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Resumen 
 
 

El ultrasonido focalizado de alta intensidad (HIFU) es una técnica de mínima 

invasión cuyo fin es lograr ablación térmica en los tejidos donde es aplicado. Esta 

técnica es utilizada con fines médicos terapéuticos, generalmente, en terapia paliativa, 

oncológica y como rehabilitación. En los últimos años, se ha puesto especial interés 

en la evaluación de su uso para tumores de naturaleza ósea, ya sea cómo una terapia 

oncológica o paliativa. Sin embargo, los dispositivos reportados en la literatura suelen 

ser específicos, complejos y, por ende, muy costosos. 

 

En esta tesis se propuso diseñar la geometría de un transductor cóncavo de 

anillos concéntricos (AAT) para su evaluación a través de tejidos óseos blandos. Un 

transductor de este tipo provee una versatilidad en características variables tales como 

distancia de focalización y ancho del foco, reduciendo así la cantidad de elementos 

debido a su geometría cóncava. El diseño fue realizado a partir de la teoría de los 

radiadores focalizados de difracción para lentes acústicas cóncavas. Los resultados 

teóricos de diseño fueron modelados computacionalmente mediante el método del 

elemento finito (FEM) para la solución del campo acústico generado por el AAT 

cóncavo. Inicialmente, se solucionaron varias geometrías ideales que, posteriormente, 

se empezaron a discriminar bajo diferentes condiciones de selección para desarrollar 

un modelo más robusto. Los resultados para los diferentes modelos se obtuvieron a 

partir de la propagación de la presión acústica a lo largo de los ejes axial y radial para 

las diferentes evaluaciones: tamaños de geometrías y distancias focales variables.  

Considerando los resultados de la formación de los lóbulos secundarios generados por 

el desfase de las señales de entrada, las posibles condiciones de fabricación y 

maquinado, se seleccionó una geometría con radio de 25 mm, 8 anillos y espacios de 

corte de λ/2 para una frecuencia de 4 MHz. Finalmente, para probar la versatilidad del 

diseño propuesto, se modelaron tanto el campo acústico como el patrón de 

calentamiento que se pueden formar a través de dos tejidos óseos blandos: ligamento 

y cartílago. Esta versatilidad fue probada evaluando diferentes distancias focales que 

se logran a partir de la modificación de la fase de las señales de entrada. 
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Abstract 
 

High intensity focused ultrasound (HIFU) is a non-invasive technique to achieve 

localized thermal ablation in the tissues where it is applied. This technique is used for 

therapeutic medical purposes, such as a palliative therapy, oncology and rehabilitation. 

In recent years, HIFU has been evaluated for its use in bone tumors treatment, whether 

as an oncological alternative therapy or palliative therapy. However, the devices 

described in literature are usually specific and complex, and therefore, very expensive. 

 

In this thesis, the design of a concave annular array transducer (AAT) geometry for its 

evaluation through soft bone tissues is proposed. These kind of transducers provide a 

versatility in different characteristics such as focal length and focus width; and 

consequently, a decrease in the number of elements due to its concave geometry. The 

design was made from the theory of focusing radiators and the diffraction theory for 

concave acoustic lenses. The theoretical results of the design were realized from 

computational modelling by using the Finite Element Method (FEM) to solve the 

acoustic fields generated by the AAT concave. Initially, several ideal geometries were 

solved to later discriminate them under different selection conditions, which allowed the 

proposal of more complex models tied to different boundary conditions. For the acoustic 

fields models, the results were obtained from the analyses of the acoustic pressure 

distribution along both the axial axis and in radial axis for different evaluation: geometry 

sizes and shifting focal lengths There was a particular interest on the formation of the 

secondary lobes along the propagation axis generated by the phase shift of the input 

signals in order to choose a geometry that could possibly manufactured in accordance 

to the design conditions. The geometry of the selected AAT concave transducer had a 

geometry radius of 25 mm, 8 annular rings and gaps between rings of λ/2 for a 4 MHz 

operating frequency. Finally, to numerically validate the versatility of the proposed 

design, both the acoustic field and the heating patterns formed with the selected 

geometry through two soft bone tissues were modeled. This versatility was tested by 

evaluating different variable focal lengths achieved from the phase shift of the input 

signals. 
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1. Introducción 

 
 

 

Desde mediados de la década de los 50’s, el Ultrasonido Focalizado de Alta 

Intensidad (HIFU) ha sido objeto de estudio e investigación [1]. A pesar de esto, ha 

sido en las últimas décadas cuando se ha encontrado un crecimiento importante del 

HIFU en aplicaciones médicas reales y efectivas como tratamiento terapéutico [1,2]. 

La aplicación del HIFU como terapia depende del propósito buscado y del tejido a tratar 

para poder analizar las consecuencias que tendrá su aplicación sobre ese medio. 

Generalmente, los propósitos pueden estar orientados a modificación o destrucción de 

ciertos tejidos, coagulación, fragmentación, producción de radicales libres, liberación, 

activación de medicamentos, etc. [1–3]. 

 

Uno de los objetivos del HIFU como terapia es lograr la desnaturalización celular 

de algún tejido al incrementar la temperatura en la zona de aplicación [4]. Lo anterior, 

puede ser logrado por medio de la concentración de la energía ultrasónica en un 

volumen pequeño inmerso en el objetivo; así, la temperatura en dicho punto aumentará 

por encima de 56°C (ablación térmica) [3,5]. Ésta es la característica más importante 

del HIFU, ya que permite el incremento de temperatura en la zona focal como 

consecuencia de la energía de alta intensidad. La energía llega a alcanzar valores 

desde 14 W/cm2 hasta 20 kW/cm2 en lapsos cortos de tiempo, generalmente, menores 

a 10 s [3,4]. 

 

En oncología, el HIFU es utilizado como terapia no invasiva o mínimamente 

invasiva para lograr la ablación de un tumor benigno o maligno, provocando muerte 

celular irreversible [3]. Se ha comprobado que en tejidos blandos (como el hígado) se 

presentan ausencias de núcleos epiteliales y apoptosis, autofagia o necrosis cuando 

son expuestos a energía HIFU por determinados tiempos [6]. Así también, los 

carcinomas se presentaban sin envoltura nuclear, mostrando pérdidas de orgánulos 

celulares que, normalmente, deben estar inmersos en el citoplasma de la célula. 
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Para el estudio en su uso clínico, el HIFU genera diferentes efectos que están 

relacionados directamente con el(los) tejido(s) del área en donde será depositada la 

energía. El tejido óseo es uno de los tejidos que se creía un problema para la 

deposición de energía por HIFU [2,4]. Las células de los huesos forman estructuras 

compactas lo que provoca el aumento de la impedancia acústica; por tanto, un 

aumento en la reflexión y atenuación del ultrasonido [2]. Sin embargo, en algunos 

estudios, se ha comprobado que es posible superar la barrera del hueso con 

ultrasonido mediante transductores que contemplan un determinado número de 

elementos en fase [2,7–9]. En general, se ha observado que la terapia por HIFU en 

tejidos óseos es propicia, por ejemplo, en el control metastásico de tumores y, tumores 

de tejidos óseos duros y blandos [10,11]. Así también, se ha logrado un gran avance 

como alternativa en el control paliativo de pacientes con un grado alto de metástasis 

tumoral y diseminación del cáncer en otros tejidos [9,10]. Pese a ello, uno de los 

inconvenientes en estos estudios es que los sistemas de excitación utilizados son 

sumamente complejos, ya que contemplan una fuente de radiación muy robusta. Los 

dispositivos empleados involucran transductores de arreglos en fase, con el fin de 

controlar las características del foco y, por ende, el suministro de energía acústica. 

 

La investigación de esta alternativa de tratamiento es principalmente llevada a 

cabo en China, E.U.A y la Unión Europea [11]. Sin embargo, este es un campo del 

conocimiento relativamente “nuevo” que presenta un sinfín de oportunidades para 

investigación debido a su particular y novedoso enfoque en el tejido objetivo. En 

México, esta rama de investigación se lleva cabo por un grupo de trabajo en conjunto. 

El grupo está formado por el Instituto Nacional de Rehabilitación (INR), la Dra. 

Martínez-Valdez, investigadora adscrita a la Universidad Politécnica de Chiapas 

(UPCH) y el Laboratorio de Radiación Electromagnética y Ultrasonido (LAREMUS) de 

la sección de Bioelectrónica del CINVESTAV-IPN.  
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1.1. Organización de la tesis 

 

 

En esta tesis se describe el diseño teórico y el modelado de la propagación 

acústica de un transductor cóncavo de anillos concéntricos (AAT) por medio del 

método del elemento finito (FEM). Con el diseño del transductor propuesto, se realizó 

el modelado del campo acústico y sus efectos térmicos a través de diferentes medios. 

Los medios involucrados fueron agua y dos tejidos óseos blandos (cartílago y el 

ligamento); el primero, considerado como un medio de propagación ideal y, por tanto, 

como medio de referencia. El estudio de modelado fue realizado en estado 

estacionario debido a que era de especial interés el patrón de radiación y las 

características focales generadas por la propuesta de transductor. 

 

Esta tesis se divide en 9 capítulos en los que se abordan, de manera 

organizada, los antecedentes, el estado del arte involucrado, la metodología y los 

resultados obtenidos del trabajo realizado. En el capítulo 2, se describe el 

planteamiento del problema, así como la justificación de la ejecución de este trabajo. 

Una vez descritos estos dos apartados, se enuncia el objetivo general de la tesis y se 

especifican los objetivos particulares del trabajo divididos en 3 partes: a) optimización 

de la distancia de colocación y determinación de grosores de tejidos evaluados, b) 

diseño teórico y propagación acústica en un medio ideal del AAT cóncavo y, c) la 

distribución de la propagación acústica y del calentamiento del AAT cóncavo a través 

de los tejidos seleccionados.  

 

En el capítulo 3 se describen los antecedentes y algunos de los conceptos 

básicos que se abordan en esta tesis. Se abarcan conceptos propios del ultrasonido 

(generación y propiedades); además de sus diferentes formas de focalización a través 

de dispositivos ya conocidos. También, se describen los diferentes tipos de tumores 

óseos, su clasificación y características, así como las diferentes terapias involucras en 

su control y tratamiento. Finalmente, se describen los conceptos básicos del uso del 

FEM en aplicaciones acústicas y de calentamiento. En el capítulo 4, se describe el 

estado del arte referente al diseño de transductores de anillos concéntricos y el uso 
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del HIFU en terapia oncológica ósea. Además de basarse en la literatura reportada por 

diferentes autores del área en cuestión, se incluyen algunos de los trabajos previos 

desarrollados por nuestro grupo de trabajo. 

 

De forma detallada, la metodología de este trabajo se presenta en el capítulo 5. 

Éste comprende principalmente los métodos utilizados para el cumplimiento de los 

objetivos específicos, es decir, teoría de diseño y modelado.  Los resultados asociados 

a la metodología descrita en el capítulo anterior, se muestran en el capítulo 6. Para el 

capítulo 7, se hacen las discusiones retomadas de las subsecciones de los resultados 

obtenidos en este trabajo de tesis. Para finalizar el análisis del trabajo, en el capítulo 

8 se describen las conclusiones a las que se pudieron llegar en base a los resultados 

obtenidos y las discusiones mencionadas. También, se muestran las perspectivas para 

el trabajo futuro de esta investigación. Por último, se incluyen los productos obtenidos 

como resultado de este trabajo de maestría. 
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2. Planteamiento del problema 

 
 

 

El cáncer puede ser definido como un proceso de crecimiento descontrolado y 

de diseminación de células de un tejido del cuerpo humano [12]. El tumor suele invadir 

el tejido en cuestión, además de provocar metástasis en otros tejidos y órganos del 

cuerpo. De acuerdo a la Organización Mundial de la Salud (OMS) entre el 30% y el 

50% de los cánceres se pueden prevenir [13]. La prevención puede ser dada 

adoptando hábitos saludables, a través de medidas de salud pública, buena 

alimentación y bajo consumo de sustancias nocivas como el tabaco.  En 2020, el 

cáncer se posicionó como una de las principales causas de muerte en el mundo con 

una mortalidad aproximada del 70% en países subdesarrollados y con un bajo nivel de 

desarrollo [14].  

 

En 2018, en las Américas, las muertes por cáncer ocupaban la segunda 

posición del total de defunciones según la Organización Panamericana de la Salud 

(OPS) [15]; se reportó que los tumores localizados en pulmón, colon-recto y próstata 

fueron la mayor recurrencia para muertes en hombres. Por otro lado, los cinco tipos de 

cáncer que causaron un mayor número de muertes en mujeres fueron el cáncer de 

mama, pulmón, colon-rectal, cervicouterino y el de estómago. En México, el 30% de 

los casos de cáncer se pueden prevenir y cerca del 30% podrían ser diagnosticables 

a tiempo. La probabilidad de control es alta (≈ 60%) si el cáncer se detecta a tiempo, 

con ello, los pacientes pueden ser candidatos a recibir un tratamiento oportuno. 

 

Uno de los cánceres con mayor potencial de riesgo y que ha incrementado en 

los últimos años, es el cáncer de hueso. Este tipo de cáncer se desarrolla en células 

que conforman los huesos y tejidos óseos blandos, logrando formar tumores benignos 

o malignos. Según la Sociedad Americana del Cáncer, se estima que en el 2021 más 

de 3600 nuevos casos y cerca de 1700 muertes estarán relacionadas a este tipo de 

padecimiento [16].  
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El cáncer de hueso maligno, también conocido como sarcoma, puede ser 

clasificado en cuatro principales tipos (ver Tabla 1) [16–19]. 

 

Tabla 1. Tumores óseos más comunes y recurrencia de aparición en adultos y niños. 

Nombre del tumor 

 

Recurrencia 

en adultos 

Recurrencia en niños Ubicación anatómica más 

recurrente 

 

Osteosarcomas 

 

>28% 

 

56% 

 

Huesos largos de piernas y 

brazos. 

Condrosarcomas >40% 5% Cartílago de pelvis, brazos y 

piernas, laringe y tráquea. 

Cordomas 10% 5%< Base del cráneo y columna 

vertebral. 

Tumores de Ewing 8% 34% Pelvis y pared torácica, 

omóplatos. 

Fibrosarcomas 4% 1%< Tejidos blandos en piernas, 

brazos y mandíbula. 

 

El tratamiento para una persona con cáncer de hueso con detección tardía 

conlleva a cirugía, radioterapia, quimioterapia, terapia dirigida (Imatinib, Denosumab) 

o en el peor de los casos, la amputación del miembro [20]. Una desventaja de este 

padecimiento es que realiza metástasis en un corto tiempo, esto complica más el 

tratamiento para el paciente [20,21]. Aunado a eso, de los pacientes con esperanza de 

vida, solamente el 14% de ellos tienen acceso a los cuidados paliativos que se 

necesitan. 

 

En años recientes, una de las propuestas para el tratamiento curativo y paliativo 

de tumores óseos puede ser dado mediante la aplicación de ultrasonido focalizado de 

alta intensidad [3,11]. Una ventaja del HIFU es que es una técnica de radiación no 

ionizante con energía focalizada, logrando así, ablación térmica (aumento de 

temperatura > 56 °C) en los tejidos de forma no invasiva o mínimamente invasiva [4]. 
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2.1. Justificación de la tesis 

 

 

La mayoría de los métodos convencionales de tratamiento curativo y paliativo 

para los tumores óseos suelen ser agresivos e invasivos [20]. En la actualidad, la 

ablación térmica ha sido bien vista como una terapia alternativa para este tipo de 

tumores, ya sea en forma benigna o maligna [12,22,23]. Sin embargo, hasta ahora, 

uno de los retos más importantes del uso de la ablación en tumores óseos consiste en 

la obtención de dispositivos específicos y en la elaboración de protocolos para la 

planeación del tratamiento. Una buena planeación permite asegurar el calentamiento 

del tumor manteniendo sanos los tejidos adyacentes [12].  

 

La planeación también involucra la especificación del tratamiento sobre estos 

tumores debido a sus características, de las cuales comprenden principalmente: tipo 

de tumor, tamaño y localización [12,16,19,20]. Los tumores pueden ir desde aquellos 

que se alojan en la cortical ósea (osteosarcomas), de tejidos óseos blandos como el 

cartílago (condrosarcomas) y ligamento (sarcoma de tejido blando) e incluso tumores 

de células gigantes [16,19]. El tamaño de los tumores suele ser desde unos cuantos 

milímetros hasta 8 cm o 10 cm dependiendo del tipo de tumor y la localización [16], 

[19]. Regularmente, estos tumores se encuentran en las partes finales de los huesos 

largos como el fémur, tibia, o el húmero, aunque también pueden presentarse 

alrededor de la rodilla, la cadera, pelvis, tráquea, laringe, cráneo, mano, etcétera 

[12,16,18–21].  

 

Una de las tecnologías utilizadas para lograr ablación térmica es el HIFU [3]. Se 

creía que, debido a la naturaleza del hueso, la energía ultrasónica no era capaz de 

lograr la ablación en estos tejidos. En años recientes, diversos estudios han podido 

constatar la efectividad del uso del HIFU en tumores óseos primarios y secundarios 

[3,4,11,24]. Actualmente, su evaluación no se limita para tumores de tipo cortical o 

trabecular, sino también para tumores que tienen una estructura ósea más blanda.  
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Debido al tamaño de los tumores, los dispositivos utilizados en las evaluaciones 

de HIFU para tumores óseos suelen ser transductores de arreglos de elementos. Este 

tipo de dispositivos ofrecen ventajas en comparación con transductores cóncavos 

mono-elemento y lentes acústicas, pues tienen la capacidad para generar campos 

acústicos variables [25]. Sin embargo, la cantidad de elementos individuales 

incrementa (> 100); por lo tanto, el manejo electrónico tiende a depender de sistemas 

muy complejos. Además, estos transductores son extremadamente costosos, o bien, 

propios de algún centro de investigación o unidad médica especializada.  

 

El trabajo que se presenta en esta tesis tiene como principal objetivo el diseño 

geométrico y modelado de un transductor cóncavo de anillos concéntricos para su 

evaluación a través de tejidos óseos blandos. Un transductor de anillos concéntricos 

es un tipo de transductor de matriz formado por elementos anulares individuales. 

Considerar un transductor cóncavo formado por anillos concéntricos permite 

aprovechar la forma cóncava de la geometría para focalizar la energía de alta 

intensidad disminuyendo significativamente la cantidad de elementos, esto comparado 

con un transductor de matriz de elementos convencional [26,27]. Con estas 

propiedades geométricas se amplía el rango focal y se pueden modificar las 

características del foco a lo largo del eje de propagación generadas por el transductor 

[27,28]. Debido al control dinámico del foco, el intervalo de tiempo entre los puntos de 

sonicación podría reducirse; con ello, elaborar protocolos más eficientes y menos 

costosos.  

 

El diseño geométrico fue realizado para simular las distribuciones de los campos 

acústicos generados por nuestra propuesta. Además, se evaluó la propuesta a partir 

del modelado de la propagación acústica y de calentamiento a través de tejidos óseos 

blandos. Con los resultados de estos modelos se determinaron las distancias de 

colocación de la interfaz del tejido, así como los grosores óptimos de tejidos a utilizar 

para futuras experimentaciones. Dichos parámetros son importantes de determinar 

para que los tratamientos de este tipo de tumores eviten provocar lesiones y 

debilidades en el ligamento o cartílago [24,29]. Lo anterior puede ser válido con las 
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consideraciones anatómicas correspondientes, además de asumir que el tumor o tejido 

objetivo puede encontrarse en una zona más profunda.  

 

Claramente, no se pueden abordar todos los fenómenos físicos y fisiológicos 

asociados al diseño propuesto para el uso del ultrasonido como terapia alternativa en 

este tipo de tumores con un proyecto de tesis de maestría. Se necesita un trabajo a 

largo plazo para la generación de conocimiento en este campo con aplicaciones 

específicas para aportar nuevas propuestas, ideas y resultados con el fin de 

aproximarse a una aplicación real en el futuro. Actualmente, el trabajo de tesis se limita 

al diseño y modelado computacional de una geometría para una posible fabricación y 

caracterización experimental. Es necesario entender la teoría y el comportamiento del 

dispositivo propuesto para contemplar los alcances y limitaciones de un objetivo final 

buscado. La fabricación física del transductor estará sujeta a las complejidades de la 

electrónica y los materiales utilizados, así como los métodos y técnicas de manufactura 

(tema no abordado aquí) de transductores HIFU de arreglos de elementos.  

 

 

2.2. Objetivo general 

 

 

El objetivo general de esta tesis consiste en diseñar y modelar 

computacionalmente, usando el método de los elementos finitos, la geometría y la 

propagación acústica de un transductor ultrasónico cóncavo de anillos concéntricos. 

Con ello, se puede estimar su factibilidad de uso a través de phantoms de tejidos óseos 

blandos. A partir de un modelo simplificado, se puede considerar que es necesario 

atravesar este tipo de tejidos para depositar la energía ultrasónica en una estructura 

más profunda siempre que el tumor no haya roto la cortical ósea. 
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2.3. Objetivos específicos 

 

Modelado computacional de propagación acústica con un transductor mono-elemento 

a través de tejidos óseos blandos 

 

 Modelado computacional de la propagación acústica de un transductor mono-

elemento con frecuencia de operación de 4 MHz en un medio sin pérdidas. 

 

 Modelado computacional de la propagación acústica para una geometría que 

contemple phantoms de tejido ligamento o cartílago para determinar las 

distancias de colocación entre el transductor y la interfaz del phantom. También, 

se realizará la evaluación de diferentes grosores de phantoms de tejidos 

(cartílago o ligamento) para la propagación de la energía acústica por HIFU. 

 

 Modelado computacional de la propagación acústica para una geometría que 

contemple phantoms de tejido ligamento y cartílago para determinar las 

distancias de colocación entre el transductor y la interfaz del primer phantom.  

 

Diseño y modelado computacional de la geometría de un transductor cóncavo de 

anillos concéntricos 

 

 Diseño geométrico del transductor cóncavo de anillos concéntricos a partir de 

la determinación del 𝑓#.  

 

 Cálculo de la cantidad de anillos para las geometrías evaluadas a partir de las 

distancias mínimas y máximas dentro del rango focal propuesto y máximas 

diferencias de fase. 

 

 Modelado computacional de la propagación acústica de la geometría ideal del 

transductor cóncavo de anillos concéntricos (en agua) para analizar las 

distribuciones de energías y características focales resultantes. 
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 Modelado computacional y análisis de la propagación acústica de la geometría 

del transductor cóncavo de anillos concéntricos (en agua) considerando 

diferentes espacios de corte entre elementos para la generación de un modelo 

más robusto. Análisis de características focales y lobulares. 

 

Modelado computacional de la propagación acústica y de calentamiento del 

transductor cóncavo de anillos concéntricos a través de phantoms de tejidos óseos 

blandos 

 

 Modelado computacional de la propagación de la energía acústica del 

transductor cóncavo de anillos concéntricos seleccionado en phantoms de 

cartílago y ligamento con diferentes espesores. 

 

 Modelado computacional de los patrones de calentamiento en los phantoms 

tejidos biológicos óseos con el transductor cóncavo de anillos concéntricos 

seleccionado. 
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3. Antecedentes 

 
 
 

En este capítulo se abordan los temas relacionados a las generalidades del 

ultrasonido, sus propiedades y las formas en que pueden ser generados. 

Posteriormente, se presenta el marco teórico referente a los transductores ultrasónicos 

y las técnicas utilizadas para su focalización. También, se describen los efectos del 

ultrasonido focalizado de alta intensidad cuando son utilizados en terapias 

oncológicas. Más adelante, se expone de forma general la información relacionada a 

los tumores óseos. Finalmente, se aborda el concepto del método de elemento finito 

como herramienta en el modelado de sistemas físicos y multifísica de problemas 

continuos a partir de soluciones discretas. 

 
 

3.1. Ultrasonido 
 
 

El ultrasonido como concepto físico se denomina como la propagación de ondas 

mecánicas (no ionizantes) en una escala superior a la capacidad audible del ser 

humano (por encima de los 20 kHz) [30]. El ultrasonido para uso médico, generalmente, 

se encuentra desde 1 MHz hasta, usualmente, inferior a los 20 MHz. Cuando la energía 

acústica interactúa con los tejidos corporales, las moléculas se alteran transfiriendo la 

energía de una molécula a otra. “La energía acústica se mueve a través del tejido 

mediante ondas longitudinales y las moléculas del medio de transmisión oscilan en la 

misma dirección que la onda” [2]. 

Fig. 1. Dominio de la propagación del sonido. 
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3.1.1. Generación del ultrasonido 
 
 

El ultrasonido puede ser generado mediante un transductor que contiene 

elementos piezoeléctricos, dichos elementos pueden transformar la energía eléctrica 

en ondas mecánicas y viceversa. La aplicación de una tensión sobre un cristal, provoca 

deformaciones (extensión o compresión) dependiendo de la polaridad de la entrada. 

