acoustic
field behavior in the after zone. The aforementioned
behavior is visible in the left side of Fig. 4b and d, where
shifts of about 40 mm in the acoustic profile are observed.
These shifts in the acoustic field do not affect the depth of
the maximum pressure.

It can be noticed that maximum values of pressure and
temperature are not at the same depth. It is important to
mention that even a small thermal conductivity in media
(as that of tissues) produces a shift in the maximum tem-
perature at the acoustic focus, when the acoustic intensity
profile is not symmetric. This can be seen in Fig. 4, where
the acoustic intensity is not symmetric with respect to
z axis (if we draw a vertical line at the maximum of
acoustic intensity, the most energy will be after this point).
This asymmetry produces a temperature gradient that
provokes a displacement of maximum temperature (ther-
mal focus). This shift increases with treatment time.

When the effect of the SOS thermal dependence was
included (cases b and d), the final maximum temperature

achieved at focus decreased 0.02 °C from case a to case
b and 0.04 °C from case c to case d; this could be under-
stood as a heat sink effect of the SOS. For the acoustic
field, the effects of the thermal dependence of SOS can be
observed in the dimensions of the FWHM zone. The lon-
gitudinal axis suffered minimal changes that were reflected
in the focusing zone; the FWHM area increased 2.3 % in
cases where the thermal dependence of the SOS was pre-
sent. The acoustic intensity in the central axis revealed that
the variations occurred in zones where the amplitude of
energy decreased more than half (after 40 mm).

On the other hand, the effects of the thermal dependence
of acoustic absorption were evident in the temperature
distribution. The maximum focal temperature achieved
increased considerably (almost 3.5 °C) when the thermal
dependence of absorption (cases ¢ and d) was taken into
account in the model. In the case of the acoustic field, the
effects of the thermal dependence of the absorption in the
shape of the fields could be understood analyzing the
interrelation between generated temperatures and thermal-
dependent properties observed in case d. The acoustic
absorption produced temperature increments when US
passed through the tissues; these temperature changes
generated SOS variations and, as a consequence, changes
in the acoustic fields. Because the SOS variation in the
range from 40 to 47 °C was just 1.37 m/s, the acoustic field
did not suffer significant changes. The effects of the
absorption in the acoustic field could be more noticeable if
the variations of the thermal dependence of the SOS curves
in the evaluated range were bigger.

It is important to note that some model conditions were
idealized for this work, and therefore the acoustic proper-
ties used must be considered as an approximation. First, in
the present work, the absorption was considered responsi-
ble for the total attenuation. Actually, the absorption is
responsible for only part of the attenuation process, and
depending on the composition of the tissue [11, 22], it can
be between 60 and 80 %. Second, SOS and acoustic
absorption used in this work’s model were measured
in vitro, i.e., without taking into account the possible
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Fig. 4 Evolution of the acoustic intensity (leff) and temperature
(right) along z axis is presented for 5, 10, and 15 s. The acoustic field
suffered no significant variations at the end of the simulation when the
thermal dependence of both SOS and absorption was added to the

influence of other factors like denaturalization. According
to Lewin and Busk [39], there could be variations of tens of
m/s in the tissue SOS when in vitro and in vivo values are
compared. Finally, blood perfusion was considered con-
stant in the model, and changes of this value during real
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models; nevertheless, the thermal dependence of the absorption
provoked a faster and higher temperature increase with an average
temperature change rate of 0.46 °C/s for cases a and b, and 0.73 °C/s
for cases ¢ and d

therapies could result in lower temperatures at the focus
and, consequently, in treatment zones smaller than those
predicted by the model. Although ideal in vitro conditions
have been used in the model, it is necessary to realize that
the thermal dependence of the acoustic properties is present
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Fig. 5 Transient temperature for the cases studied at the maximum
temperature point (29.45 mm) on the central axis. Hyperthermia
temperature was achieved after 12 s for cases a and b. Cases ¢ and d,
which took into account the thermal dependence of the absorption,
only needed 6.5 s to reach 43 °C. Cases a and b overlapped on one
upward trend, while ¢ and d overlapped on another; a and b reached
43.8 °C, while ¢ and d reached 47.9 °C (Table 3)

in biological tissue, and it can be a factor affecting the
acoustic field and the temperature distribution generated
during hyperthermia treatments. This study was done in
order to identify the contribution of the thermal depen-
dence of each one of the acoustic properties mentioned
above.

Furthermore, there are still other factors to consider. On
one hand, although pig tissue acoustic properties used in
the present work presented thermo-dependent behavior,
these values and their variations could be above or below
the corresponding values for biological human tissues.
Therefore, it is important to continue with a thorough and
extended characterization as well as the experimental
evaluation in order to compare and improve the model
results. The characterization must include factors like
temperature dependence of thermal properties, e.g., heat
capacity and thermal conductivity, as well as the acoustic
and thermal characterization of cancer cells. These values
must be included in the model in order to evaluate their
influence on the results and obtain a better approach to
actual therapy. On the other hand, it is possible that either
at greater temperatures (above 50 °C) or in other tissues,
the behavior of the SOS values presents more considerable
differences. Consequently, the contribution of these varia-
tions to both temperature distribution and acoustic field
could be more noticeable.

Conclusion

The results of this work demonstrate that thermal depen-
dence of absorption is an important parameter to take into
account during thermal therapies; its inclusion meant
considerable variations of temperature and the increment of
affected area and volume, which could produce

overheating in undesired regions and adjacent organs dur-
ing treatments. Finally, although the properties may vary
between pig and human tissues, it is a fact the thermal
dependence of SOS and absorption should be considered
when planning hyperthermia treatments in order to avoid
overheating in undesired regions.
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Abstract

During hyperthermia treatments, for determining internal temperature by using non-invasive ultrasound estimation, it is
necessary to know some tissue ultrasonic characteristics around the hyperthermia range. The aim of this work was to determine
in detail the changes of some ultrasonic properties (velocity and attenuation) of muscle, fat and liver tissues in the specific range
of 26°C to 50°C. We proposed an experimental setup which allows minimizing the expansion effects in the biological samples.
The ultrasonic signal passes through tissue and it is reflected by a 1-mm needle arrangement, inserted in the tissue sample. The
results in the propagation speed behaviour, for the three studied tissues, appear to be quasi-linear with temperature changes. The
attenuation coefficients are also presented for different temperatures.

Keywords: attenuation; ultrasound velocity; hyperthermia; ultrasound properties of biological media

1. Introduction

It is important, during hyperthermia treatments, to measure temperature distribution in the treated area. This
allows identifying hotspots and getting a quantitative measurement of temperature increase, i.e. clinical assessment.
Optimization of efficiency in hyperthermia requires a precise and non-invasive estimation of temperature
distribution. Some of the non—invasive techniques that have been proposed to estimate temperature in a non-invasive
way are shown in Tablel.

The use of the ultrasound to estimate temperature in a non—invasive way is one of the most promising techniques
due to its advantages: signal processing and recording in real time, high tissue penetration, excellent spatial and time
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resolutions, compatibility with the current therapy systems and a relative low cost compared with other techniques
like Nuclear Magnetic Resonance and Computed Tomography.

Some of the approximations that have been proposed to estimate the temperature distribution using ultrasound are

based on the analysis of attenuation, the backscattered power, the time of flight (TOF) and the estimation of the
average distance between scatterers, i.e. changes in the sound speed and thermal expansion [1].

Tablel. Non —invasive techniques proposed to estimate temperature distribution.

Energy Active Passive

Transmission computed tomography (CT)
Microwaves Radiometry
Diffraction tomography

Ultrasound Distance between scatterers: velocity and thermal expansion )
) ) Radiometry
(on trial) Wave attenuation
Backscattered power

Time of flight

Nuclear Magnetic Magnetization
Resonance Spin — Relaxation time
Diffusion

Chemical displacement
CT-X Absorption -

Dielectric Properties Electric impedance -

Our laboratory has evaluated and developed some ultrasonic non-invasive methods to estimate the temperature
in a non-invasive way [1]. Some of these methods are based on, or partially use, the estimation of the changes in the
propagation speed due to temperature increase. These methods have been tested under controlled conditions using
phantoms with scatterers and they have shown promising results to estimate temperature inside tissues. In order to
go further with our researches dealing with the estimation of temperature inside phantoms at hyperthermia range, it
is necessary to study deeply ultrasonic and scattering characteristics of biological tissues at different temperatures.

There are well-know the general techniques employed for velocity and attenuation measures in materials. But, for
hyperthermia range, most of the tissue ultrasonic characteristics were reported at one temperature (body or room
temperature) or as an average within a specific temperature range. In order to develop a phantom with similar
characteristics to those of biological tissue, it is necessary to get an ample characterization of tissue ultrasonic
properties within hyperthermia temperatures; for this reason, the main goal of this work is the characterization of
some specific behaviour into certain biological tissues: propagation speed and attenuation coefficient. Fat, muscle
and liver of pig were tested to create a phantom with similar characteristics to those of tissues in order to be used in
the evaluation of the non—invasive temperature estimation techniques.

2. Methodology

In order to obtain the biological tissue propagation speed and attenuation coefficient, it is necessary to use a
preservative solution to keep in good conditions the specimen without changing its properties. The pulse—eco



S.A. Lopez-Haro et al. / Physics Procedia 3 (2010) 551-558 553

technique, using two 1-mm diameter needles as reflectors, was used to perform these measurements and finally the
obtained signals were stored for its farther processing.

2.1. Tissue Conservation

A saline solution with a 0.1 M concentration and a 7.4 pH was prepared to preserve the biological tissues before
and during the measurement procedure. The solution compounds and quantities are shown in Table2.

In order to prepare the solution, the compounds must be dissolved in small quantities with distillated water, and
then they are kept in a 1-liter gauge flask. If it is necessary, the pH has to be adjusted. Once the tissue is placed in
the preservative solution, it must be cooled at temperatures between 2°C and 4°C to assure a better conservation. The
tissues were obtained at a slaughterhouse immediately after the slaughtering to have fresher tissues for the
measurements.

Table2. Saline solution compounds.

Compounds Quantity
NaCl (Sodium Chloride) 80g
KCI (Potassium Chloride) 2g
Na,HPO, (Sodium Dibasic Phosphate) 144 ¢

KH,PO, (Potassium Monobasic Phosphate) 24¢

H,O 800 mL

2.2. Propagation speed measurement by using the pulse-echo technique

In order to optimize the resulting signal-to-noise ratio in the ultrasonic echoes, a home-made pulse generator [2-
3] was made for driving a 3.5 MHz central frequency ultrasonic transducer (Harisonic, USA), with a high voltage
short-duration pulse (spike). The transducer was immersed in a methacrylate container with saline solution, with the
tissue placed in front of the transducer and the reflectors inside the tissue. A distance of 5.5 mm was kept between
reflectors (Fig.1 and Fig.2). The echo signals were received by the same transducer and were amplified by a home-
made amplifier. These signals were digitalized by a digital oscilloscope (Wave Runner 6000A, LeCroy, USA) using
a sampling frequency of 5 GHz.

The echo-signals were acquired while the methacrylate container with the tissue was being heated in a
temperature range of 26°C to 50°C, in successive increments of 2°C. In order to ensure that the measurements were
performed at an accurate temperature, degassed water temperature, outside the container, was controlled by a
thermostatic bath (CD10-P5, Haake, Germany) and the temperature inside the phantom was monitored with a
thermocouple (HI 935002, Hanna Instruments), inserted inside the tissue near the transducer. The thermocouple
resolution was 0.1°C and measured two temperatures at the same time. An Hg thermometer monitored temperature
inside the thermostatic bath but outside the tissue. The time allowed between two measurements was long enough
(20 min) to ensure a uniform temperature inside the phantom
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REFLECTORS

TISSUE

Fig.1 Experimental setup: a) digital oscilloscope, b) home-made Fig.2 Diagram of the reflectors (needles) used for the propagation
pulser, ¢) home-made amplifier, d) thermocouple, ) thermostatic bath  speed measurement.
and f) arrangement transducer-tissue-reflector.

Cross-correlation method was employed to calculate the time-of-flight between the two main echoes (the first and
the last needle echoes). The highest value from the correlation, which indicated the time between echoes in number
of samples, was found and then its position indicated, in sample number, the displacement that exists between the
echoes. The displacement in seconds was obtained by the multiplication of the number of samples and the inverse of
the sampling frequency. Finally, a TOF measurement, between the reflector echo signal maxima, was calculated

(Fig.3).

The propagation speed in the tissue was obtained by using the time-of-flight and the distance between the first
and last needles, using the following expression:

2-D, .
TPS =— (1)

€

where TPS is the Tissue Propagation Speed, D,;,, is the distance between the needles and #,,,, is the time-of-flight
between needle echoes.
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Fig.3 Example of the signals obtained by using two needle reflectors.

2.3. Measurement of the ultrasonic propagation speed in degassed bi-distillated water as standard material.

To estimate the error of the propagation speed measurements, the degassed bi-distillated propagation speed was
measured, with the previously proposed system, in a temperature range of 24°C to 50°C, with successive increments
of 0.5°C. We wait for the stabilization of the water temperature inside the container before recording the echo
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signal. Water was chosen because its acoustic properties are well known at different temperatures; it is a good
standard material [4]. The experimental results were compared with those reported for pure water characterization
by Bilianuk and Wong [5].

2.4. Attenuation coefficient measurement with the pulse-echo technique

In order to carry out the measurements, the same experimental setup was employed but in this case just one
reflector was used. Two signals were taken, the first using the reflector on the tissue surface and the second
introducing the needle in the tissue at a precise distance measured by a micrometer that controlled the needle
displacement (Fig.4), with a resolution of 10 um. The recorded signals inside and outside the tissue were stored for
processing, every 2°C within the range of 26°C to 50°C.

REFLECTOR TRANSUUCTR REFLECTOR TRANSORCTR

a) TISSLE b) -t d

Fig.4 Technique used for the attenuation coefficient measurement: a) at the surface and b) inside the tissue.

The attenuation coefficient was obtained by using the following equation:

20~10g[%}
- s , 2
a= ! 2d-f 2)

where Vrms2 is rms voltage obtained at the tissue surface, Vrmsl1 is the rms voltage inside the tissue, d is the
distance between the surface tissue and the last point where the needle was placed, and f is the transducer frequency.

3. Results

Five ultrasonic propagation speed measurements in water were done with the proposed system. The results of
each measurement, the average of the five measurements and the obtained values by Bilianuk and Wong [5] in a
temperature range of 24°C to 50°C, are shown in Fig. 5. The differences between the obtained and the previous
values can be clearly observed; also, it can be observed that this difference was minimal in the range of 24°C to
38°C, but after these values some peaks were presented due to the blistering on the surface of the reflector needles.
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Fig.5 Water propagation speed; comparative behavior. Fig.6 Propagation speed in fat at different temperatures, obtained by

using the difference between maxima and cross-correlation methods.
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In Figure 6, the propagation speeds are shown. They were obtained from fat by using cross—correlation and time
difference between maxima methods; note that they had almost a linear behavior in the specific range with very
similar values to those that have been previously reported at 37°C [6-8].

The fat attenuation coefficient (Figure 7) presented a downward behavior up to 36°C. After that temperature, it
presented variation ranging between 1 and 1.2 [dB/(cm MHz)]. The fat average attenuation coefficient reported by
[6] is 0.6 dB/cm using a 1 MHz transducer.
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Fig.8 Propagation speed in skeletal muscle, at different temperatures,
obtained by using the “difference between maxima” and cross—
correlation.

Fig.7 Fat attenuation coefficient at different temperatures.

The differences observed between the methods (cross—correlation and difference between maxima) in the
propagation speed, are due to the reflectors arrangement; they cause a phase shift in the second echo signal that
introduces an error in the measurement when cross-correlation is employed.

In Figure 8, the obtained speeds of the skeletal muscle sample are shown. The speed variation can be observed
with an upward behavior in almost all the temperature range. The cross—correlation curve presents a smoother
behaviour than that obtained with the difference between maxima. The propagation speed values vary between 1570
and 1620 m/s, whereas the value reported by [7] at 24°C is 1580 m/s, which is similar to the value obtained at that
temperature. The results of the muscle attenuation coefficient measurement had an upward behavior and with
variations between -0.3 y -0.5 [dB/(cm MHz)]; they are shown in Fig. 9.
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Fig.9 Muscle attenuation coefficient at different temperatures. by using difference between maxima and cross—correlation methods.
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The liver ultrasound speed and the attenuation coefficient behavior are shown in Fig. 10 and Fig. 11, respectively.

In Figure 10, the propagation speeds of a pig liver sample are shown. The speed variation can be observed with
an upward behavior from 18°C to 42°C. The cross—correlation and difference between maxima had a similar
behavior in all the temperature measurement range. The propagation speed values vary between 1550 and 1585 my/s,
the average values reported by [6] are 1550 m/s and 1607 m/s which agree reasonably with the values presented in
this paper.

The liver attenuation coefficient presented a downward behavior up to 34°C; after that temperature, it presented
variations between 1 and 1.2 [dB/(cm MHz)]. The liver attenuation coefficients reported is in the range of 0.1 to 5
dB/cm [6]-[8], using a 1 MHz transducer.
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Fig.11 Muscle Attenuation coefficient at different temperatures.
4. Discussion

Some ultrasonic propagation speed measurements in three types of biological tissues were made considering
several conditions in order to have a small error in the results.

A first consideration was the alignment of the reflector needles and the transducer. The reflector needles were
inserted in the center of a Nylamid base. This base was constructed with the same diameter that the transducer and
using the same mechanism to make the measurements, so it could be possible to align the transducer and the
reflector needles.

A second consideration was the separation between the reflector needles. This distance was measured with a
micrometer several times and then those results were averaged; however, to have reliable results, it was necessary to
make a new experiment. A needle arrangement was placed in front of the transducer inside the water and a first
signal containing the echoes of the needles was recorded, and also the temperature was recorded. After that, the
arrangement was displaced through a known distance, in this case Smm, with a micrometer and a second signal was
recorded. Both measurements were made with the water at the same temperature. The last step was to make a
calculus series using the time between the first needle echoes in both signals and the arrangement displacement
distance; from these data, the water propagation speed at a specific temperature was obtained. With this speed value
and the time between both the first and the second needle echoes, the calculus of the distance between needles was
carried out. This result was close to the previous data obtained with the micrometer.

Another error source that was minimized is related to the time between the needles echoes. By using both
methods, measurements between echoes maxima and correlation, we obtained similar results; however, the first
method had the disadvantage of several and equal values generation in the peak signals due to the oscilloscope
sampling frequency and it was also considered as maximum the first value of the data series.



558 S.A. Lopez-Haro et al. / Physics Procedia 3 (2010) 551-558

Finally, the temperature measurement in tissues was made with a thermocouple embedded near the point where
the signals were taken; once the temperature was reached, the tissue was maintained at this temperature during 20
minutes in order to get a uniform temperature inside. This process could be improved if optical fibre temperature
measurement equipment was used to monitor the temperature in four different points inside the tissues.

5. Conclusions

It was confirmed that the changes in propagation speed of ultrasound in biological tissues, such as muscle, fat and
liver, could be employed to linearly estimate the temperature inside them. This is due to the almost lineal response
presented by these tissues when they are interrogated by pulses of ultrasound at the megahertz range.

It is necessary to continue the characterization of other tissues to generate a data base of their characteristics
within the temperature range used in therapy procedures. With the data obtained so far, the fabrication of phantoms
with similar behaviour to the tissues, with temperature increments, can be done.

The tissue conservation could be better if an organ transplant solution is used instead of the saline solution.

By using as reflector setup two parallel needles, for the ultrasound speed measurement, it is possible to get
reasonably accurate results, in spite of some parasitic phase shifts observed in the second needle echo.

The results can be improved if the measurements are made in thin tissue slices, approximately of the order of one
centimetre, to reduce attenuation in the ultrasonic signal. In addition, it will be of interest to advance in order to
improve the signal-to-noise ratio in echoes.
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Abstract — To simulate the real conditions where the
ultrasound will be applied, it is necessary the employment of
materials to mimic the ultrasound behavior of tissues; these
kind of materials are called phantoms. Therefore, it is
important to measure the basic characteristics that must be
mimicked; one of them is the ultrasound propagation speed.
This characteristic could be employed to estimate the soft
tissue temperatures in a non-invasive way. Agarose was used,
for phantom preparation, in this work because it is an easy
material to work with and also because the change of the
ultrasound propagation speed in the phantoms only depends on
the quantity of agarose concentration; it makes easier the
phantom preparation. Ultrasound signals obtained from the
phantom, using the pulse-echo transmission technique, were
processed by using cross-correlation to calculate the time-of-
flight, which is defined as the difference between the time of the
first and the last phantom echo signal, with this information,
and the phantom thickness, it is possible to calculate the
propagation speed. The results are compared with the
ultrasound speed obtained from degassed water, in the range
from 25°C to 50°C. The phantom propagation speed with 1.5%
agarose concentration had a behavior close to that of the water.
A non-linear behavior after 43°C was observed.

Keywords — phantom, propagation speed, time-of-flight,
ultrasound.

I. INTRODUCTION

In ultrasound experiments, most of the time, it is not
possible to use the real tissues in which the technique will be
applied. For this reason, it is necessary to simulate real
tissues, but keeping the main characteristics upon the
expected phenomena.

Phantoms or tissue simulators are those test materials
used to mimic some particular characteristic of the human
tissues; they are used in experiments, in this case in
ultrasound experiments. The main problems of the phantom
conception are their construction, storage, and conservation

(2].

