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RESUMEN

Actualmente, el numero de inyecciones ha incrementado mundialmente debido a
campafas de vacunacion por la pandemia de COVID-19, aumentado con ello la
generacion de residuos como jeringas y agujas que requieren de protocolos
especiales para su correcto desecho. Este hecho pone en claro la importancia que
tiene la investigacion en el desarrollo de nuevas tecnologias capaces de administrar
farmacos o medicamentos en el interior del cuerpo sin tener que utilizar la aguja
hipodérmica convencional. Debido a lo anterior, el presente proyecto de tesis
propone disefar, fabricar y validar un nuevo dispositivo 6ptico para la inyeccion de
liquidos en maniquis de piel basado en el fendmeno de termocavitacion. Para ello,
burbujas de vapor fueron generadas mediante un laser de onda continua en el
interior de una cavidad eliptica truncada (12 mm eje mayor y 6 mm de eje menor),
la cual contiene una solucién altamente absorbente a la longitud de onda de
operacion del laser (980 nm). La burbuja generada crece en el interior de la cavidad
y posteriormente colapsa emitiendo una onda acustica, la cual fue estudiada
mediante simulacién. Con base a los resultados de la simulacion, la cavidad fue
disefiada en SolidWorks y fabricada en una impresora 3D con un material
polimérico, la cual fue utilizada para expulsar chorros liquidos a una velocidad
maxima de ~84 m/s a través de un canal de 250 ym de radio y 200 ym de longitud.
Las pruebas de penetracion fueron realizadas en un modelo de piel (gel de agar) a
diferentes concentraciones (1.0, 1.25, 1.50, 1.75 y 2.0%) y visualizadas mediante el
uso de una camara rapida. La maxima profundidad de penetraciéon fue de ~3 mm,
después de que 6 chorros liquidos impactaran el gel de agar a una concentracion
del 1.0%, la cual disminuyo conforme la concentracion de agar fue aumentando. Los
resultados obtenidos sugieren que los chorros liquidos generados por este
dispositivo, podrian penetrar la piel proporcionando un dispositivo alternativo para

la inyeccion de liquidos sin el uso de una aguja convencional.



OBJETIVOS

OBJETIVO GENERAL

Desarrollar un dispositivo optico para la inyeccion de liquidos en un modelo de piel

basado en el fendbmeno de termocavitacion.

OBJETIVOS ESPECIFICOS
e Estudiar el fendbmeno de termocavitacion y la fisica de la onda acustica.

e Estudiar mediante simulaciones hechas en MATLAB, la propagacion de una
onda acustica en el interior de una cavidad eliptica truncada, variando el

tamano de sus ejes (mayor y menor).

e Estudiar la propagacion de la onda acustica empleando dos perfiles de pulso

acustico en la simulacion numérica.
e Disenar el dispositivo Optico (cavidad truncada) en SolidWorks.

e Fabricar el dispositivo 6ptico mediante el uso de una impresora 3D de alta

resolucion.

e Caracterizar los parametros del liquido expulsado por el dispositivo optico

mediante una camara de alta velocidad.

e Caracterizar la profundidad de penetracion del liquido expulsado por el
dispositivo oOptico en modelos de piel (gel de agar) a diferentes

concentraciones.



CAPITULO |

CAVITACION OPTICA Y ONDAS ACUSTICAS

1.1 INTRODUCCION
La palabra cavitacion aparece por primera vez en la literatura cientifica inglesa a
finales del siglo XIX, a partir de un problema con una maquinaria rotativa que
manejaba liquidos causando dafios producidos por este fendmeno. Esto fue
identificado por Torricelli, y luego por Euler y Newton [1]. A mediados del siglo XIX,
Donny y Berthelot midieron la cohesion de los liquidos donde el efecto negativo de
la cavitacion se observaba en el rendimiento de la hélice de un barco [2]. Lo anterior,
fue observado por primera vez por Parsons en 1893, quien construyo el primer tunel
de cavitacion [3]. Posteriormente, se estudio la fisica de este fendmeno tanto tedrica

como experimentalmente, asi como sus efectos en los sistemas industriales [1].

La cavitacion es un fendmeno que ocurre en liquidos, suele producirse como
respuesta cuando la presion se reduce por debajo de la presion de vapor del liquido
o cuando la temperatura del liquido se eleva por encima de su punto de ebullicién,
generando la formacién de burbujas en el liquido [4]. Con base a lo anterior, la
cavitacion se puede definir como la formacion, crecimiento y colapso de una burbuja
de vapor dentro de un liquido. De acuerdo con Lauterborn [5], la cavitacion puede
clasificarse en cuatro tipos segun el mecanismo fisico de generacién: a) acustico,
b) hidraulico, c) por particulas y d) optico, los cuales se describen brevemente a

continuacion.

La Figura 1.1, muestra la generacion de una burbuja de cavitacion por el método
acustico [6] . En la Figura 1.1a, se muestra la generacion y propagacion de una onda
acustica, la cual es concentrada en el interior de un resonador (de forma esférica o
cilindrica) en la cual se situa una burbuja de vapor previamente generada, como se
observa en la Figura 1.1b. Debido a las variaciones de presion de la onda acustica
en el agua, provoca que la burbuja de vapor se expanda (Figura 1.1c) e

inmediatamente colapse, como se observa en la Figura 1.1d. El violento colapso de



la burbuja de vapor induce la formacién de una onda de choque de varios
gigapascales de amplitud (Figura 1.1e) y a veces la emision de luz, fendmeno

conocido como sonoluminiscencia (Figura 1.1f).