La deformación de interés producida se denomina “efecto piezoeléctrico inverso” y es 

utilizado para generar un haz ultrasónico a través de un transductor [2].  

 

En la naturaleza existen materiales que poseen estas características, como los 

cristales de cuarzo [31]. Sin embargo, en la generación de ultrasonido, los materiales 

más utilizados son los ferroeléctricos; todos los materiales ferroeléctricos poseen 

características piezoeléctricas [2,31]. Algunos materiales como las cerámicas de 

Plomo Zirconato Titanio (PZT) o el Niobato de Litio exhiben estas características por 

encima de una determinada temperatura, conocida como punto de Curie [31]. 

Particularmente, las cerámicas PZT pueden ser identificadas de acuerdo a la 

aplicación deseada, por ejemplo, para baja o alta potencia, y éstas pueden ser 

clasificadas como blandas o duras, respectivamente [32].  

 

Debido a sus propiedades dieléctricas, mecánicas y factores de acoplamiento 

piezoeléctrico, las cerámicas PZT son las más utilizadas en aplicaciones médicas. Sin 

embargo, la eficacia de estas cerámicas dependerá de su geometría y de las 

condiciones de fabricación [29,33]. Para la mayoría de las aplicaciones médicas, el 

modo de vibración de las cerámicas es en modo espesor, pero tomando en cuenta que 

pueden existir otros modos de vibración no deseados [2,33]. La frecuencia a la cual 

vibrará una determinada PZT es conocida como frecuencia natural o de resonancia y 

ésta es dependiente de las propiedades físicas del material, así como de su espesor.  
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El espesor h de la cerámica es una propiedad fundamental para obtener la 

frecuencia natural y se puede entender a través de la relación dada en (1). 

 

𝑓𝑟 =
𝑁3

𝐷

ℎ
 

 

Donde 𝑁3
𝐷 es conocida como la constante de frecuencia de espesor (Hzm), y 𝑓𝑟 es la 

frecuencia de resonancia (Hz). 

 
 
 

3.1.2. Propiedades del ultrasonido 
 
 

Para conocer y analizar los fenómenos que se presentan al momento de realizar 

una prueba de ultrasonido con fines terapéuticos, es importante identificar los 

parámetros y propiedades acústicas que se involucran. A continuación, se definen 

algunos de estos [2,29,30,34–36]. 

 
 

 Presión acústica: es el resultado de la propagación de las ondas acústicas sobre 

un medio determinado. Su unidad de medida son los pascales (Pa). 

 

 Impedancia acústica: es la relación entre la densidad de un medio determinado 

y la velocidad de propagación del sonido sobre el mismo medio. La impedancia 

acústica se representa con la letra 𝑍, que es el resultado del producto de la 

densidad por la velocidad del sonido. 

𝑍 =  𝜌𝑐 

 

Donde 𝑍 es la impedancia (Rayls), ρ es la densidad del medio (kg/m3) y c la 

velocidad del sonido en el medio (m/s). 

 

 Intensidad acústica: es la potencia acústica transferida por una onda sonora 

sobre un área determinada. Una forma de representarla es a través de la 

ecuación (3). 
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𝐼 =
𝑊

𝑁
 

 

Donde 𝐼 es la intensidad del sonido (W/m2),  𝑊 es la potencia acústica  (W) y 𝑁 

es el área normal en dirección de la propagación de la onda (m2). 

 

 Velocidad acústica: se puede definir como la rapidez en que se propagan las 

ondas de sonido a través de un medio a determinadas temperaturas. 

 

𝑣 =  √
𝑐

𝜌
 

 

Donde 𝑣 e la velocidad del sonido (m/s), c es la constante elástica y ρ es la 

densidad de material (kg/m3). 

 

 Atenuación: cuando una onda ultrasónica viaja por un medio, determinada 

cantidad de energía es perdida debido a diferentes factores; el resultado se dice 

que sufrió una atenuación a la respuesta inicial. La atenuación es función de la 

frecuencia y puede ser representada por (5). 

 

𝐴 =  𝐴0𝑒−𝑎𝑥 

 

Donde 𝐴 es la amplitud de la señal atenuada después de que ha viajado una 

distancia 𝑥 y 𝐴0 es la amplitud de la onda sin atenuar, α es el coeficiente de 

atenuación (Np/m). 

 
 

Las pérdidas de energía a partir de una onda incidente se dan por diferentes 

factores tales como: dispersión, absorción, reflexión y refracción [31,37–39]. 
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o Dispersión: se presenta cuando una onda que viaja en un medio se esparce en 

diferentes direcciones al ángulo de incidencia original. 

o Absorción: se puede definir como la conversión de la energía de la onda 

mecánica en otras energías tales como el calor. 

o Reflexión: es el cambio de dirección de una onda al entrar en contacto con la 

superficie de separación entre dos medios diferentes. 

o Refracción: es el cambio de dirección y velocidad que experimenta una onda al 

pasar de un medio a otro con distinto índice refractivo. Se produce únicamente 

si la onda incide en forma de sesgo sobre la separación entre los medios 

incididos. 

Los conceptos de reflexión y refracción son regidos por la ley de Snell, que 

relaciona velocidades y ángulos de las ondas reflejadas y refractadas [39]. La reflexión 

y refracción pueden ser entendidos de una manera más clara a partir del esquema de 

la Fig. 2 (ver Fig. 2).  De forma particular, cuando una onda incidente es propagada de 

un medio con menor velocidad a uno de mayor velocidad, la onda refractada tendrá un 

ángulo de 90°. Este ángulo es llamado ángulo crítico, también entendido como el 

ángulo de incidencia por debajo del cual un modo de propagación es totalmente 

reflejado (no existe transmisión de energía entre los medios). 

 

 

Fig. 2. Reflexión y refracción de una onda con respecto a una onda incidente en dos medios. 



 

17 
 

3.2. Transductores ultrasónicos 
 
 

Como se mencionó, el ultrasonido es generado por un transductor el cual 

produce ondas mecánicas en diferentes puntos a lo largo de la cerámica piezoeléctrica 

que lo conforma. Estas vibraciones dan como resultado una suma de ondas con 

frecuencia en el rango del ultrasonido. De manera general, un transductor ultrasónico 

puede contener los siguientes elementos (ver Fig. 3) [30,34,36,40]. 

 

 Conector: interfaz entre el transductor y la fuente que propicia el pulso. 

 

 Housing: se trata de la parte externa que se encuentra unida al conector, el cual 

contiene a todos los elementos que forman el transductor. 

 

 Capa de acoplamiento: se trata de la parte del transductor que permite un 

acoplamiento en impedancia con el medio radiado. 

 

 Backing o contramasa: se presenta como una capa de aire para asegurar que 

la potencia eléctrica sea transmitida de manera eficaz. 

 

 Cables: elementos que permiten la transmisión de la energía desde un origen 

hasta los electrodos. 

 

 Electrodos: conductor eléctrico utilizado para hacer contacto con una parte no 

metálica de un circuito. 
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3.2.1. Transductores de terapia 
 

 

Los transductores ultrasónicos pueden ser clasificados de acuerdo a la 

geometría del material piezoeléctrico con el que están elaborados. Para terapia, se 

mencionan dos tipos principales de transductores: planos y cóncavos [2,25,36]. 

 
En los transductores planos, el área radiada por parte del transductor o zona 

focal suele ser amplia, por lo que cubre una mayor superficie. Su campo acústico está 

definido por dos principales zonas: el campo cercano (Fresnel) y el campo lejano 

(Fraunhofer) (ver Fig. 4) [41]. La primera está dada por la superposición de ondas 

generadas por el elemento piezoeléctrico y se caracteriza por mínimos y máximos en 

la distribución de la presión acústica. Este campo termina en donde se encuentra el 

último máximo de presión acústica a una distancia N de la cara del transductor y 

representa el foco natural del transductor.  

 

Para un transductor circular plano, N puede ser encontrada a partir de (6) [41]. 

El campo lejano o de Fraunhofer, se encuentra después de N; éste es menos irregular 

por lo que la presión acústica decrece progresivamente hasta cero mientras que el haz 

Fig. 3. Partes de un transductor ultrasónico. 
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se expande y se disipa.  El uso de transductores ultrasónicos planos se da en esta 

zona.  

 

𝑁 =
𝑎2

𝜆
−

𝜆

4
 

 

Donde 𝑎 es el radio de la cerámica (m) y 𝜆 la longitud de onda (m). Considerando que 

𝑎 ≫ 𝜆 la suma negativa en la ecuación puede ser despreciada. 

 

 

 

En un transductor cóncavo, la energía acústica suele concentrarse en un punto 

específico llamado foco, logrando una mayor definición en el haz (ZF) [41]. Visto desde 

una perspectiva en óptica, la focalización ocurre en el centro de curvatura del 

transductor. De manera general, la focalización del ultrasonido se presenta como en 

la Fig.5 (ver Fig.5), donde se presentan dos principales regiones: convergencia y 

divergencia. La primera región representa la zona de convergencia y forma la zona del 

campo cercano del transductor (delimitada por la geometría). La región de divergencia 

es alcanzada una vez pasado el foco, también llamada campo lejano, es resultado del 

diámetro de apertura y la longitud de onda. Por último, cuando interactúan los efectos 

de difracción y focalización, el foco puede sufrir un desplazamiento en relación al foco 

natural geométrico dada por la curvatura del transductor. 
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Fig. 4. Campo acústico de un transductor circular plano [41]. 
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3.3. Focalización del ultrasonido y focalización de alta intensidad 
 
 

Una de las aplicaciones de los ultrasonidos focalizados está orientada a su uso en 

la medicina. Para este tipo de transductores, la energía acústica suele concentrarse 

en un punto llamado foco. La distancia a la cual se encuentra el foco desde el 

transductor es llamada distancia focal y es en este punto en donde se produce la 

máxima presión acústica. La distancia focal es directamente dependiente de la 

geometría del transductor [5,41]. Otra importante característica de los ultrasonidos 

focalizados es la zona focal. La zona focal se define como la distancia entre los puntos 

sobre el eje de propagación en donde la amplitud de la señal decae a -6 dB del 

máximo. La zona focal puede ser encontrada teóricamente mediante la ecuación (7); 

está directamente relacionada con otro concepto: la distancia focal normalizada. La 

distancia focal normalizada puede entenderse como el factor de focalización para un 

transductor focalizado; es una relación de la distancia focal real dividida por la longitud 

del campo cercano (8) [41], 

 

𝐹𝑧 = 𝑍𝐹 𝑆𝐹
2 [

2

1 + 0.5𝑆𝐹
] 

 

Donde 𝐹𝑧 es la zona focal (m), 𝑍𝐹  es la distancia focal (m) y 𝑆𝐹 la distancia focal 

normalizada definida como, 

 

𝑆𝐹 =  𝑍𝐹 (
𝜆

𝑎2
)  

 

Donde 𝑍𝐹 es la distancia focal (m), 𝜆 la longitud de onda (m) y 𝑎 el radio de geometría 
del transductor (m). 
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Uno de los principales motivos para utilizar los ultrasonidos focalizados es por 

la máxima cantidad de energía que puede ser contenida en el foco. Esta capacidad de 

lograr un foco con mayor energía está determinada por la sensibilidad de enfoque; el 

grado de éste determina una mejor calidad del foco [41]. “Las amplitudes relativas de 

intensidad acústica irradiada son equivalentes a las diferencias relativas en la amplitud 

del eco” [41]. Kossoff, propuso un método cuantitativo para evaluar el grado de 

enfoque en función de la distancia focal normalizada para obtener la definición de 

intensidad de enfoque fuerte, medio o débil [42]. De acuerdo a la propuesta de Kossoff, 

el grado de enfoque se puede entender a partir de los siguientes conjuntos: 

 

𝐸𝑛𝑓𝑜𝑞𝑢𝑒 𝑓𝑢𝑒𝑟𝑡𝑒          0 <  𝑆𝐹  ≤ 0.15 

𝐸𝑛𝑓𝑜𝑞𝑢𝑒 𝑚𝑒𝑑𝑖𝑜      0.15 <  𝑆𝐹  ≤ 0.4 

𝐸𝑛𝑓𝑜𝑞𝑢𝑒 𝑑é𝑏𝑖𝑙           0.4 <  𝑆𝐹  ≤ 1 

 

A pesar que las proposiciones de Kossoff son muy bien aceptadas, en la 

práctica, se puede tomar en cuenta la clasificación de grado de enfoque según 

Schlengermann [41]. Esta clasificación indica que los enfoques fuertes son ajustados 

para que puedan ser encontrados por debajo de los 0.33, por lo que la escala de 

enfoque queda denotada como:  

 

𝐸𝑛𝑓𝑜𝑞𝑢𝑒 𝑓𝑢𝑒𝑟𝑡𝑒            0 < 𝑆𝐹  ≤ 0.33 

𝐸𝑛𝑓𝑜𝑞𝑢𝑒 𝑚𝑒𝑑𝑖𝑜        0.33 < 𝑆𝐹  ≤ 0.66 

𝐸𝑛𝑓𝑜𝑞𝑢𝑒 𝑑é𝑏𝑖𝑙           0.66 < 𝑆𝐹  ≤ 1 

Fig. 5. Efectos de focalización y difracción en un transductor cóncavo. 
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Como una última característica mencionada en este apartado, se contempla el 

ancho del foco, el cual se define como la distancia transversal entre dos puntos donde 

la amplitud máxima del foco disminuye. Esta caída es registrada a -3 dB o -6 dB de la 

presión transmitida. 

 

La focalización del ultrasonido puede llevarse a cabo por diferentes maneras 

[2,25]; por ejemplo, por medio de un elemento cóncavo, alcanzando una distancia focal 

fija (ver Fig. 6a). También, por medio de lentes acústicas acopladas a transductores 

planos, obteniendo una distancia del foco variable dependiente de la curvatura del 

lente (ver Fig. 6b). Una tercera forma de lograr la focalización es a través de la 

vibración en fase de arreglos de elementos piezoeléctricos, controlando así la distancia 

focal (ver Fig. 6c).  

 

 

          La forma más común de lograr la focalización del haz es a partir de un 

transductor de elemento cóncavo (ver Fig. 6a). Las soluciones para describir la presión 

acústica, velocidad de la partícula y la intensidad a lo largo del eje de propagación para 

este tipo de geometría fueron descritas por O’Neil [43]. Esta teoría puede ser entendida 

mediante la geometría de la Fig. 7 sobre un plano xz (ver Fig. 7) y por las relaciones 

geométricas de las ecuaciones (9-12). Una vez conocidas las relaciones geométricas, 

la presión y la intensidad en el foco considerando que ZF  = x = A = centro de curvatura 

pueden ser encontrados mediante (13) y (14), respectivamente. 

 

 

Fig. 6. Focalización del ultrasonido [25]. a) Elemento cóncavo, b) lentes 
acústicas, c) arreglos de elementos en fase. 



 

23 
 

(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 
 
(9) 

(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 
(10) 
 

(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 
 
(11) 

(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 
 
(12) 

(13) 
 
(13) 
 
(13) 
 
(13) 
 
(13) 
 
(13) 
 
(13) 
 
(13) 
 
Fig.  

 

 

𝛼 = sin−1 (
𝑎

𝐴
)  

 

ℎ = 𝐴(1 − cos(𝛼))  

 

𝑏 = √𝑎2 + ℎ2 

 

𝑆 =  𝜋𝑎2 sec2 (
𝛼

2
) 

 

Donde 𝑎 es el radio de la geometría (m), ℎ la profundidad del elemento cóncavo (m), 

𝐴 el radio de curvatura del transductor (m), 𝑏 la cuerda entre el origen 𝑂 y el límite de 

𝑎 (m), 𝑆 la superficie del elemento cóncavo (m2) y 𝐶 el punto focal.  

 

𝑃 = 𝑃0𝑘ℎ 

 

Donde 𝑃 es la presión acústica en el foco (Pa), 𝑃0 la presión inicial (Pa), 𝑘 el número 

de onda (rad/m) y ℎ la profundidad del elemento cóncavo (m).  

 

Fig. 7. Geometría de un transductor cóncavo con radio de curvatura A [43]. 
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𝐼 =
𝑀′𝑃2

2𝜌𝑐
 

 

Donde 𝐼 es la intensidad axial relativa (W/m2), y 𝑀′ es una función de 𝑥 que varía 

lentamente por lo que si 𝑥 ≥ 𝐴, 𝐼 será muy cercana a 𝑃2. 

 

Arreglos de transductores 

 

Una forma alternativa a los elementos cóncavos y lentes acústicas para focalizar 

la energía ultrasónica es a través de un transductor de matriz de elementos. Estos 

sistemas permiten modificar las características del foco controlando eléctricamente 

aspectos de excitación tales como la amplitud y la fase [2,25]. Las relaciones de fase 

sobre el transductor se logran dividiendo la superficie en elementos individuales 

introduciendo a cada uno de ellos cambios relativos de fase en las ondas transmitidas 

[2]. Cuando de arreglos de matrices en fase se trata, una clasificación considera tres 

clases principales: lineales, anulares y arreglos bidimensionales [2]. Otra clasificación 

propuesta para su uso en terapia es descrita en [25], donde se considera que los 

dispositivos de arreglos de transductores pueden ser los siguientes: 

 

 Arreglos cilíndricos y esféricos: transductores rectangulares que forman rejillas 

de una forma curvada o esférica que pueden rodear la superficie donde será 

aplicada; son utilizados para aplicación y escaneo (ver Fig. 8a) [44,45]. 

 Arreglos en fase de forma cónica: es una matriz de elementos lineales con 

espesores cónicos (ver Fig. 8b) [46]. 

 

 Arreglos en forma de vórtice sectorial: consiste en un disco dividido en n 

sectores que se impulsan con una distribución de fase que gira en forma de 

revolución con un número de vórtice M. Los elementos irradian energía acústica 

en forma oblicua produciendo un campo acústico con un vórtice en forma de 

tornillo. 
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La fase gira M veces por revolución alrededor del eje de propagación donde la 

envolvente del campo será similar a una función de Bessel de orden M (ver Fig. 

8c) [47,48]. 

 Arreglos de anillos concéntricos: el transductor está compuesto de un conjunto 

de elementos anulares que forman una superficie plana o cóncava (ver Fig. 8d). 

Cada elemento funciona como una fuente puntual con contribuciones 

individuales que, con las diferencias en fase adecuadas, pueden formar campos 

acústicos diferentes; modificando el foco natural del transductor [2,25,49–51]. 

Una descripción más detallada sobre este tipo de transductores será abordada 

en el siguiente apartado. 

 

Transductores focalizados de anillos concéntricos 

 

La transmisión del ultrasonido puede verse atenuada o reflejada por el tejido en 

donde es aplicado y su forma geométrica, o bien, por el camino que seguirá hasta el 

objetivo. Una de las configuraciones utilizadas para el control del foco que es fijo, 

Fig. 8. Arreglos en fase de transductores para terapia [44,46,47,49,50]. a) Arreglos 
lineales cilíndricos y esféricos, b) arreglos en fase de forma cónica, c) arreglos en 

forma de vórtice-sectorial, d) arreglos de anillos concéntricos. 
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consiste en que el transductor se encuentre montado sobre un sistema de 

posicionamiento de 3 ejes. En ocasiones, esta configuración limita movimiento 

mecánico en la dirección de profundidad. Una forma de reducir el espacio requerido 

en el escáner en la dirección de la profundidad, es utilizar el enfoque eléctrico mediante 

anillos concéntricos también llamado matriz anular. Así, es posible mover 

eléctricamente un foco en una dimensión sobre su simetría axial [52]. Este transductor 

consiste en un piezoeléctrico dividido en una serie de elementos anulares concéntricos 

entre sí, obteniendo en su conjunto un disco de forma plana o cóncava [2,52]. La matriz 

anular se puede utilizar para producir un punto focal intenso en un rango focal a lo 

largo del eje de propagación. El foco puede moverse de manera rápida y precisa a 

prácticamente casi cualquier ubicación axial en el margen permitido ajustando 

electrónicamente la fase a cada elemento de la matriz [28,52,53]. Sin embargo, en 

ocasiones, dirigir el haz enfocado hacia ubicaciones alejadas del eje de la matriz da 

como resultado regiones focales anulares no deseadas. 

 

 Para tener una distribución acústica ideal, la cantidad de elementos en una 

matriz anular de elementos debe ser grande, esto aumenta la complejidad de los 

circuitos electrónicos asociados. Se ha podido demostrar que es posible reducir la 

cantidad de elementos en la matriz determinando características como el rango de las 

distancias focales, espacio entre los anillos y máximas diferencias de fase 

[27,28,51,54]. Para calcular el campo de presión resultante de un transductor de anillos 

concéntricos, la superficie del transductor es vista como un ensamble de fuentes 

individuales.  

Fig. 9. Transductor de matriz anular [52]. a) Matriz anular plana, 

b) matriz anular cóncava. 



 

27 
 

(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
Fig.  
4. 
Repr
esen
tació
n 
gráfi
ca 
del 
funci
ona
mien
to 
del 
HIF
U 
[].(15
) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 
 
(15) 

Cada fuente contribuye con un campo de potencia radialmente simétrico [28]. 

En cada punto del campo se suman las contribuciones de todas las fuentes puntuales 

por superposición; la ecuación (15) puede ser utilizada para medios no atenuantes, 

por ejemplo, el agua.  

 

𝑝𝑚 =
𝑖𝜌𝑐𝑘

2𝜋
∑ 𝑢𝑛 ∫

𝑒−𝑖𝑘𝑟𝑚𝑛𝑞

𝑟𝑚𝑛𝑞
𝑑𝑆𝑛

𝑠𝑛

𝑁

𝑛=1

 

 

Donde 𝑝𝑚 es la presión acústica en el punto (xm ,ym ,zm) (Pa), 𝑖 = √−1, ρ es la densidad 

del medio (kg/m3), 𝑐 es la velocidad del sonido (m/s) y 𝑘 es el número de onda real 

(rad/m). También, 𝑢𝑛 = 𝐴𝑛𝑒𝑖(𝜔𝑡+𝜃𝑛) es la excitación compleja de todas las fuentes 

puntuales en el n-ésimo elemento con amplitud An, frecuencia 𝜔 (rad/s), y fase 𝜃𝑛 (rad), 

𝑟𝑚𝑛𝑞 es la distancia al punto m desde un punto q en el elemento n (xnq ,ynq ,znq) (m), y 

𝑆𝑛 es el área de superficie del elemento n (m2). 

 

 

3.4. Efectos biológicos de la focalización del ultrasonido de alta intensidad 
 

Los efectos biológicos ocasionados por el uso de los ultrasonidos fueron 

descritos desde cerca de 1920, iniciando así una serie de investigaciones para conocer 

las consecuencias mecánicas, térmicas, químicas y fotoquímicas en estructuras 

particulares. Para el caso de los ultrasonidos focalizados, fue hasta la década de los 

50s cuando las primeras pruebas en tejidos biológicos fueron reportadas, produciendo 

lesiones destructivas sobre el sistema nervioso central de gatos [55]. Sin embargo, no 

fue sino hasta la última década del siglo XX, cuando tomó una importancia significativa 

pese a los retos que involucraba su uso en oftalmología y neurología. El desarrollo de 

equipos menos robustos de HIFU se orientaron a procedimientos adyuvantes para la 

efectividad de la L-dopa en el tratamiento del Parkinson. De forma efectiva, el HIFU 

vio sus mayores avances en oftalmología para el tratamiento del glaucoma [3]. En la 

actualidad, las áreas médicas donde es utilizada la tecnología HIFU son neurocirugía, 

oftalmología, urología, ginecología y oncología. 



 

28 
 

Fig. 10. Representación gráfica del funcionamiento del HIFU [7]. 

El principio del HIFU es mostrado en la Fig. 10 (ver Fig. 10), donde la energía 

focalizada se localiza en una región específica del tejido. Uno de los propósitos 

buscados mediante esta técnica de mínima invasión es evitar el daño o provocar un 

daño mínimo en los tejidos circundantes. Sin embargo, el objetivo principal consiste en 

aumentar la temperatura del objetivo a un nivel citotóxico “suficientemente rápido que 

la vascularización del tejido no tenga un efecto significativo sobre el grado de muerte 

celular” [3]. La intensidad buscada en el foco dependerá de la aplicación deseada y 

puede encontrarse entre 14 W/cm2 hasta 20 kW/cm2 [3,36]. 