Ultrasound phantoms are classified in two types: those
which try to approximate the basic acoustic properties like
propagation speed and attenuation coefficient, and those
which are used in the study of the ultrasound effects on
organs and tumors [3].
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Propagation speed in human tissues ranges between
1460 m/s and 1650 m/s for hard and soft tissues. In general,
the simulated speed is that of soft tissues, 1540 m/s [2].

Agarose is a polysaccharide formed by alpha and beta
galactoses extracted from seaweeds of the Gellidium and
Gracillaria kinds. The agarose is water soluble at
temperatures upper to 65°C and the solidification
temperature varies between 17°C and 40°C. The agarose is a
natural product which forms an inert and non-toxic matrix
that is an indispensable tool in a big quantity of techniques
of Molecular Biology, Biochemistry, and Cellular Biology.
Its more extended use is to fabricate gels that enable the
separation of the DNA molecules by electrophoresis. Other
less extended uses are the employment of the gels as
damaged tissue reparation matrices and, in the last years, as
ultrasound phantom material.

II. METHODOLOGY
Phantoms construction

The following general protocol was established to
fabricate agarose phantoms (Invitrogen: UltraPure™
Agarose):

Measure the quantity of agarose and water
necessary upon the desired concentration.

il. Mix the agarose and desionized tridistillate water to
avoid the bubbles formation.

iil. Heat the mix with medium stirring as far as obtains
a homogenous and transparent solution.

Get the solution colder until 55°C with constant
stirring, add 10 units of antimycotic and pour it in a
mould.

1v.

If it is necessary to store the phantom, it is advisable to
refrigerate it, submerged with antimycotic to preserve it.
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Propagation speed measurement with
technique

the pulse-echo

A home-made pulser [4,5] was developed for the
driving of a 2.25 MHz central frequency ultrasonic
transducer (Mod. 12C-0204-S, Harisonic, USA), with a high
voltage short-duration spike. The transducer was immersed
in a degassed water thermostatic bath with the phantom
placed in front of it, fixing the distance between the face of
the transducer and the phantom (38.1 mm) through a firm
support for the transducer during experiments. The
measurements were made under far field conditions. A
rubber reflector was placed at the bottom of the phantom to
distinguish the end of the phantom. The echo signals were
received by the same transducer and were amplified by a
home-made amplifier. These signals were digitalized by a
digital oscilloscope (Wave Runner 6000A, LeCroy, USA)
using a sampling frequency of 1 GHz [6].

The mentioned echo-signals were acquired, as a
function of time, while the phantom was being heated in a
temperature range from 25°C to 50°C, in successive
increments of 1°C. To ensure that the measurements were
performed in accurate temperature values, degassed water
temperature was controlled by a thermostatic bath (CD10-
PS5, Haake, Germany) and the temperature inside the
phantom was monitored with a probe of an optical fiber
thermometer (Luxtron M3300, USA) inserted in the middle
of the phantom. A thermometer of mercury was monitoring
temperature into the thermostatic bath but outside the
phantom. The time allowed between two measurements was
long enough (15 min) to ensure a uniform temperature
inside the phantom (see Fig. 1).

Fig. 1 Experimental setup: assembly of the propagation speed measurement
equipment based on the pulse-echo technique.

The signals were processed with MATLAB® (The
MathWorks, Inc.). First, the signal noise, due to the
thermostatic bath operation, was eliminated with a first
order band-pass Butterworth filter with cutoff frequencies of
2 MHz a 3 MHz (Fig. 2).
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Fig. 2 Original and filtered ultrasound signal obtained from the soft tissue
mimicking phantom at a stable temperature.

Cross-correlation processing was employed to calculate
the time-of-flight between the two main echoes (the
phantoms first and last echoes). The complete signal was not
considered to reduce the processing time (Fig. 3). First, the
highest point from the correlation, which indicates where the
similar echoes are, was found; its position indicates, in
samples number, the displacement that exists between the
echoes. The displacement in seconds was obtained by the
multiplication of the samples number derivated of the
inverse of the sampling frequency. Finally, the time that was
not considered in the correlation is added, it means the time
between the end of the first echo and the beginning of the
second, to obtain de time-of-flight.

35 . : . : .

First Echo |:
3 Last Echo |
2'5- ................................................................. ‘, .................. -
B S R R |1 R PR -

Amplitude (V)
i
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Fig. 3 The first and last echoes from the ultrasound soft tissue mimicking
phantoms at stabilized temperature.
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Fig. 4 Time-of-flight comparison between the cross correlation technique
and the direct time measurement by using the oscilloscope.

45 50

To corroborate the calculated time-of-flight data, a
comparison with the oscilloscope data was made (Fig. 4).

Finally, the propagation speed in the phantom was
quantified using the half time-of-flight and the phantom
thickness. The time-of-flight is the time in which the echo
goes and backs trough the phantom; for this reason, the half
time-of-flight is used.

The following equation was used to calculate the
propagation speed:

Phantom thickness
Time — of — flight/2

Propagation Speed = (D)

III. RESULTS

Following the protocol before established, two agarose
phantoms were fabricated with the characteristics showed in
the Table I.

The agarose melt temperature, in both cases, was 65°C.
Five scanning were taken for each temperature, but just

one of them was taken to make the processing. Twenty six
signals of each phantom were processed.

TABLE I
AGAROSE PHANTOMS CONCENTRATION AND
THICKNESS
Sample Agarose (%) Thickness (mm)
Phantom 1 1.5 18.64
Phantom 2 0.7 17.15
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Fig. 5 Phantom-1 propagation speed in the range from 25°C to 50°C.

The propagation speed was calculated, in both cases,
with the time-of-flight data obtained with the MATLAB®
algorithm which employed cross-correlation.

The propagation speeds at different temperatures are
showed in Fig. 5 and 6.

Phantom 1 had a lineal behavior in two ranges, from
25°C to 34°C and from 36°C to 45°C. The general
propagation speed values vary between 1500 and 1525 my/s.

Phantom 2 had a lineal behavior in the range from 28°C
to 40°C. The general propagation speed values are between
1595 and 1630 m/s.
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i
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Fig. 6 Phantom-2 propagation speed in the range from 25°C to 50°C.
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Fig. 7 Propagation speed comparative graph between phantoms and water.

The comparison between both phantoms and water
showed that the behavior of the phantom 1 is similar to that
of the water.

IV. DISCUSSION

In the phantom 1 propagation speed graph, a peak at
35°C was found. This peak was due to the equipment was
turned off during two hours at 34°C, the scanning was
restarted at 35°C and at 36°C. The lineal behavior that was
observed before turning off the equipment is shown in the
curve.

From the comparison showed in Fig. 7, the behavior and
propagation speed similarities between the phantom with a
1.5% agarose concentration and the water is appreciated.
However, with a decrease in the agarose concentration, the
lineal behavior was kept only in the range from 28°C to
40°C and the propagation speed increase almost in 100 units
with respect to the phantom with a 1.5% agarose
concentration.

V. CONCLUSION

A relation between phantom propagation speed and the
agarose concentration was found; a greater agarose
concentration decreases propagation speed in the phantom.

It was observed that it is mandatory that the
measurement process of the time-of-flight be made without
pauses.

These results are the beginning of more experiments
destined to find a soft tissue phantom for ultrasound
applications, especially for non invasive temperature
estimation; therefore, it will be necessary to have a
comparison point doing the same tests in animal tissue.
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Abstract — Human bone is a hydroxyapatite HAp
(HCas03P3) and type I collagen based composite. Nowadays,
many methods and techniques have been developed and
applied to design advanced materials for bone replacement. A
strategy for imitating in a tridimensional way the structure,
composition and mechanical properties of a bone is mimicking
it at nanometric scale. This can be carried out, by
incorporating selective of nanoparticles of apatites into a
polymeric matrix by controlling structure and composition of
the fibers. In this work we present the preliminary results of
HAp/Chitosan composites prepared by the electrospinning
technique. HAp/Chitosan fibers were spun from different
aqueous solutions, all of them with a pH= 3. The compositional
and structural characteristics were obtained by using scanning
electron microscopy SEM, energy dispersive spectroscopy
EDS, X-ray diffraction XRD, and infrared spectroscopy IRS.
EDS and XRD confirmed that the mineral deposits correspond
to hydroxyapatite and calcium phosphate monobasic MCP
(CaH4 O4P;), which are present in the human bones.
Comparative studies were made from chitosan and
HAp/Chitosan solutions. In this respect IRS analysis showed
that the characteristic chitosan stretch band in the 1020-1220
em”’ range was attenuated when HAp was added. Additionally,
from a precursor solution prepared at pH=3, 1% w/v chitosan,
and 1% w/v HAp and spun at 20 V, a Ca/P ratio close to bone
composition (Ca/Py,,. = 1.67) was obtained.

Keywords — bone; chitosan; composite; hydroxyapatite.
1. INTRODUCTION

Worldwide around 200 million people are annually
afflicted by musculoskeletal system problems from
accidents or diseases [1]. According to the World Health
Organization WHO, the high energy fractures are the
highest problem for a hospital due mainly to the slow bone
regeneration and expensive health care [2].

The combined use of synthetic or natural bone grafts,
and growth factors play an important role in long bone
regeneration. The ideal synthetic biomaterial should be
biodegradable,  biocompatible, = osteoconductive  or
osteoinductive, cheap, and with high surface area to volume
ratio. A strategy for imitating in a tridimensional way the
structure, composition and mechanical properties of a bone
is mimicking it at nanometric scale. It means, selectively
incorporate nanoparticles of apatites inside a polymeric
matrix by controlling the structure and composition of the
fibers.
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Chitosan (MW= 650kD) is a natural, plenty, and
biocompatible polysaccharide rich in amine ions, obtained
from crustacean shells which offers promissory possibilities
for applications in Tissue Engineering [3]. At pH’s lower
than pK,= 6.3 (pK,: is pH where the non-ionized fraction
corresponds to 50%), most of the amine groups (-NH,) are
protonated, becoming the chitosan in a water-soluble
compound, and a cationic polyelectrolyte (-NHj) [3,4].
Particularly, with a pH= 3 and 5 it is possible to get several
morphologies such as fibers, tubes, and flakes.

With respect to the named hydroxyapatite, HAp:
Ca;o(PO,)¢(OH),, is the most important biological calcium
phosphate presents in the vertebrate bones, which shows a
stable hexagonal crystallographic phase [5]. The HAp
nanoparticles used in this work were manufactured by the
hydrothermal technique (results do not showed here).

In this work fibers of HAp/chitosan by the co-
electrospinning technique were synthesized. The composite
was characterized by using X-ray diffraction (XRD),
scanning electron microscopy (SEM), and infrared
spectroscopy (IRS). X-ray diffraction confirmed that the
mineral deposits were HAp and calcium phosphate
monobasic MCP (CaH4O4P;), both of them present in
human bones, whereas IRS studies showed the chitosan
characteristic peak at a number wave around 1020 — 1220
cm’. SEM images show the morphology of the fibers
synthesized.

II. METHODOLOGY

Solution preparation: The starting solutions were prepared
from HAp powders and chitosan flakes (Sigma-Aldrich:
75% of deacetylated).

The preparation conditions of chitosan solution were
pH= 3, and concentrations of 1 and 2 % w/v. The HAp
particles at different ratios, 1, 2, and 5 %w/v were added to
the chitosan solution previously prepared. The final solution
was stirred during 30 min.

Electrospinning technique: Electrostatic fiber formation, or
“‘electrospinning,”” is a method to produce fibers with
diameters ranging from nanometers to microns by
accelerating a jet of charged natural or synthetic polymeric
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High voltage Hap/chitosan solution

Power supply

Fig. 1 Electrospinner system.

solution in a constant electric field (See Fig. 1) [6]. Briefly,
it is based on using high voltages (between 10-30 kV) to
generate a potential difference adequate to overcome the
surface tension in a pendant drop of a polymeric fluid.
Under the presence of the strong electric field, the pendant
drop at the capillarity is deformed into a conical shape
(Taylor cone) because some ions in the solution are
neutralized by the high electric potential and leads to charge
imbalance. Then, if the polymeric solution has a high
molecular weight, it will be ejected through a nozzle
depositing the fiber on a grounded collector. Otherwise, as
the solvent is evaporated, the drops are smaller and the
charge repulsion between the solution and the voltage
source increases, leading to a reduction of the drop-size,
which produces the named “electro-spraying” The final
HAp/chitosan solutions were electrospun using a potential
of 12, 15, 17, and 18 kV. The electrodes separation was of 5
cm. Table I resumes the synthesis conditions of the
HAp/chitosan fibers.

Fibers characterization: XRD employing the Cu-K, line
(Siemmens D5000 diffractometer with a 0.2° step, 40 mA
and 20 kV), SEM (JSM 6300 JEOL at 5 and 10kV), EDS
(system NORAN 1100/1110EDX), and IRS (Nicolet 750,
400-4000 cm™") were used to characterize the HAp/chitosan
composites.

TABLE 1
SYNTHESIS CONDITIONS OF THE HAP/CHITOSAN COMPOSITES
Sample Chitosan (Yow/v) HAp(%w/v) V(kV)
MA 1 1 18
MB 1 5 15
MC 2 1 17
MD 2 2 12
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Fig. 2 SEM micrographs of samples obtained from solutions containing
different HAp/chitosan ratios, and two magnifications, 5 and 10 kV.

III. RESULTS

Fig. 2 shows the SEM micrographs of four
HAp/chitosan samples synthesized by the electrospinning
technique. The MA sample (1% w/v chitosan, 1%w/v HAp,
18 kV) shows a surface covered by elongated and parallel
fibers and a few irregular shape HAp particles (see arrow).
The fibers present uniform shape and geometry, with an
average diameter in the order of 2 um. The MB sample (1%
w/v chitosan, 5% w/v HAp, 15 kV), with a different
magnification, shows a surface covered with an irregular
matrix of HAp/chitosan (see arrow) and very few long
fibers. The MC sample (2% w/v chitosan, 1% w/v HAp, 17
kV) seems to be formed by stacks of lamellas with different
sizes. Finally, the MD sample (2% w/v chitosan, 2% w/v
HAp, 12kV), presents a highly rough surface but more
compact, which does not show the presence of fibers. From
these results, it is evident that, the morphology is strongly
influenced by both deposition parameters, the Hap/ chitosan
ratio and the spun voltage.

The EDS microanalysis results were obtained over an
area of 100 um’. By this characterization technique can be
quantified the concentration of C, Ca, P, O and N. Table II
shows the Ca and P contents in the composites, and the
respective Ca/P ratios. The Ca/P ratio is an important
parameter when the obtaining of a bone substitute is
attempted. In the table II bone and HAp Ca/P ratios are
included in order to compare our results with the standard
values.
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TABLE II
CA AND P CONCENTRATION IN HAP/CHITOSAN SAMPLES ESTIMATED
FROM EDS MICROANALYSIS
Sample Calcium Ca (%) Phosphorus P (%) Ca/P ratio
MA 12.05 9.34 1.30
MB 43.39 10.76 4.04
MC 67.81 32.18 2.10
MD 6.32 12.55 0.5
HAp(teo) 5 3 1.67
Bone 59.29 32.81 14-1.7

The HAp hexagonal phase of the samples synthesized
was confirmed by the XRD patterns. Fig. 3 shows the HAp,
Chitosan, and MCP standard patterns, together with the
spectra of MA and MC samples. Three HAp characteristic
peaks, (211), (112) and (300) are present in the spectra, but
also the (-1-21) and (-121) peaks corresponding to calcium
phosphate (MCP) are present [7]. The presence of the MCP
in the composites is justified for being a precursor in the
HAp synthesis. MB and MD samples presented the Hap/
chitosan characteristic peaks (results no showed here) as
well. According to the spectra, we can say that, the
composites synthesized  preserve  the  structural
characteristics of HAp.

Fig. 4 shows the IR transmission spectra in a range of
400 to 4000 cm™ for chitosan, and the samples defined as
MA, MB, MC, and MD. The IR spectrum of chitosan shows
the —OH stretching broad band between 3140 and 3500 cm™
! and the aliphatic C—H stretching between 2830 and 2990
ecm'. As the —OH stretching band and the aliphatic C—H
stretching band are aligned, it appears as a broad band from
2850 and 3450 cm ' in the spectrum.
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Fig. 3 XRD spectra of the MA and MC samples.
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Fig. 4 IR spectra of samples obtained from solutions with different
HAp/chitosan ratios.

Another major absorption band between 1020 and 1220
cm 'can be observed, which is associated to the free primary
amino group (-NH,) at C, position of glucosamine, a major
group present in the chitosan compound. The peak presented
at 1313 cm' represents the —C—O stretching of the primary
alcoholic group (-CH,—OH).

The MC sample shows the -NH, amine group with a
considerable intensity, whereas in the MA sample can be
hardly observed. In the MB and MD samples it is presented
with a minimum magnitude. The chitosan amide I and II
regions positioned at 1639.9 and 1525.6cm™, show a shift to
1553.0 and 1647.0 cm’, respectively, when the relation
Hap/chitosan is 1:2 (MC sample). The peak corresponding
to amide II is preserved when concentrations of HAp are 1%
w/v (MA and MC samples). When the HAp concentration
increases, beyond 1% w/v, this peak is vanished (MB and
MD samples). As the HAp concentration is increased the
—C-H broad band from 2900 to 3750 cm™, as well as the
—CH,—OH and —-NH, chitosan characteristic groups are
attenuated (MB and MD samples). The —NH, group gives
the guide to the HAp to be chemically coupled to the
chitosan and begins the polymerization to form the fibers
(MA and MC samples).

IV. DISCUSSION

HAp/chitosan composite bone substitutes were
manufactured using different % w/v ratios of the precursors
and spun voltages in a range of 12 to 18 kV. The results
show that MCP mixed with the characteristic hexagonal
HAp phase is formed due to the high voltage application.
Moreover, at higher HAp concentrations, the structure and
the composites chemical composition are modified. Samples
with a HAp/chitosan concentration 1:1 showed a surface
morphology composed by fibers with diameters of 2-3um
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(MA sample). As the HAp concentration increases at 5 %
w/v (MB sample) the fibers number was reduced. As the
chitosan concentration increases from 1 to 2 % w/v, a
surface covered by fibers mixed with lamellas (MC sample)
was obtained.

In this work we can notice that, by using voltages under
15kV it was not possible the formation of fibers at all (MD
sample). This observation is in agreement with the obtained
IR studies. IR results suggest that chitosan, especially the
NH, group, may initiate the HAp in the acidic
polymerization medium, leading to a stable HAp/chitosan
composite. The shift and attenuation peaks of chitosan
spectrum, confirm that chemical reaction has taken place
between the individual components. Finally, by using a
HAp/chitosan concentration of 1:1, we found a Ca/P ratio
close to the bone ratio.

V. CONCLUSION

Biomaterials for bone replacement should have no only
structural but chemical characteristics close to bone as well.
In fact, due to bone is a HAp/collagen type I composite, it is
possible replace it by using another biocompatible and
bioactive composite. In this respect, chitosan and synthetic
HAp are by themselves biocompatible and bioactive
materials, so a HAp/chitosan composite can be suitable as
graft material for orthopedic defects.

In fact, further studies are in progress to improve the
electrospinning technique in order to obtain a tridimensional
HAp/chitosan scaffold.
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Ultrasonic Characterization of Biological Tissues in
the Temperature Range of 26°C to 50°C
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Abstract— This work describes the methodology employed to
measure the ultrasonic propagation speed and the ultrasonic
attenuation coefficient in the temperature range of 26°C to 50°C, in
increments of 2°C, of three porcine biological tissues in vitro: fat,
muscle and liver. The characterization was carried out by heating the
container with saline solution within a thermostatic bath using the
pulse — echo technique, the transducer which sends the pulse and gets
the echoes has in front of it Imm needles to work as reflectors. The
results show, in first term, the echoes generated by the needles.
Because the echoes move with the temperature increment, the
ultrasonic propagation speed and the attenuation -coefficients
depending on the temperature can be obtained for the three analyzed
tissues. The ultrasonic propagation speed of the three tissues had an
almost lineal behavior in the range of temperature while the
attenuation coefficient showed peaks throughout most of the range.

Attenuation

Keywords  Ultrasonic ~ Propagation  Speed,

Coefficient, Biological Tissues, Pulse — Echo

I. INTRODUCTION

It is important, during a hyperthermia treatment, the
monitoring of the temperature distribution inside the treated
area to control the amount of energy applied and to prevent
damage in the neighbor tissues. In recent years, several groups
have been researching different ultrasonic techniques to
estimate the body temperature using phase, time or frequency
echoes shifts which could be produced by tissues natural
scatterers or some reflectors included to estimate the
temperature [1, 2, 3]. To apply the developed techniques using
biological tissues it is necessary to know their anatomical and
ultrasonic properties.

TABLE 1. ULTRASONIC PROPAGATION SPEED [4] AND ULTRASONIC
ATTENUATION COEFFICIENT [5] IN SEVERAL MEDIA AND TISSUES.

Ultrasonic Propagation Ultrasonic Attenuation

Media Speed Coefficient
[m/s] [dB/cm at 1 MHz]
Air 330 12f
Water 1,480 0.002 £
Fat 1,450 0.63
Blood 1,570 0.18
Kidney 1,560 1.0
Liver 1,550 0.94
Muscle 1,580 e
Bone 4,080 15
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There are many reports of some ultrasonic characteristics of
biological tissues but only at room temperature or as a
temperature average. The propagation speed in human tissues
is between 1460 m/s and 1650 m/s so there is an average
propagation speed for soft tissues, which is 1540 m/s (Table I).
About attenuation coefficient, there are reported some values
for biological media, it is difficult to propose an average due to
the differences between the tissues (Table I).