Figura 1.1. Imagen representativa de la cavitacion acustica [7].

La cavitacion hidraulica se basa en el paso de un liquido a través de una constriccion
(placa de orificio, tubo Venturi o valvula de estrangulamiento), lo que resulta en un
aumento de la velocidad del liquido a expensas de la presion local, asi como una
caida de la presién alrededor del punto de la region reducida debajo de la presién
umbral, generando la formacion de burbujas [2]. En el punto final del colapso de la
burbuja de cavitacion, la presién dentro de la burbuja es tan grande que emite una
onda de choque de gran amplitud [1], la cual es responsable del dafio en las
superficies cercanas al colapso, por ejemplo, en las propelas de los barcos como

se muestra en la Figura 1.2.

Figura 1.2. Dafo producido por las burbujas de cavitacion en la propela de un barco [3].



La cavitacién por particulas se produce cuando una particula cargada atraviesa un
liquido, por ejemplo, los electrones en una chispa eléctrica como se observa en la
Figura 1.3, dejando un rastro de ionizacién durante una fraccion de segundo [8].
Parte de la energia de estos iones pasa a unos pocos electrones rapidamente, lo
que pueden producir alrededor de 1000 eV de energia en un pequefo volumen
produciendo un sobrecalentamiento local de manera rapida, induciendo Ila
formacion de una burbuja de cavitacion, la cual se expande y posteriormente

colapsa, emitiendo una onda de choque [8].

' Liquido Cable eléctrico
conductivo

—

.

Particula?a?ada

Burbuja de cavitacion

Figura 1.3. Imagen representativa de la cavitacion por particulas [8].

Finalmente, la cavitacion Optica se produce debido a la absorcion de la energia de
los fotones de un laser por un medio liquido, lo cual provoca la ruptura del fluido en
un punto [5]. El enfocamiento de un laser pulsado o continuo puede generar la
vaporizacién del medio provocando la generacion de una burbuja de cavitacion,
aunque la fisica de generacidon es diferente. En las siguientes secciones, se

describira brevemente estos dos mecanismos de cavitacién éptica.

1.2 CAVITACION OPTICA
La cavitacidn optica, es la generacion de burbujas de vapor dentro de un liquido
debido al enfocamiento de un laser, la cual se puede dividir en dos tipos: i) cavitacion
Optica por laser pulsado [9] y ii) cavitacion optica por laser de onda continua,
comunmente conocida como “termocavitacién” [10]. Ambos procesos de cavitacion
implican concentrar la energia de los fotones sobre un volumen de liquido muy
pequeno; sin embargo, el liquido donde se induce la burbuja de cavitaciéon puede
tener un alto o bajo coeficiente de absorcion dependiendo si el laser es pulsado o

continuo y, por tanto, el proceso fisico para inducir la burbuja de cavitacion es



diferente [10]. En las siguientes secciones, se describira brevemente estos dos

mecanismos de cavitacion optica.

1.2.1 CAVITACION POR LASER PULSADO

Este tipo de cavitacion se produce enfocando pulsos laser de nanosegundos o
picosegundos de duracion, en el interior de un liquido con bajo coeficiente de
absorcién (comunmente agua) [11], como se observa en la Figura 1.4. Este tipo de
cavitacién implica la formacién de plasma (generalmente observado por un destello
o chispa visible en el medio) inducido por la alta intensidad de la luz en el foco de la
lente (Figura 1.4a), lo cual provoca la ruptura 6ptica del medio debido a la absorcién
no lineal y/o ionizacidén de avalancha. El plasma puede ser calentado por el haz
laser a temperaturas del orden de 7000-10000 K generando un sobrecalentamiento
del agua a su alrededor, lo cual provoca un cambio explosivo de fase de liquido a
vapor y eventualmente, la formacion de una burbuja de cavitacién [12], emitiendo
una primera onda acustica de baja amplitud (Figura 1.4b). En este tipo de cavitacion,
la burbuja inducida puede ser esférica o semiesférica, dependiendo si el foco de la
lente esta alejado o cerca de una interfase solida [13]. Una vez inducida la burbuja,
esta se expande hasta alcanzar un diametro maximo y, posteriormente colapsa,
como se muestra en la Figura 1.4c). El colapso de la burbuja es un evento mucho
mas rapido que la expansion de la burbuja, generando la emision de una segunda
onda acustica o de presion denominada onda de choque, la cual es del orden de
GPa [14].