 

Las alteraciones biológicas producidas por HIFU son apariciones de necrosis 

por coagulación como consecuencia de la exposición de altas temperaturas del tejido 

en un corto tiempo. Por ejemplo, a temperaturas > 60 °C durante al menos un segundo, 

en tejidos blandos se garantiza muerte celular por necrosis, siendo éste uno de los 

principales propósitos de la terapia por HIFU [56]. Aunque el objetivo principal de la 

terapia es causar necrosis, este fenómeno puede inducir apoptosis celular, donde el 

núcleo celular es destruido por la degradación del ADN debido a endonucleasas [56]. 

También, pueden producirse efectos como cambio en las tasas de lactatos y la 

disminución del pH intracelular que son inducidas por el calentamiento [57]. 

 
 

 

 

 

 



 

29 
 

Algunas de las aplicaciones más trascendentes del HIFU son las terapias de 

ablación oncológica, donde se desea realizar una destrucción selectiva de un tejido 

tumoral. Con el HIFU, se busca provocar ablación térmica en la región tumoral para 

lograr una necrosis coagulativa [3]. Con el incremento de temperatura en la zona 

tumoral, el microambiente celular se ve alterado ocasionando la irreversible muerte 

celular. El HIFU para tratamiento oncológico se ha utilizado para tipos de cáncer como 

el de mama, hepático, prostático, pancreático, de riñón, uterino y, en años recientes, 

su estudio en cáncer de hueso [3,7,58,59]. Las evaluaciones clínicas han sido 

estudiadas con la aplicación única de HIFU, o bien, en combinación con terapias 

secundarias y en combinación con medicamentos o compuestos orgánicos 

medicinales. 

 

Por ejemplo, su uso clínico en el tratamiento de carcinomas hepáticos y de 

mama registraron vasos sanguíneos dañados, necrosis coagulativas y en algunos 

casos la desaparición del tumor [58]. Para este estudio se presentaron los siguientes 

resultados a nivel macroscópico, microscópico y vascular: 

 

Macroscópico: se mostró destrucción aguda y notoria de la lesión por 

calentamiento. 

 

Microscópico: las células tumorales se encontraban distorsionadas 

principalmente en el núcleo. Se presentó picnosis y encogimiento del núcleo e 

histológicamente sin restos celulares visibles. También, una semana después del 

tratamiento, se pudieron observar granulaciones con presencia de fibroblastos 

inmaduros. Un análisis más profundo después del tiempo de tratamiento mostró que 

las células tumorales carecían de citoplasma. Para la región uterina, apareció nuevo 

tejido de reparación proliferativo. 

 

Vascular: en los vasos sanguíneos de los hepatomas, casi todos los núcleos de 

las células endoteliales desaparecieron y se interrumpieron las uniones entre células 

unitarias. En vasos pequeños, el HIFU causó lesiones e inflamación con edemas 
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considerables, los vasos tumorales dañados mostraban núcleos picnóticos y restos de 

núcleos destruidos, lo que indica la muerte de las células endoteliales. En el 

tratamiento para cáncer de mama, los vasos sanguíneos presentaron necrosis y la 

estructura vascular mostró distorsión celular, disrupción del endotelio y carencia de 

núcleos. 

 

Cuando el HIFU se utiliza como terapia paliativa, la mayoría de los pacientes 

sometidos a este tratamiento han visto una disminución local del dolor [10]. También, 

se ha evaluado y concluido que el tratamiento por HIFU provee un incremento en la 

esperanza de vida pese a la metástasis tumoral en los casos donde se presentó [7,59]. 

Se ha podido comprobar que en comparación con un grupo control, los pacientes 

sometidos a tratamientos paliativos por HIFU, además de la disminución del dolor, 

recuperan la  funcionalidad de la extremidad rehabilitada, permitiendo volver a caminar 

de manera eficaz [10,24]. En la terapia paliativa, la aplicación de HIFU al hueso 

conduce a un calentamiento rápido de la corteza que, posteriormente, funge como 

fuente de calor conduciendo a la ablación del tejido blando adyacente. Esta inducción 

de calor, por ejemplo hacia el periostio, disminuirá el dolor en donde se considera la 

fuente de dolor más prominente, al menos en las lesiones osteoblásticas [60]. 

 

3.5. Tumores óseos 
 
 

El crecimiento acelerado de células cancerígenas puede generar tumores que 

logran invadir el tejido adyacente o provocar metástasis en otras partes del organismo 

que no se encuentren cerca del génesis del tumor. El cáncer puede aparecer en 

cualquier parte del cuerpo, desde las células que conforman tejidos blandos hasta en 

tejidos más compactos como los huesos [12,20]. Los tumores óseos son observados 

comúnmente en esqueletos inmaduros. Se originan principalmente en las células que 

conforman los huesos: osteoblastos y osteoclastos [20,21]. 

Los tumores óseos pueden ser benignos y desaparecer gradualmente sin 

presentar complicación alguna, o bien, pueden ser considerados malignos de acuerdo 



 

31 
 

al daño que estos provoquen a la estructura ósea. Los tumores óseos pueden ser 

clasificados en dos tipos, por su histología o por su comportamiento biológico [18,20]:  

 

Tipo Histológico 

 Óseo. 

 Cartilaginoso. 

 Fibroso. 

En [20] se describe que Enneking propone una clasificación de acuerdo a su tipo 

histológico donde pueden ser clasificados de forma puntual los tumores benignos y 

malignos (ver Tabla 2). 

 

Comportamiento Biológico 

 Intracapsulares: se mantienen dentro de la cápsula o límite. 

 Extracapsulares: rompen la barrera o límite que los contiene. 

 Extracompartimentales: erosionan y destruyen la cortical ósea. 

También, se describe que Enneking plantea una clasificación de acuerdo al 

comportamiento biológico del tejido tumoral, se identifican dos características 

generales: actividad y agresividad (ver Tabla 3). 

 

Tabla 2. Clasificación de tumores óseos por su tipo histológico según Enneking [20]. 

Tipo Histológico Benigno Maligno 

 

Óseos 

-Osteoma 

-Osteoma osteoide 

-Osteoblastoma 

-Osteosarcoma clásico  

-Osteosarcoma paraostal  

-Osteosarcoma periostal  

Cartilaginosos 
-Encondroma 

-Exostosis 

-Condrosarcoma primario 

-Condrosarcoma secundario 

Fibrosos Fibroma no osificante 

 

-Fibrosarcoma 

-Histiocitoma y fibroso maligno 
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Tabla 3. Clasificación de tumores óseos por comportamiento biológico según Enneking [20]. 

 Estado Descripción Representación 

Estadio 1 Inactivo Bien encapsulado, indolente y 

espontáneos. 

 

Inactivo (Intraóseo) 

Estadio 2 Activos Progresivos y sintomáticos, 

deforman las barreras naturales. 

 

Activo 

Estadio 3 Agresivos Localmente invasivos, penetran 

corteza y con alta recurrencia. 

 

Agresivos 

Estadio 1 Histológicos: 

Bajo grado 

Bien diferenciados, poca mitosis, 

responden a radiofármacos. 

 

Intraóseo Intracompartimental 

/ Extraóseo 

extracompatimental 

 

Estadio 2 Histológicos: 

Alto grado 

Pobre diferenciación, alta proporción 

de matriz celular, mitosis abundante, 

alta metástasis, altamente 

destructivos a la coraza y alta 

captación de radiofármacos. 

 

Intraóseo 

Intracompartimental / 

Extraóseo 

extracompartimental 

 

  

 

Estadio 3 Metastásicos Regional o remota. Metastásico 

 

Los tumores malignos se caracterizan por el crecimiento local indolente, bajo 

incidencia de metástasis en el intervalo prolongando entre el diagnóstico del tumor 

primario y la metástasis [20,21]. El comportamiento agresivo se presenta por su 

actividad mitótica, grado de diferenciación celular y necrosis en los tejidos. Para la 
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detección y diagnóstico de los tumores óseos se presentan exámenes físicos e 

interrogatorios para determinar las características del dolor: en actividad y reposo. 

También, se considera el aumento en la circulación lateral, así como el aumento de 

volumen y masa tumoral sobre el hueso cortical. Una vez que exista la posibilidad de 

presentar tumores óseos, se pueden realizar estudios de radiografía, tomografía axial 

computarizada, resonancia magnética y gammagrafía, con el fin de conocer la 

localización del tumor, extensión y, en algunos casos, vascularización [21]. Por último, 

para confirmar la existencia del tumor es necesario realizar una biopsia para poder 

determinar el origen, el tipo y el grado del cáncer.   

 

Los tratamientos más comunes son quimioterapia, radioterapia, terapia 

localizada, cirugía de salvamento y, en el peor de los casos, amputación del miembro 

afectado [4,12,20,21]. En la actualidad, se estudian nuevas técnicas que permitan el 

tratamiento de tumores óseos con técnicas menos agresivas e invasivas, una de ellas 

es por ablación térmica mediante el uso del HIFU [3–5,12,59]. 

 

3.6 Modelado computacional por método del elemento finito 
 
 

El método del elemento finito (FEM) es una técnica utilizada para resolución de 

problemas de fenómenos reales y continuos descritos por ecuaciones diferenciales. El 

FEM es muy utilizado en problemas de ingeniería y física [61]. Este método se basa 

en aproximaciones de las soluciones a través de diferentes métodos de discretización 

que siguen un patrón general definiendo un sistema discreto tipo. La manera de 

conceptualizar los sistemas discretos tipo se pueden basar en dos premisas 

principales [61,62]: 

 

1. El sistema continuo se divide en un número finito de partes llamadas 

elementos, con un número finito de características y propiedades. 

2. La solución completa del sistema es el ensamble de las soluciones de 

elementos individuales que siguen las reglas de solución del sistema 

discreto tipo. 
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De manera específica, dentro de cada elemento se distinguen una serie de 

puntos los cuales se denominan nodos; dos nodos son adyacentes sí pertenecen al 

mismo elemento (ver Fig. 11). El conjunto de nodos considerando sus relaciones de 

adyacencia se conoce como malla. Para la solución por FEM se necesita que el 

problema se encuentre definido en un espacio geométrico llamado dominio, así, este 

dominio será dividido por la malla.  El dominio se puede dividir mediante puntos (en el 

caso unidimensional), por líneas (en el caso bidimensional) y mediante superficies (en 

el caso tridimensional). “Las relaciones de adyacencia o conectividad corresponden 

con el valor de un conjunto de variables incógnitas definidas en cada nodo y son 

denominados grados de libertad” [62]. El número de ecuaciones de dicho sistema es 

proporcional al número de nodos. Por último, al tratarse de un sistema continuo regido 

por ecuaciones diferenciales, existen variables conocidas que determinan las 

condiciones de contorno para la delimitación del dominio del problema. 

 

El método tiene muy buena aceptación, al grado del desarrollo de software 

sofisticados que facilitan el modelado y síntesis de los problemas; mismos que son 

utilizados en la industria e investigación. Algunos de estos software no se limitan a la 

resolución de un único fenómeno físico, es decir, son multifísica, por ejemplo, el 

software COMSOL Multiphysics [63]. COMSOL incorpora módulos para distintos 

problemas generales, uno de ellos es el de fenómenos acústicos y de calentamiento. 

Por ejemplo, este programa permite modelar problemas para el análisis de los efectos 

de las distribuciones de campo acústico en el rango del ultrasonido, como el abordado 

en este trabajo. 

 

Fig. 11. Representación de discretización del domino por FEM [61]. 
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4. Estado del arte 

 
 

 

El ultrasonido focalizado se puede alcanzar a través de diferentes 

configuraciones en los transductores. Mediante la excitación de un solo elemento, se 

compromete la potencia eléctrica suministrada. Para lentes acústicas, éstas deberán 

ser finamente manufacturadas, y para los que se componen de arreglos de elementos 

su sistema de excitación tiende a ser robusto. Un tipo de arreglos de elementos que 

pueden ofrecer cierta ventaja debido a su complejidad media en fabricación son los de 

anillos concéntricos. Estos arreglos, permiten modificar características de enfoque y 

morfología focal en función de la señal de excitación y de la geometría del transductor 

[52].  

 

Cuando el uso del ultrasonido se orienta a tratamientos térmicos, el HIFU ha 

demostrado ser una terapia alternativa efectiva en el tratamiento del cáncer, 

(independiente de la malignidad de éste) [4,7]. Actualmente, existen dispositivos y 

técnicas probados, donde, generalmente, los dispositivos que se utilizan suelen ser 

equipos que se componen de arreglos de transductores [7]. Estos dispositivos como 

se sabe, suelen ser extracorpóreos, con sistemas robustos y complejos físicamente y 

electrónicamente [64]. Las terapias oncológicas, donde se han utilizado, están 

orientadas al tratamiento de cáncer de mama, fibromas uterinos o cáncer de hígado, 

por mencionar solo algunos. Por mucho tiempo, las complicaciones del uso de HIFU 

en tejidos duros como los huesos habían sido ampliamente discutidas y cuestionadas 

debido a propiedades intensivas y acústicas de dichos tejidos [2,4,31]. En los últimos 

años, han crecido los estudios para la factibilidad de su aplicación en oncología ósea 

[5,7,9,12,24,59,65], ya sea por cáncer de hueso o en estructuras óseas que han sido 

metastatizadas por un carcinoma diseminado.  Así, se espera que, con el estudio e 

investigación de este posible tratamiento puedan llegarse a formar protocolos y 

sistemas de evaluación para su uso seguro y efectivo en clínica.  

 



 

36 
 

4.1 Transductores ultrasónicos de anillos concéntricos 
 
 

En los últimos años, el estudio de transductores de arreglos anulares se ha 

centrado en dispositivos para terapia con el objetivo de modificar las distancias de 

penetración y dimensiones del foco. Chen y colaboradores [27], reportaron el diseño 

de un dispositivo HIFU por elementos anulares bajo ciertas condiciones para evitar 

quemaduras en tejidos sanos causados por los lóbulos de rejilla. Usando las 

ecuaciones de Rayleigh-Summerfield, calcularon el diámetro del elemento exterior, 

siendo de 12 cm y un radio de curvatura de 12 cm. El transductor se compuso por una 

matriz con 14 elementos en forma de anillos con frecuencias de operación de (0.8, 0.9, 

1.0 y 1.2) MHz. El dispositivo fue evaluado para el tratamiento de fibromas uterinos, 

donde se determinó que el rango de enfoque aumentó utilizando los 14 anillos a una 

frecuencia de 0.8 a 1 MHz. El rango de enfoque fue inversamente proporcional a la 

frecuencia evaluada. El enfoque variable (cualidad de los transductores de matriz 

anular) resultó de 8 cm y 14 cm asegurando una intensidad absorbida de piel y músculo 

(tejidos no objetivo) de -24 dB y -16 dB. 

 

Otros trabajos como el de Choi y Woo [26,66], se han enfocado en propuestas 

para la optimización del diseño de transductores cóncavos de matriz anular que 

puedan ser utilizados como terapia HIFU en clínica. Asumiendo que el radiador del 

transductor puede ser visto como un ensamble fuentes puntuales, en una matriz anular 

se puede hacer una simplificación para su análisis tratándolos como fuentes de pistón 

[26]. Así, el análisis matemático puede ser reducido permitiendo analizar diferentes 

esquemas. Este tipo de estudios son cuidadosos en las intensidades de los lóbulos 

laterales creados por las diferencias de fases entre los elementos, restringiéndolos a  

-12 dB [26,66]. Con este método, es posible hacer diferentes propuestas para la 

cantidad de elementos de la matriz y tamaño de los canales de separación.  

 

También, se exhiben casos para el desarrollo de transductores de matrices 

anulares planos, como el trabajo realizado por Zaho [67]. Este trabajo, describe un 

transductor de puntos multifocales con una variación de 7 mm en la distancia focal; 
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desde 5 mm hasta 12 mm con una cerámica piezoeléctrica PZT. Para el diseño de 

este transductor se consideran un espaciado simétrico de anillos concéntricos. El 

grosor para la cerámica fue de 1.02 mm a una frecuencia de 2.25 MHz. La cantidad de 

anillos fue de 32, con un ancho de cada anillo de 0.2 mm y un espacio entre electrodos 

vecinos de 50 𝜇m. De forma particular, cada anillo puede ser seleccionado 

individualmente de modo que se pueda lograr la vibración de uno o varios elementos. 

Cuando los transductores son arreglos anulares planos, el mejor enfoque y rango de 

desplazamiento se encontrará cuando el número de elementos sea muy grande, por 

lo que su complejidad aumenta. 

 

4.2. Aplicación del HIFU en tumores óseos como terapia no invasiva 
 
 

El uso del HIFU como una alternativa de tratamiento contra el cáncer de hueso 

y metástasis ósea ha sido reportado desde la primera década del siglo XXI [3,24]. No 

obstante, en los últimos años se han visto avances muy prometedores en su eficacia 

contra este padecimiento [59,65]. Actualmente, los protocolos de algunos estudios 

clínicos reportados se encuentran basados en el uso de un equipo comercial de HIFU 

con imagen por resonancia magnética (MRgFUS) [64]. También, algunos de estos 

estudios son ayudados mediante la aplicación de HIFU con retroalimentación visual 

por ecografía. 

 

Para esta última aplicación, destaca el trabajo de Yu [68], quien utilizó un equipo 

HIFU a 0.8 MHz con un transductor de 12 cm de diámetro y 135 mm de distancia focal. 

El sistema de imagen se basó en un ecógrafo en tiempo real con una frecuencia de 3-

5 MHz. Para el estudio se tomaron en cuenta 27 pacientes con Osteosarcomas 

recurrentes. En la aplicación de la terapia, el tumor fue dividido en bloques pequeños 

para abarcar zonas específicas. Para evaluar la eficacia del tratamiento se tomaron en 

cuenta manifestaciones clínicas, evaluación del dolor, examinación bioquímica, 

examen de resonancia magnética para lesiones, recurrentes por mencionar algunos. 

Haciendo hincapié en los resultados bioquímicos, la fosfatasa alcalina y el ácido láctico 

antes del tratamiento con HIFU fueron de 73 y 402 U/L y 134 y 1303 U/L, 
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respectivamente. Meses después a la aplicación de la terapia se registró una 

disminución en los niveles de estas dos sustancias. Así también, los pacientes 

registraron una disminución del dolor considerable, con un promedio en la esperanza 

de vida de cerca de 2 años. Este trabajo probó que el HIFU puede ser usado como 

tratamiento no invasivo y seguro para estos tumores, pero siendo sujeto a nuevos y 

más exhaustivos estudios. 

 

Otro ejemplo del uso de HIFU en terapia ósea, pero con la ayuda de un equipo 

comercial combinada con la guía por resonancia magnética, es descrito en [10].  El 

equipo comercial está diseñado para la planificación del tratamiento y la termometría 

en tiempo real (monitoreo) permitiendo así la ablación no invasiva del tejido tumoral 

[64]. Una de las principales características del equipo comercial es que el sistema 

enfoca la energía del ultrasonido usando una matriz de elementos en fase. El 

transductor contiene aproximadamente 200 elementos, tiene un diámetro de 120 mm 

y 160 mm en la curvatura del radio. La frecuencia puede ser elegida por el operador y 

varía aproximadamente de 0.9 MHz a 1.3 MHz. La matriz permite elegir el foco 

electrónicamente entre 5 cm y 20 cm de profundidad combinándose con un sistema 

de posicionamiento en 3 ejes. Este tipo de equipos han sido aprobados por la FDA 

(Food and Drug Administration) para el tratamiento de fibromas uterinos y otros tipos 

de cáncer, incluidos estudios para el tratamiento paliativo de tumores óseos [9]. 

 

Con el equipo descrito, Bertrand A. y colaboradores [10], probaron el uso del 

sistema en la terapia ósea, pero orientada hacia la metástasis tumoral. La aplicación 

de HIFU fue en 17 pacientes con afectaciones por metástasis ósea que no eran 

candidatos a radioterapia, los tumores se localizaban en extremidades y huesos 

axiales. Los tiempos de aplicación de las terapias fueron cercanas a 15 segundos con 

aplicaciones de entre 8 a 27 para tumores relativamente bajos y altos. Se dio 

seguimiento a los pacientes antes del tratamiento, 1 semana después y hasta un mes 

después de aplicada la terapia. Los resultados presentaron que el 50% de los 

pacientes respondió parcialmente al tratamiento mediante la disminución del dolor. El 

38% respondió completamente, asegurando haber encontrado alivio del dolor 
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mediante este tratamiento.  Por otro lado, el 12% restante mostró progresión positiva 

a la disminución del dolor, pero no completamente considerable. El tratamiento resultó 

ser factible para los sujetos evaluados, por lo que se consideró como ayuda en la 

terapia paliativa por la disminución del dolor. Los autores también mencionan que la 

eficacia del tratamiento puede ser más favorable en detección temprana de la 

enfermedad, cuando el tumor aún se encuentra protegido por la cortical ósea. 

 

 El uso del HIFU en la terapia de cáncer de hueso, también ha visto buenos 

resultados cuando es utilizado en combinación con fármacos para quimioterapia. En 

el estudio que reporta Wang [65], se tomaron en cuenta a 72 pacientes con 

osteosarcomas, (tanto en esqueleto axial como apendicular). Se concentró un grupo 

del 50% como el grupo de control y el otro 50% como el grupo de estudio. Al primer 

grupo, solamente le fue suministrado el fármaco, mientras que, al grupo de estudio, 

fue en combinación con la terapia por HIFU. Si bien, los pacientes presentaban cáncer 

metastatizado, la esperanza de vida del grupo de estudio fue mayor en comparación 

con el grupo de control.  

 

El seguimiento a los pacientes fue antes del tratamiento y de una a dos semanas 

después del mismo. Además, los pacientes reportaban funcionalidad en las 

extremidades y disminución del dolor después de aplicada la terapia por HIFU.  Por lo 

anterior, pudieron asumir la factibilidad del uso de HIFU como una terapia de apoyo en 

combinación con quimiofármacos para el tratamiento paliativo y curativo (en etapas 

tempranas del cáncer) de los osteosarcomas. Este último trabajo ejemplifica lo que se 

ha conocido y descrito hasta ahora como la regla de oro. Esta regla propone la 

combinación del uso del HIFU y quimiofármacos para potencializar la eficacia del HIFU 

en el tratamiento óseo. 

 

En cuanto a los trabajos de investigación para la factibilidad del uso de HIFU en 

tumores de hueso, en la literatura se reportan algunos orientados al modelado 

computacional. Algunos de estos trabajos estudian los efectos del HIFU en presencia 

de phantoms con propiedades de cortical ósea [60,69]. Por ejemplo, existen reportes 
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donde se estudian los efectos de dispersión provocados por la presencia de estos 

phantoms a diferentes distancias de colocación del transductor [69]. También, exhiben 

primeras aproximaciones de un estudio transitorio en la propagación de la presión 

acústica para un transductor mono-elemento con la inclusión de estos simuladores de 

tejido. 

 

Otros estudios [60], se orientan al modelado de la medición de la temperatura 

sobre la corteza cortical mediante la generación de rayos trazados (sin considerar los 

efectos no lineales del ultrasonido). Describen el desafío de conocer la temperatura 

exacta sin depender de estimaciones basadas en las mediciones de los tejidos 

adyacentes. Una combinación de su propuesta de modelo y los resultados de la 

técnica para la medición de temperaturas por gradientes de ecos [70] podría ser 

interesante de analizar.  

 

4.3 Trabajo previo por el grupo de investigación en México 
 

 
En México, el grupo de investigación ha empezado a trabajar en el estudio de 

novedosas técnicas alternativas para el tratamiento de tumores óseos. Inicialmente, 

se realizaron estudios por modelado computacional para la factibilidad del uso de 

microondas y ultrasonido en el tratamiento de tumores óseos mediante geometrías ya 

existentes para los aplicadores [5]. Para ultrasonido, se utilizó la geometría de un 

transductor HIFU de 4 MHz con una distancia focal de 100 mm. Se colocó un dominio 

con propiedades acústicas del hueso frontal a la cara del transductor, con el fin de 

observar la distancia de penetración del ultrasonido en el hueso. Los resultados de las 

distribuciones acústicas y térmicas arrojaron que, para esa geometría, el ultrasonido 

puede penetrar 5 mm en el hueso a una distancia de colocación igual a la de la 

distancia focal. Para esta aseveración se evaluaron características del foco tales como 

su longitud y ancho. Estos resultados permitieron seguir elaborando estudios por 

modelado para determinar condiciones más específicas para la posible aplicación de 

esta técnica. 
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 Posteriormente, se presentó un trabajo en el que se realizó un estudio 

paramétrico del modelado de propagación acústica de un transductor HIFU en un 

rango de frecuencia de 1 a 10 MHz [71]. Este estudio mostró que existe una reducción 

en el largo del foco para diferentes frecuencias y grosores de hueso cortical en 

comparación con la propagación acústica del transductor en un medio sin pérdidas (el 

agua). Con la geometría planteada, la cual fue de un transductor HIFU mono-elemento, 

los mejores resultados fueron frecuencias de 3 a 5 MHz con un grosor del hueso de 

0.5 mm. Además, los resultados dieron una visión general en el análisis de posibles 

frecuencias y grosores óseos que podrían usarse con condiciones más específicas. 
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5. Metodología 

 
 

 

5.1. Modelado computacional del campo acústico por FEM en un transductor 

frontera (mono-elemento cóncavo) 

 

Inicialmente, como parte de trabajo previo [71], se evaluó el comportamiento de 

la propagación del ultrasonido a través de tejidos de ligamento y cartílago con la 

geometría de un transductor comercial. Con este estudio se buscó conocer los 

grosores de los tejidos de interés y las distancias de colocación óptimas en los cuales 

puede ser propagado el ultrasonido mediante esta propuesta. Cabe aclarar que esto 

puede ser dado con el propósito de que alguna de estas dos estructuras o ambas sean 

adyacentes al objetivo final (hueso o tumor). Si eso sucede, una de ellas o ambas, 

impide la deposición directa de la energía acústica sobre el hueso o tumor. 