The aim of this work is the ultrasonic characterization of
porcine biological tissues to generate a data base about the
parameters presented in these tissues during the temperature
rising in the range from 26°C to 50°C to make phantoms with
an ultrasonic behavior similar to the biological tissues for
experiments using the temperature estimation techniques that
have been studied in the CINVESTAV Ultrasonic and
Electromagnetic Radiations Laboratory.

II. METHODOLOGY

A. Tissues Preservation

The biological tissues were bought at a slaughterhouse
immediately after the slaughtering to have fresh tissues for the
measurements. A saline solution was prepared to preserve the
biological tissues since they were acquired until the
measurement was realized and even during the measurement
procedure.

TABLE II. QUANTITIES OF SALINE SOLUTION COMPOUNDS.
Compound Quantity
NaCl (Sodium Chloride) 80 g
KCI (Potassium Chloride) 2g
Na,HPO, (Sodium Dibasic Phosphate) 144 ¢
KH,PO, (Potassium Monobasic Phosphate) 24¢
H,O 800 mL

The saline solution pH was adjusted at 7.4 and when the
tissue was immersed in the saline solution both of them were
cooled to have better tissue preservation. The tissues were kept
in the preservative solution during the measurement time. The
saline solution compounds are shown in the Table II.
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B. Pulse — Echo Technique

The pulse — echo technique consists in a transducer which
sends an ultrasonic pulse through studied media and carries out
the echoes reception. These echoes are produced by the
scatterers or interface changes.

1) Propagation Speed Measurement

The following system was used for the propagation speed
measurement. First, there is a home-made pulser [6, 7]
developed for driving a 3.5 MHz central frequency ultrasonic
transducer (Panametrics — NTD, USA) with a high voltage
short-duration pulse. The transducer was fixed in one of the
container walls and the tissue was placed in front of the
transducer face. Opposite to the transducer face was inserted a
needles arrangement aligned with the transducer center. The
generated echo signals (due the needles) were received by the
same transducer and were amplified by a home-made amplifier.
These signals were digitalized by a digital oscilloscope (Wave
Runner 6000A, LeCroy, USA) using a sampling frequency of 5
GHz and storage to process them later (See Fig. 1).

Figure 1. Experimental setup: a) digital oscilloscope, b) home-made pulser,
¢) home-made amplifier, d) thermocouple, ¢) thermostatic bath and f)
arrangement transducer-tissue-reflector.

The signals were acquired whereas the container (with the
tissue inside it) was heated in a 0.01 resolution thermostatic
bath (CD10-P5, Haake, Germany), the temperature range for
the measurement was from 26°C to 50°C, in successive
increments of 2°C and an echo signal was saved each
increment. The container temperature was checked with a
0.1°C resolution mercury thermometer and the inside tissues
temperature was measured with a 0.1°C resolution
thermocouple (HI 935002, Hanna Instruments).

The Figure 2a shows the assembly used for the propagation
speed measurement, and the designed reflectors arrangement to
generate an echoes couple, which had to stick out among the
echoes that could be generated by the tissue reflectors. With the
needles arrangement, the measure was made in only one step
instead of two steps having one reflector in two different deeps.
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Therefore, the measurement was made with the same
denaturalization grade in the tissue (See Figure 2b).

b

a) Tissues container with the transducer and the reflectors

a)

Figure 2.
arrangement for the propagation speed measurement. b) Reflector needles
arrangement.

The obtained signals with this technique and the described
configuration present two well defined ultrasonic echoes,
which were used to calculate the propagation speeds in the
tissues using (1).

0.3 .
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Amplitude (V)
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Second Needle Echo :
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Time (s) x10°

Figure 3. Example of the produced signals by the reflectors inside the tissue
using the described technique.

2-D,
TIPS =— M

€e

Where TPS is the Tissue Propagation Speed, D,;,, is the
distance between the needles and f,;, is the time-of-flight
between needles echoes.

2)  Attenuation Coefficient Measurement

Basically, the same equipment described to obtain the
propagation speed was used for the attenuation coefficient
measurement. The main differences were the assembly and the
reflector (See Figure 4).
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a) b)

Figure 4. a) Arrangement to measure the attenuation coefficient, b) Reflector
needle.

Two signals were taken, the first one by using the reflector
on the tissue surface and the second one by introducing the
needle in the tissue at a determinate distance given by a
micrometer that controls the needle’s displacement with a
resolution of 10 um. The signals gotten inside and outside the
tissue were stored to be processing, each 2°C within the range
of 26°C to 50°C were taken. The attenuation coefficient was
calculated using (2)

a:20-log(1;""”j/2-d-f )
rms1

Where V,,, is the tissue surface rms voltage, V,,,; is the
rms voltage inside the tissue, d is the distance between the
surface tissue and the last point where the needle was placed,
and fis the transducer frequency.

The purpose to obtain two echo signals to measure the
attenuation is to compare the echo amplitudes at the surface
and inside the tissue to get a relation between the amplitude
attenuation and the covered distance by the ultrasound. An
example of the obtained signals to calculate the attenuation
coefficient is presented in the Figure 5.
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Figure 5. Example of produced signals by the reflector at the surface and
inside the tissue.

III.  RESULTS

A. Propagation Speed

In the following series of figures, Figures 6 — §, the first
echo, in each case, corresponds to the deepest needle, i.e. the
one that is the nearest to the transducer whereas the second
echo is the produced for the farthest needle. In these images the
influence that the temperature increase has in the biological
tissue propagation speed change can be seen.

In the Figure 6 the obtained signals for the calculus of the
fat propagation speed at seven different temperatures can be
appreciated. There is an echoes general displacement to the
right which indicates an ultrasonic propagation speed decrease.
The first echo signals group is more compact than the second
as result of a larger distance from the transducer to the second
needle and the propagation speed change due to the
temperature increase; if the propagation speed decrease then
the time between echoes increase.
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Figure 6. Ultrasonic signals used for the fat propagation speed measurement at different temperatures.

In the Figure 7 the obtained signals for the calculus of the
muscle propagation speed at seven different temperatures can
be observed. These signals include the two echoes due to the
reflectors and a signals general displacement to the left

indicating an increase in the muscle propagation speed can be
appreciated; the time between echoes is decreasing confirming
the propagation speed increase.

—26°C
—30°C
34°C
——38°C
42°C
46°C
—50°C

Amplitude (V)

| | | | |

2.4

25
Time (s)

26 27

Figure 7. Ultrasonic signals used for the muscle propagation speed measurement at different temperatures.

The obtained signals for the liver characterization also
showed displacements to the left and consequently propagation
speed increases. In the Figure 8 a decrease in the time of flight
between the first and second echoes with the temperature
increase can be seen.

Finally, the propagation speed calculus for the biological
tissues in the range from 26°C to 50°C can be realized using

the obtained signals and applying (1).

—26°C
—30°C
—34°C
———=38°%C
—42°C

46°C
1 | —50°C

Amplitude (V)

1.7 1.8

Time (s)

1.9 2 21 22

x10°

Figure 8. Ultrasonic signals used for the liver propagation speed measurement at different temperatures.

The ultrasonic propagation speed in fat has an almost linear
behavior during the specific temperature range with a
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propagation speed decrease with the temperature increase
showed in the fat ultrasonic signals (See Figure 9).
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Figure 9. Fat ultrasonic propagation speed in the range form 26°C to 50°C.

The muscle propagation speed has an upward behavior with
speeds between 1586 m/s at 26°C and 1618 m/s at 48°C
presenting some variations and a fall at 50°C. This propagation
speed increase agrees with the ultrasonic signals behavior
presented previously (See Figure 10).
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Figure 10. Muscle ultrasonic propagation speed in the range form 26°C to
50°C.

Regarding liver characterization, Figure 11, the propagation
speed has an almost linear behavior from 26°C to 42°C with
values between 1580.95 m/s and 1597.91 m/s; there is a
negative slop at 44°C and subsequently a uniform behavior
with values between 1593 m/s and 1594 m/s.
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Figure 11. Liver ultrasonic propagation speed in the range form 26°C to 50°C.

B. Attenuation Coefficient

The attenuation coefficient measurements in fat, muscle
and liver at different temperatures are shown in the following
figures. The attenuation coefficient calculus was made using

).

The fat attenuation coefficient at different temperatures is
shown in the Figure 12 presenting a negative slope from 25°C
to 36°C with values from -0.6 dB/ (cm MHz) to -1.2 dB/ (cm
MHz); there are variations between -1 and -1.2 dB/ (cm MHz)
after 36°C.
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Figure 12. Fat Attenuation Coefficient at different temperatures.

The muscle attenuation coefficient results presented an
upward behavior with values between -0.5 and -0.3 dB/ (cm
MHz), it has some temperature ranges with linear segments
(See Figure 13).
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Figure 13. Muscle Attenuation Coefficient at different temperatures.

Finally, the liver attenuation coefficient (Figure 14)
presented values between -1.3 and -0.7 dB/ (cm MHz) but
without a well defined trend; there is a downward behavior in
the range from 30°C to 34°C where the maximum and
minimum are present.
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Figure 14. Liver Attenuation Coefficient at different temperatures.

IV. DISCUSSION

The obtained values for the propagation speed were
compared with values reported in [4] and [5]. The reported fat
propagation speed at 37°C is 1436 m/s, this value is similar to
the measured value in this job at the same temperature that is
approximately 1420 m/s; the fat attenuation coefficient at the
same temperature is reported between 0.6 and 1.5 dB/cm at
1MHz whereas the results of this work are in the range of 0.6 to
1.2 dB/ (cm MHz).
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Regarding liver propagation speed results, the reported
values are between 1550 m/s and 1660 m/s and the
measurements in this work are in the range from 1550 m/s to
1585 m/s; the checked attenuation coefficient values are
between 0.1 and 5 dB/cm at 1 MHz whereas the attenuation
coefficient in this work is between 0.75 and 1.25 dB/ (cm
MHz).

The muscle propagation speed reported is 1580 m/s at 24°C
whereas the propagation speed obtained is between 1580 and
1620 m/s in the range from 26°C to 50°C.

V. CONCLUSIONS

The reflector arrangement used for the propagation speed
measurement had good results and the values are very similar
to the previously reported for biological tissues. The assembly
for the attenuation coefficient measurement has to be improved
to avoid mistakes due to the biological tissues surface
irregularity.

The propagation speed has an almost linear behavior in the
three analyzed tissues; however these results present variations
when the temperature is upper than 40°C. This work is the
beginning to obtain a data base with the principal ultrasonic
characteristics of biological tissues in the hyperthermia range;
these results can be used to make phantoms, which are going to
be auxiliary in the evaluation of the temperature estimation
techniques using ultrasound.
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Evaluation of an Ultrasonic Propagation Speed Measurement System in the
Temperature Range from 20°C to 45°C
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Abstract — The aim of this work is the evaluation of a
device for the ultrasonic propagation speed measurement in
biological tissues as well as its possible error sources during
signal acquisition process. The proposed measurement system
basically consists of an immersion transceiver, which was
excited by a home-made pulser. The transducer radiates the
interrogated material and a needles arrangement inserted in it.
This arrangement generates a well defined echo pair. These
echoes combine with the echoes generated in the characterized
medium after they have been amplified. In the case of the
measurement of the temperature dependence of ultrasonic
propagation speed, the measurement system must be
submerged inside a thermostatic bath which is capable of
regulating the temperature within a 0.1°C resolution.

The measurement of the distance between the needles that
work as reflectors, and the vibrations caused by the hydraulic
pump could generate artifacts in the acquired ultrasonic
signals. These variations would induce error in the ultrasonic
propagation speed measurements. A method to measure the
distance between the reflector needles is proposed, and an
evaluation of the effects of the vibrations as well as the
advantages of using a fixed distance between the reflector
needles is presented. The obtained results show that the
thermostatic bath operation has effect on the ultrasonic
signals; however, it could be neglected due to its minimal
contribution in the propagation speed measurement. It is also
proved that the needles arrangement is a good option to
measure the propagation speed showing values near to the
reported in degasified bidistilled water.

Keywords — Error Sources, Temperature Dependence,
Ultrasonic propagation speed

I. INTRODUCTION

The measurement of ultrasonic properties in biological
tissues is necessary to predict the behavior of an ultrasonic
wave when it propagates through the biological media. One
of the most important properties is the ultrasonic
propagation speed or speed of sound (SOS), which is
different for each material. Measurement of ultrasonic
propagation speed in biological tissues is more difficult due
to its consistency and shape. There are several reports of
ultrasonic propagation speed in biological tissues at one
temperature[ 1, 2]. These data were used to define an average
SOS for soft tissues. The reported propagation speeds in
human soft tissues varies between 1460 m/s and 1650 m/s
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(see Table I).
TABLE1
ULTRASONIC PROPAGATION SPEED
Media Ultrasonic Propagation Speed
[m/s]
Air 330
Water 1,480
Fat 1,450
Blood 1,570
Kidney 1,560
Liver 1,550
Muscle 1,580
Bone 4,080

In recent years, the ultrasonic characterization has been
performed taking into account the effects of the temperature
variations [3-5]. These properties changes could be used in
the noninvasive estimation of temperature using ultrasound.

The ultrasonic propagation speed could be usually
measured by using two kinds of configurations

1) Through transmission. This technique employs two
transducers; the first one as transmitter and the second one
as receiver. They have a fixed distance between them and
they are immersed in a liquid, which has a well known
speed of sound. The transmitter sends a pulse through the
liquid and the time that it takes to arrive to the receiver is
registered. This time is often called time-of-flight and it is
used to calculate the propagation speed. When another
material is placed in the beam path this time-of-flight is
modified and the difference with the original time is used to
calculate the material speed of sound.

2) Pulse — Echo. The main difference between this
technique and the last one is that it only needs one
transducer; it is going to work as transmitter and receiver so
it could be call transceiver. First, the transceiver sends an
ultrasonic pulse that interacts with the medium to
characterize and generates echoes due to either change of
interfaces or reflectors in the beam path. First, in solid
materials the echoes are produced by the interfaces (i.e.
when the ultrasonic pulse travels from one to another
medium with different impedance), and the time-of-flight is
measured with the time difference between echoes. Then,
the speed of sound is calculated using the time-of-flight and
the sample thickness. On the other hand, liquid
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measurements need a reflector to produce echoes. This is
placed in an initial position to storage a first echo-signal and
then it is moved a known distance and a second echo-signal
is collected. With the distance and the time-of-flight
between echoes, the ultrasonic propagation speed of the
medium can be calculated. It is important to remember that
in this kind of configuration the distance for the calculus
have to be considered as the double of the distance between
the reflectors and the transducer, because the echo travels
twice through the path.

In this work a system for the propagation speed
measurement using the pulse-echo technique is proposed
and evaluated. The system was designed to be used in vitro
characterization of biological tissues. The main advantage is
that the two echoes needed for the calculus are in only one
signal and the distance between them is fixed and known,
which is useful when the temperature dependence of the
speed of sound is required.

II. METHODOLOGY
A. Needles Arrangement Design

An important part of the system for the ultrasonic
propagation speed measurement is the reflector
arrangement. It was designed to generate the two echoes
needed for the speed of sound calculus. The arrangement
includes two steel needles (1.55x10° mm of diameter)
which were inserted into a Nylamid® base with a separation
between their tips that is going to be measured during the
work development (Fig. 1). The distance between reflectors
allows distinguishing two echoes in the ultrasonic signals.
First one is due the nearest needle and the second one is due
to the more distant needle.

Moreover, such configuration would minimize the
expansion effect on biological samples when temperature
dependence characterizations of the propagation speed were
required. This can be demonstrated from the schema in Fig.
2.

Fig. 1. Design of the needles arrangement for the ultrasonic propagation
speed measurement.
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Water

Transducer

B

. I
Tissue i

Fig. 2. Schema of the system for the ultrasonic propagation speed
measurement.

The speed of sound is different in water and tissue
therefore the time which ultrasonic signal takes to travel
through the two materials is, for the farthest needle:

i = 2x, + 2x, (1)
vwater Vtissue

and for the nearest:

() = 2x, + 2x, 2
Vwater Vtissue

Then, for the time that echo takes to travel the distance
between the two reflectors:

t,=t—t, (€)

If X2~ Xyg then,

2(x, — 2
t3 B (XI x%ysue B (x%ssue (4)

When the temperature dependence of the propagation
speed is needed, the sample must be heated and therefore it
is going to suffer thermal expansion. Including this effect in

4)
((x, + Ax, )—(x3 + Ax, ))

Iy = Q)

tissue
But the thermal expansion in both regions is due the

same material and in the same direction then, Ax,~Ax,,

and (5) is (4) again. Then, the expansion effect does not
impact in the propagation speed measurement and the
propagation speed could be calculate from (6)

vtiwue = 2 (x5 ) (6)
X t3
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B. Distance between Reflectors Measurements

The proposed measurement system basically consists of
a 3.5 MHz (Panametrics — NDT™) immersion transceiver,
which was excited by a home-made pulser with a short
duration (50 ns) high voltage (250 V) spike [6, 7]. The
transducer radiates the interrogated material and a needles
arrangement is inserted in the medium. This arrangement
generates a well defined echoes pair. These echoes overlap
above the echoes generated in the characterized medium
after they have been amplified by a home-made amplifier.
The ultrasonic signals coming from the characterization
medium are sampled at a 5GS/s frequency and stored by an
oscilloscope (Wave Runner 6000A, LeCroy, USA).

The distance between reflectors is an important source
of errors. Therefore, it must be carefully measured to avoid
problems in the speed of sound calculus. The next procedure
was used to find the distance between needles tips.

First, the transducer is fixed near a methacrylate tank
end with a metallic arm. The tank is filled with degasified
bidistilled water, which has a well known propagation speed
behavior at different temperatures. Then, the needles
arrangement is centered to the transducer by using a digital
controlled positioning system. The positioning system has a
resolution of 6.37 pm for each step (157 steps = 1 mm).
Reflectors are placed in the transducer’s Fraunhofer zone to
ensure a uniform field when it interacts with them (Fig. 3).

To make the distance measurement, a first signal with the
two needles echoes is stored. This is the initial position
signal Sy. Then, the positioning system moves the reflectors
arrangement a known distance (5 mm from the original
position) and a second signal S; with both echoes is stored.
Water temperature must remain constant during the whole
measurement process in order to avoid errors due to the
speed of sound changes because of temperature variations.

The stored signals were processed off-line to find the
separation between reflectors with the following calculus:

a) First, the speed of sound in degasified bidistilled
water was obtained with the distance from initial position to
final position (5 mm), and the time difference between S,
and S, first echo (Fig. 4). The calculus could be done with
the second echo of both signals too. Then
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Fig. 3. Configuration to measure the distance between reflectors.

R 0

eS)eS,

Where SOS

water 18 the speed of sound in water at

experimental temperature, dm is the distance from initial
position to final position and, teS]eSO is the time difference
between both signal first echo.

b) The distance among reflectors tips can be found

using the propagation speed in water, and the time
difference between needles echoes of any signal. Then,

d =t SOS @®)

nr ee water

Where d i, 18 the distance between needles reflectors

and, telez is the time difference existing between reflectors

echoes in any of the stored signals. After this, obtained
distance was compared with measurements made with a
Vernier scale.
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Fig. 4. Signals for the distance between reflector measurements.
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C. Effects of the thermostatic bath pump

The thermostatic bath pump of the system stirs the
water to ensure a uniform temperature in the medium.
Nevertheless, its operation induces vibrations on the
worktable and movement in the water. Both effects could
generate artifacts in the ultrasonic signals used for the
propagation speed calculus.

A series of experiments with the bath on and off were
developed in degasified bidistilled water to evaluate these
effects with echo-signals from the needles arrangement. In
the experiment the temperature dependence of the speed of
sound in water was calculated and the results with the
thermostatic bath on and off were compared.

The system is basically the same as that used for the
distance between reflectors measurement. In this case, the
system was immersed in a thermostatic bath (Techne, TU-
20D Tempunit®) which is capable of regulating the
temperature with a 0.1°C resolution. It is responsible of the
temperature regulation and maintains it for as long as is
necessary. The water temperature was increased in steps of
1°C; each step lasted from 5 to 7 minutes to have uniform
temperature. After the stabilization time, five signals were
stored in both states with the bath on and off in the interval
from 25°C to 50°C.

II. RESULTS
A. Needles Arrangement Design

The reflectors arrangement was built with a Nylamid®
cylindrical base of 1.5 mm diameter and two steel needles of
1.55 mm diameter. The needles were inserted in the base
centre using a drill and then, they were fixed with glue to
avoid displacements between themselves. Needles tips were
filed to have plane faces and ensure a maximum energy
reflection to the transceiver.

Fig. 5. Final needles arrangement for the ultrasonic propagation speed
measurement.
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B. Distance Between Reflectors Measurement

Ten pairs of echo-signals were used to found the
ultrasonic propagation speed of the employed water in the
measurement of the reflectors distance. The time difference
among echoes was obtained using (7) for each stored pair;
both echoes of each signal were used. The water speed of
sound obtained was 1487.88 + 0.185 m/s at 21°C, which is
near the value reported by [8] at the same temperature.

The distance between needles was calculated with the
resulting values. Both initial and final position signals were
included in the calculus. Employing (8) the distance
between reflectors was 6.465 x10™ + 0.306x10° m.