Generacién de plasma Nucleacién de la burbuja y Expansién de la burbuja
emision de onda de choque  colapso
Agua Onda de choque
Plasma \ -/
. 4_,44; Vapor ‘—*
Lente objetivo Lente objetivo
a) b) c)

Figura 1.4. Representacion esquematica del proceso de cavitacion optica por laser pulsado [15].
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1.2.2 TERMOCAVITACION

La cavitacion inducida por laseres de onda continla comunmente denominada
termocavitacion, es un proceso de absorcion lineal. Este tipo de cavitacion se
produce debido a la absorcién de la energia de los fotones por una solucién
homogénea, la cual tiene un alto coeficiente de absorcion a la longitud de onda de
operacion del laser. Se han reportado varias soluciones en las cuales se lleva a
cabo el fenomeno de termocavitacion: agua [13], nitrato de cobre [16], rodamina B
[17], tinte rojo (rojo directo 81) [18] y un extracto de Hibiscus Sabdariffa [19]. La
mayoria de estos compuestos son tdxicos o corrosivos a excepcion del agua; sin
embargo, para el caso del agua se requiere de un laser que opere a una longitud de
onda de 2940 nm para que pueda ser absorbido por el agua, el cual puede ser
costoso. No obstante, el uso de soluciones acuosas atenua el componente toxico o
corrosivo; sin embargo, la potencia del laser debe aumentarse para inducir la

burbuja de termocavitacion.

El alto coeficiente de absorcion de la solucion y la relativa alta intensidad de la luz
en el punto focal, provocan un sobrecalentamiento en el liquido en un lapso de
microsegundos a milisegundos, haciendo que el agua alcance una temperatura de
aproximadamente 300 °C, la cual es conocida como el limite de sobrecalentamiento
o limite espinodal del agua [10]. A esta temperatura, el liquido sobrecalentado entra
a un estado metaestable, por lo que se vuelve inestable a fluctuaciones y el liquido
experimenta una transicion explosiva de fase liquida a vapor, creando una burbuja
de vapor de rapida expansioén cuyo radio va desde unos cientos de micrémetros
hasta unos pocos milimetros [20]. Una vez inducida la burbuja de vapor, esta crece
hasta alcanzar una region de liquido mas fria, provocando su colapso.
Inmediatamente después del colapso de la burbuja, se emite una onda acustica
cuya amplitud depende del tamano de la burbuja inducida [10]. En el fenémeno de
termocavitacidon no se crea plasma debido a la relativa baja intensidad del laser y la
generacion de la burbuja depende solamente del limite de sobrecalentamiento o

espinodal de la solucién.



1.2.3 DINAMICA DE LA BURBUJA DE TERMOCAVITACION

Debido al alto coeficiente de absorcion de la solucion, la luz tiene una corta
profundidad de penetracion en la solucién, induciendo burbujas de vapor en
contacto con la interfase vidrio-solucion y con forma hemisférica [10]. La Figura 1.5,
muestra la evolucion temporal de una burbuja de termocavitacion, la cual se forma
y crece hasta alcanzar su radio maximo (Figura 1.5a) y posteriormente colapsa
generando una serie de rebotes (Figura 1.5b). Inmediatamente después del primer
colapso una onda acustica intensa es emitida, como se observa en la Figura 1.5c.
Con base a lo reportado [10], la amplitud de la onda de acustica inducida por
termocavitacién (MPa), es al menos 3 6rdenes de magnitud menor que la onda de
choque producida por el colapso de burbujas de cavitacion inducidas por laseres
pulsados (GPa) [9].

E 0.8

3, 1

2 06

= ]

e 1

= 0.4

L] 4

o 4

o 4

T 0.2

(]

=S m Datos experimentales
0 = L] a

0 100 200 300 400

Tiempo (ps)

-_

b) 4 : ¥ N
Figura 1.5. Evolucion temporal de una burbuja de termocavitacién a) Vista lateral de la burbuja en
expansion, b) colapso y rebote de la burbuja, y ¢) vista superior del colapso de la burbuja y la emision
de la onda acustica [10].
Otra caracteristica importante de las burbujas de termocavitacion, es que la posicién
focal y la potencia del Iaser son factores que influyen en el tamano de la burbuja de

termocavitacion [10].
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Figura 1.6. Frecuencia y amplitud de la onda obtenida con un laser de onda continua [13].

Cuando la potencia del laser se mantiene constante y la posicién focal del laser
cambia (Figura 1.6), ya sea que se posicione cada vez mas adentro o fuera de la
solucion, modifica el volumen de agua sobrecalentado y, por tanto, una burbuja de
mayor tamafo es inducida al igual que una onda acustica de mayor amplitud; sin
embargo, la frecuencia de generacion disminuye [10]. Cuando el punto focal se
coloca sobre la interfase vidrio-solucion, se obtiene la maxima frecuencia de
cavitacion, es decir, burbujas de vapor con el radio mas pequefio son inducidas y la
amplitud de la onda acustica es la mas baja, como se observa en la Figura 1.6. Lo
anterior, es debido a la difusién de calor en la solucion, es decir, cuando la potencia
del laser aumenta (Figura 1.7), o la posicion del foco esta cada vez mas cerca de la
interfase vidrio-solucién, se alcanza el umbral de sobrecalentamiento rapidamente;
en cambio, cuando la potencia disminuye o el punto focal se aleja de la interfase
vidrio-solucion, el volumen sobrecalentado aumenta, por lo que posible que no se
alcance el limite espinodal rapidamente, y se generen burbujas de cavitacién mas

grandes pero a menor frecuencia [10].
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1.3 ONDAS ACUSTICAS

Una onda acustica (onda sonora) es un tipo de onda mecanica donde la variacion
de presidn se propaga a través de un medio [22], la cual se puede definir por tres
caracteristicas principales: i) su longitud de onda, ii) su frecuencia vy iii) su amplitud.
La amplitud es la medida de energia en una onda de sonido y afecta el volumen
[23]. Cuanto mayor sea la amplitud de una onda acustica, mas fuerte sera el sonido
y viceversa. Las ondas sonoras se dividen en tres categorias que cubren diferentes
intervalos de frecuencia [24]. Las ondas sonoras suelen dispersarse en todas
direcciones a partir de la fuente de sonido, con una amplitud que depende de la

direccion y la distancia a la fuente.