 

Por ello, se propuso lo siguiente: 

 

1. Evaluar los distintos tejidos de forma individual con diferentes grosores en que 

pueden ser encontrados y han sido reportados en la bibliografía. Los tejidos son 

colocados a diferentes distancias del centro del transductor.  

2. Evaluar los grosores de tejido que individualmente permitan una mejor 

distribución acústica a las mejores distancias resultantes del punto anterior, 

pero considerando ambos tejidos contiguos entre sí. 

 
 

5.1.1. Determinación de distancias de colocación y grosores de tejidos óseos blandos 

(modelado para un solo tejido) 

 

Como primer paso, se buscó determinar los espesores de tejido y las distancias 

de colocación (cartílago y ligamento) que permitan una distribución acústica uniforme 

a través de evaluaciones por modelado computacional. Las evaluaciones fueron dadas 
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a partir de la propagación de presión acústica a lo largo del eje axial para todos los 

modelos propuestos. Se tomaron en cuenta aquellos casos en donde la distribución 

de presión fuera similar al de la propagación del ultrasonido en un medio uniforme 

(agua). Los modelos propuestos fueron resueltos mediante FEM para campos 

acústicos. Dada la geometría de un transductor esférico, los modelos utilizados para 

este trabajo fueron de tipo 2D axisimétricos, con ello, se buscó el aprovechamiento y 

optimización de los recursos computacionales.  

 

Una geometría axisimétrica también llamada rotacional o cilíndrica, es aquella 

que se describe por tener una simetría a través de un eje (ver Fig. 12) [72]. Los 

elementos que se encuentran en el semiplano simétrico contienen las mismas 

características respecto al semiplano de referencia. Si se toma en cuenta una recta Z 

simétricamente axial al eje de movimiento que transforma un punto H en un punto H’ 

será axisimétrica sí y solo sí cumplen lo siguiente: 

 

 El segmento HH’ es perpendicular al eje Z. 

 Los puntos H y H’ son equidistantes al eje Z. 

 

Estos puntos resaltan que la simetría axial solo se cumple cuando todos los 

puntos de un semiplano coindicen con todos los puntos reflexivos al eje de simetría. 

Los puntos de coincidencia son llamados puntos homólogos, de tal forma que H’ es 

homólogo a H y K’ es igual a K. Además, las distancias entre diferentes puntos de un 

semiplano axialmente simétrico son iguales que las distancias entre los puntos de la 

figura en el semiplano de referencia. La simetría axial resume que hay un eje sobre el 

cual una figura gira formando una estructura periódica. Entonces, es posible 

representar una estructura 2D definida con coordenadas cartesianas a una geometría 

de tipo sólido revolución en un plano con coordenadas cilíndricas. 
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(17) 

(16) 

 

El modelado de la propagación acústica se realizó en estado estacionario, para 

conocer las características focales y del patrón de radiación, pero no específicamente 

su propagación en el tiempo. Para geometrías 2D axisimétricas expresadas en 

coordenadas cilíndricas, únicamente la coordenada azimutal es definida como variable 

independiente (debido a la simetría en z). Para la solución del campo acústico de éste 

y de todos los modelos descritos en esta tesis, la ecuación de onda que permite la 

solución de la propagación acústica de presión se describe en (16) [38,63,73].  

 

𝛻2𝑝 −
1

𝑐

𝜕2𝑝

𝜕𝑥2
= 0 

 

Donde 𝑝 es la presión acústica (Pa) y 𝑐 es la velocidad del sonido (m/s). 

 

Pero, si la radiación es armónica, 𝑝 puede ser separable en espacio y tiempo; entonces 

puede ser comprendida y reducida a la ecuación de Helmholtz de la forma: 

 

𝛻2𝜑 +
𝜔2

𝑐2
𝑝 = 0 

 

Donde 𝜔 es la frecuencia angular (rad/s).  Esta última forma puede ser utilizada para 

calcular la propagación por FEM para modelos 2D axisimétricos. 

 

Fig. 12. Representación en 2D de una geometría con simetría axial. 
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(18) 

Debido a que (17) es dada para una geometría axial y además es solucionada 

por FEM, las condiciones de contorno para el modelado de propagación acústica se 

pueden definir por [36,73,74]: 

 

Eje de simetría axial: Es el eje de simetría que permite obtener un sólido 

revolución con coordenadas cilíndricas que están alineadas al origen en 𝑟 = 0. 

 

Contorno blando o de presión nula: esta es la condición de partida establecida 

sobre el límite de la superficie radiante y está dada en función de las impedancias. “La 

presión en la superficie radiante es mucho menor en comparación con la impedancia 

del medio a radiar”. Por lo tanto, la presión 𝑝 = 0. 

 

Contorno de presión: define una frontera o borde como condición de presión 

radiante como 𝑝 = 𝑝0 (Pa). 

 

Contorno o frontera rígida: es también llamado condición de Neumann. Es 

usado para definir límites donde la impedancia acústica es mucho mayor a la 

impedancia del medio en donde será radiada la energía. Para el caso de un transductor 

ultrasónico, la presión en ese punto no tiene influencia sobre el medio radiado. 

Matemáticamente, se puede decir que la presión en la frontera tiende a cero y, por lo 

tanto, la aceleración normal es cero [36,63]: 

 

𝑛 (
∇𝑝

𝑝0
) = 0 

 

Contorno de impedancia: es también llamada condición de Robbin. Puede ser 

definida como una transición de las condiciones de Dirichlet a Neumann. Propiamente, 

se define una frontera de impedancia acústica finita asociada a los medios de 

interacción en ese punto. Es considerada como la condición de frontera no reflectante 

más simple que puede ser definida; es función de la densidad y la velocidad del sonido. 
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Explicadas las condiciones de frontera para solucionar un modelo acústico 

descrito por (17) mediante FEM, para esta parte de la tesis, se hicieron dos geometrías 

(ver Fig. 13 a, b). Para obtener la propagación acústica a través de phantoms tejido 

ligamento y cartílago (uno a la vez), las geometrías se dividieron en subdominios para 

simular las propiedades acústicas de los diferentes medios. Además, se consideró que 

los phantoms de tejidos estuvieron sumergidos en agua por tratarse de un medio de 

acoplamiento sin pérdidas. Los espesores evaluados para los tejidos propuestos, se 

encontraron en un rango de 0.6 mm a 4 mm para el cartílago, y de 2 mm a 5 mm para 

el ligamento [75–78]. 

 

Las distancias entre el centro del transductor y el tejido (distancia d, ver Fig. 13 

a, b) se evaluaron de 60 mm a 100 mm en intervalos de 10 mm. La variación del ancho 

de ambos phantoms fue en pasos de 0.2 mm. Debido a los resultados obtenidos en 

[71], las frecuencias utilizadas para este estudio fueron propuestas de 3 MHz y 4 MHz. 

Las condiciones de contorno para estos modelos se definieron como: límite 1 (presión), 

límite 2 (límite rígido), límite 3 (eje de simetría) y, los límites 4 y 5 (impedancia 

acústica). Debido a que para nuestro estudio fue de interés el patrón de radiación y el 

campo acústico normalizado, la presión inicial fue de 1 Pa. Por otro lado, los límites 4 

y 5 que se definieron como impedancia acústica fueron resueltos por medio de (2). Las 

propiedades acústicas de los diferentes materiales involucrados para este modelo, y 

posteriores, se muestran en la Tabla 4 [79]. 

 

Tabla 4. Propiedades acústicas de los medios involucrados en esta tesis [79]. 

 
Material 

Densidad 

[ 𝑘𝑔/𝑚3 ] 

Velocidad de sonido 

[𝑚/𝑠] 

Impedancia acústica 

[𝑀𝑅𝑎𝑦𝑙𝑠] 

Agua 1000 1500 1.5 

Ligamento 1146 1750 1.998 

 
 

Cartílago 

 

1100 

 

1639 

 

1.802 
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5.1.2. Determinación de distancias de colocación y grosores de tejidos óseos blandos 

(modelado para dos tejidos contiguos) 

 

A partir de los resultados obtenidos de la propagación acústica a través de los 

phantoms de tejidos modelados "individualmente" a 3 MHz y 4 MHz, se realizó un 

segundo estudio. La geometría utilizada para esta evaluación se muestra en la Fig. 

13c (Ver Fig. 13c). Se observa que los phantoms de ligamento y cartílago están 

colocados uno tras otro para la misma geometría. Ambas estructuras fueron colocadas 

de esa forma teniendo en cuenta una simplificación del modelo anatómico articular 

para una extremidad inferior [78]. En la geometría de la Fig. 13c, t1b y t2b representan 

los mejores espesores encontrados para el ligamento y el cartílago, respectivamente, 

a partir de los modelos a) y b) mostrados en la Fig. 13. Por otro lado, db indica las 

distancias óptimas encontradas en el estudio previo (sección 5.1.1.). 

Fig. 13. Geometrías 2D axisimétricas para modelos de propagación del ultrasonido. a) Modelo con tejido de 
ligamento donde t1 es el grosor del ligamento, b) modelo con tejido cartilaginoso donde t2 es el espesor del 
cartílago, c) modelo con ambos tejidos (uno al lado del otro). El límite 1: radiador, límite 2: límite rígido del 

sonido, límite 3: eje axisimétrico, límite 4,5: impedancia acústica del agua. 
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Para los modelos de las secciones 5.1.1. y 5.1.2. se realizaron estudios 

paramétricos, pues se trataron de procedimientos que contemplan múltiples 

soluciones. Para seleccionar los mejores casos en cuanto a los grosores de los 

phantoms y mejores distancias de colocación, se midieron las características focales 

resultantes. Estas características fueron la distancia focal, la longitud del foco a lo largo 

del eje axial y el ancho de foco a lo largo del eje radial. La primera se midió en donde 

la presión máxima fue alcanzada. La segunda fue tomada a la mitad del largo máximo 

de presión (FLHM) a una caída de -3 dB y la segunda fue asumida a la mitad del ancho 

máximo de presión (FWHM) también a una caída de -3 dB [80] (Ver Fig. 14).  

 

Para la solución de los problemas por FEM, se utilizaron mallas de elementos 

triangulares de tamaño de 1/6 de longitud de onda (λ) en cada medio. Como λ es 

dependiente de la frecuencia, (λ = velocidad del sonido/frecuencia), para el primer 

estudio, cuando t1 y t2 fueron máximos, el tamaño de malla fue de 1, 842, 575 

elementos y 3, 270, 971 elementos para 3 MHz y 4 MHz, respectivamente. Para el 

segundo estudio, cuando t1b y t2b fueron máximos, se tuvieron 1, 842, 575 elementos 

y 3, 270, 971 elementos para 3 MHz y 4 MHz. También, un análisis de convergencia 

fue realizado para observar los errores introducidos por la discretización del dominio. 

Para ello, los modelos fueron solucionados y comparados con mallas más finas, de λ/8 

elementos. 

Fig. 14 Características focales del ancho del foco en el eje axial y radial. a)  

Características axiales, b) características radiales. 
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5.2. Diseño y modelado computacional de un transductor cóncavo de anillos 
concéntricos 
 
 

En capítulos previos, se explicó la necesidad por evaluar nuevas formas de 

tratamientos para tumores óseos y los desafíos que se tienen para lograrlo por medio 

de la aplicación de HIFU. En estos últimos años han surgido estudios que reportan 

resultados favorables, ya sea mediante la aplicación únicamente de HIFU o en 

combinación con quimiofármacos [65]. Estos trabajos han sido posibles gracias al uso 

de equipos que contemplan arreglos de transductores que resultan ser bastante 

robustos y complejos mecánica y eléctricamente. 

 

Esta parte de la tesis consistió en diseñar la geometría de un transductor 

cóncavo de anillos concéntricos para obtener por modelado computacional el campo 

acústico generado en un medio no atenuante (agua). Se buscó diseñar el transductor 

con características de enfoque en fase similares a las de un transductor comercial 

(modelo 4-30-100/4, Onda Corporation®, Ø 30 mm) de un solo elemento con 100 mm 

de distancia focal y frecuencia de 4 MHz. En trabajos de modelado previos se ha 

observado que, con este transductor, es posible penetrar el hueso de forma que la 

energía focalizada puede ser entregada en el tejido objetivo [5,71]. 

 

El proceso general para el diseño y modelado del transductor en un medio ideal 

se presenta en el esquema de la Fig. 15 (Ver Fig. 15), mismos que serán explicados 

con mayor detalle en los apartados siguientes. Este esquema representa únicamente 

el proceso para el diseño y modelado en agua; además de la selección de una 

geometría candidata a simulación con presencia de los tejidos óseos blandos de 

interés. Inicialmente, se diseñó y simuló una geometría ideal (sin considerar espacios 

de corte entre elementos); posteriormente, se hizo un modelo más complejo 

considerando estos espacios (sección 5.2.5).   
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5.2.1. Ecuaciones de campo acústico para modelos de transductores cóncavos de 
anillos concéntricos 

 

Un transductor cóncavo de anillos concéntricos se define como un transductor 

esféricamente curvado dividido en una serie de anillos concéntricos al eje de 

propagación. Los anillos se numeran desde el centro al exterior formando una 

geometría compuesta por n elementos, es decir, n número de anillos. El principio 

básico de un transductor de arreglos de elementos en fase consiste en variar la fase 

de la señal de excitación de cada elemento para formar un campo acústico a una 

distancia “x” del elemento central. En el caso de un AAT la superficie del transductor 

es visto como un ensamble de fuentes puntuales, cada una contribuyendo con un 

campo de presión radialmente simétrico. En cada punto del campo acústico formado, 

las contribuciones de cada anillo se forman a partir del principio de superposición 

[28,43].  

 

Para un medio no atenuante e ideal como el agua, este campo acústico se 

describe por la integral de Rayleigh-Sommerfeld (15) y reescrita en (19) interpretada 

para un plano 2D axisimétrico con coordenadas cilíndricas. Con una geometría 

cóncava en la superficie radiante, la contribución individual de presión de cada anillo 

para formar el foco (en un medio no atenuante), puede ser interpretada como (20). 

 

 

Fig. 15. Diagrama a bloques del proceso para el diseño geométrico de la propuesta de 
transductor cóncavo de anillos concéntricos. 
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(20) 

(19) 𝑝𝑚 =
𝑖𝜌𝑐𝑘

2𝜋
∑ 𝑢𝑛 ∫

𝑒−𝑖𝑘𝑟𝑚𝑛𝑞

𝑟𝑚𝑛𝑞
𝑑𝑆𝑎𝑛

𝑠𝑎𝑛

𝑁

𝑛=1

 

 

Donde 𝑝𝑚 es la presión acústica en el punto (rm,zm) (Pa), i es un número complejo, 𝜌 

es la densidad del medio (kg/m3), 𝑐 es la velocidad del sonido (m/s) y 𝑘 es el número 

de onda (rad/m). También, 𝑢𝑛 = 𝐴𝑛𝑒𝑖(𝜔𝑡+𝜃𝑛) es la excitación compleja de todas las 

fuentes puntuales en el 𝑛𝑡ℎ elemento con amplitud 𝐴𝑛, frecuencia 𝜔 (rad/s), y fase 𝜃𝑛 

(rad). El parámetro 𝑟𝑚𝑛𝑞 es la distancia al punto m desde un punto q en el elemento n 

(rnq ,znq) (m), y 𝑆𝑎𝑛 es el área de una superficie axisimétrica del elemento n (m2). 

 

𝑃𝑡 = ∑ 𝑃0𝑖𝑘(ℎ𝑖 − ℎ𝑖−1)

𝑛

𝑖=1

 

 

Donde 𝑃𝑇 es la presión acústica (Pa) en el foco formado a una distancia x igual al radio 

de curvatura (m), 𝑖 representa al i-ésimo anillo desde 1 hasta n número de anillos, k es 

el número de onda (rad/m) y ℎ𝑖 es la profundidad de cada anillo con respecto al centro 

en el plano xz (m). 𝑃0𝑖 es la presión inicial (Pa) del i-ésimo anillos con excitación 

compleja. 

 

Cabe aclarar que la ecuación (20) es válida para calcular la presión en el foco 

a una distancia x igual al radio de curvatura del AAT por la contribución de cada anillo. 

También, es válido para un medio no atenuante como el agua y considerando un 

modelo ideal, es decir, sin separación entre los anillos adyacentes.  

 

5.2.2. Determinación del radio de curvatura y de radio geométrico 
 

Para el diseño del transductor cóncavo de anillos concéntricos se propuso el 

diseño para una frecuencia de 4 MHz y una distancia focal en fase de 100 mm 

evaluando diferentes radios geométricos. Para esta propuesta se buscó que el 

elemento exterior no expresara un diámetro relativamente grande [51]. Así, se 

pretendió disminuir la cantidad de elementos anulares y la robustez de la geometría, 
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(21) 

pero sin perder un alto grado de enfoque determinado por el número f (f#) (21). El 

transductor comercial posee un radio de geometría de 14.991 mm y una distancia focal 

de 100 mm, por lo que el valor del f# es de 3.33. 

 

𝑓# =
𝐴

2𝑎
 

 

Donde 𝐴 es la distancia focal dada por el radio de curvatura (m) y 𝑎 es el radio de la 

geometría (m).  

 

El diseño comenzó con la evaluación de 𝑎 en función del f#. Para ello, se evaluó el 

f# en un intervalo de 1 − 4 para A = 100 mm con un Δf# de 0.5 entre cada valor. 

Tomando esto en cuenta, los valores de 𝑎 calculados se muestran en la tabla 5 (ver 

Tabla 5). 

 

Tabla 5. Valores del radio de geometría en función del 𝑓# con A = 100 mm. 

𝑎 

[𝑚𝑚] 

𝐴 

[𝑚𝑚] 

𝑓# 

 

12.5 100 4 

14.28 100 3.5 

16.66 100 3 

20 100 2.5 

25 100 2 

33.33 100 1.5 

50 100 1 

 

La geometría modelada para la determinación de 𝑎 fue de tipo 2D axisimétrica 

y se muestra en la Fig. 16 (ver Fig. 16). Como 𝑎  fue modificado, la profundidad h 

también varió. Las condiciones de contorno fueron: radiador (límite 1), límite rígido del 

sonido (límte 2), eje axisimétrico (límite 3), e impedancia acústica del agua (límite 4 y 

5). Para el modelado por FEM, se utilizaron mallas de elementos triangulares de 

tamaño λ/6; mientras que los estudios de convergencia fueron realizados tomando 

como referencia mallas con tamaño de elemento de λ/6. 
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5.2.3. Rango focal o distancia focal variable 
 
 

La distancia focal variable se define como el rango entre los extremos inferior y 

superior a lo largo del eje z donde el enfoque puede ser generado por las diferencias 

de fase de los elementos (ver Fig. 17). Para el cálculo del rango focal se partió de la 

distancia focal del extremo inferior, es decir, zmin. Esta última se determinó a partir de 

los resultados obtenidos del estudio que definió las distancias en las cuales pueden 

ser colocados el cartílago y/o ligamento desde la cara del transductor (sección 5.1.2.). 

Además, se buscó que las distancias consideradas conservaran un criterio de enfoque 

similar al del transductor comercial. 

 

Las distancias focales mínimas obtenidas para la evaluación fueron zmin = 70 

mm, 75 mm y 80 mm (los detalles para la determinación de estas distancias son 

explicados en las secciones 6.1.2). Se tiene que, en una geometría de un AAT, el 

Fig. 16. Geometría 2D axisimétrica para el modelado del campo acústico en la determinación 

del radio de geometría 𝑎 en función del 𝑓#. El límite 1: radiador = radio de geometría, límite 2: 
límite rígido del sonido, límite 3: eje axisimétrico, límite 4,5: impedancia acústica del agua. 
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(22) 

retraso del tiempo máximo necesario para enfocar a la distancia focal más cercana es 

función de la distancia focal geométrica (A = z). Ordenando y simplificando las 

ecuaciones descritas en [49,54] y sabiendo que z = A y conociendo a zmin es posible 

obtener el valor de zmax a través de (22). 

 

𝑧𝑚𝑎𝑥 =
𝑧 ∙ 𝑧𝑚𝑖𝑛

2𝑧𝑚𝑖𝑛 − 𝑧
 

 

Las zonas focales son función del rango focal variable y el radio de geometría 

𝑎 asignado. La obtención de este parámetro proporciona información de las zonas en 

donde el mejor enfoque es alcanzado de acuerdo a la geometría propuesta. Este 

parámetro está relacionado al rango focal y su eficacia depende en una parte de la 

cantidad de anillos de la matriz. 

 

 
5.2.4. Determinación del número de elementos, fases entre elementos y máximas 

diferencias de fase para las geometrías 

 

Con los dos parámetros anteriores se puede realizar el cálculo de la cantidad 

de anillos que contendrá la geometría. Se asume que el número de elementos está 

determinado por el desfase máximo tolerado en los extremos focales.  

 

Una aproximación del máximo desfase de la matriz, tomando en cuenta zmin 

como el límite máximo inferior de desfase, puede ser calculada por (23). También, se 

asume que cada elemento sufre una pérdida en la amplitud axial de la señal emitida 

Fig. 17. Rango focal debido al desplazamiento de la fase de un transductor 
AAT cóncavo [54]. 
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(24) 

(23) 

debido al desfase total máximo Δθ en comparación con el límite de difracción para una 

apertura enfocada a cierta profundidad. Bajo esas dos descripciones, el número de 

elementos anulares efectivos para la geometría del transductor de matriz concéntrica 

puede ser calculado por (24). 

 

∆𝜃 =
𝜋𝑎2

𝜆
[

1

𝑧𝑚𝑖𝑛
−

1

𝑧
] 

 

Donde ∆𝜃 es el desfase total que puede ser alcanzado (rad), 𝑎 el radio de geometría 

del transductor (m) y λ la longitud de onda (m).  

𝑁𝑎 =
∆𝜃

𝜙
 

 

 Donde 𝑁𝑎 es el número de elementos anulares y 𝜙 el desfase máximo entre elementos 

(rad).  

 

La forma más práctica de diseño indica que todos los elementos tengan igual 

área, esto resultará (al momento de realizar el diseño físico) en igual carga para los 

amplificadores. Otros autores proponen un diseño de igual ancho entre elementos 

midiéndolos desde la superficie del transductor, que da como resultado un arco 

equivalente para cada anillo [28]. En esta tesis, los cálculos fueron realizados para 

anillos con áreas equivalentes [28,81,82]. Para determinar la fase a través de un anillo 

individual, primero se dividió la geometría del AAT en n anillos concéntricos (ver Fig. 

18); después, se dividió el i-ésimo anillo en j sub-elementos de igual área. Debido a 

que los sub-elementos tienen la misma área, la salida de cada sub-elemento tendrá la 

misma magnitud y fase diferencial. Entonces, la señal emitida por el k-ésimo sub-

elemento del i-ésimo anillo puede ser descrito por τjk; por lo que la señal total será la 

suma ponderada de todos los sub-elementos del i-ésimo anillo de forma: 
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(25) 𝜏𝑖 =  ∑ 𝜏𝑖𝑘

𝑗

𝑘=1

   𝑘 = 1,2,3, … , 𝑗.    

 

Donde 𝜏𝑗𝑘 es la señal emitida por el k-ésimo sub-elemento de i-ésimo anillo. 

 

Si se toma en cuenta que la fase promediada del k-ésimo sub-elemento del i-

ésimo anillo es representado como ϕik, con cada sub-elemento de igual área y para k 

sub-elementos, entonces todos tendrán la misma fase. Es así como la fase del i-ésimo 

anillo ϕi depende de la suma de los vectores definidos por el círculo de cada anillo, tal 

como se representa en la Fig. 19 (ver Fig. 19) [81]. Por los vectores formados en la 

Fig. 18, se entiende que el máximo 𝜏𝑖 se encuentra cuando ϕi = 90° = π/2, por lo que 

la fase resultante del i-ésimo anillo es relación del máximo cambio diferencial a través 

de ese anillo [81].  