C. Effects of the thermostatic bath pump

Once the distance between reflectors is known the
measurement system accuracy was evaluated finding the
propagation speed in degasified bidistilled water in the
range from 25°C to 50°C. During the same process, the
effects of the thermostatic bath pump were analyzed
comparing the propagation speed results of the stored
signals with the bath on and off.

Five echo-signals in both states of the thermostatic bath
were used for each temperature. The propagation speed
results were averaged for each step and the standard
deviation was calculated. The maximum standard deviation
was 0.029 m/s at 32°C with the bath off and 0.024 m/s at
26°C with the bath on.

Figure 6 shows the water speed of sound at different
temperatures. The values proposed in [8] marked with blue
triangles, and the results of this work with the thermostatic
bath on and off marked with black cross and red squares are
included.

15401

15201
Thermostatic Bath On

®  Thermostatic Bath Off
Theoretical Value [8]

1500+

% s

—
P
<L
=]

25 30 35 40 45 50
Temperature (°C)

Water Propagation Speed (m/s)

Fig. 6. Water Speed of Sound. Comparison between theoretical and
obtained values in the range from 25°C to 50°C
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The average difference between both states of the
thermostatic bath was 0.019 m/s with a maximum difference
value of 0.073 m/s at 41°C.

The results of this work were compared with reported
values to evaluate the accuracy of the measurement system.
The water propagation speed presents an upward behavior
with values from 1490.38 m/s at 25°C to 1542.46 m/s at
50°C having a maximum difference of 6.447 m/s at 26°C.

IV. DISCUSSION

The needles arrangement performance was acceptable to
the propagation speed measurement because the used signals
had the two needles echoes needed for the calculus
therefore, only one signal was necessary per degree
centigrade. The complete measurement system produced
appropriate values when them were compared with the data
reported by [8] in the temperature dependence
characterization of the ultrasonic propagation speed in pure
water.

The thermostatic bath pump operating didn’t affect the
measurements, in one part because to get them the signals
are averaged out to take off the noise and because the same
transducer works as a band-pass filter; if the vibrations
frequency is not in the frequency range that generate a
bigger piezoelectric effect in the transducer, (2.25 MHZ to
4.32 MHz for the 3.5 MHz transducer) these are attenuated
and not reflected in the measurements. Then, the effects of
the thermostatic bath pump can be neglected and it could be
working whereas the ultrasonic signals are stored. This
would improve the temperature uniformity in the
characterized medium because the experiment environment
would be at the same temperature in all the time and heat
losses caused by the temperature difference with the
environment at high temperatures would be reduce.

V. CONCLUSION

A system that measures the propagation speed with a
two reflector configuration was made and designed. This
configuration allows making a measurement with only one
signal in liquids or soft tissues. The water speeds of sound
values gotten with this system are really near to those
previously proposed by others groups. The effects of the
thermostatic bath pump were evaluated and it was proved
that the signal variations generated are not significant when
the propagation speed calculus was made. The system is
ready to be used in the in vitro measurement of the
dependence on propagation speed temperature in soft
tissues.
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Echo Shifts and Energy Changes in Ultrasonic Signals due to
Temperature Variations Induced in Pig Extremity

S. A. Lopez-Haro, A. Vera, L. Leija

Abstract— Hyperthermia has been used in conjunction with
chemotherapy and radiotherapy in the treatment of cancer.
The principal hyperthermia drawback is the fact that the
temperature distribution in the region under treatment could
not be measure to assure a uniform temperature in the cancer
region. In recent years, some ultrasonic techniques have been
proposed to estimate non-invasively the temperature
distribution based on echo shifts (ES), frequency shifts, and
changes in backscattering energy (CBE). Some research
groups have proposed a technique combination to solve the
temperature estimation issue. The aim of this work is the
evaluation and the combination of echo shift and energy
changes (EC) techniques principles applied to ultrasonic
signals obtained from a pig extremity in the temperature
range from 23°C to 41°C. Calculations of both techniques
were realized with the whole signal and using windowing.
Windows width and overlapping were varied; ES and EC were
quantified in each resulting window. Windows results were
separated in three cases: when ES were linear, when EC were
linear, and when both of them were linear at the same time.
Results showed windows with linear variations of both
techniques and an expected diminution of the windows with
linear behavior when both size and overlapping increase.
Narrow windows detect more details than wide windows do.
When a linearity of both characteristics is analyzed at the
same time the number of windows and zones is almost
constant in spite of the windowing size and overlapping. The
combination of different techniques could be used to find
zones of interest in the ultrasonic signals for the temperature
estimation.

Keywords — Biological Tissue, Echo Shifts, Energy Changes,

Temperature Estimation, Ultrasound, Windowing

I. INTRODUCTION

yperthermia has been combined with chemotherapy

and radiotherapy to improve their effects in the
treatment of cancer tumors [1, 2]. Hyperthermia treatment
is based on the rise of cells temperature for a period of time
to provoke them structural changes, even death. Due to
blood perfusion variations, cancer cells reach higher
temperatures than those of the surrounding tissues [3] when
energy is applied; the temperature increase depends on
tissue, energy intensity, and exposure time [4]. The
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principal drawback of clinical hyperthermia is the fact that
the temperature distribution in the region of interest could
not be exactly measured in order to control the therapy-
system and to assure a uniform temperature in the
carcinogenic region. There are invasive options to measure
the temperature inside the tissues but they have the risk of
inducing cell cancer dissemination. In recent years, some
non-invasive solutions using impedance tomography [5],
microwave radiometry, magnetic resonance imaging (MRI)
[6-8], and ultrasound have been proposed [1, 9]. Low cost,
simple signal processing, non-ionizing energy and the
possibility to create almost any shape transducers make the
ultrasound techniques the most promising way to achieve
the non-invasive  temperature  estimation  during
hyperthermia treatments.

Ultrasonic techniques to estimate non-invasively the
temperature distribution are based on speed of sound
changes, thermal expansion, and amplitude changes. There
are three main methods to measure these variations: 1) echo
shifts (ES) [10], ii) frequency shifts [11], and iii) changes in
backscattering energy (CBE) [12]. Bazan et al. [9] made an
evaluation of frequency and time ultrasonic techniques;
each one has advantages and disadvantages, and they
proposed that a combination of two or more methods could
be useful in the non-invasive temperature estimation.
However, they do not include changes in backscattering
energy technique and this could be useful in the localization
of the main echoes in the resultant echo-signal. The aim of
this work is the analysis and the quantification of ultrasonic
echoes coming from a pig extremity radiated when the
temperature is changing. This pork piece has different kinds
of tissues like muscle, fat, connective tissue, and bone.
Interfaces between tissues generate echoes in the resultant
signal, which are modified in their amplitude and position
with temperature variations. Amplitude variations of the
interfaces echoes were quantified by using energy changes
(EC) techniques and echoes time variations were quantified
employing cross-correlation. All calculations were done
with whole signals and applying windowing.

II. METHODOLOGY

A. Sample Preparation

The chosen pig piece was the calf because it contains



several interfaces and different kinds of tissues. Tissues
contained in this part of the pig are muscle, connective
tissue, fat, and bone. The piece was immediately stored in a
saline solution with pH=7.4 at around 4°C, after cleaning it
in the abattoir. During the experimentation, the sample was
fixed by using clamps to avoid movements due to the
thermostatic bath pump operation; it was submerged into a
thermostatic bath to control the temperature variations.

B. System Description

Measurement system uses pulse — echo technique to
obtain echo — signals. It consists of a pulser [13, 14] that
generates a high voltage (250 V) short duration (50 ns)
pulse that drives a 5 MHz immersion transducer placed in
the middle of the sample, which sends an ultrasonic pulse
through the sample. The pig calf and the transducer were
submerged in bidistilled degasified water within the
thermostatic bath, which rise and control the temperature of
the water, the temperature of the sample is raised by
induction. The pulse interacts with the tissues and interfaces
contained in the sample; this generates echoes that are
received with the same transducer and they are amplified by
a home-made amplifier, Fig. 1. Received signals are shown
in an oscilloscope screen to identify the region of interest
and are stored each 2°C with a sampling frequency of 5
GS/s to be processed off line.

Sync Oscilloscope
Signal
Pulser Amplifier

DAC

Thermocouples

| I Transducer
L

Thermostatic Bath

Fig. 1 Diagram of the system employed for the signal acquisition. Sample and
transducer were submerged in bidistilled degasified water within a
thermostatic bath.

C. Signal Processing

Signal processing was done by using MATLAB®
software and it consisted of three stages. The first one is the
filtering; signals were filtered using cross-correlation with a
Mexican-hat wavelet tuned at the transducer frequency.
This kind of filtering remove DC component and maintain
the echoes at the interest frequency. The second one is the
compensation due to the travel of ultrasound in water.
Ultrasonic pulse is sent through water and then it interacts

with the sample, temperature dependence of the speed of
sound in water generates time displacements in the echo
corresponding to the water — sample interface. These
displacements were calculated and compensated in all
signals to assure that the displacements obtained after the
compensation were only due to the changes inside the
sample. Finally, the windowing; this consists of the whole
signals separation in parts to be independently processed.
The developed program permits width variations and
changes in the overlapping to avoid the exclusion of data.
Computational environment allows the use of rectangular
windows; this kind of window was selected because it does
not modify signals amplitude. It is important to bear in
mind that the window should be wide enough to contain the
same echo in all signals despite echo shifts due to
temperature variations.

D. Time Echo Shifts

Changes in the ultrasonic propagation speed and thermal
expansion due to temperature variations provoke time
displacements in the echo — signals. These changes can be
quantified using cross-correlation technique. It consists of
the comparison between a base signal (at the initial
temperature) and the signals at other temperatures. The
cross-correlation is a measure of similarity that magnifies
the moment when both signals are perfectly overlapped; it
calculates how many steps were needed to reach the
maximum level of similarity. These steps are multiplied by
the sampling frequency period to calculate the time echo
shifts. If the signals are obtained in the same place during
the whole experiment, then this technique can be employed
to obtain the echoes displacements in time due to
temperature variations.

E. Energy Changes

Changes in the echoes amplitude are due to the
temperature dependence of the attenuation and scattering.
These changes can be quantified by calculating the signal
energy. The energy of a base signal at the initial
temperature is compared with the others signals at different
temperatures. For a scalar wave the energy can be
calculated by using (1), where 7 is the number of samples of
the signal x.

1 & 2
E =; z |x(n)| ) (1)
The energy variations between signals can be quantified

employing a comparison in decibels by using (2).

Energy Changes =101log g—T > (2)

T



where Erg is the energy of the base signal and Er is the
energy of the signal at the temperature of interest.

III. RESULTS

a) Signal Processing

Signal filtering was necessary to have the signals at
different temperatures without interfering frequencies.
Cross-correlation between signals obtained and a 5 MHz
Mexican-hat signal removes DC components and it
maintains the shape of the signals at the frequency of
interest. An example of the ten resulting signals can be seen
in Fig. 2. The slope at the beginning of the signal is
corrected and the echoes of interest remain in the filtered
signals. After filtering process, a time compensation stage
was needed. The three main echoes correspond to i) water —
sample interface, ii) calf bone, and iii) thermostatic bath
base.
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Fig. 2. Example of the filtering results. Original signal (down) has a DC
component and other frequencies. After the cross-correlation the resulting
signal (up) does not have DC component but maintain the shape of the original

signal.

b) Compensation of Variations in Speed of Sound in
Water

Time compensation is needed because of the temperature
dependence of the speed of sound in water; its increment
generates time displacements in the first echo
corresponding to the water — sample interface. The
alignment was done by quantifying the displacements of the
first echo of the signals regarding the first echo of the base
signal at 23°C. Then, these data were used to compensate
the displacements and all signals were aligned at the first
echo as can be seen in Fig. 3. This compensation assures
that the displacements in water do not interfere with the
echo shifts calculated inside the sample echo — signals at
different temperatures.

c) Echo Shifts and Energy Changes

Windowing was done to divide whole signals in sections
of different widths and to evaluate their echo shifts and
energy changes in each part of the signals. Widths of 500,

1000, 1500, 3000, 5000, 6000, and, 8000 points were
proved with overlapping of 1/5, 1/2, and 4/5 of the window
width and without it. Echo shifts and energy changes
linearity was quantified to discriminate the interest zones
from the rest of data.

Amplitude |V]

Amplitude [V]

27 275 S 285 29 2;35 3 3.05 3l

Time |s] x 107
Alignment of signals at different temperatures at the echo
corresponding to the water — sample interface. Original signals start at
different times (down); compensated signals have the same initial time of the
first echo (up).

Fig. 3.

Table I shows the quantity of windows with a linear
behavior in three cases: i) when only echo shifts have a
linear behavior, ii) when only energy changes have a linear
behavior, and iii) when both of them have a linear behavior.
Only windows with a linear behavior in their changes were
stored for the three cases. An expected diminution of the
windows quantity regarding the increments of window
width and overlapping can be observed in Table 1. Energy
changes provoke more windows than echo shift.

TABLE I. TOTAL WINDOWS WITH LINEAR BEHAVIOR OF ECHO SHIFTS, ENERGY
CHANGES AND BOTH OF THEM WITH DIFFERENT OVERLAPPING.

Echo Shifts &

Echo Shifts Energy Changes Energy Changes
Overlap 15 12 45 1 5 12 45 1 U5 12 451
‘Window
Width
500 65 32 18 14 161 69 39 33 13 7 4 3
1000 43 16 10 10 120 49 30 27 13 5 35
1500 3713 7 6 106 38 26 19 13 3 4 1
3000 35 13 8 8 80 32 2 17 11 5 3 4
5000 29 13 6 6 60 21 16 10 | 11 5 2 2
6000 29 11 7 5 52 19 12 10 14 7 4 3
8000 26 10 7 6 45 18 11 9 13 5 3002

Energy calculations with 500 and 1000 points windows
can detect variations that the other windows cannot, due to
the others included more points in the calculus and the
contribution of these small variations is minimum. Peaks in
energy indicate the zones where there is an echo of interest;
energy amplitude presents its maximum points at the water
— sample interface and when the ultrasonic pulse interacts
with the bone of the sample nevertheless there are others
local maximums of less amplitude between them as can be
seen in Fig. 4, where energy results with 500 and 5000
points windows and 1/2 of overlapping are shown. Peaks



are well defined when the 500 points window is used and
small changes can be detected, see Fig. 4 a). If the window
size is 5000, 6000 or 8000 and the overlapping is near 1,
the principal energy peaks are well defined too, but the
information between main peaks cannot be observed. Figure
5 shows an example of 5000 points window without
overlapping where the information between interface water
—tissue and bone echoes disappears regarding windows of
less points. It can be noticed that local maximums showed
in Fig. 4 a) are not detected with these windowing

characteristics.
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Fig. 4. b) Energy results at different temperatures obtained by using a 500
points window and overlapping of 250 samples. a) Vertical zoom of b). c)
Energy results at different temperatures obtained by using a 5000 points
window and overlapping of 2500 samples.

A wide window does not stand out small changes
whereas narrow windows can enhance them. Latter results
in more windows with linear behavior and more
information when narrow windows are used, however, some
consecutive windows have the same information and they
must be grouped or removed to avoid data duplication.
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Fig. 5. Energy of the signals at different temperatures using windowing of
5000 points without overlapping. Principal peaks are well defined but there is
no information between them.

When both techniques linearity is evaluated at the same
time and only windows with linear behavior of both
characteristics are stored, the number of windows that
accomplish this condition remains almost constant when
overlapping exists as can be seen in the third column of
Table I. At least four zones can be separated if consecutive
windows are grouped. In Figs. 6 and 7 are shown examples

of the resulting echo shift and energy change of the signals
at different temperatures for 500 and 5000 points windows
width with an overlapping of 1/5. They show upward and
downward behaviors at different windows that can be
related with the composition and temperature in the zone.
Echo shifts are in the order of ns whereas energy changes
are between -10 dB and 20 dB.
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Fig.6. Resulting ES for windows of 500 and 5000 points with an overlapping
of 1/5.
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Fig.7. Resulting EC for windows of 500 and 5000 points with an overlapping

of 1/5.

IV. DISCUSSION

Results show an interesting behavior when ES and EC
techniques principles are combined. The linearity of both
variations at the same time could be an indicator of zones of



interest to focus the temperature estimation to that zone.
The beginning of the energy peak corresponds to the
moment when the windows start to cover the echoes and the
maximum corresponds to the instant when the echo is just
in the middle of the windows. These consecutive windows
present upward and downward behavior of ES and/or EC;
according to Arthur et al. [12] when the slope of the energy
changes is negative, it can be a fatty zone and when the
slope is positive it can be a watery zone. Similar conclusion
are presented by Mass-Moreno et al. [10]; if the speed of
sound decrease while the temperature increase, as happen
with fatty tissue, the shifts will be negative and if the speed
of sound increase, while the temperature is risen, the shifts
will be positive. There are some cases when these proposals
appear in the results obtained but it is necessary to evaluate
them carefully to determine if the zone is fatty or watery.
Windowing performance seems to be a good way to detect
the zones of interest with windows size of more than 1500
points and to analyze carefully the zones of interest by using
windows size of less than 1500 points. Overlapping should
be used of at least 1/2 of the window width to avoid the data
duplication.

V. CONCLUSION

Combination of two non-invasive temperature estimation
techniques were proved to determine the zones of interest
and quantify echo shifts and energy changes by using
different sizes of windows and overlapping in the
temperature range from 23°C to 41°C. The echo signals
coming from a pig extremity show their principal echoes at
the water — sample interface, the interfaces between soft
tissues, and at the soft tissue — bone interface. Combinations
of different non-invasive ultrasonic techniques will be
evaluated in different parts of the body and they could be a
good way to estimate temperature.
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SWR and Temperature Test of a Novel Superficial Applicator for
Hyperthermia with a New Antenna: Measurements in Solid Muscle
Phantom and In vitro Liver Tissue

C.J. Tryjillo, S.A. Lopez-Haro, L. Leija and A. Vera

Abstract— This paper describes the evaluation by means of
SWR and temperature test of a superficial applicator, with a
new plate antenna, for its use in oncology hyperthermia
treatments. The applicator with the plate antenna achieves the
highest temperature concentration over the tissue. In the first
stage, the optimized applicator, which work frequency is 250
MHz, was constructed in aluminum and copper, taking into
count results achieved previously by the FEM modeling.
Finally, it was evaluated in order to know its viability in clinical
therapies. SWR, incident and reflected waves and temperature
measurements carried out in solid muscle phantom and In vitro
liver tissue are presented in this paper.

Keywords — FEM Modeling, Coaxially fed, Oncology
treatments, Phantom, Hyperthermia, SWR.

I. INTRODUCTION

Oncology hyperthermia refers to an artificial heating
above 45°C, in order to damage and kill cancer cells.
One of the most often used heating sources is the
electromagnetic radiations. Nowadays, an ideal system for
hyperthermia treatments is that one which wuses the
electromagnetic energy like heating source. The operation of
this kind of applicators is based on power absorption that
produces a temperature increase in tumors; however, there
are different challenges that need to be solved in order to
obtain a regulation of the EM energy deposition.
Hyperthermia is still in its starting phase because up to now
not enough scientific studies have been collected yet.

One of the main challenges is design new applicators.
These applicators must achieve the highest concentration of
EM energy over the tumor. Waveguides and other several
kinds of devices can be used as hyperthermia applicators.
Waveguide dimensions depend on frequency and dielectric

Manuscript received June 28, 2010. This work was supported by the
European Project ALFA - Contract N° AML/B7-311/97/0666/11-0343-FA-
FCD-FI, and the Mexican projects Conacyt 45041and 68799.

CJ. Trujillo. Author is with the Electrical Engineering Department,
Bioelectronics, Research and Advanced Studies Center of the National
Polytechnic  Institute of Mexico (Cinvestav - IPN), (e-mail:
ctrujillo@cinvestav.mx).

S.A.Lopez-Haro. Author is with the Electrical Engineering Department,
Bioelectronics, Research and Advanced Studies Center of the National
Polytechnic  Institute of Mexico (Cinvestav - IPN), (e-mail:
slopez@cinvestav.mx).

L. Leija. Author is with the Electrical Engineering Department,
Bioelectronics, Research and Advanced Studies Center of the National
Polytechnic  Institute of Mexico (Cinvestav - IPN), (e-mail:
lleija@cinvestav.mx).

A. Vera. Author is with the Electrical Engineering Department,
Bioelectronics, Research and Advanced Studies Center of the National
Polytechnic  Institute of Mexico (Cinvestav - IPN), (e-mail:

arvera(@cinvestav.mx).

inside it. In general, the higher the frequency, the lower the
depth of penetration, hence, by choosing a small frequency
(MHz) and by filling the waveguide with dielectrics (g=1-
150) [1], it is possible to obtain a small (cm) applicator and
enough EM energy penetration.

Even though there are some waveguide applicators for
cancer treatments, like ridged waveguide [2], AMC-4
waveguide phased array [3] or two tilted waveguide
applicators [4], as yet the effect to use other antenna, as a
radiator element, in a rectangular waveguide has not been
studied. All the studies are carried out about the monopole
antenna [5, 6]. Some studies about waveguides in cancer
treatments are the microwave phased array thermotherapy in
treatments of primary breast carcinomas in where the
waveguide was feed with a monopole antenna [6] or the RF
hyperthermia array that consist of 4 waveguides [3]. Even
though there are these waveguides for hyperthermia
treatments, all of them have used a monopole antenna
coaxially fed and up to now there are not studies about the
advantage or disadvantage of using other antennas.