Puesto que una onda de sonido consiste en un patrén de repeticion de alta presion
y regiones de baja presion que se mueven a través de un medio, se refiere a veces
como una onda de presion. Estas variaciones de presion se producen a intervalos
de tiempo periddicos y regulares que, al ser graficados se asemejan a una curva
sinusoidal como se muestra en la Figura 1.8. Las ondas acusticas viajan con una
velocidad finita [25] y se caracterizan por tener un tiempo de subida y de bajada
lento como se observa en la Figura 1.8 y su amplitud es de unos cuantos MPa.

En la Figura 1.8, se pueden observan diferentes parametros que describen una

onda acustica, por ejemplo, la presion instantanea (p) se define como la presién



menos la presién ambiental en un punto particular; la presibn maxima positiva (p*)
es el valor maximo de presion compresional en cualquier punto de un campo de
presién; de manera analoga, la presion piconegativa (p-) es el maximo del mdédulo
(valor absoluto) de la presién de rarefaccion en cualquier punto del campo de
presion, el tiempo de subida (tr), la duracion del pulso de compresion (trwump+), los
limites positivos de integracion temporal (Tr) y los limites de integracion temporal
total (Tr) [26]. Debido a que la onda se aleja de su fuente, también se la conoce
como onda viajera y la velocidad de propagacién es la velocidad a la que la onda

de presion se propaga en el fluido [27].
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Figura 1.8. Representacién esquematica de una onda de acustica o de presion [26].

Contrario a las ondas de presion, las ondas que son causadas por una explosion o
un impacto extremadamente rapido en un medio, se denominan ondas de choque
[26]. Son ondas mecanicas de amplitudes de unos cuantos GPa, las cuales surgen
cuando la materia se somete a una rapida compresiéon [28]. Los parametros mas
importantes para caracterizar una onda de choque son: la presion de maxima
positiva (p*), la presion de piconegativa (p°), el tiempo de subida (t-), la duracién del
pulso (trwump+), la energia por pulso y la densidad de flujo de energia (DFE).
Cuando la presién generalmente se considera negativa su valor esta por debajo de
la presion antes de que llegue la onda de choque, esto implica que el valle de

presion que aparece después del pulso de presion positiva principal se considera
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negativo. El valor absoluto de p- generado es menor que el de p*, sin embargo, el
pulso de presion de rarefaccidn generalmente dura mas que el pulso positivo. A los
pulsos no lineales que tienen una alta presidn con un tiempo de subida corto y un
espectro de frecuencia amplio generado, generalmente se denominan ondas de
choque como se observa en la Figura 1.9. Si la presién negativa maxima excede las
fuerzas de cohesion del fluido o la adhesién a motas en el fluido, aparecen burbujas.
Este fendmeno se denomina cavitacion acustica, como fue descrito anteriormente
[6]. Las ondas de choque, como otras ondas de compresion, pueden sufrir reflexion,
refraccidn, difraccion y dispersion al pasar por interfaces acusticas en las que

cambian las propiedades acusticas [26].
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Figura 1.9. Representacién esquematica del perfil de una onda de choque tipica [26].
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CAPITULO I

DISPOSITIVOS LIBRES DE AGUJA

La tecnologia de los dispositivos libres de aguja, conocidos también como
inyectores a chorro, se desarrollé6 en la década de 1930 para programas de
vacunacion masiva contra la viruela, la poliomielitis y el sarampion [29]. Estos
dispositivos usaban la compresidon mecanica para forzar al fluido pasar a través de
un pequeno orificio (boquilla), produciendo un chorro liquido de alta presién que
podia penetrar la piel y el tejido subcutaneo y asi administrar la vacuna [30]. En la
Figura 2.1 se representan estos dispositivos, el inyector usa la compresion
mecanica para forzar al fluido pasar a través de un pequefio orificio (boquilla) Figura
2.1a, produciendo un chorro liquido de alta presion (Figura 2.1b), que podia
penetrar la piel y el tejido subcutaneo Figura 2.1c¢ y asi administrar la vacuna como
se muestra en la Figura 2.1d [30]. Los dispositivos mas antiguos empleaban las
mismas boquillas para inyectar a todos los individuos; aumentando el riesgo de

transmision de patdégenos entre individuos [29].

YUYV Y
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Figura 2.1. Representacion esquematica del proceso de inyeccién a chorro [30].