 

Fig. 18. a) Vista lateral en un plano xz de un AAT cóncavo, b) vista superior en un plano 
xy de un AAT cóncavo. 

Fig.19. Representación del i-ésimo anillo dividido en k-ésimas partes con áreas iguales, b) 
suma de vectores individuales de las partes en las que es dividido un elemento para definir 

la fase del i-ésimo anillo [81]. 
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(27) 

(26) 

De forma que se pudiera tener un estimado de las geometrías más 

prometedoras, de acuerdo a los criterios de diseño, las simulaciones y evaluaciones 

iniciales, fueron realizadas con fuentes en fase. Bajo esta consideración, cada anillo 

actúa como una fuente presión independiente con fase 0° y amplitud variable. En esta 

situación, el comportamiento del sistema está sujeta a la ecuación (19). 

 

Una vez obtenidas las distribuciones de presión en fase, se procedió a la 

evaluación considerando diferencias de fase para cada fuente en el rango focal 

calculado. Para este caso, cada anillo es representado por un límite como fuente de 

presión, donde puede tener una amplitud variable y una fase propia. La fase en la señal 

de cada elemento para alcanzar una distancia d puede ser obtenida mediante (26). La 

señal de excitación es una señal compleja con desfase β que se puede describir 

perfectamente mediante su forma exponencial compleja (27). 

 

𝛽𝑖 =
𝑑𝑘 − 𝑑1

𝜆
∗ 360°    𝑝𝑎𝑟𝑎 𝑘 = 1,2, … , 𝑛 

 

Donde 𝛽𝑖 es el desfase para el i-ésimo anillo, 𝑑𝑘 es la distancia desde el centro del i-

ésimo anillo hasta la distancia focal buscada (m),  𝑑1 es la distancia desde el centro de 

curvatura hasta la distancia focal buscada (m) y 𝜆 es la longitud de onda (m). 

 

𝐴𝑒±𝑖𝛽 = 𝐴[cos(𝛽) ± 𝑖𝑠𝑒𝑛(𝛽)] 

 

Para todo número real 𝛽, que representa un ángulo en el plano complejo. Donde 𝐴 es 

un número real que representa la amplitud de la señal. 

 

Las geometrías utilizadas para el modelado del campo acústico de esta sección 

son mostradas en la Fig. 20. (ver Fig. 20) y fueron de tipo 2D axisimétrico. Se puede 

observar que el límite de presión (límite 1) para un transductor cóncavo mono-

elemento fue dividido en Sn segmentos que representan a los n anillos de la matriz. 

Las divisiones de la Fig. 20 son realizadas sin tomar en cuenta los espacios de corte 
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entre los elementos. De tal forma, la solución para la obtención de presión en el foco 

pudo ser obtenida por las ecuaciones (17) y (19).  

 

Además, para evaluar la versatilidad del diseño y la formación de los campos 

acústicos, se varió la distancia focal por desfase en la señal de entrada en todo el 

rango focal permitido en intervalos de 5 mm. Se evaluaron las características del foco 

y de los lóbulos secundarios generados por los desfases de las señales a cada una de 

las distancias buscadas dentro del rango focal buscado. Se buscó que los lóbulos 

secundarios fueran menores a -6 dB en la presión acústica normalizada [83]. Así, las 

geometrías simuladas que presentaron una mayor cantidad de distancias focales 

donde los lóbulos secundarios tuvieran una amplitud menor a -6 dB fueron 

seleccionados. 

 

 De igual forma que para los modelos anteriores, se construyeron mallas de 

elementos triangulares de tamaño λ/6 y se hicieron estudios de convergencia con 

mallas de elementos triangulares de tamaño λ/8.  

 

Fig. 20. Geometría 2D axisimétrica para el modelado del campo acústico generado por un AAT 
compuesto por 𝑆𝑛 número de anillos. El límite 1 es el límite de presión de longitud 𝑎 (dividido en n 

segmentos, cada uno representado por el límite 𝑆𝑖  𝑝𝑎𝑟𝑎 𝑖 = 1,2, . . , 𝑛 donde n es número de anillos); 

límite 2: límite rígido del sonido; límite 3: eje axisimétrico; límites 4, 5: impedancia acústica. 
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5.2.5. Criterios para la inclusión de los espacios de corte entre elementos 
 
 

Para la inclusión de los espacios de corte en la geometría del AAT cóncavo se 

propuso un modelo más robusto que el de la geometría de la Fig. 20. Esto permite 

producir un modelo más real con la finalidad de que el AAT cóncavo pueda ser 

manufacturado. Estos espacios deben ser considerados en el proceso de fabricación, 

ya que los anillos consecutivos entre sí deben estar separados por canales de corte; 

donde no existe una señal de excitación. Además, en la práctica, es necesario este 

corte debido a la difracción de cada señal producida, ya que cada anillo debe actuar 

como una fuente puntual e independiente en el sistema. Idealmente, entre menor sea 

el espacio de corte entre los anillos (es decir, → 0) el campo acústico se parecerá al 

resuelto por la geometría de la Fig. 20. Cuando la distancia d = A,  el campo acústico 

se parecerá a lo descrito por la teoría de difracción para aperturas anulares y la teoría 

de radiadores focalizados. Distintos valores para el tamaño de estos canales han sido 

reportados [26,67,84]. Los canales de corte pueden ser tomados en función de dos 

condiciones: la longitud de onda para la frecuencia de trabajo del transductor y la 

resolución permitida durante el maquinado [85,86]. Teóricamente, de acuerdo al 

primero, se ha observado que para diferentes transductores que se forman por anillos 

concéntricos entre sí, los espacios de corte se encontraron entre 50 µm y 1 mm  [67], 

[84]. También, las mejores aproximaciones para transductores de matrices han sido 

reportadas cuando se considera un espacio de corte ≤ λ/2 [85,86,87]. 

 

Para las geometrías de los modelos con espacios de cortes, se evaluó el 

tamaño de los canales de corte en función de la longitud de onda a 4 MHZ para tres 

casos: λ, λ/2 y λ/4. La geometría utilizada para el modelado del campo acústico con 

este espacio fue de tipo 2D axisimétrico y se describe en la Fig. 21 (ver Fig. 21). 

Análogamente a la descripción de la Fig. 20, el límite del radiador fue dividido en los n 

anillos concéntricos para cada caso, pero entre cada anillo fue añadido el espacio de 

corte k. Las condiciones de contorno para los ki-1 anillos estuvieron sujetas a las 

condiciones de Dirichlet [88]. Los anillos efectivos Si se configuraron como límites de 
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presión que están sujetos a la fase calculada en (26) para cada distancia focal en el 

rango focal permitido. 

 

Para determinar el espacio de corte óptimo, se analizaron las características del 

foco, se tomó especial importancia en la presión y la distancia en que se alcanzó el 

lóbulo secundario para las condiciones evaluadas. De tal forma que, las mejores 

geometrías fueron aquellas que contuvieran una menor cantidad de distancias focales 

alcanzadas por desfase en todo el rango focal permitido con lóbulos secundarios 

mayores a -6 dB en la presión acústica normalizada. La geometría para las soluciones 

del campo acústico por FEM se construyó con una malla de elementos triangulares de 

tamaño máximo de λ/6. 

 

 

 

 

Fig. 21. Geometría 2D axisimétrica para el modelado del campo acústico generado por un AAT 
considerando espacio de corte entre elementos. El límite del radiador (límite 1) de longitud 𝑎 está 

compuesto por las superficies radiantes (𝑆𝑛) y los espacios de corte (𝑘𝑛) para n cantidad de anillos, de 
tal forma que se tienen n-1 espacios de corte, límite 2: límite rígido del sonido, límite 3: eje 

axisimétrico, límite 4,5: impedancia acústica. 
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5.3. Modelado por FEM del campo acústico del transductor cóncavo de anillos 

concéntricos a través de tejidos óseos blandos 

 
 

A partir de lo descrito en el último punto del apartado anterior, se seleccionó la 

geometría del AAT cóncavo que cumpliera con las características lobulares 

planteadas. Por tanto, también cumplió con las características que garantizaran un alto 

grado de enfoque y una cantidad de anillos dentro del margen permitido (ver sección 

6.3.2). Para probar la funcionalidad del AAT cóncavo diseñado, se evaluó por 

modelado computacional la generación de campos acústicos a través de tejidos óseos 

blandos. 

 

 Mediante este estudio se buscó una perspectiva de cómo se comporta y 

distribuye el campo acústico generado por nuestro diseño cuando es aplicado a través 

y sobre los tejidos óseos de nuestro interés particular. Como todo proceso de 

modelado, se pretendió obtener una idea en que, bajo las condiciones de diseño, la 

geometría podría someterse a su evaluación en experimentación con phantoms con 

fines para el tratamiento de tumores óseos blandos. Como se ha manejado a lo largo 

de esta tesis, el objetivo principal de este estudio es que el ultrasonido tiene que 

atravesar algunos tejidos blandos como éstos antes de penetrar en una estructura 

posterior.  

 

La geometría utilizada en esta ocasión es mostrada en la Fig. 22 (ver Fig. 22); 

donde el límite del radiador contempla los espacios de cortes entre elementos para los 

n anillos. El modelo utilizado es el que presenta dos phantoms de tejidos blando 

adyacentes entre sí, donde los grosores de los tejidos modelados (thl thc, para 

ligamento y cartílago, respectivamente). Éstos fueron obtenidos a partir del método 

descrito en 5.1.1 y 5.1.2. y presentados en 6.1.1 y 6.1.2. El primer phantom de tejido 

ligamento se colocó a una distancia d (encontrada previamente), misma que coindice 

con el límite inferior del rango focal por desfase permitido por el transductor diseñado. 

La presión inicial para cada elemento fue arbitrariamente asignada como 1 Pa, ya que 

el análisis de los resultados se realiza con valores normalizados. Así, se puede hacer 
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una comparación con los perfiles de presión cuando no existen phantoms de por 

medio. Las propiedades acústicas de los medios involucrados son los mismos 

descritos en la tabla 4 (ver Tabla 4); la frecuencia utilizada fue de 4 MHz.  

 

Las condiciones de contorno restantes para la geometría de la Fig. 22 fueron 

definidas como límite 2: límite rígido del sonido, límite 3: eje axisimétrico, límite 4,5: 

impedancia acústica. La malla para la solución de los modelos fue de elementos 

triangulares de tamaño de λ/6 según la velocidad del sonido de cada medio.  

 

 

 

 
 

Fig. 22. Geometría 2D axisimétrica para el modelado del campo acústico generado por un AAT 
cóncavo (considerando espacio de corte entre elementos) a través de tejidos óseos blandos. El límite 

del radiador (límite 1) de longitud 𝑎 está compuesto por las n superficies radiantes (𝑆𝑖) y los n-1 
espacios de corte (𝑘𝑖) para i = 1,2,...n., límite 2: límite rígido del sonido, límite 3: eje axisimétrico, 

límites 4, 5: impedancia acústica. La distancia d corresponde a la distancia entre el centro de curvatura 
del transductor hacia el primer tejido, thl corresponde al grosor variante del ligamento y thc al grosor 

variante del cartílago. Los valores de 𝑎, d, thl y thc son descritos en los apartados 6.1.1, 6.1.2 y 6.3.2. 



 

63 
 

(28) 

5.4. Modelado por FEM del patrón de calentamiento  

 

Debido al interés particular del uso del ultrasonido para inducir calor en un 

medio, se obtuvo el patrón de calentamiento que se genera a partir del modelado del 

campo acústico generado por el AAT diseñado. Para esta parte, el modelado del 

campo acústico y del biocalentamiento se asumen como lineales; además, este último 

es solucionado en función del tiempo para determinar la temperatura sobre los sub-

dominios de interés. La geometría del AAT cóncavo que se utilizó es la misma de la 

sección 5.3, cuyos resultados se describen en la sección 6.3.2.  

 

5.4.1. Calentamiento inducido por ultrasonido en tejidos biológicos 

 

El calor en un medio orgánico como los tejidos se puede describir mediante la 

ecuación de biocalentamiento de Pennes [89] (28). En esta ecuación, se considera 

que el calentamiento está inducido por diferentes factores, como los medios orgánicos 

presentes y la sangre. Se dice que en los tejidos existe flujo sanguíneo y, por lo tanto, 

existe calor generado entre la dinámica sanguínea y el tejido (CbWb (Tb - T)). Además, 

en la fuente de calor existe una contribución tanto de la fuente de calor externa y un 

calor homogéneo producido por el metabolismo Qmet. 

 

𝜌𝐶
𝜕𝑇

𝜕𝑡
− ∇2𝑘𝑇 = 𝐶𝑏𝑊𝑏(𝑇𝑏 − 𝑇)) + 𝑄𝑒𝑥𝑡 + 𝑄𝑚𝑒𝑡 

 

donde ρ en es la densidad del tejido (kg/m3), 𝐶 es calor específico del tejido (J/kg K), 

k es la conductividad térmica del tejido (W/m K), T es la temperatura (𝐾) 𝑦 𝑄 es la 

fuente de calor (W/m3).  

 

Para nuestro modelo, como se consideraron phantoms homogéneos, los 

términos correspondientes al flujo sanguíneo y el metabolismo en la ecuación (28) son 

despreciados. Por lo tanto, la ecuación puede ser reescrita como (29) y se asemeja a 

la ecuación parabólica de transferencia de calor [38]. 
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(29) 

(30) 

(31) 

𝜌𝐶
𝜕𝑇

𝜕𝑡
− ∇2𝑘𝑇 =  𝑄𝑒𝑥𝑡 

 

Donde 𝑄𝑒𝑥𝑡 indica la fuente de calor externa.  

 

Si la fuente de calor es el ultrasonido, Qext es la variable dependiente que se 

relaciona con la presión generada en algún punto del campo acústico en donde existe 

phantom de tejido (presión acústica y calentamiento). Entonces, la relación del calor 

producido por el ultrasonido en un volumen es función del tiempo como se describe en 

(30). Reescribiendo la segunda igualdad y relacionando el ultrasonido como la fuente 

externa se obtiene la tercera igualdad donde α es la absorción del tejido e 𝐼 la 

intensidad acústica. 

 

𝑄𝑒𝑥𝑡 =
𝑄

𝑉∆𝑡
= 2𝛼𝐼 

 

Donde 𝑄 es el calor absorbido (J), que produce un incremento de temperatura en un 

incremento de tiempo ∆𝑡 (s) para un volumen V (m3) y 𝛼 el coeficiente de absorción 

del tejido (Np/m).  

 

 Para relacionar la ecuación (30) como función de la presión acústica, primero  

se tuvo que conocer la presión en el punto de interés (31). Así, se puede reescribir (30) 

quedando como en (32). Esta última ecuación indica que el calentamiento externo 

producido después de calcular (32) se puede obtener la relación descrita en (29) en 

función del tiempo. 

𝑝 =  √
2𝜌𝑐𝐼

𝑀′
 

 

Donde 𝑀′ es una función del transductor para la distancia focal que varía lentamente 

de forma 0.5 (
𝑥+ℎ

2𝐴
), 𝜌 es la densidad del medio (kg/m3) y 𝑐 es la velocidad del sonido 

en el medio (m/s). 
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(32) 

 

𝑄𝑒𝑥𝑡 =
𝛼𝑝2

𝜌𝑐
𝑀′ ≈  

𝛼𝑝2

𝜌𝑐
 

 

Donde 𝑄𝑒𝑥𝑡 es la fuente de calor externa producida por ultrasonido (W/m3). 

 

En la ecuación (32) se introduce el término 𝛼 que es la absorción del tejido, 

debido a que se implica que la absorción del ultrasonido produce un aumento de 

temperatura [3,36,38].  

 

5.4.2. Modelado del patrón de calentamiento inducido por ultrasonido en los tejidos 

óseos blandos 

 

El modelado del biocalentamiento (29) se realizó en los tejidos blandos óseos 

que se han manejado en esta tesis (cartílago y ligamento). Para este trabajo, la 

solución de (29) por FEM está sujeta a la solución del campo acústico en estado 

estacionario debido a la rápida formación de un campo uniforme por la frecuencia de 

trabajo. Una vez resuelta la parte acústica, la solución del biocalentamiento se dio en 

estado transitorio. 

 

El proceso general consiste en 3 pasos principales: 

 

1. Solución del campo acústico en estado estacionario. 

2. Conversión de los valores de presión para obtener Qext. 

3. Modelado del calentamiento en los sub-dominios en que están definidos las 

propiedades de los tejidos. 

Debido a nuestro interés por conocer el patrón de calentamiento que se forma 

cuando el ultrasonido interactúa con las estructuras de cartílago y ligamento se utilizó 

la geometría de la Fig. 23 (ver Fig. 23). Esta geometría es similar a la de la Fig. 22, 

con condiciones de contorno distintas para el modelado de biocalentamiento e iguales 

para el del campo acústico. Este modelo fue resuelto para 3 distancias focales por 
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(33) 

(34) 

desfase (80 mm, 100 mm y 120 mm) (ver sección 6.3.2.), así como para los mínimos 

y máximos grosores de tejido tanto de cartílago como ligamento. Nuevamente, como 

solo fue deseable obtener el patrón de calentamiento, se utilizó una presión acústica 

arbitraria inicial de 3.75 kPa en cada anillo efectivo. Considerando los tiempos en que 

puede ser dada la terapia, el tiempo evaluado fue en un intervalo de 0 s a 20 s, la 

fuente de calor fue lineal y el patrón de calentamiento fue normalizado.  

 

Las condiciones de contorno que permitieron la solución del biocalentamiento 

se establecieron de la siguiente forma [36,63,90]: límites 6, 7 y 8 como temperatura 

inicial, el límite 5 eje de simetría y los dominios marcados como cartílago y ligamento 

fueron las fuentes de calor donde se resolvió (28). La temperatura inicial describe al 

contorno a una temperatura T = T0 = 20 °C. Para nuestro modelo, es la temperatura 

del agua en donde están contenidos los subdominios de tejido. El aislante térmico 

describe nulo flujo de calor en el contorno en donde es definido (33), donde el flujo de 

calor es representado por (34). 

 

𝑛∇𝑘𝑇 = 0 

 

𝑛∇𝑘𝑇 = 𝑞0 + 𝑈(𝑇𝑖𝑛𝑑 − 𝑇) 

 

Las propiedades térmicas de los tejidos involucrados son mostradas en la tabla 

6 (ver Tabla.6) [79]. 

 

Tabla 6. Propiedades térmicas de los medios involucrados [79]. 

 
Material 

Capacidad  

calorífica 

[ 𝐽/𝑘𝑔 𝐾] 

Conductividad 

térmica 

 [𝑊/𝑚 𝐾] 

Coeficiente de 

absorción a 4 MHz 

[𝑁𝑝/𝑚] 

Agua 4000 0.6 0.101 

Ligamento 3432 0.47 73.637 

 
 

Cartílago 

 

3568 

 

0.49 

 

1.7588 
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Debido a la naturaleza de los datos obtenidos del proceso del modelado 

computacional, las características espaciales de los diferentes patrones de 

calentamiento fueron obtenidas a partir del procesamiento de imágenes. Las 

dimensiones de los patrones de calentamiento para las diferentes condiciones de 

exposición (focalización y tiempos de exposición) se obtuvieron en diferentes umbrales 

de incrementos de temperatura. Estos umbrales fueron definidos al 50%, 70%, 90% y 

el 100%, tomando en cuenta que un pseudocolor como mapa de calor representa los 

resultados obtenidos en cada simulación. 

 

Para conocer los valores del ancho y del alto, fueron calculados los contornos 

de los diferentes segmentos en que se dividió la imagen. El cálculo de los bordes se 

realizó por el uso de operadores morfológicos; específicamente mediante operadores 

no lineales como dilatación [91,92]. Se utilizaron elementos estructurantes cuadrantes 

Fig. 23. Geometría 2D axisimétrica para el modelado del biocalentamiento generado por un AAT 
cóncavo (considerando espacio de corte entre elementos) a través de tejidos óseos blandos. 

Acústico: límite 1: radiador, compuesto por las n superficies radiantes (𝑆𝑖) y los n-1 espacios de 
corte (𝑘𝑖) para i = 1,2,...n, límite 2: límite rígido del sonido, límite 3: eje axisimétrico, límite 4,5: 
impedancia acústica. Biocalentamiento: Los límites 6, 7 y 8 se configuraron como temperatura 

inicial. El cartílago y ligamento se configuraron como fuentes de calor. 
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(35) 

de tamaño 5x5 para dilatar la imagen original. La ecuación que describe este proceso 

se presenta en (35), donde a la máscara obtenida se le restó la imagen original 

permitiendo obtener una imagen de los bordes para los diferentes segmentos. Con 

base en esto, se determinaron los límites de cada entidad encontrada a partir de su 

respectivo centroide calculado previamente. Finalmente, los anchos y largos en mm 

fueron calculados mediante la conversión de las unidades digitalizadas para cada la 

imagen de entrada.  

 

𝐶𝑖 = (𝐴 ⊕ 𝐵) − 𝐴 = {𝑥|(�̂�)
𝑥

∩ 𝐴 ≠ ∅} − 𝐴  

 

Donde 𝐶𝑖 representa a la imagen de los contornos de los i segmentos en que 

fue segmentada por umbralado, A es la imagen a un umbral definido, �̂� es el elemento 

estructurante reflejado 180° y x representa a todos los pixeles de la imagen. 

 

La solución por FEM de todos los modelos presentados a lo largo de la 

descripción de la metodología se realizó por medio del software COMSOL Multiphysics 

5.1. Las señales obtenidas de la solución del campo acústico se tomaron a lo largo del 

eje axial y radial. Así también, los perfiles de los campos acústicos y de calentamiento 

fueron normalizados en orden de obtener únicamente patrones de referencia. Además, 

normalizar los datos permitió compararlos y evaluarlos con geometrías de referencia 

generalmente idealizadas. Como se mencionó, para las soluciones por FEM se 

realizaron análisis de convergencia con el fin de obtener los errores que puedan ser 

acarreados por la discretización de cada dominio. Los análisis fueron ejecutados para 

diferentes tamaños de malla. Se solucionaron los modelos con mallas de elementos 

triangulares de tamaño λ/6 y se compararon con modelos con mallas más finas; de 

elementos triangulares de tamaño de λ/8. Con este análisis se encontraron errores 

relativos de entre 0.134% y 1.5% para los diferentes modelos. El post-procesamiento 

y evaluación de las señales e imágenes se realizó en el software Matlab® 2017a. 

Todas las soluciones computacionales y de post-procesamiento se realizaron en una 

computadora con procesador Intel Core™ i7-7700 CPU@ 3600 con 4 núcleos y 12 GB 

de memoria RAM. 
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6. Resultados 

 
 
 

6.1 Modelado computacional del campo acústico generado por un transductor 

frontera (cóncavo mono-elemento) 

 

6.1.1. Modelado computacional del campo acústico con variación en la distancia de 

colocación y diferentes grosores de tejidos blandos (modelado para un solo tejido por 

geometría) 

 
 

Los datos para los resultados de la primera parte de este estudio se obtuvieron 

sobre el eje axial z a partir del centro de curvatura del transductor. Este eje 

corresponde equitativamente al eje de simetría del modelo 2D axisimétrico de la Fig. 

13 (Ver Fig. 13 a,b). Para evaluar el ancho del foco, los datos se obtuvieron donde la 

presión máxima fue alcanzada para cada solución del modelo paramétrico. Los datos 

muestran las características de enfoque cuando los tejidos se colocaron 

individualmente a diferentes distancias de la superficie del transductor. 

 

Las características del foco se compararon entre los diferentes resultados 

obtenidos debido a la parametrización de los diferentes grosores de tejidos, distancias 

de colocación y frecuencia. En las tablas 7 y 8 (ver Tabla 7 y 8) se muestran las 

variaciones en el ancho del foco con respecto a un patrón de referencia (propagación 

en un medio ideal). Estas variaciones son manejadas como errores relativos 

promedios de las características de enfoque cuando se colocó el ligamento o el 

cartílago para frecuencias de 3 MHz y 4 MHz. Para estas soluciones, se evaluaron la 

longitud del foco (a lo largo del eje de propagación) y el ancho del foco (transversal al 

eje de propagación). Estas dos características fueron tomadas donde la longitud total 

a la mitad del máximo (FLHM) y donde la anchura a la mitad del máximo (FWHM) fue 

alcanzada respectivamente. Ambas mediciones se calcularon a una caída de -3 dB de 

la presión máxima del foco [80]. Los datos fueron normalizados para que pudieran ser 

promediados y comparados con la propagación acústica del transductor únicamente 
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en agua, es decir, sin la presencia de los phantoms. Los resultados de las tablas 7 y 8 

muestran que los sesgos más pequeños para una frecuencia de 3 MHz se encuentran 

cuando la distancia d es de 60 mm y 70 mm. Para 4 MHz de frecuencia, las mejores 

distancias se encontraron cuando d = 60 mm - 80mm. Sin embargo, aunque las 

distancias de 60 mm a 80 mm conservaron las características del foco, el grosor de 

los tejidos modificó la distribución de la presión acústica en distancias anteriores a la 

interfaz del tejido. 