The aim of this study was to determine the effect of a new
antenna that feed the waveguide for oncology treatments.
Here, it is presented the evaluation of the RF applicator
which was used to irradiate the solid muscle phantom and
the in vitro liver tissue. Finally, the SWR, the transmitted
power and temperature distributions generated by the
applicator inside of each test material are presented.

II. METHODOLOGY

A. Waveguide construction

The physical implementation was made taking into
account dimensions obtained by the previous FEM modeling
[7]. The applicator was made of aluminum. Aluminum was
chosen due to its mechanical properties as resistance and
hardness, as well as its high thermal and electric
conductivity. Applicator walls have a thickness of 1 cm;
these were chosen to give a proper strength to the applicator,
so it does not undergo deformations during radiation. The
plate antenna proposed was made of cooper with the proper
dimensions obtained in the modeling stage. Plate antenna
was connected to an N-male connector.

B. Solid Muscle Phantom @ 250 MHz

A phantom based on agarose (Invitrogen: UltraPure™
Agarose), tri-distilled water, ethanol and NaCl [8, 9] was
built to simulate the relative permittivity and electrical
conductivity of muscle tissue. There were used several
concentrations of each material, but the best concentrations
to mimic electrical properties are shown in Table 1. This
phantom was used in SWR and temperature tests. Phantom
permittivity, reported in literature, is 60.7 and electrical



conductivity is 0.74307 S/m. Phantom permittivity was
measured by using a dielectric probe kit (85070C, Hewlett
Packard, USA). Phantom conductivity was obtained by
means of the Equation (1).

C=££0 )

where o is the electrical conductivity, €’ is the loss factor, g
is the permittivity of free space and w= 2xf is the angular
frequency. Fig. 1 depicts the experimental setup to measure
the electrical properties of solid muscle phantom.

TABLE 1
PHANTOM CONCENTRATIONS
Ingredient Quantity
Ethanol 100 ml
Tri-distilled water 100 ml
NaCl 12g
Agarose 1.562 g
W
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Fig. 1. (a) Experimental setup to measure the electrical properties of
phantom, (b) solid muscle phantom created.

C. Liver Tissue

Several parts of the pig body, because of its similarity to
the human body, can be used in human medicine. For this
reason, the thermal test of the applicator was carried out in
pig liver tissue. The liver properties were measured to
compare the similarities to the human liver tissue properties.
The experimental setup, to characterize the liver tissue that
would be subjected to the process of radiation with the
applicator, is depicted on Fig. 2. Tissue permittivity was
measure by using a dielectric probe kit (85070C, Hewlett
Packard, USA). The permittivity of liver tissue, reported in
literature, is 55.24 and electrical conductivity is 0.568 S/m.

Permuttvity
SN0

(@) (b)
Fig. 2. (a) Experimental setup to measure the electrical properties of
liver tissue, (b) liver tissue.

D. Waveguide SWR measurements

So as to evaluate the applicator, SWR measurements
were made using a network analyzer (ES071B ENA, Agilent
Technologies, USA). Two SWR measurements were carried
out: SWR of the applicator with load in contact with the
muscle phantom and in contact with the pig liver tissue.
These parameters were obtained in order to choose the
working frequency to prevent wave reflection and avoid
damage to patients or equipment.

E. Temperature measurements in the solid muscle
phantom

To characterize the waveguide, it also was carried out a
series of temperature measurements. Fig. 3 describes the
experimental setup; it consists of a radiofrequency
generation  system: a  signal generator (SMLO3,
Rohde&Schwartz, Germany), a power amplifier (500A250,
Amplifier Research, USA), a power meter (PM2002,
Amplifier Research, USA). On the other hand, a
thermometry system was used to register temperature inside
the phantom. Four non-electromagnetic interfering
temperature sensors (M3300, Luxtron, USA) were use to
monitor temperature inside the phantom. These sensors are
based on optical fiber. Optical fiber sensors were chosen
because they do not interfere with the electric field generated
by the applicator; therefore, do not modify its radiation
pattern. Temperature data were recorded by a PC.

Radiofrequency generation system
1
[
I
I
|
I
I

Thermometry system!

__themometer, =7
Waveguide
Fig. 3. Experimental setup to carry out the thermal tests.

The solid muscle phantom was radiated (66 W) by the
applicator during 10 minutes. The temperature rise was
recorded at different depths (1 cm, 1.5 cm, 2 cm and 2.5 cm)
by 4 temperature probes aligned in the same plane (see Fig.
4). Temperature probes were placed at 1 cm from each other
in the same line. Each temperature test carried out at each
depth was made in parallel and vertical orientation respect to
the longer dimension of the applicator aperture. After the
temperature increases were recorded in each plane (parallel
and vertical), these measurements were combined and
interpolated to form thermal distribution planes. Positions of
the temperature probe inside the phantom are depicted in
Fig. 4. It Also was registered the incident and reflected wave



in order to obtain the transmitted power and to know the
mismatch level of the hyperthermia system during the
radiation time.

F. Temperature measurements in the liver tissue

The four temperature sensors were placed to record
temperature increases, which were generated in the liver
tissue, just above to the central point of the aperture of the
applicator (see Figure 4). The sensors were placed with a
separation of 1 cm in a vertical line; therefore, the region
covered was approximately 4 cm of thickness in the pig
liver.

Temperature probes Temperature probes Temperature probes
y ] [ y Liver
Ve Phantom Tissue ,:
g s /
39cm /. 39em /
7.9em s ? /
| |
= Applicater - Applicator - Applicator

Fig. 4. Experimental setup to measure the increments of temperature
inside the phantom and inside of liver tissue.

1. RESULTS

A. Waveguide construction

Fig. 5 depicts the body and each component of the
applicator constructed whit aluminum and cooper. The
applicator was polished in order to improve the transmission
of the electromagnetic waves.

Fig.5. Physical implementation.

B. Solid Muscle Phantom @ 250 MHz

The relative permittivity and conductivity achieved at 250
MHz were = 60.86 and 6= 0.84 S/m. The values of this
parameters reported in literature are g= 60.7 and 6=0.74307
S/m. Fig. 6 depicts a comparison between relative
permittivity and electrical conductivity of the homemade

solid muscle phantom and that values of these parameters
reported in literature. The dielectric properties of the
homemade muscle phantom showed a 90 % of similarity
with the dielectric properties of muscle tissue properties in a
range from 200 MHz to 300 MHz.
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Fig.6. Relative permittivity and conductivity measured in the
solid muscle phantom vs. relative permittivity and conductivity of
human muscle obtained in a frequency range 200 MHz to
300MHz.

C. Liver Tissue

Figure 7 describes the performance of the relative
permittivity and conductivity, which characterize the pig
liver in a frequency range from 200 MHz to 300 MHz. The
values obtained at 250 MHz were: ¢ = 54.6184 and ¢ =
0.495 S / m, while values reported for human liver at the
same frequency are g = 55.24 and ¢ = 0.568 S / m. By
means of these, a great similarity between the values
reported in the literature and the values obtained by our
measurements is observed. Here, it is important to mention
that although the pig liver is commonly used in several
medical tests, it is not completely equal to the human liver.
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Fig.7. Relative permittivity and conductivity measured in the pig liver

tissue vs. relative permittivity and conductivity of human liver obtained

in a frequency range 200 MHz to 300MHz.

D. Waveguide SWR measurements

SWR of the applicator in contact with phantom: Two
frequency values showed an SWR close to 1, which indicate
a maximum power transmission, these frequencies were: 224
MHz and 225 MHz with SWR of 1.08 and 1.06 respectively.
By this analysis the working frequency chosen for the entire
test were 225 MHz.

SWR of the applicator in contact with pig liver tissue:
The measured SWR at 250 MHz was 11.76; this SWR value
indicates a low level of coupling between the waveguide and
the RF system. Because it is impossible to work at this



frequency, other frequency with the SWR closer to 1 was
chosen. The working frequency chosen was 225 MHz with
the SWR of 1.21.

E.  Temperature measurements in solid muscle phantom

Figure 8(a) depicts the interpolated planes of thermal
distributions obtained by means of the combination of each
temperature recorded for the temperature sensors. The
interpolations were carried out by using a spline function.
According to the temperature measurements and the
interpolating planes the heating area can be varied from 4
cm X 4 cm to 8 cm X 6.5 cm; this heating areas are smaller
than those obtained with other waveguide applicators [10].
Figure 8(b) depicts the heating area achieved by a
conventional applicator fed by a monopole antenna. The
heating area was 10 cm X 10 cm and the depth achieved was
about 1.5 cm; while the heating area reported by us is
smaller and the depth achieved is superior to 2.5 cm. In
order to know the real heating area produced by the RF
hyperthermia, a matrix of temperature probes or other
devices, which allow obtaining planes of temperature, are
necessaries.
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Fig.8(a). Extrapolated plans of thermal distributions.
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Fig.8(b). Temperature distributions obtained by an
applicator fed by a conventional monopole antenna[10].

Table II and III describe the temperature increase obtained
by each temperature probe at different depths. From these
Tables, we can observe a temperature increase up to 9.5 °C
at 2.5 cm; however, it is necessary to use a water bolus in
order to regulate the superficial temperature, which can be

achieve increments of 30 °C. In hyperthermia therapies are
required tumors temperatures between 42 °C and 47 °C. For
this reason, we have two options in order to regulate the
tissue temperatures. The first one is to include a bolus in
order to control de superficial temperature. The second one
is to reduce the input power, which can be an extra
advantage of this applicator. Finally, Figure 9 depicts the
transmitted power from the RF system to the muscle
phantom. It is possible to observe that the coupling of the RF
system is affected by some parameters that causes that not
all the power could be transmitted. During the therapy time
the level of coupling of the whole system is affected by the
temperature increases which suffer the body of the
applicator (See Fig. 9). Here, it is needed to control the
temperature of the applicator body in order to avoid this
effect.

TABLE II

TEMPERATURE INCREASE RECORDED BY EACH TEMPERATURE PROBE
DURING 10 MINUTES AT DIFFERENT DEPTHS (HEIGHT)

Temperature increase (°C)

(1 cm) (1.5 cm) (2 cm) (2.5 cm)
Probe 1 20.86 20.85 15.96 12.67
Probe 2 32.63 28.67 19.89 27.48
Probe 3 29.86 24.59 19.77 22.88
Probe 4 21.98 19.93 15.28 6.2
TABLE III

TEMPERATURE INCREASE RECORDED BY EACH TEMPERATURE PROBE
DURING 10 MINUTES AT DIFFERENT DEPTHS (WIDE)

Temperature increase (°C)

(1 cm) (1.5 cm) (2 cm) (2.5 cm)
Probe 1 21.99 19.25 9.28 10.37
Probe 2 30.13 24.5 11.31 12.57
Probe 3 35.11 26.1 10.45 11.24
Probe 4 33.02 17.22 9.33 9.53

Transmitted power (W)

Time (min}
TPLT {(1.6cm}) —=— TPALT (2om) —*
TAVT (1.5cm) -S- TPNT (2cmy -4
Fig. 9. Transmitted power during each temperature test. TPLT:
transmitted power length test and LTWT: transmitted power

wide test.
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F. Temperature measurements in liver tissue

Figure 10 depicts temperature increase produced by the
irradiation of the pig liver tissue from the applicator. It could
be possible observed from Fig. 10 that temperature probes
near to the aperture of the applicator recorded the highest
temperature increments; however, temperature probes far to
the aperture of the applicator recorded the smallest
temperature increments (See Table V). This study evidence
a temperature rise in a short period of time; 3 °C at 4 cm of
depth in only 10 minutes of radiation with the new



hyperthermia applicator. In spite of the maximum
temperature increment at 1 cm was 28.8 °C; this temperature
could be regulated by means of a saline water bolus.
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Fig.10. Temperature recorded inside de pig liver tissue.

TABLE 1V
TEMPERATURE INCREASE RECORDED BY EACH TEMPERATURE
PROBE DURING 10 MINUTES AT DIFFERENT DEPTHS (LIVER TISSUE)

T =0 min T=10 min Temperature
(°C) (°C) increase (°C)
Probe 1 (1 cm) 16.87 45.66 28.8
Probe 2 (2 cm) 16.36 30.31 14
Probe 3 (3 cm) 15.37 21.58 6.21
Probe 4 (4 cm) 15.9 18.8 3

IV. DISCUSSION

In the phantom elaborated the electrical property values
obtained presents a variation of 0.26% in permittivity and
13.04% in conductivity. Even though 13.04% of variation
could be considered as much, these could be change because
of the radiation generated by the applicator. For this reason
this difference was considered as a tolerance in these
parameters.

The SWR obtained in the theoretical model of a whole
hyperthermia system was 1.45 at 250 MHz; however, the
SWR values obtained by means of the test of the physical
model with the solid muscle phantom and the pig liver tissue
were 1.06 and 1.21 respectively at 225 MHz. A
displacement in frequency of 25 MHz was observed in the
SWR in the physical model. This displacement could be
results of materials used in the physical implementation,
phantom container, etc; It was possible to observed by the
SWR test that everything in the environment could affect the
level of adjustment of the system and it could be cause this
displacement. On the other hand, we can observe that there
are a difference of 0.15 between the SWR with the muscle
phantom and the SWR with the pig liver tissue; this
difference could be because of the different electrical
properties of each type of tissue. These different electrical
properties of each tissue also could modify the temperature
increases recorded by the temperature sensors.

This study presents the validations of a new waveguide
which could be used in hyperthermia therapies. We believe
necessary a complete characterization about temperature
increases generated by the applicator inside the muscle

phantom; like a characterization with a thermographic
camera so as to view temperature distributions and the
characterization by the electric field distributions, however,
by means of these temperature test it was observed the
behavior of the applicator and predict the heating region
generated in muscle phantom and liver tissue.

Temperature test carried out in the solid muscle
phantom showed that the transmitted power from the
applicator to the phantom had been reduced as function of
time; this problem could be solved if the temperature of the
applicator is controlled. During the time of radiation the
body of the applicator suffers a temperature increase; this
increment produce a change in the SWR and the level of
mismatch of the whole hyperthermia system is increased by
causing power losses. If we want to avoid power losses
produced by this reason, we need to control by means of
fans or another cooling artifact the temperature of the
applicator body.

The temperature test carried out in the pig liver tissue
showed that the temperature increment was lower than those
increments obtained with the solid muscle phantom. These
differences could be result of the disparity in the electric
tissue properties and because the liver tissue tends to
denaturalization and its electrical properties suffer a change
that affect the power absorption. If we want to continue
working with tissue, it is needed to think about how maintain
the electrical properties of tissue during the time of the
hyperthermia treatment.

V. CONCLUSION

This paper presents an electromagnetic applicator for
hyperthermia treatments which uses a new plate antenna. Up
to now all the waveguides reported for hyperthermia
treatments uses a monopole antenna. The results obtained
show that plate antenna represents a better option to use in
the design of EM applicators for their use in oncology
therapy than a waveguide applicator fed by a conventional
monopole antenna. It was because with a monopole antenna
the heating area is greater than this one heating with a plate
antenna. On the other hand, it is possible to say that the input
power could be reduced (< 66 W) in order to reduce the
temperature increments and avoid the overheating of healthy
tissue. Although there are necessary more test of
temperature, electric field distributions, SAR distributions
and efficiency test of the whole hyperthermia system, this
new design of hyperthermia applicator represents a good
option to use in oncology therapy.
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An Agarose Based Phantom Embedded in an In Vitro Liver Tissue to Simulate
Tumors: First Experience
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Abstract — The aim of this work is the development of a
tumor phantom to be inserted in an in vitro tissue. This
combination of phantom and fresh tissue can be used to
evaluate and verify the effects of hyperthermia
equipments during the treatments. The tumor phantom
was characterized and modified to achieve the ultrasonic
and dielectric properties of a real tumor. The tumor
phantom components were agarose, ethanol, tri-distilled
water and chloride of sodium. The permittivity and
conductivity values were 73.68 + 0.78 and 0.31 + 0.025
S/m @ 225 MHz respectively and the speed of sound and
attenuation were 1588.28 + 15.72 m/s and 1.28 = 0.045
dB/(cm MHz) at 20°C.

Keywords Tumor Phantom, Ultrasound,

Electromagnetism

I. INTRODUCTION

In the recent years, ultrasonic and electromagnetic
hyperthermia has emerged as a new technique against
cancer with acceptable results; even it has been combined
with chemotherapy and radiotherapy to improve their effects
[1]. However, it is necessary that all these new equipments
have been proved and characterized to assure their behavior
before starting with the treatment application in humans.
Some of the employed tools are the Finite Element
Modeling [2, 3] (FEM) and the phantoms [4-6] (tissues
emulators); the latter are intended to emulate the properties
of living tissues and thus be able to verify the effects of
radiation in conditions close to real. Phantoms must have
some important characteristics like speed of sound,
attenuation, scattering and absorption in the ultrasonic side
and others like conductivity, permittivity and thermal
diffusivity in the dielectric side. Polyacrylamide [7, 8], agar
[6], agarose [9] and gelatin [10] have been used to provide
phantoms with the adequate firmness, these materials are
used to elaborate tissue emulators for both ultrasonic and
electromagnetic energies; as well as the last components,
salts, alcohols and powders are included in the mixture to
achieve the desired characteristics of the phantom.
Companies like IndexSAR and CIRS produce several kinds
of phantoms; the first one has developed phantoms to study
the performance of wireless devices and their effects in
humans, and the second one presents two kinds of solid
phantoms; one group with the anatomical shape and
ultrasonic properties of different body parts to train
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medicine students and another group to calibrate ultrasound
scanners. These phantoms have either the ultrasonic or the
dielectric properties but they do not have both kinds of
properties at the same time.

The aim of this work is the development of a tumor
phantom with the adequate ultrasonic (speed of sound and
attenuation) and dielectric (permittivity and conductivity)
properties to be used with both kinds of energy at the same
time or separately. The tumor phantom was inserted in a
fresh pig liver because of the ultrasonic and dielectric
properties present no significant changes [9, 11] when it is
removed of the pig also because its similarity with the
human liver provides to the experiment some characteristics
as size, shape, texture and the nerves present in a real tissue.

II. METHODOLOGY
Phantom Preparation.

An agarose based phantom (Invitrogen: UltraPure™
Agarose), tri-distilled water, ethanol and NaCl [12, 13] was
made to simulate both dielectric and ultrasonic properties of
a tumor tissue. The employed constituents’ proportions to
mimic electrical and ultrasonic properties are shown in
Table 1. Agarose is a gelling agent that provides the
phantom with the necessary firmness; moreover variations
in the agarose concentration produce speed-of-sound and
attenuation changes. Ethanol and chloride of sodium
quantities affects the permittivity and the conductivity
respectively. Tri-distilled water, ethanol and NaCl are mixed
in a beaker while they are heated and stirred; once the
components are combined, they have to be heated until 80°C
to achieve the melting temperature; when the phantom
mixture is between 55°C and 60°C it is injected in the fresh
liver stored at 4°C by using a syringe of 3 mL with a needle
of 1.25 mm of diameter (18G).

TABLEI
COMPONENTS OF THE TUMOR PHANTOM SOLUTION
Component Quantity
Ethanol 60 mL
Tri-distilled water 100 mL
NaCl 10g
Agarose 15g

A portion of this mixture was poured in a mould; when
the liquid phantom solidified, it was stored in water to avoid
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its dehydration and this sample was used to measure both
dielectric and ultrasonic properties of the tumor phantom.

Dielectric Properties Measurement.

Phantom permittivity was measured by using a
dielectric probe kit (85070C, Hewlett Packard, USA).
Phantom conductivity was obtained by (1).

o=£"gw

(D

LX)

where o is the electrical conductivity, €’ is the loss factor,
€ is the permittivity of free space and m= 2xf is the angular
frequency. According to [14, 15] the conductivity of tumor
cells and colon tumor is between 0.15 S/m and 0.5 S/m in
the radio frequency range; and the permittivity constant
value is near 70 at 200 MHz [16] for mice brain cancer,
breast cancer, colon cancer and gastric carcinoma.

Ultrasonic Properties Measurement.

Speed of Sound. The following system was used for the
propagation speed measurement. First, there is a home-made
pulser developed for driving a 3.5 MHz central frequency
ultrasonic transducer (Panametrics — NTD, USA) with a
high voltage (250 V) short-duration (50 ns) pulse. The
transducer, which was fixed in one of the container walls
with the tissue placed in front of its face, sends an ultrasonic
pulse that interacts with the sample and the reflectors system
inserted into it, see Fig. 1. The generated echo signals (due
the reflectors system) were received by the same transducer
and were amplified by a home-made amplifier. These
signals were digitalized by a digital oscilloscope (Wave
Runner 6000A, LeCroy, USA) to process them later and
calculate the speed of sound [17, 18].

Fig. 1. Speed of sound measurement system designed and characterized by
the LAREMUS group.
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Attenuation. Basically, the same equipment described to
obtain the speed of sound was used for the attenuation
coefficient measurement. In this case, two transducers were
employed to measure the attenuation by using the
substitution technique, which is used to obtain the
attenuation coefficient as a relative value compared with the
water value, see Fig. 2. Firstly, the emitter transducer send a
pulse through the water that is received by the second
transducer placed in front of it, this echo is stored as a
reference to compare with the echo obtained when there is a
different material between both transducers. Secondly, the
material that is going to be characterized is placed between
both transducers and the resultant signal is stored, it is
necessary to know the width of the sample to use (2) and
obtain the attenuation coefficient of the material [19] at the
desired frequency.