En los ultimos anos, la investigacion y desarrollo de tecnologia relacionado con la
generacion de chorros liquidos ha recibido mucha atencién, debido a sus
potenciales aplicaciones en el campo de la medicina, a través de la administracion

de farmacos o medicamentos sin el uso de una aguja convencional. Y es que las
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inyecciones con agujas han sido el método mas comun para la entrega de farmacos
o0 medicamentos hacia el interior del cuerpo humano desde hace mas de 150 afios
[29]. De acuerdo con la Organizacién Mundial de la Salud (OMS), se estima que al
afio se administran alrededor de 12 billones de inyecciones y se calcula que de
todos los residuos (jeringas/agujas) generados por estas actividades [30],
aproximadamente un 85% son desechos no peligrosos, pero requieren de

protocolos especiales para su correcto desecho [31].

Debido a lo anterior, la inyeccion de farmacos mediante chorros liquidos de alta
velocidad ha sido una de las propuestas para reducir el uso de agujas. La inyeccion
por chorro implica la generacién de una columna de liquido de diametro de alrededor
de unas centenas de micrometros, expulsado muy altas velocidades, con el objetivo
de penetrar el tejido de interés utilizando su propio impulso [30-32]. Por tanto, en los
ultimos anos el interés en el desarrollo de nuevos dispositivos libres de aguja ha ido
en aumento y, en consecuencia, se han desarrollado diversos tipos de dispositivos
los cuales pueden clasificarse segun la fuente de energia (mecanica, eléctrica u

optica), los cuales se describen a continuacion.

2.1 DISPOSITIVOS ELECTROMECANICOS
Entre los dispositivos mas comunes se encuentran los electromecanicos, los cuales
puedan hacer uso de un resorte o gas comprimido, piezoeléctricos o actuadores de
fuerza de Lorentz. A continuacién, se describen brevemente cada uno de estos

mecanismos.

Expansion de gas o aire

Estos dispositivos emplean la expansion de un gas o aire comprimido, y se
encuentran disponibles comercialmente [32]. EI gas comprimido podria ser
suministrado por un compresor de aire o por generacion de gas por medios quimicos
(ver Figura 2.2). El gas en el cartucho se libera por activaciéon mecanica o eléctrica
y su expansion acelera un piston o ariete de disparo, que a su vez energiza el fluido
que se inyectara creando un impulso de alta presion [33]. Este impulso de alta
presién hace que una porcién (<10%) del farmaco se expulse a alta velocidad

(generalmente del orden de 200 m/s) y la perforacion de la piel suele ocurrir durante
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esta fase. Posteriormente, la fase restante de inyeccion procede con una menor
presién de impulso para crear chorros con velocidades de 100-150 m/s, los cuales

se dispersan por el canal de penetracién producido por la fase anterior.

Piston

Envase de vidrio para

medicamentos

: Camara de gas de
nitrogeno

Ariete

Figura 2.2. Mecanismo de generacién de chorros liquidos por medio de gas [34].

Las profundidades de penetracion de estos dispositivos podrian controlarse
variando la presion de suministro y expandiendo el volumen [35]. Sin embargo,
alguno de estos dispositivos puede llegar generar mal olor debido a los reactivos de
combustion, haciéndolos menos atractivos en comparacién con un dispositivo de
compresién de aire; sin embargo, estos pueden llegar a ser voluminosos debido al

cartucho o compresor [33].

Resorte comprimido

En este tipo de dispositivo, la energia almacenada durante la compresién mecanica
de un resorte que es liberada al presionar un gatillo y utilizada para acelerar un
pistdbn o embolo, el cual impulsara al liquido a través de un orificio situado en un
extremo del cartucho, como se observa en la Figura 2.3 [36]. La fuerza motriz
generada por este dispositivo se rige por la ley de Hooke [32], por lo cual, al ajustar
la friccion del pistéon y la compresidon del resorte, se puede controlar el rango de
velocidad del chorro expulsado (generalmente en el rango de 80-200 m/s) [30]. Una

de las desventajas de este dispositivo, es que el resorte debe volver a comprimirse
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manualmente para la proxima inyeccion y este puede ser retirado en caso de ser

necesario [33].

(a)

Bl Arovo Liberacion del

Gatillo cartucho

Montaje del resorte

|
%
H — il Espaciador

(C) Embolo Cartucho

]
e _4 e

Figura 2.3. Dispositivo basado en resorte. (a) dispositivo mecanico, (b) cartucho estandar, (c) partes
del cartucho [30].

Piezoeléctricos

Este tipo de dispositivos emplea un actuador piezoeléctrico para acelerar una
columna liquida de escala micrométrica (40-130 um de diametro) a velocidades
suficientes (50-160 m/s) para la penetracion cutdnea y la administracién de
farmacos [37]. El dispositivo emplea una microboquilla acrilica hecha a medida, en
donde se coloca un émbolo o pistdbn, como se observa en la Figura 2.4. El émbolo
esta conectado a un cristal piezoeléctrico, que se activa mediante un generador de
pulsos [38], por lo que la expansién del piezoeléctrico esta en funcion del voltaje
aplicado y, por tanto, el volumen inyectado puede ser controlado electrénicamente.
Los chorros liquidos generados por actuadores piezoeléctricos son capaces de

penetrar la piel [39].
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Figura 2.4. Diagrama de un dispositivo electromecanico, basado en un piezoeléctrico [37].