 

Tabla 7. Variación promedio en el ancho del foco para una frecuencia de 3 MHz. 

 

 Tabla 8. Variación en el ancho del foco para una frecuencia de 4 MHz. 

 

Las evaluaciones para determinar los “mejores grosores de tejidos” entre las 

señales de los modelos con phantoms y el patrón de referencia (propagación en agua) 

se dieron a partir del coeficiente de correlación de Pearson. Los mejores grosores de 

ligamento que permitieron una distribución de presión axial más cercana a la referencia 

cuando la frecuencia fue de 3 MHz y con d = 60 mm, 70 mm fueron (2, 2.2, 2.4, 2.6, 

3.2, 3.8, 4.2, 4.4) mm. Los mejores valores en los grosores de cartílago para la misma 

frecuencia fueron (0.8, 1.4, 1.6, 2, 2.2, 2.8, 3.6) mm. La Fig. 24 a (ver Fig. 24 a) muestra  

 
Distancia “d” 

[𝑚𝑚] 

Error relativo promedio [%]. Frecuencia 3 MHz. 

Distancia focal 

 [𝑚𝑚] 
FLHM 

[𝑚𝑚] 
FWHM 

[𝑚𝑚] 

Ligamento Cartílago Ligamento Cartílago Ligamento Cartílago 

60 1.202 1.096 2.633 1.305 2.648 2.328 

70 0.774 0.330 1.7191 1.864 2.713 2.121 

80 9.020 0.372 10.883 23.612 5.392 3.187 

90 2.233 3.343 60.584 31.959 2.787 4.587 

100 5.31 3.625 46.925 26.483 8.960 4.626 

 
Distancia “d” 

[mm] 

Error relativo promedio [%]. Frecuencia 4 MHz. 

Distancia focal  

[𝑚𝑚] 
FLHM 

[𝑚𝑚] 
FWHM 

[𝑚𝑚] 

Ligamento Cartílago Ligamento Cartílago Ligamento Cartílago 

60 0.7979 0.644 1.567 1.234 2.565 3.827 

70 0.7557 0.255 1.529 1.876 3.278 3.344 

80 0.825 0.214 6.8188 1.966 3.292 3.320 

90 4.000 5.368 45.255 29.646 3.586 5.385 

100 4.009 2.301 51.776 29.510 4.932 3.130 
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las distribuciones de presión acústica de uno de los mejores y peores casos con 

presencia de ligamento (4.4 mm y 3 mm, respectivamente). Asimismo, la distribución 

de la presión acústica con un grosor de tejido cartilaginoso de 0.8 mm y 4 mm se 

muestra en la Fig. 24 b (ver Fig. 24 b). En ambas gráficas, la frecuencia fue de 3 MHz. 

También, los tejidos estaban posicionados a una distancia de 70 mm de la superficie 

del transductor y fueron comparadas con la propagación del ultrasonido en agua. 

 

Cuando la frecuencia fue de 4 MHz, las mejores distribuciones se encontraron 

cuando el grosor del ligamento fue de (2, 2.2, 2.4, 2.6, 4 y 4.8) mm. Mientras que, para 

el cartílago, los mejores espesores se encontraron en un intervalo de 0.6 mm a 2 mm. 

Los gráficos en la Fig. 24 c, d (ver Fig. 24 c, d) muestran la propagación acústica en 

tejidos a 4 MHz. Las gráficas de la Fig. 24 c, d representan los mejores y peores casos 

con ligamento (ver Fig. 24 c) y cartílago (ver Fig. 24 d) cuando los tejidos estaban a 

una distancia d = 70 mm.  

 

6.1.2. Modelado computacional del campo acústico para la determinación de 

distancias de colocación y grosores de tejidos (modelado para dos tejidos contiguos) 

 

Para la segunda parte, la evaluación fue dependiente de los resultados de las 

distancias de colocación y espesores de tejidos descritos anteriormente como “mejores 

grosores o mejores casos”. Los datos con una frecuencia de 3 MHz presentaron mejor 

preservación del foco cuando la distancia db = 70 mm comparándolo con la 

propagación del ultrasonido en agua. Los espesores t1b y t2b para determinar esos 

resultados fueron 2 y 4.4 mm para el ligamento y, 0.8 mm, 1.4 mm, 1.2 mm y 3.6 mm 

para el cartílago. Cuando el estudio se realizó a 4 MHz de frecuencia, se encontró una 

presión acústica más uniforme con una distancia db = 70 mm y 80 mm. Los espesores 

resultantes fueron: t1b = 2 mm, 2.2 mm, 2.4 mm, 4 mm y, t2b = 0.6 mm - 2 mm; puesto 

que proporcionaron un coeficiente de correlación más cercano a 1 en comparación con 

la propagación en agua. 
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La distribución de presión acústica de los mejores casos para las soluciones del 

modelo de la Fig. 13 c se muestran en la Fig. 25 (ver Fig. 25). Los resultados son 

mostrados para frecuencias de 3 MHz y 4 MHz; mientras que la distancia entre el 

transductor y la interfaz del ligamento fue de 70 mm. 

 

 

Fig. 24. Presión acústica normalizada para diferentes espesores y frecuencias de tejido (d = 70 
mm). a) Presión acústica normalizada para espesores de ligamentos de 3 mm (mejor caso) y 

4.4 mm (peor caso) a una frecuencia de 3 MHz, b) presión acústica normalizada para un 
espesor de cartílago de 0.8 mm (mejor caso) y 4 mm (peor caso), frecuencia de 3 MHz,            

c) presión acústica normalizada a una frecuencia de 4 MHz, espesor del ligamento: 2.2 mm 
(mejor caso) y 3.4 mm (peor caso), d) presión acústica normalizada a 4 MHz, grosor del 

cartílago: 0.6 mm (mejor caso) y 3.2 mm (peor caso). En las cuatro gráficas se muestra la 
propagación del ultrasonido en agua como referencia. 
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6.2. Diseño de un transductor cóncavo de anillos concéntricos 
 

6.2.1. Determinación del radio de curvatura y radio geométrico 
 

El diseño del transductor de anillos concéntricos partió de 7 posibles geometrías 

que resultaron de variar el f# en función del radio de curvatura 𝑎. Los valores de los 

radios evaluados se muestran en la Tabla 5 (ver Tabla 5). Los resultados de la 

distribución de la propagación de la presión acústica a lo largo del eje axial son 

mostrados en la Fig. 26 (ver Fig. 26). Las gráficas presentan los resultados de las 

presiones relativas (ver Fig. 26a) y las presiones normalizadas (ver Fig. 26b) en 

comparación con las distribuciones del transductor comercial. Las distancias focales 

alcanzadas y el valor de las zonas focales, debido a la geometría, se muestran en la 

Fig. 27 (ver Fig. 27). Para obtener la zona focal se midieron las distancias entre los 

puntos (sobre el eje de propagación) donde la amplitud decayó -6 dB con respecto al 

valor máximo de presión. 

  

Fig. 25. Presión acústica normalizada para ambos phantoms de tejidos (cartílago y ligamento) con 
diferente grosor colocados a una distancia db = 70 mm. a) Presión acústica normalizada para una 

frecuencia de 3 MHz. Mejor caso en espesor de ligamento y cartílago: 4.4 mm y 3.6 mm, 
respectivamente. El peor de los casos fue con un espesor 2.4 y 3.6 mm en ligamento y cartílago 

respectivamente, b) presión acústica normalizada para una frecuencia de 4 MHz. Peor caso: espesor 
de ligamento y cartílago: 5 mm y 4 mm, respectivamente. Mejor de los casos, espesor de ligamento y 

cartílago: 2 mm y 0.6 mm, respectivamente. 
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Las dos características descritas anteriormente fueron comparadas con las del 

transductor comercial.  El tamaño de la zona focal presenta un comportamiento inverso 

a la distancia focal, es decir, entre más cercano es el punto máximo de A, la zona focal 

disminuye, por lo tanto, el f# ≈ 1. También, a partir de la medición de la distancia focal 

obtenida para cada geometría propuesta, se obtuvo el factor de enfoque de cada una. 

Este factor de enfoque fue evaluado de acuerdo a los límites propuestos por Kossoff y 

se muestra en la Fig. 28 (ver Fig. 28). En esta última figura se aprecian dos principales 

enfoques: fuerte y medio. De acuerdo a este criterio cuantitativo y considerando que 

puede existir distorsión de la señal para las evaluaciones posteriores, se seleccionaron 

cinco geometrías. Los radios de las geometrías 𝑎 seleccionadas en este primer 

proceso fueron 16.66 mm, 20 mm, 25 mm, 33 mm y 50 mm que corresponden a 

aquellas con un enfoque fuerte. 

 

 

 

 

Fig. 26. Distribuciones de las presiones acústicas de las distintas geometrías de transductores 
cóncavos propuestas con una distancia focal de 100 mm. Las gráficas son comparadas con la 

distribución del transductor comercial (línea negra). a) presiones absolutas, b) presiones 
normalizadas. 
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6.2.2. Rango focal variable y número de anillos concéntricos 

 

Debido a que los modelos con 𝑎 = 16.66 mm - 50 mm presentaron un enfoque 

fuerte, los cálculos para el desarrollo de la matriz anular fue tratada para estas 

geometrías. Las relaciones entre la cantidad de anillos con áreas iguales a partir de 

las relaciones de fase consideradas presentan diferentes resultados y se muestra en 

Fig. 27. Características focales obtenidas de los radios geométricos propuestos. Comparación de las 
distancias focales y las zonas focales respecto a la geometría del transductor comercial. Radio del 

transductor comercial (≈15 mm). La zona focal fue medida para una caída en la amplitud a -6 dB. 

Fig. 28. Factor de enfoque obtenido de las geometrías propuestas. Rangos de enfoque descritos 
por Kossoff (fuerte y medio). Las geometrías que contuvieron un enfoque fuerte fueron aquellas con 

un 𝑓# =1-3. Referencia con el radio geométrico del transductor comercial de radio 14.991 mm y   

𝑓# = 3.33. 
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la gráfica de la Fig. 29 (ver Fig. 29). Se observa que, para los 3 rangos focales 

propuestos, cuanto mayor sea éste y cuando 𝑎 aumenta, la cantidad de anillos tiene 

un crecimiento exponencial. Una gran cantidad de anillos puede ser eficiente para 

disminuir las distorsiones provocadas por la superposición de las señales de cada una 

de las fuentes en la formación del campo acústico. Sin embargo, el hecho de 

considerar una gran cantidad de anillos significa tener un sistema demasiado complejo 

y robusto. Esto mismo representaría una dificultad en procesos de modelado 

posteriores y en caso de fabricarse, procesos físicos y de manufactura demasiados 

complejos además de una electrónica robusta.  

 

Tomando en cuenta lo anterior, se decidió modelar aquellas geometrías cuyos 

radios geométricos 𝑎 para los rangos focales evaluados presentaron una cantidad de 

anillos menor a 20 elementos. Estas geometrías son mostradas en el recuadro la 

gráfica de la Fig. 29 (ver Fig. 29) y se resumen en la Tabla 9 (ver Tabla 9). Las 

geometrías fueron modeladas y resueltas por FEM en su rango focal desde zmin hasta 

zmax en pasos de 5 mm. Los resultados del modelado son presentados en el apartado 

siguiente. 

 

Fig. 29. Número de elementos anulares obtenidos por el método descrito para cada geometría y 
para diferentes rangos focales. 
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Tabla 9. Rangos focales para las geometrías del AAT cóncavo candidatas al proceso de modelado 
acústico. 

Radio 

geométrico 

[mm] 

Número de anillos obtenidos para diferentes rangos focales 

𝑧𝑚𝑖𝑛 = 80 𝑚𝑚 

𝑧𝑚𝑎𝑥 = 133.33 𝑚𝑚 

𝑧𝑚𝑖𝑛 = 75 𝑚𝑚 

𝑧𝑚𝑎𝑥 = 150 𝑚𝑚 

𝑧𝑚𝑖𝑛 = 70 𝑚𝑚 

𝑧𝑚𝑎𝑥 = 175 𝑚𝑚 

16.66 4 5 6 

20 5 7 9 

25 8 11 14 

33 15   

 

 

6.3 Campo acústico de los modelos de transductores cóncavos de anillos 

concéntricos 

 
 

6.3.1. Campo acústico generado por el modelo ideal de un AAT cóncavo 

 

En la Fig. 30 (ver Fig. 30) se muestran las características focales del modelo 

ideal de AAT cóncavo con 𝑎 = 16.66 mm para desplazamientos de 5 mm en cada rango 

focal permitido. También, se presentan los resultados donde la presión máxima a lo 

largo del eje axial fue encontrada y su ancho sobre este eje medidos a una caída de -

3 dB y -6 dB. Cuando el rango focal fue mayor, a medida que se trataba de alcanzar 

el extremo focal máximo zmax la presión máxima se encontró en el lóbulo secundario. 

Los resultados de los anchos a -3 dB y -6 dB en presión a lo largo del eje radial solo 

se presentan cuando la presión máxima fue alcanzada en el foco primario. En la Fig. 

31 (ver Fig. 31) se muestran los perfiles de presión acústica cuando la señal tuvo un 

desfase de 0°, así como en los dos extremos focales de los rangos evaluados. Éstos 

se obtuvieron a lo largo del eje axial además de mostrarse normalizados en escala 

logarítmica para destacar la formación de lóbulos secundarios. La Fig. 32 (ver Fig. 32) 

muestra los valores de presión en dB que tuvieron los lóbulos secundarios (ver Fig. 32 

a) y las distancias en que éstos fueron encontrados (ver Fig. 32 b). 

 



 

78 
 

 

Fig. 30. Características focales para una geometría de radio 𝑎 = 16.66 mm. Desplazamientos 
en fase para el rango focal evaluado (desplazamientos en pasos de 5 mm). Derecha: 

características de los puntos máximos de presión sobre el eje de propagación z. Izquierda: 
características del foco en el eje radial cuando la máxima presión se encontró en el lóbulo 

primario. 
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Fig. 32. Características de los lóbulos secundarios cuando la geometría fue de radio 𝑎 = 16.66 mm 
para 3 rangos focales diferentes. a) presión en los lóbulos secundarios en dB, b) distancia sobre el eje 

axial a la que se encontró el lóbulo secundario. 

Fig. 31. Presión acústica a lo largo del eje axial z obtenida en los extremos focales para cada rango focal 
evaluado. Geometría de radio 𝑎 = 16.66 mm. a) 4 anillos, rango focal de 53.33 mm, b) 5 anillos, rango 

focal de 75 mm, c) 6 anillos, rango focal de 105 mm. 
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 De manera similar, en las gráficas de la Fig. 33 (ver Fig. 33), se presentan las 

características focales para las simulaciones de las geometrías con 𝑎 = 20 mm. En la 

Fig. 34 (ver Fig. 34) se concentran las gráficas de la distribución de presión cuando se 

buscaron distancias focales iguales a los límites permitidos por cada geometría de 

radio de 20 mm. Las características lobulares secundarias para el mismo radio 

geométrico se muestran en la Fig. 35 (ver Fig. 35).   

Fig. 33. Características focales para una geometría con 𝑎 = 20 mm. Desplazamientos en fase para el 
rango focal evaluado (desplazamientos en pasos de 5 mm). Derecha: características de los puntos 

máximos de presión sobre el eje de propagación z. Izquierda: características del foco en el eje radial 
cuando la máxima presión se encontró en el lóbulo primario. 
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Fig. 35. Características de los lóbulos secundarios cuando 𝑎 = 20 mm para 3 rangos focales 
diferentes. a) presión en los lóbulos secundarios en dB, b) distancia sobre el eje axial a la que se 

encontró el lóbulo secundario. 

Fig. 34. Presión acústica a lo largo del eje axial z obtenida en los extremos focales para cada rango 
focal evaluado. Geometría de radio 𝑎 = 20 mm. a) 5 anillos, rango focal de 53.33 mm, b) 7 anillos, 

rango focal de 75 mm, c) 9 anillos, rango focal de 105 mm. 
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Las Figs. 36, 37 y 38 (ver Fig. 36, 37 y 38) muestran lo análogo a lo descrito 

anteriormente para las geometrías con 𝑎 = 25 mm en cada rango focal analizado. Por 

último, en la Fig. 39 (ver Fig. 39) se presentan las características de enfoque (ver Fig. 

39 a,b), los perfiles de presión acústica en los extremos del rango focal (ver Fig. 39c) 

y las características lobulares (ver Fig. 39d) cuando 𝑎 = 33.33 mm y un rango focal de 

53.33 mm. 

Fig. 36. Características focales para una geometría de radio 𝑎 = 25 mm. Desplazamientos 
en fase para el rango focal evaluado (desplazamientos en pasos de 5 mm). Derecha: 

características de los puntos máximos de presión sobre el eje de propagación z. Izquierda: 
características del foco en el eje radial cuando la máxima presión se encontró en el lóbulo 

primario. 
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Fig. 38. Características de los lóbulos secundarios cuando la geometría fue de radio de 25 mm 
para 3 focales diferentes. a) presión en los lóbulos secundarios en dB, b) distancia sobre el eje 

axial a la que se encontró el lóbulo secundario. 

Fig. 37. Presión acústica a lo largo del eje axial z obtenida en los extremos focales para cada rango 
focal evaluado. Geometría de radio 𝑎 = 25 mm. a) 8 anillos, rango focal de 53.33 mm, b) 11 anillos, 

rango focal de 75 mm, c) 14 anillos, rango focal de 105 mm. 
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Para todas las soluciones de los modelos recientemente descritos, la presión 

en el lóbulo secundario incrementaba en función del aumento en el rango focal. Pese 

a ello, la distancia en la que se encontró el lóbulo secundario disminuía, encontrándose 

menor a la mitad de A para cada geometría. También, la presión en el lóbulo 

secundario disminuía al aumentar la cantidad de anillos donde las distancias focales 

se intersecaban en diferentes rangos focales. 

 

 

Fig. 39. Distribución de las características para una geometría de radio 𝑎 = 33.33 mm y un rango focal de 
53.33 mm. a) Características en el eje z donde la máxima presión fue encontrada, b) características sobre 

el eje radial del lóbulo primario, c) perfiles de distribución de presión acústica para los dos extremos 
focales en el rango focal permitido y cuando el transductor tuvo un desfase de 0°, d) características de los 

lóbulos secundarios. 
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6.3.2. Campo acústico generado por el modelo de un AAT cóncavo con espacios de 

corte entre anillos 

 

Por las características focales y lobulares obtenidas, las geometrías con valores 

de 𝑎 de 20 mm, 25 mm y 33.33 mm con 5, 8 y 15 anillos, respectivamente, con rango 

focal de 53.33 mm (80 mm - 133.33 mm) fueron seleccionadas para esta parte del 

trabajo. Los 3 diferentes valores de 𝑎 se modelaron con la geometría 2D axisimétrica 

de la Fig. 22 (ver Fig. 22), considerando los espacios de corte entre elementos de tres 

diferentes distancias (λ, λ/2, λ/4).   

 

Los resultados de las presiones (dB) obtenidas en el lóbulo secundario para los 

desplazamientos en el rango focal se muestran en la Fig. 40 (ver Fig. 40). Se observa 

que existe un incremento en su valor de presión cuando el espacio de corte es de una 

longitud de onda. Además, el incremento se da cuando éste se aleja de A. El valor de 

presión del lóbulo secundario se redujo, con respecto a λ. cuando los valores de corte 

fueron de λ/2, además, no fueron significativamente distantes a un tamaño de λ/4.  En 

la Fig. 40 se puede apreciar que el lóbulo secundario con una presión menor a -6 dB 

fue encontrado en más del 80% de las distancias focales para geometrías con radio 

de 25 mm y 33.33 mm. El criterio de selección de 𝑎 se realizó en base a los datos de 

presiones en el lóbulo secundario, así como su posible fabricación. 

 

Partiendo de lo anterior, las siguientes evaluaciones se trabajaron con 𝑎 = 25 

mm, 8 anillos y un tamaño de corte de λ/2.  Un compromiso entre el radio geométrico 

𝑎, la cantidad de anillos, área de los anillos y un espacio de corte que pueda ser 

maquinado corroboró esta decisión. Además, con 𝑎 = 25 mm se podría facilitar el 

manejo del corte de la cerámica sin mencionar que el espacio de corte de 187 µm se 

encuentra por encima de los límites reportados por bibliografía. 
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6.4. Modelado computacional del campo acústico del transductor cóncavo de 

anillos concéntricos seleccionado en un medio homogéneo y a través de tejidos 

óseos blandos 

 

Para el modelado de la propagación acústica del AAT cóncavo a través de 

tejidos óseos blandos con grosores definidos fue seleccionada la geometría con 𝑎 = 

25 mm. La geometría está compuesta de 8 anillos, un espacio entre anillos de λ/2 y un 

rango focal de 53.33 mm. Esta geometría presentó el 80% de las distancias focales 

Fig. 40. Comparación de las presiones en los lóbulos secundarios generados para la evaluación de 
diferentes espacios de corte entre elementos para las geometrías de radio 𝑎 de 20 mm, 25 mm y 

33.33 mm todas en un rango focal de 53.33 mm; desde 80 mm a 133.33 mm. 
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con presiones < -6 dB en el lóbulo secundario en todo el rango focal permitido, por lo 

que, estas distancias focales efectivas u óptimas van desde 80 mm hasta 120 mm.  La 

formación del campo acústico a una distancia x dentro del rango focal permitido está 

dada por la contribución individual de cada anillo con señal de desfase βi. La Fig. 41 

(ver Fig. 41) muestra la formación del campo en un medio homogéneo con la 

contribución de 1, 2, 4 y 8 anillos, estos tres últimos, resultado del principio de 

superposición en la formación del campo acústico. Se observa que, cuando más 

contribuciones de elementos efectivos se tienen, el ancho del foco disminuye, el grado 

de focalización aumenta y la presión en los lóbulos secundarios tienden a disminuir. 

Además, se notó que la presión relativa aumentó en función de que más anillos 

efectivos fueron encendidos.  

Fig. 41. Formación del campo acústico en agua del diseño del AAT cóncavo a una 
distancia de enfoque de 100 mm. a) contribución de 1 anillo, b) contribución de dos 

anillos, c) contribución de 4 anillos, d) contribución total, 8 anillos. 
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 Por otro lado, un ejemplo del campo acústico formado en un medio homogéneo 

(agua) a diferentes distancias de focalización dentro del rango focal óptimo es 

mostrado en la Fig. 42 (ver Fig. 42). Se presentan los extremos focales más cercano 

(75 mm), y más lejano (120 mm) y la distancia de focalización igual que A. Cuando el 

enfoque del transductor es de 100 mm, inicialmente, se puede realizar una 

comparación cualitativa entre la geometría diseñada y la geometría del transductor 

comercial (ver Fig. 42 d). Si bien, 𝑎 es diferente para ambos casos, sus campos 

acústicos a una distancia de 100 mm carecen de lóbulos secundarios antes y después 

del foco primario. Esta uniformidad es deseable, y se preserva aun cuando los 

espacios de corte están incluidos en la geometría diseñada, y si bien, el ancho del foco 

medido a -3 dB o -6 dB decrece, la relación de enfoque mejora en 1.33. Además, la 

presión relativa aumentó debido a que el área efectiva aumenta cuando todos los 

anillos están encendidos.  

Fig. 42. Campos acústicos variables formados por el AAT cóncavo (𝑎 = 25 mm, 8 anillos) y campo 
acústico de la geometría del transductor comercial de radio de 14.991 mm. Para el AAT cóncavo 
todos los anillos están encendidos para formar los campos acústicos, el medio de propagación 

acústica es agua. a) Campo acústico a una distancia de 80 mm, b) campo acústico formado a una 
distancia de 100 mm, c) campo acústico formado a una distancia de 120 mm, d) campo acústico del 

transductor comercial de referencia, distancia de focalización 100 mm.  
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Una mejor apreciación en la distribución de la presión acústica a lo largo del eje 

axial z con r = 0 para el ATT diseñado, el radiador mono-elemento de referencia y el 

transductor comercial es mostrada en la Fig. 43 a (Fig. 43 a). Para este último, se 

utilizaron los datos experimentales de la caracterización acústica del transductor 

dentro de una tina llena de agua bidestilada desgasificada. La medición se realizó con 

un hidrófono (PZTZ44-0400, Specialty Engineering Associates®) colocado a 2 mm de 

la carcasa del transductor, que se desplazó en los ejes x e y con una resolución de 

0.1016 mm y, en z con una resolución de 1 mm.  