_20

Ol(f) (loglo V’(f)_logloV(f)) 2

Where & is the attenuation coefficient at the desired

frequency, Ax is the sample thickness, V' and V' are the
voltage of the water and sample stored signals respectively.
Vlad et al. [20] reported speed of sounds values between
1501 m/s and 1543 m/s and an attenuation between 0.34
dB/(MHz cm) and 0.91 dB/(MHz cm) for head-and-neck
cancer cells.

Fig. 2. Diagram of the system used to measure the attenuation coefficient
employing the substitution technique.

III. RESULTS
Phantom Preparation

The resultant agarose based phantom presented an
adequate hardness after solidification, see Fig. 3. The
dielectric and ultrasonic properties were measured at ten
different regions of the tumor phantom to verify its
uniformity. The phantom was stored in cold water to avoid
its dehydration.
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Fig. 3. Resultant agarose based phantom.
Dielectric Properties

Permittivity and conductivity were measured in the
radiofrequency range (200 MHz to 300 MHz) at different
regions and the values were averaged, in Fig. 4 the results of
both properties are shown in the mentioned ranged. In this
case the frequency of interest is the electromagnetic
applicator frequency (225 MHz) at which the permittivity is
73.68 + 0.78 and the conductivity is 0.31 = 0.025 S/m.

Fig. 4. Phantom permittivity and conductivity in the range from 200 MHz
to 300 MHz.

Ultrasonic Properties

The tumor phantom speed of sound obtained was
1588.28 + 15.72 m/s at 3.01 MHz and 20°C. This value was
measured with the sample in a container with water; to
ensure a uniform temperature inside the phantom, it was
submerged in bidistilled degasified water at 20°C for twenty
minutes before the first measure. In the case of the
attenuation the average value was 1.28 = 0.045 dB / (MHz
cm) at the central frequency of the employed transducer.
The attenuation behavior at different frequencies can be
observed in the Fig. 5.
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Fig. 5. Phantom attenuation from 2.0 MHz to 5.0 MHz.
Phantom Injection

The liquid mixture was injected between 55°C and 60°C
in the fresh liver which was stored at 4°C. Several regions of
the pig tissue were injected with 2.5 mL of the liquid
phantom. The agarose phantom deposits solidified inside the
fresh tissue and they form solid volumes with the measured
characteristics, this was probed cutting the tissue in the
regions of insertion, see Fig. 6.

Fig. 6. Injected phantom after solidification inside the fresh pig liver.
IV. CoNCLUSION

The conductivity of this tumor phantom is in the range
of values for tumor cells obtained by Liu et al. and Smith et
al. [14, 15]; the permittivity is over those presented by Yoo
et al. [16] for less than 10%. In the speed of sound case there
is a difference less than 3% regarding the values reported by
Vlad et al. [20], they found attenuation values between 0.34
dB/(MHz cm) and 0.91 dB/(MHz cm) which represent a
maximum difference of 0.94 dB/(MHz cm); this value can
be modified adding agarose or graphite in the mixture of the
tumor phantom however it can affect the other values. Due
to the closeness of both dielectric and ultrasonic properties
of the built phantom it will be used for the validation of
hyperthermia equipments developed in the LAREMUS
group. This technique was used for our group to fix
ferromagnetic particles in an in vitro fresh tissue and check
their behavior during electromagnetic hyperthermia
treatment. Development of phantoms with others properties
and materials will continue to characterize and prove the
hyperthermia equipments of this group.
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Abstract — The aim of this work was the ultrasonic
characterization of the cell culture medium used for Madin-
Darby canine kidney (MDCK) cells. To design and build a
special container for the speed-of-sound (SOS) temperature
dependence measurement of the cell culture media was
necessary. Pulse-echo technique and a step reflector were used
to obtain the temperature dependence of SOS results. Water
and cell culture media SOS are compared; both liquids
behavior show an upward tendency in the temperature range
studied. Culture media SOS results were fitted by using both a
first and a second order curve; second order curve had better
correlation coefficient than the other one. Speed-of-sound
varies from 1510 m/s at 25°C to 1540 m/s at 50°C.

Keywords — Cell culture Media, Speed-of-Sound, Temperature
Dependence, Ultrasound

1. INTRODUCTION

Thermal therapy can be classified according the
temperatures used in the treatment, Stauffer [1] proposes a
classification of the thermal therapy treatments. In the
classification, hyperthermia and thermal ablation are found.
The hyperthermia objective is to increase cancer cells
temperature above its normal level, normally between
40.5°C and 45°C, and produces radiosensitization,
chemosensitization, and drug uptake[l]. Hyperthermia
treatments are applied for a period of time depending on the
applied energy [2, 3]; these techniques are been used as a
treatment against cancer cells [4, 5]. Hyperthermia can be
whole body or local. When the achieved temperature is
above 47°C, thermal ablation occurs; it is used to kill cancer
cells and minimize damage in surrounding tissues [5]. One
of the most important techniques to induce thermal ablation
is the High Intensity Focused Ultrasound (HIFU) [6]; it
consists in a transducer or transducers arrangement [7]
capable to concentrate the ultrasound energy in a focal zone.
The focalization of the ultrasonic energy can be obtained by
using an especial geometry for the transducer or by using
time delay excitation of the transducer arrangement.

In recent years, several tests in biological tissues [8, 9]
and cell lines [10, 11] have been developed applying HIFU
ablation; nevertheless, many studies are needed to know its
effects at cell level. According to [12], the cell cultures are a
technological procedure used to maintain and study living
cells in an artificial medium. These media must have
biological conditions similar to those in which -cells
normally grow up. Transducer evaluation is normally
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carried out in reference materials like distilled water;
variations in the ultrasonic properties of the materials like
speed-of-sound (SOS), absorption and attenuation may
modify the behavior of ultrasound. On the other hand,
temperature dependence of the ultrasonic properties has
been  demonstrated. LAREMUS  laboratory,  at
CINVESTAYV, Mexico, has begun tests at cell level; these
studies will be focused on both healthy and cancer cells
resistance to the HIFU treatment. Proposed procedures
consider that the ultrasonic pulse travels through the cell
culture media up to the cells; in the HIFU case, speed-of-
sound changes in the cell culture media can move the focal
zone and provoke temperature increments in undesired
areas. The aim of this work is the ultrasonic characterization
of culture media in the temperature range from 25°C to
50°C to analyze possible modifications in the ultrasound
behavior; due to the cost of the cell culture media
preparation, to make the measurement, it was necessary to
design a special container, which was heated with the liquid
of interest inside. The employed technique to measure the
speed-of-sound has been previously described by our group
[13]. Basically, it uses the pulse-echo technique that consists
in a transducer working as emitter-receiver and a step-
reflectors arrangement with a known distance between the
reflectors; the interaction ultrasonic pulse - reflectors
produces an echo pair that is stored to be analyzed off line.
These signals contain useful time-of-flight information for
the SOS calculus.

II. METHODOLOGY
Cell Culture Media Preparation

The cell culture media to be characterized in this work is
the Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium (DMEM) from
Sigma — Aldrich (Product Number D7777). This one will be
used for the Madin-Darby canine kidney (MDCK) cells
growth.

Speed-of-Sound Measurement

The following system was used for the speed-of-sound
measurement. First, there is a home-made pulser developed
for driving a 5 MHz central frequency ultrasonic transducer
(Harisonic® Transducers, 12C-0504-S) with a high voltage
(150 V) short-duration (50 ns) pulse. The transducer, which
was fixed in one of the container walls, sends an ultrasonic
pulse that travels through the liquid sample (DMEM) and
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interacts with the reflectors arrangement placed in the
opposite container wall, see Fig. 1. The generated echo
signals (from the reflectors arrangement) were received by
the same transducer and were amplified by a home-made
amplifier. These signals were digitalized by an oscilloscope
(Wave Runner 6000A, LeCroy, USA) at a sampling
frequency of 10 GS/s and stored to process them later. The
speed-of-sound calculus was done by using (1).

2d
¢, =— (1)
t

Where ¢, is the sample speed-of-sound, d is the

distance between the step reflector tips, and # is the time of

flight between reflectors echoes in the obtained signals, see
Fig 2.

a)
Sync —{ Oscilloscope
Signal _l
Pulser Amplifier
|
Step
Transducer Reflector

Liquid Sample | ]

Transducer 150 mm

Fig. 1. a) Measurement system diagram. b) Container employed for the
speed-of- sound measurement in liquid samples.

As mentioned above, changes in the sample temperature
provoke variations in the ultrasonic properties of the
materials. Normally, in the SOS case the higher temperature,
the faster speed-of-sound. To find the temperature
dependence of the culture media speed-of-sound, it was
necessary to submerge the container in a thermostatic bath
which raise and control the temperature with an accuracy of
0.01°C. Signals at each desired temperature were stored.
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Temperature range covered in this work was from 25°C to
50°C in increments of 1 C°. Both water and culture media
SOS were measured in the defined range to be compared.

3 T T T T T T T T T 1

Amplitude (V)

-2

49 495 5 505 51 515
Time (s)

Fig. 2. Example of the obtained signals by using the pulse-echo technique
and a step reflector. The time of flight between echoes and the distance
between step reflector tips are employed in (1) to measure the speed-of-

sound.

Evaluation of Speed-of-Sound variations

After speed-of-sound measurement was carried out, the
ultrasonic field generated by an array of transducers with
four concentric rings was obtained by using Finite Element
Model (FEM) software and the SOS data at 37°C. The goal
of this test was to evaluate possible variations due to the
speed-of-sound changes in the focal zone at the tests
temperature. Due to the problem geometry, it was possible
to solve it with a 2D axial geometry; it includes the
propagation media and the 4 radiation elements. An example
of the rings distribution and the geometry can be seen in Fig.
3.

Fig. 3. Transducer geometry. Rings were excited at different times to
focalize at 10 mm.

Each ring of the array was excited with a sine signal at 1
MHz. Signals were multiplied by a step function to obtain
only six cycles of excitation (2)
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III. RESULTS
Cell Culture Media Speed-of-Sound

Behavior of temperature dependence of the speed-of-
sound in both water and culture media are shown in the Fig.
4. An upward tendency can be seen for both cases water
(red) and cell culture media (green). Data obtained from the
temperature dependence of the speed-of-sound in water
were compared with the values reported by [14, 15]
presenting a correlation coefficient of 0.99995.

AHCE INTERCAMBIOS DE CUIDADO MEDICO PANAMERICANOS. CONFERENCIA, TALLERES Y EXHIBICIONES. COOPERACION / ENLACES.

Obtained values are from 1498.19 m/s at 25°C to
1546.15 m/s at 50°C for water and from 1509.67 m/s at
25°C to 1540.18 m/s at 50°C for cell culture media. Culture
media measured data were fitted by using both a first and a
second order curve presenting a correlation coefficient of
0.9686 and 0.9917 respectively, see Fig 5.

Resulting polynomials are (3) and (4) for the first and
second order curve respectively.

SOS,,, =1.3756*T +1476.93 (3)

SOS,,, =—0.0451*T? +4.7546*T +1416.11 (4)

1550 T T T T T - T T T T T
1540
®
E 1530
-
=
= —&— Water SOS
£ 1520~ . el
ol =®= Culture Media SOS
3
2 151 —
=
)
1500 —
MoQb—L v |
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Temperature (°C)

Fig. 4. SOS temperature dependence for water and cell culture media. Values vary from 1498.19 m/s at 25°C to 1546.15 m/s at 50°C for water and from
1509.67 m/s at 25°C to 1540.18 my/s at 50°C for cell culture media.
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Fig. 5. Temperature dependence of cell culture media speed-of-sound. Cell culture media data were fitted by using both a first and a second order curve
presenting a correlation coefficient of 0.9686 and 0.9917 respectively.
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Evaluation of Speed-of-Sound variations

By using the transitory analysis results of the ultrasonic
pulse propagation in homogeneous media, acoustic field in
water and cell culture media were obtained and compared.
No significant variations can be observed in Fig. 6. Focal
zone dimensions and localization were not altered. Pressure
in the central axis of the transducers array of both
simulations is shown in Fig. 7. It can be observed the
similarity of the pressure curve shape; in both cases the
pressure maximum is reached between 7.5 mm and 10 mm.

IV. DISCUSSION

The behavior of the speed-of-sound temperature
dependence of both liquids presents similar upward
tendency. This could be due to the main component of the
culture media is water. At 37°C the SOS of water and
culture media is 1525.93 m/s and 1530.32 m/s respectively;
due to the proximity of the SOS values (difference of 5 m/s),
there will not be variations in the focal zone, and the
treatment zone will have the same dimensions and
localization.

z (mm)

01 2
r (mm)

34 5% 1 2 3

r (mm)

Fig. 6. Obtained acoustic fields in water (left) and cell culture media (right).
Focal zone were not affected.
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Fig. 7. Peak-to-peak pressure in the central axis of the transducers array
obtained with FEM in both media water (red) and cell culture media

(green).
V. CONCLUSION

The speed-of-sound measurement system developed in
LAREMUS group was employed to measure the SOS of cell
culture media used in the culture cell process. Obtained
results show similar behavior of both liquids (water and cell
culture media) speed-of-sound temperature dependence.
Equations (3) and (4) can be used in the modeling process to
obtain simulated acoustic field and compare it with the
measured one. Transducers properties like acoustic field,
focal zone localization, and treatment area, normally
measured in water, will not be modified when the
hyperthermia tests in cell culture media are done.
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Abstract

The effects provoked by non-linear propagation, speed-of-sound (SOS) changes and sample thickness
variations have been studied to evaluate changes in the transducer acoustic fields of high intensity
focused ultrasound (HIFU) and, as a consequence, in the generated temperature distributions. Tissue
thermodependent acoustic properties variations can produce hot-spots in not desired regions. In the
SOS case, the transducer focus can suffer shifts forward or backward depending on the tissue
composition. Some biological tissue temperature dependence of both the SOS and the attenuation of
ultrasound has been measured in the temperature range from 25°C to 50°C; these thermodependent
properties of fat, muscle, and liver are included in a finite element model to evaluate their effects in
the acoustic field generated by an array of 4 concentric piezoelectric rings in a multilayer region. The
radiated region is composed by 4 layers: skin, fat, muscle and liver. Temperature distributions
provoked in the multilayer region were obtained after a simulated therapy of 5 s. There are differences
of almost 4°C between temperature distributions of models with and without thermodependent
properties. Absorption effects are more noticeable in the temperature distributions; SOS effects are
minimal in acoustic fields. These effects must be taken into account to plan hyperthermia and ablation
treatments in order to avoid hot-spots in not desired regions.

Keywords: Acoustic Fields, Attenuation, Finite Element Model, Speed-of-Sound, Temperature
Distribution.

PACS no. 43.80.Cs; 43.80.Ev; 87.10.Kn;
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1 Introduction

In recent years, the thermal therapy has emerged as a promising tool against cancer. This therapy can
be classified with respect to the treatment temperatures; Stauffer [1] propose this classification from
cryotherapy (T < -50°C) to thermal ablation (T > 50°C). The hyperthermia purpose is the cancer cell
temperature elevation between 4°C and 8°C above its normal level to produce sensitization to both
chemotherapy and radiotherapy [1]. Hyperthermia effects depend on applied energy, treatment time
and biological tissues properties [2-4]. On the other hand, as mentioned above, thermal ablation occurs
when the temperature reached is over 50°C; the objective of this kind of procedures is to generate
cancer cell necrosis being minimally invasive [5, 6] without surrounding tissues damage.

Thermal therapy can be applied by external, interstitial and intracavitary means [1]. One way to apply
external thermal therapy is by using the High Intensity Focused Ultrasound (HIFU) [7, 8] which
consists of the ultrasound energy focalization in a point by using both a transducer with a special
geometry or a transducers arrangement [9]. This latter can be implemented by spatial configurations or
by time delays.

Temperature distributions induced by HIFU transducers in biological tissues have been studied by
several groups. Hynynen et al. studied the effect of the blood perfusion rate in the temperature
distribution generated by a HIFU transducer in a dog kidney model proposing a multilayer geometry.
Davies et al. used analytical models to obtain the acoustic field of a multi-transducer HIFU system.
Later, Moros et al. compared in vitro and simulation results of temperature distributions achieved by a
linear array of transducers in a perfused dog kidney. By other hand, numerical simulations have been
used recently to evaluate the effects of non-linear propagation [10], refraction [11], sample thickness
variations [11] and speed-of-sound (SOS) [11, 12] on the acoustic field of transducers and generated
temperature distributions. Hallaj et al. use Bamber and Hill [13] results of SOS to study the thermo-
acoustic lens effect in a model with a HIFU transducer and two layers of tissue; they found that the
size and position of the focus is affected by the SOS variations.

The aim of this work is the evaluation of the effects of both the SOS and the attenuation of biological
tissues in acoustic field and temperature distributions when the temperature dependence of the
acoustic properties is added into a finite element (FE) model. Attenuation and SOS temperature
dependence of in vitro pig liver, muscle and fat samples has been measured; obtained results were
employed in a multilayered finite element (FE) model. The FE model was used to simulate the
temperature elevation in biological tissues when they are heated by an arrangement of concentric
piezoelectric rings focused by using time delays; bio-heat equation was employed to find the
temperature distribution. Temperature distributions and acoustic fields with and without
thermodependent properties are obtained and compared in the results section of this work.

2 Model Description

In this section, the conditions to solve the problem by using a FE model are presented; the model
consists of an array of concentric piezoelectrics focalized at 10 mm, and 4 tissue layers to be heated:
skin, fat, muscle and liver. The model was solved by using a work station Dell Precision T7400 with
an Intel® Xeon® processor @ 3.00 GHz and 64.0 GB of RAM memory. The nature of the problem
requires the combination and coupling of both the acoustic and the bioheat equations. The geometry
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allows simplifying this problem into a 2D axisymmetric case, Figure 1. The processing time is reduced
by this consideration and the solution is valid for the 3D case.

k- A
i 9
20 mm Liver 7 21
/
!
1.5 mm Muscle 5 20
|
1 mm Fat 3 19
!
0.1 mm ¥ 1 18 r
B} o 1012 14 16 o

i T

Figure 1 — Problem geometry consists of 4 tissue layers and an arrangement of concentric piezoelectric
rings radiating the tissues (left). Simplification of the 3D geometry to a 2D axisymmetric case (right).

2.1  The Acoustic Model

The second-order hyperbolic partial differential equation that describes the wave propagation in a
medium without losses is
lVZ I o'p _

p 2 A2 T
P pe(T) O
where p is the medium density, ¢; is the media longitudinal speed-of-sound, ¢ is an external source and
p is the pressure. The SOS in biological tissues depends on water and fat content[14]; this behavior
can accelerate or delay the wave propagation in the media. In a single circular transducer of radius r,
the point where the Fresnel zone ends and Fraunhofer zone starts is determined by

r? B fr2

2 (1)
The effects of the temperature variations in the transducer acoustic field can be observed if the SOS
temperature dependence is added into the equations (1) and (2).

q, (1)

2

Because of the main objective of this work was the analysis of the effects of temperature dependent
ultrasonic properties in the acoustic fields and as a consequence in the temperature distributions, the
piezoelectric rings were simplified by using sinusoidal signals at 2 MHz in the boundaries 10, 12, 14,
and 16. The pressure in the model was the sum of these 4 concentric rings contribution. The transducer
excitation was performed so that the arrangement had a focus at 10 mm; focalization was achieved by
using time delays in boundaries 12, 14 and 16. The excitation was carried out from the outermost rings
to the inner. The acoustic field of the ring arrangement was obtained with and without temperature
dependent properties.
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2.2  The bioheat equation model

The temperature distribution generated in the tissue layers by the concentric ring arrangement were
obtained by using the Pennes bioheat transfer equation [15]; this equation describes the behavior of the
temperature increase in soft tissues by

pca_T_kva :pbcba)b (Tb _T)+Qmel +Qext

ot , (3)
where C and C}, are the heat capacities of tissue and blood, respectively; k is the thermal conductivity;
p» 18 the blood density; wy is the blood perfusion rate; 7T} is the blood temperature; O, is the heat due
to metabolism and Q.,, is the heat deposition due to an external source, acoustic pressure in this case.

The heat produced by the acoustic pressure depends on the acoustic intensity, /, and the tissue
absorption coefficient, a,

0O=2al, 4
where the acoustic intensity and the pressure are related by
2
=2 (5)
2pc,

If the metabolism effects are not considered, the bioheat and the acoustic equations can be coupled in
the FE model solution by

oT

a(T)p’
pCE—kVZszbea)b(Tb—TH&

pe,(T)

where the temperature dependence of both absorption coefficient and SOS can be considered.

) (6)

The functions that describe the thermodependent behavior of absorption and SOS, as well as the
densities and thermal properties [16-18] used in the model are summarized in the Table 1. Notice that
in the model all attenuation was considered as a product of the tissue absorption.

Table 1 — Biological tissues thermal and acoustic properties. These properties were assigned to each
subdomain in the FE model [16-18].

. SOS Absorption at 2 MHz Density Hea‘F Therm.al.
Tissue [ms'] [Np m'] kg m™] Cap_a}cnz Condu_cl:tlv_llty
[Jkg" K] [Wm™ K]
Skin 1540 0.4 1100 3598.2 0.209
Fat -3.428T+1549 | 10.858-0.428T+0.0045T" 918 3221.7 0.402
Muscle | 1.558T+1546 3.059-0.099T+0.001T" 1049 3807.0 0.618
Liver | 0.8599T+1558 | 20.28-1.165T+0.0214T" 1060 3500.0 0.498

*Temperature (T) is considered in °C.