Actuadores de fuerza de Lorentz

Este tipo de dispositivo es similar a los que usan piezoeléctricos, la diferencia radica
en que el pistdon o embolo esta conectado a un motor de fuerza de Lorentz, el cual
comprende una bobina de cobre enrollada firmemente y un circuito magnético para

producir la fuerza de actuacion, como se muestra en la Figura 2.5 [34, 40].

Magneto

Figura 2.5. Dispositivo electromecéanico basado en un actuador de fuerza de Lorentz. a) dispositivo
de mano, b) vista en corte del motor lineal de fuerza de Lorentz y c) controlador [40].
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2.2 DISPOSITIVOS OPTICOS

En afios recientes, la inyeccidn por chorros liquidos de alta velocidad se ha
estudiado a través del fendmeno de cavitacion éptica [5-7; 9-22]. El uso de laseres
tiene la ventaja de que puede concentrar la energia de los fotones en una region
muy pequena, por lo que el tamano del dispositivo se puede reducir mediante el uso
de fibra optica [11]; ademas de obtener una excelente capacidad de control y
repetitividad. Este es un dispositivo alternativo a los electromecanicos descritos
anteriormente, en donde el mecanismo de accion depende del tipo de laser utilizado,
el cual puede ser pulsado [5, 9, 11, 12, 14] (nanosegundos o picosegundos) o de
onda continua [7,10, 13, 17-22].

2.1.1 DISPOSITIVOS BASADOS EN CAVITACION POR LASER PULSADO

El primer dispositivo Optico para la generacion de chorros liquidos basado en un
laser pulsado, podria ser atribuido a T. Tominaga et al. en el afio 2006 [43]. En su
estudio se utilizé un laser Ho:YAG de conmutacién Q para generar pulsos laser (200
ns de duracion) a una longitud de onda de A = 2.1 ym, para la generacién de ondas
de choque en la punta de una fibra 6ptica, la cual fue introducida en el interior de un
catéter de 4 mm de diametro interno. Originalmente, los chorros liquidos generados
por este dispositivo fueron aplicados en la diseccion de tejidos blandos [41]; sin
embargo, este dispositivo tiene el potencial de ser utilizado en la inyeccién de

liquidos en el interior de un tejido.

Anos mas tarde, Tae-hee Han y Jack J. Yoh desarrollaron un nuevo dispositivo que
utiliza pulsos laser (5 a 9 ns de duracién) emitidos por un laser Nd:YAG de
conmutacion Q (A =532 nm) [11]. Este dispositivo consta de una microtobera conica
llena con el medicamento o farmaco, la cual fue fabricada con carburo de tungsteno
y una camara de goma delgada moldeada con caucho de nitrilo butadieno [11]. El
haz laser se enfoco dentro del agua contenida en la cdmara de caucho provocando
la formacién de una burbuja de cavitacién debido a la ruptura éptica del agua [14].
El crecimiento explosivo de la burbuja de vapor en la camara sellada impulsa el
liquido (farmaco) a través de la microtobera, expulsandolo en forma de chorro a muy

alta velocidad. El diametro y la velocidad inicial de los chorros liquidos expulsados
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con este dispositivo fueron de aproximadamente 135 um y 300 m/s,
respectivamente. Aunque no se reportaron pruebas de penetracion, los chorros
liquidos reportados en este trabajo tienen el potencial de ser aplicados en la

inyeccion de farmacos.

La mayoria de los dispositivos opticos reportados en la literatura, emplean el uso de
un tubo capilar para la generacion del chorro liquido (ver Figura 2.6) [38, 42, 44-48],
o constan de dos depdsitos separados por una membrana elastica termorresistente
[11, 41, 43], los cuales contienen de forma independiente agua y el farmaco, como
se observa en la Figura 2.7 [45]. En los dispositivos que emplean un tubo capilar,
se enfoca un laser pulsado en su interior, en el cual un extremo del tubo se conecta
a una bomba de jeringa que contiene el liquido y, el otro extremo esta abierto al aire
(Figura 2.6). La produccion de los chorros liquidos se genera por la vaporizacion
abrupta de una pequefia parte de liquido provocada por la absorcion del pulso laser
(cavitacion optica) [42]. La rapida expansion de la burbuja y la onda de choque que
se propaga en el interior del tubo capilar, expulsan el liquido en el extremo abierto
del tubo a gran velocidad [43]. Los chorros liquidos generados por este tipo de
dispositivo alcanzan una velocidad de ~10-680 m/s, los cuales han alcanzado

profundidades de penetracion hasta ~5 mm en geles de agar [44].
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Figura 2.6. Dispositivo 6ptico empleando un tubo capilar [43].

En el caso de los dispositivos que constan de dos camaras, el pulso laser se enfoca
en el interior de la camara cilindrica que contiene el agua para inducir la burbuja de
cavitacién, mientras que el farmaco esta protegido de la camara de cavitacion por
la membrana termorresistente (ver Figura 2.7a). La rapida expansién de la burbuja
y la onda de choque, deforman la membrana elastica provocando la expulsion del
farmaco a alta velocidad a través de una microcanal o tobera de aproximadamente
150, 300 y 500 um de diametro (Figura 2.7b) [41]. Los chorros liquidos generados
por este tipo de dispositivo alcanzan una longitud de ~5mm y una velocidad de ~250
m/s, los cuales han alcanzado profundidades de penetracion de ~1.8 mm y ~1.2mm

en geles de agar a una concentracion de 3% y 5%, respectivamente.
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Figura 2.7. Disefio de un dispositivo 6ptico para la inyeccién de liquidos [45].