 

Las mediciones resultaron útiles para validar el modelado por FEM de la 

geometría del transductor comercial y a su vez tener certeza de que éste puede ser 

tomado como referencia para el diseño de nuestra propuesta. El ancho del foco de las 

mediciones experimentales a una caída de -6 dB de presión fue de 44 mm. Esta misma 

geometría modelada tuvo un ancho del foco 37.3633 mm; mientras que, para la 

propuesta, el ancho fue de 14.062 mm. Cabe recordar que, al sacrificar ancho focal 

sobre el eje de propagación, el grado de enfoque aumenta y, por tanto, la presión 

máxima en el foco aumenta. Además, para nuestra propuesta, en una focalización en 

fase, la presión a través del eje radial en donde la máxima presión fue alcanzada se 

obtiene una reducción de los lóbulos laterales. Aunque estos lóbulos son relativamente 

pequeños frente al lóbulo principal en r = 0, en el AAT cóncavo se presenta una 

disminución cercana al 50% en comparación con la geometría de referencia debido al 

alto grado de focalización (Ver Fig. 43 b).  

 

Una vez descritos los patrones de radiación, comparaciones con el transductor 

de referencia y la definición del rango focal efectivo (todo en un medio homogéneo), 

los phantoms de tejidos fueron colocados en el modelo. Los phantoms de cartílago y 

ligamento se colocaron a una distancia de 80 mm entre el centro de curvatura del 

transductor y la interfaz de los tejidos. 
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Los grosores de los tejidos utilizados fueron retomados de aquellos que se 

definieron como los mejores casos (sección 6.1.1). Estos grosores corresponden a 2 

mm, 2.2 mm, 2.4 mm, y 4.8 mm para ligamento y de 0.6 mm a 2 mm (intervalos de 0.2 

mm) para cartílago. Por el rango focal efectivo definido anteriormente y aunado al coste 

computacional que esto representa, las distancias de desfase utilizadas para la 

configuración del AAT cóncavo fueron desde 80 mm hasta 120 mm en pasos de 10 

mm. Las gráficas de las Fig. 44 (ver Fig. 44) muestran el cambio relativo Δ, del ancho 

del foco medido a una caída de -6 dB, en comparación con la propagación en el medio 

uniforme. Este cambio fue manejado en anteriores secciones como error relativo 

promedio pues se considera como el sesgo relativo de un total de muestras frente a 

una distribución patrón.  

 

 

 

Fig. 43. a) Distribución de la presión acústica a lo largo del eje de propagación z en r = 0. 
Comparación entre el modelado de la geometría AAT cóncava diseñada y las distribuciones del 

modelo FEM y experimental del transductor mono-elemento físico de referencia, b) distribución de la 
presión acústica a través de r donde la máxima presión acústica se obtuvo en z, comparaciones 
entre el AAT cóncavo diseñado las distribuciones del modelo FEM y experimental del transductor 

mono-elemento físico de referencia. 
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Fig. 44. Gráficas de la variación en el ancho del foco medido a una caída de -6 dB para las 
diferentes condiciones de evaluación, combinaciones de grosores y distancias de desfase. a) 

distancia de desfase 80 mm, b) distancia de desfase 90 mm, c) distancia de desfase de 100 mm, d) 
distancia de desfase de 110 mm. e) distancia de desfase 120 mm. 
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En las gráficas se observa que a medida que la distancia de desfase aumenta 

el foco se preserva, mientras más cercano está el foco del tejido la diferencia es mayor. 

Esto último puede verse en la distancia de desfase de 80 mm y 90 mm donde el foco 

o parte de él se encuentra sobre los dominios de los phantoms. Cuando el foco no se 

encuentra sobre el dominio del tejido, las diferencias en el ancho del foco tienen una 

mayor significancia al incrementar el grosor del ligamento. La Tabla 10 (ver Tabla 10) 

muestra las diferencias relativas para los diferentes grosores de ligamento en función 

de las distancias de desfase cuando fueron tomados en cuenta todos los grosores de 

cartílago. Cabe recordar que esta diferencia fue calculada tomando como referencia la 

propagación acústica en el agua (sin tejidos). 

 

Hay que recordar que uno de los objetivos principales es lograr conservar el 

foco y, por tanto, preservar la mayor energía acústica luego de atravesar estas dos 

estructuras. Para las 4 distancias focales por desfase, el cambio en el ancho del foco 

es menor al 5%; por lo que, en el modelado acústico esto es deseable para los 

objetivos buscados. Sin embargo, a pesar de que el ancho del foco se preserva, la 

presión acústica relativa en el foco disminuye ligeramente presentando variaciones y 

aumento de presión en la interfaz donde fueron colocados los phantoms.  

 

Tabla 10. Incrementos relativos para diferentes grosores de ligamentos y distancias de desfase. 

Distancia 

focal 

[𝑚𝑚] 

 

Grosor de ligamento 

 

2 𝑚𝑚 2.2 𝑚𝑚 2.4 𝑚𝑚 2.6 𝑚𝑚 4 𝑚𝑚 4.8 𝑚𝑚 

 

80 

 

15.608 % 

 

15.437 % 

 

13.125% 

 

12.869 % 

 

11.329 % 

 

10.302 % 

90 1.812 % 1.473 % 1.743 % 1.743 % 3.602 % 5.854 % 

100  1.092 % 1.371 % 1.426 % 1.307 % 1.586 % 1.921 % 

110  1.316 % 1.417 % 1.332 % 1.370 % 0.387 % 0.913 % 

120  1.156 % 1.226 % 1.257 % 1.210 % 1.451 % 1.327 % 
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6.5. Modelado computacional del patrón de calentamiento en los tejidos óseos 

blandos generado por el AAT cóncavo seleccionado 

 

Como se explicó en la sección 5.4.2, el modelado del biocalentamiento está 

sujeto a la solución del campo acústico en estado estacionario. Debido a que no se 

cuenta con el transductor de manera física no es posible conocer los valores máximos 

y mínimos de presión e intensidad soportadas. Así que, esta parte del estudio solo 

sirvió para dar una aproximación acerca del patrón de calentamiento en los tejidos con 

diferentes tiempos de exposición. Únicamente se utilizaron las distancias focales de 

80 mm, 100 mm y 120 mm con grosores de 2 mm y 4.8 mm para ligamento y de 0.6 

mm y 2 mm para cartílago. Es de notar que estos grosores corresponden a los mínimos 

y máximos para los dos tipos de tejidos óseos blandos que se han manejado en este 

trabajo. Con ello, se pudieron aproximar las dimensiones geométricas de los patrones 

de calentamiento en las condiciones mínimas y máximas de los phantoms utilizados 

en este trabajo.  

 

Un ejemplo de los patrones de calentamiento normalizados para una distancia 

de focalización de 100 mm, 0.5 s en el tiempo de exposición donde thl y thc fueron de 

2 mm y 0.6 mm respectivamente se muestran en la Fig. 45 (ver Fig. 45).  Para las 

mismas condiciones, pero con una distancia de focalización de 80 mm y 120 mm es 

presentado en la Fig. 46 y 47, respectivamente (ver Fig. 46 y 47). Las imágenes 

segmentadas y la determinación de sus contornos en los 4 umbrales del incremento 

de temperatura se muestran en la Fig. 48 (ver Fig. 48). Las características de los 

patrones a diferentes umbrales y tiempos de exposición para una focalización de 100 

mm con los phantoms utilizados son presentados en la Fig. 49 (ver Fig. 49). Se observa 

que el tamaño de los lóbulos en ancho y largo tiene una distribución cuasi-uniforme 

después de los 5 s de exposición. El área que ocupa cada región segmentada 

incrementa en función del tiempo, además, se presenta un incremento de temperatura 

mayor para phantoms más gruesos. Los incrementos de temperatura para todos los 

casos fueron menores de 5 °C en el máximo tiempo de exposición. 
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Fig. 45. Patrón de calentamiento normalizado para una distancia de focalización de 100 mm con grosores 
mínimos. a) Unión del campo acústico y campo de calentamiento, b) definición del patrón del 

calentamiento sobre los phantoms de tejidos (en donde la ecuación de biocalentamiento fue definida). 

Fig. 46. Patrón de calentamiento normalizado para una distancia de focalización de 80 mm con grosores 
mínimos, el foco principal del campo acústico se encuentra sobre los phantoms de tejidos. a) Unión del 

campo acústico y campo de calentamiento, b) patrón del calentamiento sobre los phantoms de tejidos (en 

donde la ecuación de biocalentamiento fue definida). 
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Fig. 47. Patrón de calentamiento normalizado para una distancia de focalización de 120 mm con 
grosores mínimos. a) Unión del campo acústico y campo de calentamiento. b) patrón del 

calentamiento sobre los phantoms de tejidos (en donde la ecuación de biocalentamiento fue 

definida). 

Fig. 48. Segmentación de los patrones de calentamiento por umbralado en 50%, 70%, 90% y 100% del 
incremento de temperatura. Umbralado de los patrones a diferentes distancias de focalización 
(izquierda), contornos de los umbrales obtenidos por operadores morfológicos (derecha). a) 

segmentación de los patrones, focalización 100 mm. b) contornos obtenidos, focalización 100 mm. c) 
segmentación de los patrones, focalización 80 mm. d) contornos obtenidos, focalización 80 mm. e) 

segmentación de los patrones, focalización 120 mm. f) contornos obtenidos, focalización 120 mm. 
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Cuando la focalización se define a 80 mm (ver Fig. 50), el foco principal 

generado por el campo acústico se encuentra en los phantoms de tejido. Las 

dimensiones del foco oscilan entre 0.2 mm y 1.5 mm en el ancho y, entre 0.2 mm y 3 

mm en el largo en diferentes umbrales y para diferentes tiempos de exposición. 

Además, como (28) se resolvió donde la presión máxima fue alcanzada, el incremento 

de temperatura llegó hasta 43.7 °C. Dado que la temperatura inicial de los phantoms 

fue de 20 °C, la temperatura sobre estos a un tiempo de exposición de 20 s alcanzó 

los 63.7 °C. 

 

Fig. 49. Características de los patrones de calentamiento para una focalización de 100 mm a 
umbrales del 50%, 70%, 90% y 100 % del incremento de temperatura para tiempos de exposición 
de 0.5-20 s. Los grosores de los phantoms de ligamento y cartílago fueron mínimos (2 mm y 0.6 

mm) y máximos (4.8 mm y 2 mm). a) Ancho de los patrones en el eje radial r, b) largos de los focos 
en el eje axial de propagación z, c) área en mm2 ocupada por los lóbulos a diferentes umbrales y 

tiempos de exposición, d) incremento de temperatura alcanzado para T0 = 20 °C considerando una 
fuente de calentamiento lineal. 
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Finalmente, en la Fig. 51 (ver Fig. 51) se presentan los resultados cuando en la 

focalización por desfase en la señal de entrada se alcanzó una distancia de 120 mm. 

Los valores mínimos relativos del incremento de temperatura en los phantoms de 

cartílago y ligamento fueron desde 0.08 °C con grosores mínimos y tiempos de 

exposición de 0.5 s. Con grosores máximos y tiempos de exposición de 20 s, se 

obtuvieron incrementos de hasta 2.25 °C. En tiempos t ≤ 5 s, se presentaron 

formaciones de múltiples focos a umbrales del 50% y 70% con tamaños pequeños en 

ancho y largo (ver Fig. 51a,b). Cuando t > 5 s, los múltiples patrones se unificaron 

Fig. 50. Características de los patrones de calentamiento para una focalización de 80 mm a umbrales 
del 50%, 70%, 90% y 100 % del incremento de temperatura para tiempos de exposición de 0.5-20 s. 
Phantoms de ligamento y cartílago con grosores mínimos (2 mm y 0.6 mm) y máximos (4.8 mm y 2 

mm). a) Ancho de los patrones en el eje radial r, b) largos de los focos en el eje axial de propagación 
z, c) área en mm2 ocupada por los lóbulos a diferentes umbrales y tiempos de exposición, d) 

incremento de temperatura alcanzado para T0 = 20 °C considerando una fuente de calentamiento 
lineal. 



 

98 
 

formando un solo patrón a dicho umbral. Pese a la formación de múltiples patrones, el 

área ocupada por los diferentes segmentos umbralados creció en función del tiempo y 

fue mucho mayor para incrementos ≤ 50 %. El patrón de calentamiento para esta 

distancia de focalización tomó una forma cónica, haciendo referencia al camino 

formado por el campo acústico a dicha distancia (ver Fig. 42c).  

 

 

 

Fig. 51. Características de los patrones de calentamiento para una focalización de 120 mm a 
umbrales del 50%, 70%, 90% y 100 % del incremento de temperatura para tiempos de exposición de 
0.5-20 s. Phantoms de ligamento y cartílago con grosores mínimos (2 mm y 0.6 mm) y máximos (4.8 

mm y 2 mm). a) Ancho de los patrones en el eje radial r, b) largos de los focos en el eje axial de 
propagación z, c) área en mm2 ocupada por los lóbulos a diferentes umbrales y tiempos de 

exposición, d) incremento de temperatura alcanzado para T0 = 20 °C considerando una fuente de 

calentamiento lineal. 
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7. Discusión 

 
 

 
7.1. Modelado computacional del campo acústico generado por un transductor 

frontera (cóncavo mono-elemento) para la determinación de distancias de 

colocación y grosores de los phantoms de ligamento y cartílago. 

 

El modelado computacional para la propagación acústica del transductor HIFU 

comercial a través de phantoms de ligamento y cartílago mostró una distribución más 

uniforme cuando éstos se colocaron a una distancia de 60 mm, 70 mm y 80 mm. Estos 

resultados fueron derivados de analizar las características focales obtenidas en cada 

caso. Así, este estudio nos permitió obtener una distancia de referencia a la cual puede 

ser colocado el(los) tejido(s) de interés a partir de transductor. Cuando el foco no se 

deforma aún después de sobrepasar algunos tejidos, la deposición de máxima energía 

podría encontrarse en una estructura posterior, es decir, una estructura más profunda. 

El estudio de la sección 5.1.2. podría ser un ejemplo de ello, o bien, si la estructura 

posterior fuera el hueso o un tumor óseo.   

 

La determinación de los espesores óptimos mediante la similitud con la señal 

de referencia fue mediada a partir del coeficiente de correlación de Pearson. Con ello, 

se pudo demostrar cuantitativamente que, cuando los phantoms de ligamento y 

cartílago fueron suficientemente estrechos, el coeficiente de correlación se acercaba 

a 1 y las señales eran más parecidas entre sí. También, cuando los phantoms de 

tejidos se colocaron individualmente, las geometrías con menor grosor minimizaron los 

reflejos de las ondas hacia la cara del transductor. Para phantoms más anchos, 

aunque la absorción sobre ellos puede ser inevitable, se observó que, en su análisis 

acústico, es posible sobre pasar estos tejidos individualmente. En caso de llegar a 

considerar otros subdominios con características de tejidos como hueso cortical y 

esponjoso, se deberá tener en cuenta efectos como impedancia y la atenuación de los 

mismos.  
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7.2 Diseño geométrico del AAT cóncavo y simulación del campo acústico 

 

El diseño geométrico con las características de frecuencia y distancia focal 

iniciales permitió tener un conjunto de geometrías con un alto enfoque de acuerdo a 

los criterios de Kossoff [41,42]. Teóricamente, esto podría ser deseable debido a que 

en un proceso de diseño físico puede existir un decaimiento en el enfoque debido al 

proceso de maquinado y la selección de materiales. Relacionando la primera parte del 

estudio con la del diseño del transductor, se obtuvo un estimado donde el límite inferior 

puede ser colocado para la aplicación buscada. Para conocer el límite inferior 

adecuado del rango focal, se obtuvo que, si zmin → A y 𝑎 es grande, entonces el f# → 1. 

Por otro lado, si el límite zmin ≪ A, para 𝑎 pequeños, f# ≫ 1.  Además, si zmin ≪ A, por 

ejemplo 70 mm, el rango focal aumentaba considerablemente debido a que zmax era 

muy grande por (22). Esto pudo representar un problema para 𝑎 pequeñas, debido a 

que la relación focal para estos cuando se enfocaba en el extremo máximo era muy 

grande [93].  

 

Basados en [51,54,81], se pudo justificar el trabajo para que los criterios de 

diseño no fueran arbitrarios y, por lo tanto, obtener un número mínimo de anillos para 

diferentes radios geométricos y rangos focales. Tomando en cuenta el máximo desfase 

entre elementos de 90° =  𝜋/2,  el cálculo del máximo desfase de los extremos 

condiciona la cantidad de elementos anulares que se tendrán. Si ∆𝜃 en (23) es grande, 

el número de elementos aumenta, esto sucede cuando 𝑎 es grande y zmin ≪ A. Si ∆𝜃 

en (23) es pequeño, el número de elementos disminuye, pasa cuando 𝑎 es menor y 

zmin ~ A. Un resumen de las relaciones descritas anteriormente referentes al diseño del 

AAT es mostrado en la tabla 11 (ver Tabla 11). 

 

Para el proceso de modelado, cuando el transductor enfocaba hacia los 

extremos máximos del rango focal evaluado (133 mm, 150 mm o 175 mm) el grado de 

focalización decrecía, pero ocurría un aumento de la zona focal. Además, en estas 

zonas, la presencia de un lóbulo secundario era más evidente, con un valor de presión 

entre -5 dB hasta 0 dB en presión acústica. En otras palabras, cuando el extremo focal 
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máximo fue de 175 mm, la máxima presión se tuvo en el lóbulo secundario y no en el 

lóbulo primario: donde debería encontrarse. Por ello, aquellas geometrías con el rango 

focal de 53.33 mm fueron las que presentaron mejores distribuciones de presión axial. 

Aunque hacer un rango focal más estrecho podría resultar en la disminución de la 

presión en dichos lóbulos, eso no es necesariamente deseable para la aplicación 

buscada.  

 

Tabla 11. Relaciones de los criterios de diseño del AAT. 

Para el 𝑓# Para el rango focal Para el número de elementos 

(𝑁𝑎) con 𝜙 =  𝜋/2 

Si 𝑧𝑚𝑖𝑛 → 𝐴 y 𝑎 es grande,  𝑓# → 1. 

Si 𝑧𝑚𝑖𝑛 → 𝐴 y 𝑎 es pequeño, 𝑓# ≫ 1. 

Si 𝑧𝑚𝑖𝑛 ≪ 𝐴 y 𝑎 es grande, 𝑓# → 1. 

Si 𝑧𝑚𝑖𝑛  ≪ 𝐴 y 𝑎 es pequeña, 𝑓# ≫ 1. 

 

Si 𝑧𝑚𝑖𝑛  ≪ 𝐴, 𝑧𝑚𝑎𝑥 ≫ 𝐴. 

Si 𝑧𝑚𝑖𝑛 → 𝐴, 𝑧𝑚𝑎𝑥  ~ 𝐴. 

 

Si 𝑧𝑚𝑖𝑛 ≪ 𝐴, ∆𝜃 es grande  

∴ 𝑁𝑎 es grande. 

Si 𝑧𝑚𝑖𝑛 → 𝐴, ∆𝜃 es pequeño  

∴ 𝑁𝑎 es mínimo. 

 

 

De los modelos con espacios de corte con un tamaño de λ/4 se alcanzó una 

presión en el lóbulo secundario similar a la de los modelos ideales cuando el desfase 

fue mayor que A. Los valores de presión no distaron lo suficiente de un tamaño de λ/2 

cuando el lóbulo secundario fue menor de -6 dB de presión con diferencias de hasta 

0.5 dB. Además, en las distancias de focalización por desfases menores de A, la 

presión en el lóbulo secundario es menor en un tamaño de corte de λ/2 comparado 

con λ/4 debido a las diferencias de las señales para formar el foco a una distancia de 

enfoque más cercana. Seleccionando un valor de λ/2, para una frecuencia de 4 MHz, 

el tamaño aproximado del corte es de 187 𝜇m. Comparado con algunos valores 

reportados [29,67], aún para diferentes frecuencias, con espacios de entre 50 𝜇m y 

100 𝜇m, se considera que nuestra propuesta puede ser factible de evaluación para un 

proceso futuro de manufactura. 

 

La presión relativa en el foco a medida que éste fue desplazado por desfase 

aumentó cuando la distancia de focalización fue < A y disminuyó cuando fue > A. Para 

una presión inicial de 1 Pa con todos los elementos activos a una focalización de 100 
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mm  la presión en el foco fue de  ≈ 50 Pa, mientras que, a 80 mm y 120 mm varió 

aproximadamente en ±5 Pa, respectivamente. La pérdida de presión en enfoques 

lejanos se da en función de que la energía máxima que puede ser entregada se 

distribuye en todo el rango focal. Éste es un comportamiento en transductores de 

enfoque variable y, a menos que se tenga una geometría con demasiados elementos, 

el rango de enfoque no deberá ser mucho mayor que el radio de curvatura. Esto último 

terminó por validar la selección de la geometría en función de los diferentes rangos 

focales evaluados.  

 

7.3. Modelado computacional del campo acústico y de calentamiento generado 

por el AAT cóncavo a través de phantoms de tejido blando óseo 

 

Cuando se simuló la geometría seleccionada con la presencia de los phantoms 

de tejidos, al colocarlos a una distancia de 80 mm del transductor, el cambio en el 

ancho del foco para diferentes distancias de desfase fue dependiente del grosor de 

ligamento. Cuando el foco principal no se encontró sobre los phantoms, se logró 

preservar hasta un 90% del mismo, independientemente del grosor de los tejidos. Este 

porcentaje fue calculado comparando los perfiles de presión sobre el eje axial, 

tomando como referencia el modelo de propagación acústica únicamente en agua. 

 

La simulación de los patrones de calentamiento fue realizada con una presión 

inicial arbitraria debido a que no se tienen las características eléctricas y acústicas 

máximas que puede soportar cada anillo ni el transductor, en general. Con esta presión 

inicial fue posible obtener incrementos máximos de temperatura de hasta 5°C. Esto 

último cuando los phantoms se encontraron lejos del foco generado del transductor y 

considerando una fuente de calor lineal en el intervalo de tiempo estudiado. Cabe 

recordar que el objetivo principal es que el mayor calentamiento pueda darse en el 

foco principal por lo que tener incrementos pequeños de temperatura en los phantoms 

evaluados representó buenos resultados.  
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Cuando el foco principal estuvo sobre los phantoms, es decir, con la distancia 

de focalización de 80 mm, se obtuvo un incremento de hasta 43°C. Si los tumores 

como Condrosarcomas o Fibrosarcomas, tuvieran propiedades similares o muy 

cercanas a los phantoms evaluados en este trabajo, se esperaría un comportamiento 

térmico similar al mostrado en la Fig. 50 (ver Fig. 50) para tiempos cortos. Cuando se 

consideraron los grosores máximos de ambos phantoms, se presentó un crecimiento 

en el largo del foco y las temperaturas alcanzadas fueron mayores conforme el tiempo 

de exposición aumentó. Para todos los casos, debido al alto coeficiente de absorción 

del ligamento, la mayor parte del aumento de temperatura se concentra dentro de este 

subdominio en el modelo. 

  

Cuando las distancias de focalización fueron de 100 mm y 120 mm en t ≤ 2 s el 

patrón de calentamiento fue irregular, ocupando espacios radiales desde 10 mm hasta 

20 mm. Aunque las distancias parecieran ser significantemente grandes, los 

incrementos de temperatura fueron de apenas < 2°C que representó solo el 50 % del 

máximo incremento de temperatura para dichos tiempos de exposición. Estos 

comportamientos sirvieron como referencia para observar la formación de campos 

térmicos uniformes en función del tiempo para diferentes condiciones de focalización 

y que incidieron directamente en las características geométricas medidas.   