2.3  FE model

Model grid was considered, according to literature [19-21], to have at least 6 elements per wavelength;
this results in 8640 rectangular elements. Boundaries 1, 3, 5, and 7 were the axial axis of the problem.
Taken into account that the geometry was drawn in cylindrical coordinates (7, z), the piezoelectric
array was placed at z=0 and the skin, fat, muscle and liver layers were built from here. The peripheral
boundaries (9, 18, 19, 20 and 21) had the same acoustic impedance of the corresponding tissue and the
whole system was established as thermally isolated.
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3 Results

Acoustic field of piezoelectric arrangement focused at 10 mm and temperature distributions generated
were found in four cases: 1) without the temperature dependence of SOS and absorption properties,
values at 37°C were used; ii) only with the temperature dependence of SOS; iii) only with the
temperature dependence of absorption, and iv) with the temperature dependence of both SOS and
absorption.

3.1 Acoustic Field and Temperature Distribution
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Figure 2 — Acoustic Field (left) and temperature distribution (right) achieved after 5 seconds of
simulated therapy. Four cases are presented: i) SOS and absorption of ultrasound values at 37°C; ii) by
using the temperature dependence of SOS; iii) by using the temperature dependence of absorption, and

iv) by using the temperature dependence of both SOS and absorption.
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Acoustic Field (left) and temperature distribution (right) achieved after 5 seconds of simulated therapy
for the four cases mentioned above are shown in Figure 2. Acoustic field shows the focalization at 10
mm of the four piezoelectric rings for the four cases; acoustic pressure was normalized to compare
qualitatively the focus shape in the central z axis. Temperature distributions were evaluated to obtain
the maximum focal temperature achieved in each case, focus length and width, and the area with
temperature above 43°C. Table 2 contains the results of the 4 cases analysis. Cases 1) and ii) present no
considerable differences between them, however, cases iii) and iv) have a difference of almost 4°C
regarding the first two cases. Treatment area with temperature above 43°C is approximately 4.2 higher
in the cases iii) and iv) than cases i) and ii).

Table 2 — Summary of maximum focal temperature, focus length and width, and the area with
temperature above 43°C

Maximum Focal | o) Width | Area with T > 43°C
Temperature 2
] [mm] [mm] [mm’]
Case 1) 43.734 1.88 0.46 0.679
Case ii) 43,683 1.86 0.46 0.672
Case iii) 47.696 3.54 1.03 2.864
Case iv) 47.517 3.54 1.029 2.861

3.2

Relative Acoustic Pressure and Temperature in the Transducer Central Axis

Evolution of the simulation is presented in Figure 3. Relative acoustic pressure (top) and temperature
(bottom) in the central z axis of the simulation are presented every second fromt=0stot=15s.
According with the relative acoustic pressure figures, focus localization suffers no significant
variations at the end of the simulation when the temperature dependence of both SOS and absorption
is added into the models. Temperature difference between cases with and without the absorption
temperature dependence att =0 s is 0.6°C and att =5 s is 3.95°C.
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Figure 3 — Relative acoustic pressure (top) and temperature (bottom) evolution along central z axis for
the four simulated cases.
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4 Conclusions

SOS temperature dependence inclusion (cases ii and iv) decreases the final maximum temperature
achieved at focus while effects of temperature dependent absorption (cases iii and iv) increase
considerably the temperature at the end of the simulation. It is possible that the contribution of the
SOS temperature dependence will be more noticeable in longer time simulation and when the achieved
temperatures are higher. The employed linear functions to describe SOS variations can be replaced
with quadratic functions and this can increase the effects of the SOS temperature dependence in both
the acoustic field and the temperature distribution. Biological tissue acoustic characterization must be
extended beyond 50°C because the temperature range used in the acoustic characterization limits the
simulation process; we cannot assure that these functions are valid beyond 50°C. On the other hand,
temperature dependence of thermal properties like heat capacity and thermal conductivity must be
added in future models to have simulations closer to the reality. Finally, the effects produced by SOS
and attenuation thermodependence must be taken into account to plan hyperthermia and ablation
treatments in order to avoid hot-spots in not desired regions.
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Resumen: En este trabajo se presenta un sistema que incluye un arreglo de agujas reflectoras para la
medicion in vitro de la velocidad de propagacién del ultrasonido en tejidos biolégicos semisdlidos. Este
arreglo, contribuye a minimizar los efectos de la expansién térmica que experimentaria un solo elemento
reflector, cuando se varia la temperatura. Se presentan los resultados obtenidos de la dependencia de la
velocidad de propagacion del ultrasonido con el aumento de la temperatura en el intervalo de 25 °C a 50 °C

en agua y en grasa de cerdo.

1. INTRODUCCION

Las técnicas de medicién basadas en el ultrasonido
constituyen unas de las principales herramientas
empleadas tanto en la industria como en la medicina
para el estudio de materiales [1] y tejidos biolégicos
[2-4], debido a su naturaleza no destructiva y no
ionizante. Las caracteristicas ultrasonicas mas
estudiadas en materiales biolégicos son atenuacion,
absorcién, scattering (dispersion) y velocidad de
propagacion. El conocimiento de estas
caracteristicas permite entender el comportamiento
de las ondas ultrasénicas en los tejidos y emplearlas
para diversos estudios como la imaginologia, la
deteccion de enfermedades y, mas recientemente,
la estimacién no invasiva de la temperatura [5]. En
esta ultima, la velocidad de propagacion del
ultrasonido en tejidos biolégicos juega un papel
importante debido a que presenta una variacion casi
lineal con respecto de la temperatura [6]. Las
técnicas mas comunes para la medicién de dicha
velocidad de propagacion en liquidos y solidos son
transmision completa y pulso-eco; sin embargo,
éstas requieren de ciertas condiciones en cuanto a
la preparacion de las muestras, la alineacién de los
transductores y, en algunos casos, la medicion
sobre un material patron para, por medio de las
diferencias en el tiempo de vuelo, determinar la
velocidad en el material a caracterizar.

La consistencia de las muestras bioldgicas, asi
como su manipulacién, almacenamiento vy
transportacion hacen complicada la caracterizacién
por medio de las técnicas antes mencionadas. Un
ejemplo en este sentido es la medicion del espesor
de las muestras que tienen una consistencia
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semisolida como en el caso del higado, el musculo,
la grasa y todos los tejidos llamados suaves. Si
ademas se requiere hacer una caracterizacién de la
velocidad de propagacion con respecto a la
variacion de la temperatura, es necesario tomar en
cuenta que con esta variacion también se presentan
cambios en las dimensiones de las muestras debido
a la expansion térmica. Se tiene entonces otro factor
de influencia que condiciona la medicion.

La velocidad de propagacion del ultrasonido en los
tejidos biolégicos varia con respecto a la
temperatura segun su composicion; en los tejidos
con mayor contenido graso la velocidad de
propagaciéon disminuye conforme aumenta la
temperatura mientras que en los tejidos con mayor
cantidad de agua la velocidad aumenta conforme
aumenta la temperatura [5]. En los equipos médicos
de imaginologia ha sido necesario establecer
valores estandar sin embargo, hay diversos estudios
que podrian utilizar esta dependencia en
temperatura para obtener informaciéon importante a
partir de los cambios que sufren las diversas
propiedades ultrasdnicas. En la Tabla 1 se muestran
los valores tipicos de la velocidad de propagacion
del ultrasonido en algunos de los tejidos biolégicos
los cuales estan entre 1 460 m/s y 1 650 m/s; es
necesario hacer notar que los equipos médicos de
imaginologia adoptan como velocidad de
propagacion tipica el valor de 1 540 m/s.

Otro factor de influencia en la caracterizacion de
tejido biolégico in vitro es su rapida descomposicion,
que se traduce en alteraciones de su
comportamiento, cuando es expuesto a la radiacién
ultrasonica. Este condicionamiento impone realizar
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las mediciones en el menor tiempo posible. El
objetivo de este trabajo ha sido disefiar, construir y
caracterizar un sistema capaz de medir la velocidad
de propagacion del ultrasonido en tejidos bioldgicos
suaves.

Tabla 1. Velocidad de propagacion del ultrasonido
en tejidos bioldgicos [4].
Velocidad de Propagacion

Medio del Ultrasonido [m/s]
Aire 343 @ 20 °C
Agua 1480 @ 20 °C
Grasa 1479 @ 37°C
Sangre 1565 @ 37 °C
Higado 1540 @ 37°C
Musculo 1587 @ 37°C
Hueso 3406 @ 37°C

2. METODOLOGIA
2.1 Descripcion del Sistema de Medicion

El sistema de medicion de la velocidad de
propagacién trabaja con la técnica pulso-eco, es
decir, el mismo transductor que emite el pulso
ultrasénico es el que recibe los ecos generados por
la interaccion del ultrasonido con el medio a
interrogar. Consta de un pulser [7, 8] que excita a un
transductor de inmersion de 3,5 MHz con un pulso
eléctrico de 250 V y 50 ns de duracién. La sefial
ultrasénica a la salida del transductor viaja a través
del medio a caracterizar que, al interactuar con un
arreglo de agujas reflectoras, genera dos ecos que
son captados por el mismo transductor. Esta senal
que contiene ambos ecos es amplificada y enviada
a un osciloscopio donde es almacenada a una
frecuencia de muestreo de 5 GS/s para ser
procesada posteriormente, ver Figuras 1y 4.

El transductor, la muestra y el arreglo de agujas se
encuentran inmersos en un bafo termostatico que
permite regular la temperatura al valor deseado con
una estabilidad de + 0,005 °C con agua a 40 °C. La
temperatura al interior de la muestra es monitoreada
por medio de cuatro termopares tipo J que
permitieron  corroborar una distribucion de
temperatura uniforme en todo el volumen de la
muestra radiada por el campo ultrasénico. La
muestra debe ser de un espesor no mayor a 1 cm
para que el calentamiento sea mas rapido, la
atenuaciéon sea menor y la descomposicién no sea
un factor de influencia en la medicion.

Centro Nacional de Metrologia
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Fig. 1 Sistema para la medicion de la velocidad de
propagacion del ultrasonido.

2.2 Diseino del Arreglo de Agujas Reflectoras

La principal ventaja del sistema de medicion antes
descrito es el arreglo de agujas reflectoras el cual
permite realizar la medicion de la velocidad de
propagacion partiendo de una sola sefial ultrasénica
en cada uno de los valores de temperatura de
interés, minimizando los efectos de la expansion
térmica. Este arreglo consta de dos reflectores de
acero de 1,5 mm de diametro insertados en una
base cilindrica de Nylamid® de 1,5 cm de diametro
con una distancia fija entre las puntas de los
reflectores de 6,5 mm, ver Figura 3. Este arreglo es
alineado con la cara del transductor mediante un
montaje especial para que la base y el transductor
queden centrados. La distancia entre las puntas de
las agujas ha sido determinada previamente [9], a
continuacion  se  describe  brevemente el
procedimiento.

Se sumergen en agua bidestilada desgasificada un
transductor ultrasénico en un soporte fijo y el arreglo
de agujas reflectoras sobre la base de Nylamid
acopladas en un mecanismo que se puede
desplazar en tres ejes, con una resoluciéon de 6,37
um. El transductor es excitado mediante un pulso de
250 V / 50ns, que se monitorea mediante un
osciloscopio, asi como las dos senales eco que
resultan, al enfrentarse el patrén de radiacion
ultrasoénico, con el arreglo de agujas. La mejor
alineacion de este arreglo se obtiene de ir
desplazando el mismo en el plano paralelo a la cara
del transductor, manteniendo una distancia de 6 cm
entre el sistema de agujas reflectoras y el
transductor, hasta obtener la mayor amplitud de la
sefial eco proveniente de la aguja mas cercana.

SM2010-Car-4



Simposio de Metrologia 2010

27 al 29 de Octubre

La posicion de mejor alineacion serda denotada
como S,, se adquiere y almacena en el osciloscopio
la sefial que contiene los ecos provenientes de
ambos reflectores. Posteriormente se recorren las
agujas 5 mm, en el sentido de alejarse del
transductor denominando a esta nueva posicidon
como S, esta segunda sefial es almacenada
asegurando la presencia de ambos ecos, ahora
desplazados en el tiempo debido al cambio en la
posicion de ambas agujas. Es importante hacer
notar que la temperatura del agua en ambas
mediciones no ha cambiado, lo que nos asegura
que la velocidad de la sefial ultrasénica en ambos
casos sera la misma. En la Figura 2 se muestran las
dos sefiales adquiridas.

04 — Posicién So |

<
&)
T

Amplitud [V]
[e]

o
o
\

o
'S
T

8.5 9 9.5 10
Tiempo [s] «10°
Fig. 2 Senales utilizadas en la medicion de la
distancia entre las agujas reflectoras.

Primeramente, se obtiene el valor de la velocidad de
propagacion del ultrasonido en el medio, empleando
la ecuacion (1)

2d

€solsi

donde d es la distancia a la que fue recorrido el
arreglo de agujas (5 mm) y Atem es el tiempo

€s1
calculado entre el primer eco de la sefal adquirida
en la posicién S, (proveniente de la aguja mas
cercana al transductor) y el mismo eco, ahora en la

posicion S;. La velocidad del ultrasonido obtenida
de la ecuacion anterior ¢, y el calculo del tiempo,
en este caso, entre los ecos de las diferentes agujas
reflectoras Atwr2 en la sefal adquirida en la

posicion S, se sustituyen en la ecuacién (2), para
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obtener finalmente, la distancia entre las agujas
reflectoras.

c
€€,y W

2
) ()

deRZ =

Las agujas reflectoras se insertan en el tejido a
caracterizar generandose dos ecos bien definidos
que sobresalen del resto del los ecos que se
producen por los reflectores naturales del tejido al
paso del ultrasonido, ver Figura 4. Entonces, con el
tiempo entre los ecos de los reflectores y la
distancia conocida, se puede realizar el calculo de la
velocidad de propagacion ultrasénica de la muestra
a la temperatura de interés empleando la ecuacioén

(3)

Cm — 2dR1R2 , (3)

tRlRZ

donde ¢, es la velocidad de propagacion del

ultrasonido en el medio donde se encuentran
insertadas las agujas reflectoras, drir, €s la
distancia antes calculada entre las puntas de las
agujas y trsr2 €s el tiempo de vuelo entre los ecos
que se generan por la presencia de las agujas. Es
necesario afectar las ecuaciones por un factor de 2
debido a que la técnica usada es pulso eco y el
ultrasonido recorre dos veces la distancia antes de
ser captado.

Fig. 3 Arreglo de agujas reflectoras insertadas en la
base de Nylamid ®
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Fig. 4 Ecos provenientes de las agujas reflectoras.
El eco generado por la aguja mas cercana (Eco 1)
presenta una mayor amplitud que el eco de la aguja
mas alejada (Eco 2).

2.3 Calculo del Tiempo de Vuelo entre los Ecos
de las Agujas Reflectoras

El tiempo de vuelo entre los ecos de interés puede
calcularse de dos formas i) realizando una
diferencia entre los maximos o minimos de los ecos
o ii) empleando la técnica de la correlacion cruzada
entre los ecos. En este caso se empled la
correlacion cruzada. Con esta técnica se realiza el
traslape del segundo eco sobre el primero en pasos
que corresponden con el periodo de la frecuencia de
muestreo (0,2 ns) y se multiplican las amplitudes de
las secciones de los ecos traslapadas. Cuando no
existe una sefal con la cual multiplicar, la
multiplicacion es por cero. Empleando esta técnica,
se obtiene entonces un maximo cuando los ecos
ultrasénicos con similares, es decir, cuando estan
perfectamente traslapados lo cual nos indica la
diferencia en tiempo que existe entre ambos ecos.
En la Figura 5 se muestra un ejemplo de la
correlacién y el traslape entre los ecos, el segundo
eco es recorrido en el tiempo (Figura 5a) el numero
de muestras indicadas por el maximo de la
correlaciéon cruzada (Figura 5b). Una vez obtenido
este tiempo en cada una de las senales adquiridas a
diferentes temperaturas se aplica la ecuacion (3)
para calcular la velocidad de propagacién en el
medio.

2.3 Caracterizacion del Sistema

Para evaluar el desempefio del sistema de medicion
desarrollado, se llevaron a cabo una serie de
mediciones de la velocidad de propagacion del
ultrasonido en un material patréon en el intervalo de
temperatura de interés, de 25 °C a 50 °C. En este
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caso, el medio elegido como patron fue el agua
bidestilada desgasificada colocada en el bafo
termostatico donde se controlé la temperatura. Se
adquirieron y almacenaron las sefiales ultrasénicas
que contienen los ecos de interés cada 0,5 °C a
intervalos de tiempo de entre 5 minutos y 7 minutos
para garantizar una distribucion de temperatura
uniforme. Los valores de la temperatura del agua se
adquirieron por medio de un termémetro incluido en
el bafo termostatico y con un termdémetro de
mercurio colocado junto al sistema de medicion
montado con una resolucion de 0,1 °C. Los
resultados son comparados con los reportados por
Bilaniuk et al. [10] dentro del intervalo de
temperatura medido.

Amplitud [V]

7.6 17 7.8 79 8 8.1 8.2 83 8.4

Tiempo [s] x 107

400 1

200 - 1

Amplitud [u.a.]

=200 - 1

b)
-400 £ , . 1

0 05 1 15

Tiempo [s] x 107

Fig. 5 a) Eco 2 recorrido sobre el Eco 1 el nimero

de muestras indicadas por el maximo de la
correlacion cruzada. b) correlacién cruzada entre los
Ecos 1y 2.

2.4 Mediciones en Tejido Biolégico

Una vez obtenidos los resultados en el medio
patrén, el sistema se empled para medir la
dependencia en temperatura de la velocidad de
propagacioén del ultrasonido en 5 muestras de grasa
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de cerdo. Las muestras se obtuvieron directamente
del matadero y almacenadas en solucién salina con
un pH =7,4 a4 °C. Las capas de grasa se limpiaron
y cortaron de tal forma que cubrieran el sujetador,
ver Figura 6.

Fig. 6 Montaje de las muestras biolbgicas en el
Sujetador después de ser limpiadas y cortadas.

Posteriormente, se insertaron las agujas reflectoras
y los termopares alrededor de la zona de radiacion
del transductor, ver Figura 7. En los materiales de
tipo biolégico la medicion sélo se puede realizar una
vez debido a que con el aumento de temperatura se
presenta la desnaturalizacion de las células y el
cambio de las propiedades en general; por este
motivo, se decidié hacer la medicion en muestras
diferentes de tejido graso.

Fig. 7 Colocacion de los termopares alrededor de la
muestra a interrogar.
3. RESULTADOS

3.1 Caracterizacion del Sistema

Se realizaron mediciones de la velocidad de
propagacién del ultrasonido en agua bidestilada
desgasificada empleando el sistema de medicion
descrito; se almacenaron las sefiales adquiridas
cada 0,5 °C y fueron posteriormente procesadas
mediante MATLAB (MathWorks). Los resultados de
la medicion de la velocidad de propagacion de 24 °C
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a 50 °C en agua bidestilada desgasificada son
mostrados en la Figura 8, donde se puede apreciar
un comportamiento general cercano al reportado por
Bilaniuk et al. [10] en el intervalo de interés con una
variacion maxima de — 0,420 % para el valor de 43,5
°C.

3.2 Resultados de Velocidad de Propagacion del
Ultrasonido en Tejidos Biolégicos

Como se ha descrito anteriormente, se realizaron
también mediciones de la velocidad de propagacion
en 5 muestras de tejido graso porcino en el intervalo
de temperatura de 25 °C a 50 °C con incrementos
de 1 °C. El tiempo entre mediciones oscilé entre 13
y 17 minutos. Los resultados obtenidos para las 5
muestras fueron promediados para cada valor de
temperatura de interés presentandose la mayor
desviacion estandar a 25 °C con un valor de + 14,48
m/s. Los valores promedio de la velocidad de
propagacion en grasa de cerdo muestran un
comportamiento descendente casi lineal que va
desde 1 488,32 m/s a 25 °C hasta 1 387,01 m/s a
50 °C, ver Figura 9.

4. DISCUSION

Los resultados de la velocidad de propagacion del
ultrasonido en agua bidestilada desgasificada
muestran que el sistema de medicién con las agujas
reflectoras proporciona resultados cercanos a los
reportados anteriormente en este medio. Las
diferencias pueden ser atribuidas a la no
homogeneidad de la temperatura del agua en el
bafio termostatico y/o a la presencia de
microburbujas para temperaturas superiores a 40°C,
ver Figura 8. Los ecos que se generan por la
presencia de las agujas sobresalen con relacion a
los generados por los dispersores o distintas
interfaces del medio a caracterizar debido a que las
agujas se encuentran alineadas con la cara del
transductor y a la marcada diferencia de impedancia
acustica entre agua y acero.

Al medir la velocidad de propagacion en los
materiales biolégicos es necesario, en algunos
casos, medir el espesor de la muestra lo cual se
convierte en un reto y en una variable de influencia
importante debido a la consistencia semisodlida de
los tejidos. Con el sistema propuesto se evita este
problema ya que existe una distancia fija entre las
agujas y, siempre y cuando las mismas se
encuentren en el interior de la muestra y alineadas
al transductor, se puede realizar la medicién. La
uniformidad de la temperatura dentro del medio
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debe ser verificada para asegurar que se estan
tomando las sefiales ultrasonicas a las temperaturas
deseadas. Los valores de la velocidad en el tejido
graso podrian ser promediados para generar una
ecuacién que describa un comportamiento general
de la velocidad de propagacion del ultrasonido en
este medio.