La Tabla 2.1, muestra una revision bibliografica de los dispositivos Opticos basados
en laseres pulsados para la generacion de chorros liquidos de alta velocidad. En
esta tabla se presenta el tipo de dispositivo (tubo capilar o camara), los parametros
opticos empleados (longitud de onda, duracién del pulso y energia), los parametros
del chorro liquido generado (longitud, diametro y velocidad de expulsion), asi como
las pruebas de penetracion llevadas a cabo (tipo de muestra bioldgica, volumen de
liquido inyectado y profundidad de penetracion). Cabe mencionar, que algunas

referencias no reportan todos los parametros mencionados.
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Tabla 2.1. Inyectores 6pticos basados en cavitacion 6ptica por pulso corto.

Parametros 6pticos Parametros del chorro Pruebas de penetracion Ref.
Dispositivo Longit Duraci | Energia | Longitu | Didmetro Velocidad Muestra Volumen y/o
ud de on del laser d (mm) (um) (m/s) Profundidad de
onda pulso (mJ) penetracion
(nm) (ns)
Catéter 2100 200 343 - No reportado 7-20 Higado de 1.5 ul por [41]
(Didmetro 433 conejo disparo
boquilla 100 Cerebro de
pum) conejillo de
india
Céamara 532 5-9 100 6-7 135 300 No reportado [11]
(Didmetro
boquilla 125
pum)
Camara 1064 10 400 - ~5 100 250 Gel de 0.4-1.8mm [45]
(micro- 1400 gelatina (3-
boquilla) 7 %)
Piel
abdominal
de cobaya
Doble 1064 6 1 No reportado 20-87 Parafina ~ 125 um [46]
burbuja blanda
inducida en Imitacién ~5nl/570 um
cubeta de de tejido
vidrio de (agar 1
%)
Tubo capilar 532 6 20- No reportado 1-850 No reportado [42]
(Didmetro 900
boquilla de
50, 200y 500
pm)
Tubo capilar 532 6 0-20 No 30 10-320 Mezcla de 10 nl/0.5-5 [47]
(Didmetro reporta gelatina mm
boquilla 500 do Piel ~ 1.7 mm
pum) humana
artificial +
gelatina
(700 um)
Tubo capilar 532 6 0.6-3 No 10 11-435 Gelatina (5 ~4.5mm [44]
(Diametro reporta %)
boquilla 500 do Piel de 10nl/~1.5
pum) animal mm
(rata sin
pelo)
Tubo capilar 532 6 2-4 No 400-850 10-350 Gel de 0.2-0.65 pl / 1-4 [43]
(Didmetro reporta gelatina (3, mm
boquilla de do 5y 8%)
150, 300y piel de ~1mm
500 pum) cerdo
Tubo capilar 532 5 0.1-0.7 No 10-30 200 - 680 Hidrogel ~10nl/0.2- [48]
(Didmetro reporta 1.65 mm
boquilla 100, do
150y 300
um)
Tubo capilar 532 5 0.2- No reportado 150-220 Hidrogel 48 nl [38]
(Didmetro 0.62 700 um de
boquilla 300 volumen
pum) inyectado ~
30%
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2.1.2 DISPOSITIVOS BASADOS EN TERMOCAVITACION

La implementacion de un laser pulsado no es el unico método para desarrollar un
inyector optico; por el contrario, las burbujas de cavitacion se pueden generar de
manera mucho mas econdmica mediante el uso de un laser de onda continua y
media potencia, enfocado en soluciones altamente absorbentes a la longitud de
onda del laser, este método de generacion se conoce como termocavitacion [10].
Cabe mencionar que se han reportado burbujas de termocavitacidén utilizando
laseres pulsados de Er:YAG [49]. Sin embargo, es importante mencionar que en
este tipo de estudios la duracion del pulso es muy larga (250-350 ps) y no se reporta
la formacién de plasma [13]. En estos casos, el mecanismo fisico de formacién de
la burbuja es nuevamente la creacion de una region de agua sobrecalentada debido
a la alta absorbancia del agua a la longitud de onda de operacién del laser (2940
nm), seguida de una transicion explosiva de fase liquido-vapor. Cuando se utilizan
pulsos laser del orden de ps y mayor potencia laser, es el unico caso en que las
burbujas de cavitacion inducidas tienen una forma esférica, ya que estas se generan

en el punto focal de la solucion [13].

En el caso de la generacion de chorros liquidos por termocavitacion, los dispositivos
opticos reportados al igual que los dispositivos de pulso corto, se basan en el uso
de camaras [13, 18, 49, 51-56] o tubos capilares [50]. En los reportes que se
describiran a continuacion, se ha encontrado que para la generaciéon de chorros
liquidos de alta velocidad influye mucho la geometria de la camara donde se induce
la burbuja de termocavitacion, asi como el diametro y conicidad de la tobera [51-
52].