 

Pese a los amplios resultados en los incrementos relativos de temperatura, hay 

que ser cuidadoso con ellos, pues es necesario fabricar y caracterizar el transductor 

para validar el modelo. Debido al proceso de simulación, la fuente de calor se configuró 

como lineal para que (29) fuera resuelta debido a la formación del campo acústico por 

el desfase de las señales de entradas. Además, cabe recordar que el campo acústico 

fue resuelto en estado estacionario, por lo que las no se contemplan las no linealidades 

en la formación del mismo. Por ello, los resultados fueron normalizados siendo de 

mayor interés las formas y dimensiones de los patrones generados. Los incrementos 

de temperatura obtenidos nos sirven como referencias sujetas a las condiciones 

iniciales y podría ser un punto de partida para futuros trabajos y mejoras del modelo. 
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8. Conclusiones y perspectivas 

 
 
 

En este trabajo de tesis se lograron diferentes objetivos con el fin de estudiar el 

comportamiento acústico del ultrasonido focalizado a través de tejidos óseos blandos 

por modelado con FEM. Los estudios fueron realizados a partir de la geometría de un 

transductor mono-elemento, así también, con la geometría de la propuesta de un 

transductor cóncavo de anillos concéntricos. Debido a la naturaleza de los tejidos de 

interés, con la geometría mono-elemento, se contribuyó a estimar una distancia de 

colocación desde la superficie del transductor hasta la interfaz de los tejidos. Con esta 

distancia, se pudieron atravesar los phantoms de tejidos ligamento y cartílago 

preservando la forma en el foco. Lo anterior, considerando que estos tejidos son 

adyacentes al objetivo final para una aplicación en tumores óseos cuando éstos no 

han erosionado la cortical ósea. Las evaluaciones también permitieron obtener 

grosores en los phantoms de cartílago y ligamento que propiciaron la conservación del 

foco comparado con un modelo de referencia en un medio sin pérdidas. 

 

Para el diseño del transductor cóncavo de anillos en concéntricos, la geometría 

seleccionada fue para una frecuencia de 4 MHz con un radio de curvatura de 100 mm 

y un radio geométrico de 25 mm. Consta de 8 anillos concéntricos entre sí, con 

espacios entre los anillos activos de aproximadamente ~187 𝜇m y una distancia focal 

variable efectiva de 40 mm que va desde 80 mm hasta 120 mm. El límite inferior de 

enfoque coincide con la distancia entre la superficie del transductor y la interfaz de los 

tejidos, permitiendo depositar la máxima energía ultrasónica sobre ellos si así se 

desea. La selección de la geometría fue producto de diversos procesos teóricos y de 

estudios por modelado donde se evaluaron diferentes condiciones de diseño. Además, 

se tomó en cuenta que esta geometría puede llegar a ser construida de manera física 

y que las características geométricas no representarían severas dificultades en el 

proceso de manufactura.  
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Para probar la versatilidad de la geometría propuesta, se modelaron por FEM 

los campos acústicos y de calentamiento a través de phantoms de tejidos óseos 

blandos. Los resultados de los modelos computacionales permitieron obtener una 

perspectiva del comportamiento de nuestra propuesta para diferentes condiciones de 

los phantoms evaluados. El modelado acústico reflejó que es posible atravesar los 

phantoms de ligamento y cartílago preservando el foco cuando la distancia de 

focalización fue de 100 mm a 120 mm y los tejidos estuvieron a 80 mm. Además, con 

el control de la fase en la señal de cada elemento se podría generar la formación de 

múltiples focos en diferentes intervalos de sonicación.  

 

Con los patrones de calentamiento se obtuvo que, para las condiciones iniciales, 

si el foco principal no se encuentra sobre los phantoms, se obtienen incrementos de 

temperatura pequeños. Además, los patrones de calentamiento se forman en 

pequeñas regiones mostrando una mayor concentración sobre el phantom con 

características acústicas del ligamento. La primera afirmación es deseable para la 

aplicación buscada, ya que el tejido objetivo se considera que se encuentra posterior 

a los tejidos aquí evaluados. También, se debería tener información exacta de las 

propiedades térmicas y acústicas de los tejidos objetivos (tumores óseos, 

cartilaginosos y fibrosos) para que puedan ser incluidos en los modelos. Además, si 

con los incrementos de temperatura se lograra llegar a la hipertermia en los tejidos 

adyacentes, se podrían realizar estudios para terapias paliativas. 

 

 Finalmente, pese a no tener la geometría física, en este trabajo de tesis se han 

plasmado las consideraciones teóricas en las que, bajo diferentes condiciones y 

criterios de diseños, el fenómeno puede ser modelado. La experimentación deberá 

realizarse para validar los resultados; desde la elaboración de los phantoms hasta una 

posible fabricación del transductor propuesto. No obstante, por el proceso de 

modelado computacional se tiene una aproximación de los resultados del estudio de 

interés y las correcciones necesarias en los modelos deberán ser realizadas de 

acuerdo a lo obtenido en la experimentación. 
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Perspectivas para trabajo a futuro 

 

A partir de los resultados por modelado computacional y de la experiencia 

adquirida durante el desarrollo del trabajo para el enfoque buscado, se presentan las 

perspectivas para mejorar los resultados esperados. Entre algunos de los trabajos 

futuros se tienen: 

 

 Elaboración de los phantoms de ligamento y cartílago con los grosores de 

tejidos encontrados en este trabajo. Caracterización y medición de sus 

propiedades acústicas. 

 

 Experimentación de la propagación acústica del transductor HIFU mono-

elemento a través de los phantoms fabricados (uno a la vez y dos phantoms 

contiguos entre sí). Validación de los resultados del proceso de modelado de 

las secciones 6.1.1. y 6.1.2. 

 

 Búsqueda de recursos y condiciones para la fabricación física del AAT cóncavo. 

Este paso podría estar sujeto a terceros y las condiciones de fabricación son 

dependientes de los materiales, máquinas y procesos de manufactura. 

También, se puede incluir el desarrollo de la electrónica asociada (fuentes, 

generadores, circuitos de potencias) para el funcionamiento del transductor en 

la excitación de los diferentes elementos. 

 

 Modelado multifísica del campo acústico y del fenómeno de piezoelectricidad 

en transductores de arreglos en fase, tales como el del AAT cóncavo. 

 

 Evaluación de diferentes condiciones de contorno en el modelado de los 

campos acústicos y de calentamiento generados por transductores HIFU para 

reducir tiempos de simulación con resultados convergentes. 
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 Reconstrucción de imágenes de tumores óseos para obtener geometrías 

definidas que puedan ser modeladas por FEM y para la creación de moldes 

para phantoms ultrasónicos de dichos tumores. 

 

 Caracterización acústica de los tumores óseos y fabricación de phantoms con 

dichas propiedades utilizando los moldes que pudieron haberse diseñados 

anteriormente.  

 

 Elaboración de protocolos para la experimentación y uso de ultrasonidos 

focalizados en phantoms y tejido ex vivo de tumores óseos y tejidos óseos 

blandos buscando ablación térmica e hipertermia. Se buscan obtener 

resultados para sustentar su aplicación y evaluación como alternativa en 

terapias oncológicas y paliativas respectivamente. 
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9.1 Congreso internacional 
 
 

Título: Computational Modelling of Ultrasonic Propagation of a HIFU Transducer in 

Ligament and Cartilage. 

Autores: García-López, J.C.; Trujillo-Romero, C.J.; Vera, A.; Leija, L.; Chopra, R.; 

Martínez-Valdez, R. 

Congreso: Global Medical Engineering Physics Exchanges/Pan American Health 

Care Exchanges (GMEPE/PAHCE). 

Lugar: Sevilla, España. 

Fecha: 15 – 20 de marzo 2021.  

 

 

9.2 Congreso nacional de divulgación científica 

 

Título: Uso de capas PML en el Modelado del Campo Acústico de un Transductor 

HIFU Cóncavo. 

Autores: García-López, J.C.; Vera, A.; Leija, L.; Martínez-Valdez, R. 

Congreso: Congreso Nacional de Ingeniería Biomédica. 

Lugar: Guadalajara, Jalisco. 

Fecha: 1-3 de noviembre 2021.  
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Abstract— High intensity focused ultrasound (HIFU) as a non-

invasive technique is under study due to its application in 

rehabilitation and as oncological therapy. High intensity pressure 

in a millimetric space generates high acoustic intensity that 

produces an ablation temperature (> 60 °C). For treatment 

planning in cancer therapy and systems characterization, it is 

usual to use computational modeling. Finite Element Method 

(FEM) is a common tool used to solve acoustic fields produced by 

HIFU transducers. However, the computational cost could 

represent an issue; therefore, it is necessary to simplify the model 

to try obtaining an approximate solution that can be validated. In 

this work, modeling of the acoustic propagation of a HIFU 

transducer was made by means of a perfectly absorbing artificial 

layer named perfectly matched layer (PML). The methodology 

consisted in the proposal of a minimum distance to place this layer 

from the region of interest, which keeps a relation to the focal zone. 

The results showed a decrease in the number of elements used for 

the solution; consequently, there was a reduction of more than 

twice the simulation time compared to a reference model. The 

simulations were validated with experimental acoustic pressure 

measurements along the propagation axis where the maximum 

pressure was located at 97 mm. For our model, the maximum 

pressure reached was found at 97.165 mm, whereas for the other 

models there was an increase in distance up to 0.62 mm. 

 

Palabras clave— Acoustic field modeling, Discretization, 

FEM, PML, Ultrasonic transducer. 

 

 

I.  INTRODUCCIÓN 

  

El ultrasonido focalizado de alta intensidad (HIFU) es una 

técnica para terapia mínimamente invasiva, cuyo objetivo es 

lograr un aumento de temperatura en la zona de aplicación [1]. 

Con esta técnica, se pueden alcanzar temperaturas de 

hipertermia o ablación térmica con fines de rehabilitación, 

paliación o como terapia oncológica. El método consiste en la 

deposición de energía acústica de alta intensidad en un punto 

específico (foco), lugar donde ocurren las interacciones 

mecánicas y fisicoquímicas con el medio de interés [1]. El 

suministro de energía puede ser dado por diferentes tipos de 

transductores, ya sea formados por elementos simples o 

arreglos de elementos [1]. Los transductores HIFU mono-

elemento contemplan un disco cóncavo que, debido a su 

geometría, concentran la alta energía en un punto específico a  

una distancia fija. Para los estudios de factibilidad, diseño y 

caracterización de sistemas, es común apoyarse en la 

simulación computacional de los fenómenos a analizar [2]. 

Modelar el fenómeno de interés permite estudiar el desempeño 

o funcionalidad de la metodología para la planeación de la 

experimentación y reducción de las dificultades que eso 

conlleva.  

 

El efecto acústico de transductores HIFU puede ser 

aproximado resolviendo la ecuación de onda de Helmholtz por 

método del elemento finito (FEM). Debido a la naturaleza de la 

ecuación de onda, su solución por FEM representa un alto coste 

computacional, generalmente por la discretización del dominio. 

Cuanto más grande sea la geometría, tenga múltiples 

subdominios o con altas frecuencias, la solución por FEM se 

vuelve más compleja. Una forma disminuir los recursos 

computacionales utilizados es reduciendo el tamaño de la 

geometría, truncando el límite de radiación con el uso de 

materiales absorbentes perfectamente acoplados (PML) [3-5]. 

La capa de PML es un dominio artificial que imita una 

radiación infinita mediante límites finitos; además, reduce las 

reflexiones numéricas en las zonas de interés. La PML ha sido 

descrita para electromagnetismo [3], pero es válida para la 

solución de ecuaciones de onda al “sustituir” condiciones de 

contorno más simples como la impedancia acústica. El 

rendimiento y eficacia de la PML depende del grosor y de la 

posición en que se encuentren [6,7], por ejemplo, para dominios 

ilimitados en la propagación acústica de estructuras [5]. Una 

descripción teórica y correcto funcionamiento es dado en el 

dominio de la frecuencia, por otro lado, en el dominio del 

tiempo se presenta una mayor complejidad [7,8]. Algunos 

trabajos recientes acerca del uso de las PML implican el ajuste 

de las propiedades que son definidas en cada elemento de la 

malla [8]. Otros trabajos [9], describen nuevas formulaciones 

para ecuaciones de onda discretizadas, donde no se presentan 

reflexiones numéricas en la zona de interés.  

 

 Para reducir tiempos computacionales, la elección de 

algún método en particular, depende del problema abordado, 

siendo de particular interés el grosor de la PML y su distancia 

de colocación de la región de interés. Por esto último, este 

trabajo se enfocó en la determinación de la distancia de 
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(1) 

(2) 

(3) 

colocación de la capa superior de PML en la simulación del 

campo acústico generado por un transductor HIFU. Se buscó 

reducir el tiempo de simulación y recursos computacionales 

acortando el dominio en función de la zona focal (región de 

interés) generada por el transductor. Además, la malla que 

discretiza el dominio fue modificada para reducir el tamaño 

máximo del elemento que soluciona el fenómeno por FEM. Los 

resultados mostraron una reducción de tiempo de hasta 15 min 

en comparación con el modelo con condiciones máximas. 

 

II.  METODOLOGÍA 

 
 

Un transductor cóncavo es un piezoeléctrico en forma de 

casquete esférico que cumple con las características de la Fig. 

1a (ver Fig. 1a) [10]. Para este trabajo, se utilizó un transductor 

cóncavo HIFU comercial con distancia focal de 100 mm 

(model-30-100/4, Onda Corporation®, Ø30 mm). La 

profundidad ℎ del disco fue de 1.131 mm; además, presenta una 

frecuencia de resonancia de 4 MHz.  

  

A, Distancia de colocación del PLM 

 

 Para acortar el dominio en el que la solución de onda es 

resuelta, se hizo uso de capas PML. El análisis de las capas de 

PML en frecuencia añade términos complejos a las 

coordenadas del sistema [7,11,12]. En las regiones donde la 

PML es definida, se realiza una transformación a un sistema de 

coordenadas complejas estiradas estiladas como:  

 
𝜕

𝜕𝛿
→

1

(1 + 𝑖𝛼𝛿)

𝜕

𝜕𝛿
  𝑝𝑎𝑟𝑎 𝛿 = 𝑥, 𝑦, 𝑧 

 

Donde 𝛼𝛿 es una constante positiva relacionada 

directamente con el decaimiento exponencial de la onda dentro 

del dominio. 

 

La ubicación correcta de la PML permite absorber las 

ondas incidentes a diferentes ángulos, evitando así las 

reflexiones numéricas hacia la región de interés. Aquí, se 

colocó la capa superior de PML a una distancia de 1.5 veces el 

tamaño de la zona focal del transductor a partir de la distancia 

focal del mismo. La zona focal está definida mediante (2). La 

PML superior se colocó a dicha distancia debido a que, para 

este estudio, la región de interés es la zona focal generada por 

el transductor cóncavo. Por lo tanto, a esa distancia, el lóbulo 

principal medido a una caída de -20 dB ha sido sobrepasado y, 

por ende, su forma completa se conserva. 

  

B. Simulación computacional  

 

Para su simplificación, se considera que los transductores 

cóncavos presentan simetría axial, por lo que se realizaron 

modelos de tipo 2D axisimétricos. La Fig. 1b muestra la 

geometría del modelo que describe el método propuesto (ver 

Fig. 1b). Con este modelo, las transformaciones asociadas a la 

ecuación (1) son descritas en coordenadas cilíndricas, por lo 

que (1) está definida únicamente en r y z. La ecuación 

diferencial que soluciona el modelo es la ecuación de onda de 

Helmholtz; para un modelo axisimétrico se puede escribir como 

(3). Dado que el modelo es invariante en r y z, pese al uso de la 

PML, (3) es válida y no cambia en las regiones de interés.  

 

𝐹𝑧 =
2𝐹2

𝑁 + 0.5𝐹
 

 

Donde 𝐹𝑧 es la región de la zona focal, 𝐹 es la distancia 

focal del transductor y 𝑁 = 0.25𝑎2𝜆−1 donde 𝜆 es la longitud 

de onda.   

 

∇2𝑝 + 𝑘2𝑝 = 0 

 

Donde 𝑝 es la presión acústica (Pa), 𝑘 =  𝜔/𝑐 es la 

frecuencia angular (rad/s) y 𝑐 la velocidad del sonido (m/s). 

 

Para el modelo la de Fig. 1b, el subdominio fue discretizado 

para realizar una malla más fina en la zona focal (d2); el tamaño 

fue de λ/6. En el resto de la geometría (d1), el tamaño máximo 

de los elementos fue de λ/4. Para ambos casos se utilizaron 

mallas de elementos triangulares. Las condiciones de contorno 

a las que estuvo sujeto el modelo fueron, borde 1: radiador, 

borde 2: simetría axial en r = 0 y los bordes 3-5 se consideraron 

como contornos rígidos de Neumann [7]. El medio radiado fue 

considerado como agua; mientras que la condición de la PML 

fue definida para los subdominios d3 y d4. Para determinar el 

grosor de la capa PML, se consideró la sugerencia hecha por el 

fabricante del software empleado para la solución de los 

modelos. Así, en cada subdominio (d3 y d4) se tuvo una 

distribución perfecta de 8 elementos rectangulares.  

 

 

 
 

Fig. 18. a) Geometría del transductor cóncavo focalizado con radio 
geométrico a, radio de curvatura A, superficie S y ángulo α.  b) 
Geometría del modelo propuesto donde Fz es la zona focal y, d1 y d2 
son dos dominios que contuvieron mallas diferentes. c) Geometría del 
modelo configurando las condiciones de contorno como impedancia 
acústica. Para a y b, los dominios dn tuvieron características acústicas 
del agua. d) Representación de la caracterización del transductor 

HIFU. Plano xy (rojo), plano xz (amarillo) y plano yz (verde). 
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Para verificar la eficacia computacional de la solución 

propuesta, se realizaron modelos configurando los límites 

exteriores como impedancia acústica. Los modelos con estas 

condiciones son válidos, pues la impedancia acústica es 

definida como la condición de frontera no reflectante más 

simple, siendo función de la densidad y la velocidad del sonido 

del medio [7]. La Fig. 1c muestra la geometría utilizada para 

este modelo (ver Fig. 1c); misma que se reprodujo 3 veces, para 

3 diferentes tamaños máximos de elementos triangulares:  λ/4, 

λ/6, λ/8. Las condiciones de contorno fueron similares a la de 

la Fig. 1a exceptuando los bordes 4 y 5, configurados esta vez 

como impedancia acústica. Las simulaciones fueron realizadas 

en agua que es considerada como un medio ideal y sin pérdidas, 

donde las características acústicas tomadas en cuenta fueron 

una densidad de 1000 kg/m3 y una velocidad del sonido de 1500 

m/s.  

 

Los modelos fueron resueltos en el dominio de la 

frecuencia a 4 MHz. El software utilizado fue COMSOL 

Multiphysics, ejecutado en una PC con procesador Intel-Core™ 

i7-7700 CPU @ 3.60 GHz, 4 núcleos y 12 GB de memoria 

RAM. Para la validación de los resultados, se emplearon los 

datos obtenidos de la medición del campo acústico del 

transductor comercial que fueron realizados dentro de una tina 

llena de agua bidestilada desgasificada (ver Fig. 1d). La 

medición fue hecha con un hidrófono (PZTZ44-0400, Specialty 

Engineering Associates®) colocado a 2 mm de la carcasa del 

transductor, que se desplazó en los ejes X y Y con una 

resolución de 0.1016 mm y, en Z con una resolución de 1 mm. 

 
 

III.  RESULTADOS 

 
Los resultados del método propuesto para la distancia de 

colocación de la PML en el eje z mostraron una disminución 

considerable en la cantidad de elementos para la discretización 

del dominio. Esta reducción del tamaño de malla se traduce en 

la minimización del tiempo de simulación. En la Tabla 1 se 

muestran las comparaciones computacionales de las diferentes 

condiciones de los modelos de la Fig. 1b y 1c. El primero de los 

resultados se refiere al método propuesto con el ajuste de malla 

en el foco. Los modelos denominados λ/4, λ/6, λ/8 

corresponden a los casos en donde la malla del subdominio se 

realizó con el mismo tamaño máximo de elemento (Fig. 1c). 

Además, se incluye la distancia focal alcanzada en los 

diferentes modelos, donde el propuesto se acerca más a la 

distancia focal medida, que fue de 97 mm. Si bien, los 

resultados de λ/4 representan una disminución del tiempo de 

simulación, el patrón de radiación fue inconsistente en el foco 

y en la zona focal;  

esto por tratarse de una malla gruesa. Por ello, el modelo 

propuesto toma mayor importancia al considerar que, en la 

región de interés (d2, Fig. 1b), el subdominio puede tener una 

malla más fina en comparación del resto. La Fig. 2a muestra la 

distribución de propagación acústica a lo largo del eje axial para 

todos los modelos, incluido el obtenido experimentalmente (ver 

Fig. 2a). Las distribuciones acústicas se normalizaron para 

realizar una comparación entre los resultados de los diferentes 

modelos. En la Fig. 2b se observa que, cuando se coloca una 

condición de contorno de impedancia acústica en el borde 

exterior del modelo, el patrón de presión acústica en el foco es 

deformado (ver Fig. 2b). 

 

Esta deformación puede ser provocada por las reflexiones 

de ondas que inciden sobre el borde de impedancia en diferentes 

ángulos y contribuyen en la formación del campo en la región 

de interés. Con el uso de la PML y el ajuste de la malla en el 

foco, se aprecia un perfil de presión más suavizado, cercano y 

similar al medido. También, realizar un modelo como el de la 

Fig. 1b, pero con un mallado uniforme de tamaño λ/6 en d1 

garantiza una similitud con la del modelo propuesto, pero con 

aumento de recursos computacionales.  En este último caso, el 

tiempo de simulación fue de aproximadamente el doble: 136 s. 

Por último, truncar el dominio de agua con la colocación de la 

capa de PML < 1.5 Fz generó un perfil de presión rizado que es 

asociado a reflexiones numéricas.  

 

 

 

 

 
 
 

Modelo Grados de 

libertad 

Tiempo de 

simulación (s) 

Distancia focal 

alcanzada 

(mm) 

Propuesta 3,696,614 74 97.185 
λ/4 4,854,223 104 97.4750 
λ/6 5,459,910 219 97.6283 
λ/8 9,700,477 971 97.5625 

Fig. 19. Perfiles de presión a lo largo del eje z para los diferentes 
modelos evaluados, a) comparación entre los diferentes modelos, b) 
distorsiones en el foco por el uso de diferentes condiciones de 
contorno, c) comparaciones de modelos con diferentes distancias de 
colocación de la PML. 

Tabla 12. Resultados computacionales de los diferentes modelos evaluados. 
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En la Fig. 2c se muestra una porción del perfil de 

presión cuando la PML se colocó a 1.3 Fz en comparación con 

la propuesta presentada (ver Fig. 2c). 

 

I. DISCUSIÓN Y CONCLUSIONES 

 
El modelo propuesto presenta resultados cuantitativos y 

cualitativos favorables. La capa PML colocada a una 

distancia igual a 1.5 Fz desde la distancia focal del 

transductor redujo el tiempo de simulación en más de la mitad 

comparado con el modelo de la Fig. 2c y una malla de λ/6. La 

reducción en el tiempo de simulación fue más evidente 

cuando se comparó con el modelo de la Fig. 2c y una malla 

de λ/8. Pese a tener un tiempo de simulación similar cuando 

la malla completa fue de λ/4, como se mencionó 

anteriormente, se observaron errores en el cálculo del campo 

acústico en el foco. Cuando la distancia de colocación de la 

PML > 1.5 Fz, la respuesta evitó las reflexiones numéricas en 

la región de interés, pero discrepa con el objetivo de reducir 

recursos computacionales. 

 

Por otro lado, se sabe que la medición de los campos 

acústicos cuando se involucran otros medios tales como 

phantoms de tejido o tejidos es complicada. Por lo tanto, el 

modelado computacional es eficaz y ha sido bien aceptado, 

incluso partiendo de modelos relativamente simples que 

puedan ser validados. Por eso, el método descrito puede ser 

sumamente útil para las simulaciones acústicas de 

transductores HIFU cuando se cuente con recursos 

computacionales bajos o limitados y con condiciones 

específicas. La extensión de su uso con la interacción de otros 

fenómenos como piezoelectricidad, calentamiento o en 

modelos más complejos como en geometrías 3D aún es objeto 

de estudio. Además, el modelado con este método para la 

interacción con otros medios deberá ser evaluada y validada 

teniendo en cuenta las restricciones a las que se encuentra 

sujeta el uso de la PML. Por último, pese a que el uso de un 

contorno de impedancia genera una distribución de presión 

en el foco como el de la Fig. 2b, su uso no se deshecha 

totalmente. Lo anterior, debido a que, en la realidad, no se 

tienen materiales absorbentes completamente perfectos, o el 

contenedor en donde se realizan los experimentos no es lo 

suficientemente amplio para disipar las ondas acústicas. 

Como los experimentos con muestras suelen realizarse en 

contenedores finitos y en ocasiones sin materiales 

absorbentes, la facilidad con la que la onda se propaga en el 

medio y cercano a los límites no puede ser la ideal. Por lo 

anterior, diferentes fenómenos como la reflexión podrían 

presentarse, llegando a obtener soluciones como el de la Fig. 

2b. Por lo tanto, habrá que ser cuidadoso en la definición de 

las condiciones de contorno para el modelado del fenómeno 

que se desea analizar. Así, el uso de condiciones como PML 

resultan útiles y válidas en las simulaciones donde el modelo 

represente concordancia con el fenómeno evaluado y se 

compruebe su validez como el mostrado en este trabajo. 
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