1545+

15304

1515+

1500+

Velocidad de Propagacion (m/s)

1485+

Si bien el sistema disefiado no evita la realizacién
de las mediciones de forma invasiva en tejidos in
vitro, éste podria ser modificado para disminuir la
distancia entre las agujas y que so6lo sea necesario
presionar sobre el tejido a caracterizar sin tener que
incrustar las agujas. Con esta nueva consideracion
se podrian realizar incluso mediciones in vivo.

___ Velocidad de Propagacion del
Ultrasonido Medida

Velocidad de Propagacion del
= Ultrasonido Teorica,
Bilaniuk et al.[10]

24 26 28 30 32 34

36 38 40 42 44 46 48 50

Temperatura (°C)

Fig. 8 Comparacion entre los valores teéricos reportados por Bilaniuk et al. [10] y los medidos en este
trabajo.
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Fig. 9 Promedio de la velocidad de propagacion ultrasénica en 5 muestras diferentes de tejido graso de cerdo

Centro Nacional de Metrologia

en el intervalo de temperatura de 25°C a 50°C.
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5. CONCLUSIONES

Se disefid, construyd y caracterizé un sistema para
la medicion de la velocidad de propagacion del
ultrasonido con relacion a la temperatura en medios
semisolidos de manera invasiva. Las mediciones de
la velocidad de propagacion en agua bidestilada
desgasificada muestran que el sistema disefiado
presenta un comportamiento confiable y por lo tanto,
los resultados de las mediciones pueden ser
utilizadas para los estudios sobre la velocidad de
propagacion del ultrasonido en tejidos biolégicos
que se realizan en el laboratorio de radiaciones
electromagnéticas y ultrasénicas (LAREMUS) del
CINVESTAYV - IPN, de igual forma, la velocidad de
propagaciéon del ultrasonido es un parametro
presente en las diferentes propuestas de solucién al
problema de la estimacién no invasiva de la
temperatura usando ultrasonido por lo que los
resultados pueden ser empleados para marcar una
tendencia del comportamiento de cada tejido
cuando se presentan gradientes de temperatura al
momento de realizar simulaciones. Se continuara
con la medicién en diversos tejidos bioldgicos in
vitro e in vivo asi como con el disefio de un nuevo
sistema que emplee este mismo principio de
reflectores fijos para poder realizar al menos 5
mediciones por muestra en diferentes areas de
manera simultanea.
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Resumen: En este trabajo se presentan los resultados de la medicion in vitro de la atenuacién del ultrasonido
en tejidos bioldgicos semisdlidos usando la técnica de insercién. Se realiz6 una comparacion entre la técnica
de insercion por transmision completa, utilizada normalmente, y una variante de la misma que evita las
dificultades de medir el espesor de muestras bioldgicas semisdlidas. Las pruebas iniciales se realizaron en
phantom de grafito a temperatura ambiente (18.4 °C); posteriormente se midi6 la atenuacion del ultrasonido
en grasa, musculo e higado de cerdo en el intervalo de temperatura de 25 °C a 50 °C. Se presentan las
curvas obtenidas de la dependencia en temperatura de la atenuacion del ultrasonido en los tejidos

mencionados.
1. INTRODUCCION

Las técnicas de medicion basadas en el ultrasonido
constituyen unas de las principales herramientas
empleadas tanto en la industria como en la medicina
para el estudio de materiales [1] y de tejidos
biolégicos [2-4] debido a su naturaleza no
destructiva y no ionizante. Las caracteristicas
ultrasonicas mas estudiadas en materiales
biolégicos son atenuacion y velocidad de
propagacion. El conocimiento  de  estas
caracteristicas permite entender el comportamiento
de las ondas ultrasénicas en los tejidos y emplearlas
para diversos estudios como la imaginologia, la
deteccion de enfermedades [5-8] y, mas
recientemente, la estimacion no invasiva de la
temperatura [9, 10].

La reflexion, refraccién, dispersibn y absorcion
contribuyen a la pérdida de energia de la sefal
ultrasénica; lo que comuUnmente Illamamos
atenuacién. De acuerdo con Damianou et al.,
Techapivo et al. y Towa et al. [11-13] el coeficiente
de atenuacion presenta una dependencia en
temperatura en el caso de los tejidos biolégicos. En
sus resultados [11] reportan un comportamiento casi
lineal del coeficiente de atenuacion a temperaturas
menores a los 50 °C y una variacién ascendente de
50 °C a 65 °C, de (0.239 - 0.291) Np-m™*-MHz*.°C™*
y para tejidos suaves provenientes de perro; sin
embargo, una vez que se dej6 de calentar el tejido y
éste regres6 a la temperatura ambiente, el
coeficiente de atenuacion permanecié cercano al
ultimo valor registrado con lo cual se concluye que
se provocé un dafio permanente y que el coeficiente
de atenuacién podria ser utilizado para el monitoreo
de lesiones provocadas por ablacion.
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El coeficiente de atenuacion también es
dependiente de la frecuencia de trabajo asi como de
las caracteristicas de cada tejido. De forma general,
la atenuacién es expresada como un decaimiento
exponencial de la amplitud del ultrasonido conforme
avanza en el espacio y puede ser expresada como:

A=Ae ™, 1)
donde Ajes la amplitud no atenuada en una

posicion inicial, A la amplitud reducida después de
recorrer la distancia z a partir de la posicion inicial
y «a es el coeficiente de atenuacion en la direccion
de propagacion. Las unidades del coeficiente de
atenuacion pueden ser dadas en Np-m™ o dB-m™.
Los valores del coeficiente de atenuacién son
reportados normalmente a una frecuencia especifica
0 en un intervalo de frecuencias [14, 15]. La
atenuacion en funcién de la frecuencia de los tejidos
biolégicos suaves puede ser expresada como

a(w)=ayw’, )
donde a(a)) es la funciébn de atenuaciéon en la

frecuencia, @ es la frecuencia angular, ¢, y Y son

pardmetros de atenuacién dependientes de la
naturaleza del tejido biolégico. La mayoria de los
tejidos muestran una funcién de atenuacion
aproximadamente lineal; sin embargo, también hay
reportes de una dependencia no lineal; el valor de
Yy para tejidos suaves puede estar en el intervalo

1<y<2.
Una de las principales fuentes de error cuando se

realizan mediciones en materiales semisélidos como
los tejidos biolégicos es la medicion del espesor de
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la muestra [16]. En este trabajo se utiliza la técnica
de insercién por transmision completa para medir la
atenuacién de tejidos biolégicos. Se comparan los
resultados de la atenuacién en un phantom de
grafito cuando se usa la técnica de insercion original
y la propuesta en este trabajo. El principal objetivo
de este trabajo es la medicidon del coeficiente de
atenuacién del ultrasonido en funcion de la
temperatura de muestras in vitro de tejidos
biolégicos suaves de cerdo como grasa, higado y
musculo. El intervalo de temperatura evaluado fue
de 25 °C a 50 °C.

2. METODOLOGIA
2.1 Técnica de Insercidn

La medicién de la atenuacion del ultrasonido por la
técnica de insercidn consiste en tomar una sefial de
referencia cuando en el camino entre emisor y
receptor hay solamente agua r(t) y posteriormente
insertar la muestra a medir para tomar una segunda
sefial g(t) que contiene la informacion de la
atenuacioén. Utilizando los espectros de frecuencia
de ambas sefiales y asumiendo que la aportacion
de la atenuacion del ultrasonido en agua es
despreciable cuando recorre distancias cortas se
tiene que [17]:

G(w)=R(e)TT,e ", 3)

donde R(w) y G(w) son los espectros de potencia de
las sefales r(t) y g(t), respectivamente; T,y T, son
los coeficientes de transmisién en las interfaces de
entrada y salida; x es el espesor de la muestra y
a(w) es la funcién de atenuacién en el dominio de la
frecuencia. Aplicando logaritmo a la Ec. (3) se
puede obtener:

1 1 1
= InR(@)-InG,(w) |==In| — |+ a,0’ .
x[ (@) o(@)] x |\ TT, 0
4)
Ajustando la curva resultante del lado izquierdo de
la ecuacion a la forma:

o, (f)=by+Bf: 5)

podemos obtener la funcibn de atenuacion del
material en el dominio de la frecuencia. El intervalo
cubierto dependera de la frecuencia central y el
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ancho de banda de los transductores empleados en
la medicion.

De acuerdo con J. C. Bamber [18], la técnica de
insercion requiere minimas correcciones por
difraccion y alineacion de los transductores.
Tomando en consideracion lo anterior, se reporta
una exactitud de + 10 % usando esta técnica para
medir atenuacién. También menciona que lo errores
de medicién con esta técnica pueden reducirse
haciendo mdltiples mediciones del mismo material
pero variando el espesor de la muestra.

2.1.1 Variacién de la Técnica de Insercion

Como se mencioné anteriormente, la técnica de
insercion utiliza dos transductores para la medicion
de la atenuacion. La sefial de referencia se obtiene
cuando entre el emisor y el receptor sélo hay agua;
la segunda sefial se obtiene cuando se coloca la
muestra entre los transductores; en este caso, el
pulso ultrasénico tiene que viajar por una porcién de
agua antes y después de la interaccién con la
muestra; es por ello que se tienen que agregar a la
férmula los coeficientes de transmision T, y T,.

En este trabajo se propone fijar una distancia entre
los transductores y tomar la segunda sefial (con la
muestra) sin que el pulso viaje por agua, es decir,
que el cambio de interface de entrada sea
transductor — tejido y el de salida tejido —
transductor. Para evitar la medicion del espesor de
las muestras biolégicas, se utiliz6 una barra de
metal con un espesor conocido (12.7 mm) para
separar los transductores y posteriormente insertar
en ese espacio la muestra bioldgica, ver Fig. 1.

Fig. 1. Fotografia del montaje utilizado en la
medicién de la atenuacién del ultrasonido en tejidos
bioldgicos suaves.
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2.2 Descripcidn del Sistema de Medicion

El sistema de medicién de la atenuacion cuenta con
un pulser [19, 20] que excita al transductor emisor
(PANAMETRICS — NDT-V383 No. 531782 @ 3,5
MHz) con un pulso eléctrico de 100 V a 250 V y
50 ns de duracion. El pulso ultrasénico que contiene
la informacion de la interaccidon con la muestra es
recibido por el transductor receptor (PANAMETRICS
— NDT-V383 N0.299209 @ 3.5 MHz); la sefial
resultante es enviada a un osciloscopio digital
(Wave Runner 6000A, LeCroy, USA) donde es
almacenada a una frecuencia de muestreo de
5.0GS s para ser procesada posteriormente.

Todas las mediciones se realizaron con la misma
configuracién de transductores. La variacion del rol
de los transductores emisor y receptor no tendria
consecuencias en las mediciones debido a que se
realiza una medicion relativa de la atenuacion; lo
que afecta a la sefial de referencia también afecta a
la sefial cuando se inserta la muestra a evaluar. Los
valores de atenuacion obtenidos seran producto de
la diferencia de amplitudes provocada por las
caracteristicas del material a estudiar. La alineacion
de los transductores se realiz6 por medio de un
sistema de rieles de acero y soportes de acrilico, ver
Fig. 1.

El arreglo de transductores y las muestras se
encuentran sumergidos en agua bidestilada
desgasificada; la temperatura del agua es
controlada mediante un bafio termostatico (Techne,
TU-20D Tempunit®) cuya resolucion es de 0.1 °C.
La temperatura del agua es monitoreada empleando
un termOmetro de mercurio con una resolucion de
0.1 °C. En el caso de las muestras biolégicas, la
temperatura interior es registrada por cuatro
termopares tipo J, con resolucion de 0.01 °C, que
son insertados en los bordes de la muestra de forma
perpendicular a la direccion de propagacién del
ultrasonido, ver Fig. 1.

2.3 Phantom de Grafito

Para comparar los resultados de las pruebas con los
transductores pegados a la muestra y separados de
ella, se fabrico un phantom a base de agarosa,
propanol y grafito [21]; el propanol junto con el agua
bidestilada desgasificada afectan la velocidad de
propagacion del ultrasonido en el phantom; el grafito
contribuye principalmente en la atenuacion mientras
gue la agarosa sirve para solidificar la mezcla. En la
Tabla 1 se muestran las proporciones empleadas en
la fabricacién del phantom de grafito.
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Las dimensiones del phantom fueron 31.51 mm de
ancho por 51.11 mm de largo y 50.15 mm de altura.
La densidad fue de 1 057.72 kg-m'3 y se obtuvo una
velocidad de propagacién del ultrasonido de
1591.27 m-s™; en consecuencia, la impedancia
acUstica fue de 1.68x10° N-s-m™.

Tabla 1. Componentes del phantom a base de
propanol, grafito y agarosa.

Componente  Porcentaje Peso [%)]
Agua 88,2
Propanol 6,3
Agarosa 3,5
Grafito 2,0

Se realiz6 la medicion de la atenuacion en el
phantom de grafito cuando tiene paredes planas y
cuando las paredes tienen relieves irregulares. Se
presentan los resultados obtenidos utilizando la
técnica de insercion y la variante propuesta. Las
distancias transductor — muestra — transductor para
la técnica original fueron de 60 mm en ambos
casos.

El espesor de las muestras se midié con un Vernier.
Los resultados del espesor de la muestra fueron
31.51 mm con una desviacion estandar de 0.01 mm
cuando las paredes son planas y 19.49 mm con una
desviacion estandar de 0.93 mm cuando las

paredes son irregulares; la distancia entre los
transductores cuando se aprisiona entre ellos la
muestra de paredes irregulares fue 19.31 mm con
desviacion estandar de 0.01 mm.

Fig. 2. Phantom a base de etanol, agarosa y grafito.
Se midi6 su atenuacion cuando las paredes son i)
paralelas y ii) irregulares.
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2.3 Preparacion de los Tejidos Bioldgicos

Parte importante de las pruebas in vitro es la
conservacion de los tejidos biologicos a estudiar.
Las muestras fueron obtenidas directamente del
matadero y almacenadas en solucién salina con un
pH = 7.4 a 4.0 °C hasta que las pruebas iniciaron.
En los materiales de tipo bioldgico, la medicion sélo
se puede realizar una vez debido a que con el
aumento de temperatura y el tiempo fuera del
organismo se presenta la desnaturalizacién de las
células y el cambio de las propiedades en general,
por este motivo, se decidi6é realizar y analizar los
resultados de una muestra de cada tejido.

Se cortaron rebanadas de 15 mm de espesor de
cada una de las muestras biolégicas. El tiempo de
estabilizacion de la temperatura entre cada
incremento fue de entre 900 s y 1 200 s. Se
consideré una temperatura uniforme cuando la
diferencia entre los cuatro termopares y la
temperatura deseada estaba dentro de + 0.05 °C.
La temperatura del bafio termostatico se colocd
1.0 °C por encima de la temperatura deseada.

3. RESULTADOS

Se presentan los resultados de la atenuacion del
ultrasonido en phantom de grafito con la técnica de
inserciébn y la variante propuesta, asi como los
resultados obtenidos en tejidos biolégicos suaves
como grasa, musculo e higado.

3.1 Resultados de Atenuacién en Phantom de
Grafito

En la Fig. 3 se aprecian los resultados de la
atenuaciéon en el phantom en funcion de la
frecuencia  aplicando las  técnicas  antes
mencionadas en referencia a los casos de la Fig. 2.
Antes de iniciar las mediciones, se dejé sumergido
por una hora el phantom en el bafio termostatico
con el agua a temperatura ambiente; la temperatura
del agua durante el proceso de medicién fue de
18.4 °C.

El coeficiente de atenuacion del phantom de grafito
con caras paralelas en el ancho de banda de los
transductores empleados va de 0.106 dB-cm™ a
0.251 dB-cm™ con la técnica original y de
0.098 dB-cm™ a 0.239 dB.cm™ con la técnica
modificada; en ambos casos la maxima desviacion
estandar fue de 0.012 dB.cm™ a 3 MHz. Para el
phantom con superficies irregulares los valores del
coeficiente de atenuacién van de 0.117 dB-cm™ a
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0,296 dB/cm para la técnica original y de 0,121
dB/cm a 0,318 dB/cm para la técnica modificada con
desviacion estandar maxima de 0,017 dB/cm. La
mayor diferencia entre las dos formas de medicion
es de 0,014 dB/cm y 0,022 dB/cm cuando se tienen

caras paralelas e irregulares respectivamente.

0,34 . .
-~ Técnica Original

- Téenica Modificada

T T T T
2,0 2,5 LN} is

-~ Técnica Original

037 == Técnica Modificada

Atenuacion (dB/cm)

ljlb ZjS lel 3,‘5
Frecuencia (MHz)

Fig. 3. Resultados de la atenuacioén del ultrasonido
a 18.4 °C en phantom de grafito utilizando la técnica
original de insercién y la modificacion propuesta
para los casos de la Fig. 2.

3.2 Resultados de la Atenuacién en Funcién de
la Temperatura en Tejidos Bioldgicos Suaves

Una vez comprobado el comportamiento de las
técnicas en el phantom de grafito, se decidié
emplear la técnica modificada para obtener el
coeficiente de atenuacién del ultrasonido en tejidos
suaves Y evitar los errores debidos a la medicion del
espesor de las muestras bioldgicas semisélidas. Se
obtuvieron los valores de atenuacién en el intervalo
de temperatura de 25 °C a 50 °C. En la Fig. 4 se
muestran los valores de atenuacién obtenidos para
a) grasa, b) higado y c) musculo de cerdo en el
intervalo mencionado.

En el caso de la atenuacion del ultrasonido en la
grasa, ésta presenta un comportamiento
ascendente con respecto a la frecuencia de
0.28 dB-cm™ a 0.78 dB-cm™; el aumento de la
temperatura de la grasa de cerdo provoca una
disminucién en la atenuacién hasta presentar un
estado estacionario a partir de los 32 °C.

La atenuacién con respecto a la frecuencia en el
higado de <cerdo no presenta variaciones
considerables; sin embargo, cuando se aumenta la
temperatura la atenuacién se eleva. En la frecuencia
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central del transductor la atenuacion pasa de
0.72dB-cm™ a 25 °C a 1.54 dB-cm™ a 50 °C. Los
valores obtenidos en el muasculo presentan un
comportamiento ascendente con respecto a la
frecuencia que se estabiliza después de la
frecuencia central del transductor (3 MHz). La
variacion de la temperatura de la muestra eleva la
atenuacioén del ultrasonido en ella. Los valores de
atenuaciéon a la frecuencia central van de
0.17 dB-cm™ a 25 °C a 0.23 dB-cm™ a 50 °C.

8
i,
4

0,24

0.5

Atenuacion (dB/em)
g

.5 ,t:u LX) J:u
Frecuencia (MHz)

25°C 26°C =k 27°C —% 28°C % 20

- 30 °C
31°'C & 32°C % 33°C 9 3M¥°C # 35

-

_6_

3_C
42°Cc
48 °C

wié

C
C
TC 3s°'c @ 3'Cc B 40°C 9 41°C
43°C 44°C - 45°C —v— 4B°C — 47°C

$to¢

& 49°C @ 50°C
Fig. 4. Resultados de la dependencia en
temperatura de la atenuacidn del ultrasonido en a)
grasa, b) higado y ¢) misculo de cerdo.

4. DISCUSION

Los resultados de la medicion de atenuacion en el
phantom muestran que ambas técnicas entregaron
resultados cercanos; las diferencias maximas fueron
de 0.014 dB-cm™ y 0.022 dB-cm™ cuando se tienen
caras paralelas e irregulares respectivamente. La
funcién de atenuacion con respecto de la frecuencia
muestra la misma tendencia en ambos casos, a
partir de esto, se decidi6 emplear la técnica
modificada para evitar la medicién del espesor de
las muestras de tejidos suaves e introducir nuevos
errores. Las diferencias en el coeficiente de
atenuacién entre ambos casos podria deberse a no
uniformidades en la conformacién del phantom
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durante el proceso de solidificacion. El grafito puede
precipitarse y quedar mas concentrado en ciertas
regiones.

Una de las desventajas de la técnica modificada es
la presién que se ejerce a las muestras bioldgicas;
es necesario evaluar las repercusiones que esto
tiene en el valor de atenuacion encontrado. A pesar
de las diferencias encontradas, los valores
obtenidos mediante la técnica modificada muestran
la tendencia del comportamiento de la atenuacion
cuando la temperatura de los tejidos bioldgicos es
elevada en el intervalo de 25 °C a 50 °C.

5. CONCLUSIONES

Se compararon los resultados de la atenuacion del
ultrasonido en un phantom a base de agarosa y
grafito usando la técnica de inserciébn y una
modificacion de la misma.

Se midid la atenuacion ultrasénica en muestras de
tejido bioldgico suave y se obtuvo una tendencia de
su dependencia en temperatura en el intervalo de
25 °C a 50 °C. Los resultados muestran un
comportamiento descendente de la atenuacion en
grasa mientras que en musculo e higado el
comportamiento es ascendente llegando casi hasta
el doble. Esto podria significar variaciones en las
temperaturas esperadas durante terapias de
hipertermia focalizada con ultrasonido.

Es necesario realizar una caracterizacion mas
minuciosa de los tejidos bioldgicos. Para mejorar los
resultados de la medicidn serd necesario monitorear
los cambios en la atenuacién de los tejidos
bioldgicos debido a la desnaturalizacién durante el
tiempo de experimentacion y realizar mudltiples
mediciones de la misma muestra con diferentes
espesores.
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