El primer dispositivo 6ptico basado en el fendmeno de termocavitacién se reporta
en 2012 [49], el dispositivo consta de una microtobera para almacenar el farmaco
liquido y una camara de vidrio llena de agua sellada herméticamente, donde se lleva
a cabo la termocavitacion. Aqui, el farmaco liquido se separa del agua mediante
una membrana flexible resistente al calor, se usé un haz de Er:YAG de pulsos largos
a 2940 nm y 250 ps para inducir burbujas de termocavitacion. El rapido crecimiento

de la burbuja dentro de la cdmara sellada, causa un impulso de presién considerable
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en la membrana elastica, expulsando el farmaco liquido por la boquilla (150 pm de
diametro) a una velocidad ~30 m/s usando 408 mJ de energia laser. Se realizaron
ensayos de penetracion en piel dorsal de cobaya y modelos de gel (gelatina de 60
Bloom disuelta en agua al 5%). En este estudio, se utilizdo FITC (isotiocianato de
fluoresceina) como farmaco liquido y se analizé la profundidad de penetracion
mediante un microscopio de fluorescencia. Para la piel y el gel, la profundidad de
penetracion informada fue de ~452 ym a ~5 mm, respectivamente, ambos para un

chorro de liquido de ~150 ym de diametro generado a 1.19 J de energia laser.

Dos afos después, Hun-jae Jang et al., reporté la generacién de microchorros
utilizando un laser Er:YAG, el cual emite un pulso de luz a una longitud de onda de
2940 nm y 250 ps de duracion [13]. El pulso laser fue enfocado en el interior de una
camara cilindrica con dos diferentes alturas 3 y 5 mm de altura y una boquilla de
150 um de diametro, la camara contenia agua como medio para inducir la burbuja
de termocavitacion y separada del farmaco por medio de una membrana (ver Figura
2.8). Una vez generada la burbuja, el crecimiento explosivo de esta en el interior de
la camara deforma repentina una membrana elastica, expulsando un chorro de
liquido a través de una boquilla de 150 pm de diametro. Para que la generacion de
chorros fuera un evento repetitivo, se utiliz6 un motor para proporcionar un llenado
continuo del depésito del farmaco. En este trabajo [13], se reporta que el volumen y
la velocidad del chorro liquido estan directamente relacionados con la geometria del
depdsito del farmaco (diametro y angulo), la altura del cilindro y el tamano de la
burbuja. Los microchorros generados por este dispositivo, alcanzan una velocidad
de 23 a 50 m/s, un volumen expulsado entre 360 y 2100 nl y una longitud en un
rango de 1.4 a 2 mm. En este estudio, se utilizaron hormonas de crecimiento para
investigar el posible dafio térmico causado al farmaco debido a la formacion de la
burbuja inducida por el laser.
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Figura 2.8. Imagen representativa de una burbuja esférica de termocavitacién inducida por un pulso
laser de microsegundos de duracion en el interior de una camara cilindrica [13].

Pocos meses después, Hun-jae Jang et al. [53], utilizé la misma configuracién del
dispositivo reportado en [49], para evaluar la administracion transdérmica del
farmaco en una piel porcina tratada mediante tincion con isotiocianato de
fluoresceina (FITC) y observados mediante un microscopio confocal de
fluorescencia [53]. Con el fin de mejorar la eficacia de la administracion del farmaco,
el rayo laser (duracion de pulso de 150 pys y 1085 mJ de energia) fue dividié por un
divisor de haz en dos caminos Opticos, es decir, el haz laser transmitido (80% de
transmitancia) fue enfocado en el interior de la camara para inducir la burbuja de
vapor y generar el chorro liquido; mientras que el haz reflejado (reflectancia del
20%) fue direccionado hacia la piel porcina con el propdsito de realizar una ablacion
antes de que el chorro liquido impactara la superficie de la piel, como se muestra
en la Figura 2.9 [53]. La profundidad de penetracién y diametro del orificio de
ablacion en la piel fue de 417 um y 513 pym, respectivamente, posterior al impacto
de cinco chorros liquidos a una velocidad de 87 m/s; mientras que la profundidad
de penetracion sin ablacion fue de 350 um, lo cual indica que la preablaciéon por el
haz laser ayuda a aumentar la profundidad de penetracién del liquido en el tejido
[53].
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Figura 2.9. Esquema de la administracién del farmaco con preablacion seguida de una inyeccion
de microchorro usando un divisor de haz [53]

Posteriormente T Kato et al. report6é el desarrollo de un dispositivo generador de
chorros liquidos empleado para el tratamiento de cancer de cerebro, el cual fue
llamado dispositivo de chorro de liquido inducido por laser (LILJ, por sus siglas en
inglés) [50]. En este trabajo se utilizé un laser pulsado (Ho:YAG) a una longitud de
onda de 2.1 ym y una duracién de pulso de 350 ps, en donde la energia del laser
se vari6 de 300 a 500 mJ. El dispositivo LILJ, se muestra en la Figura 2.10 consta
de una fibra 6ptica colocada en el interior de un tubo capilar de 500 um de diametro,
el cual contenia tinta azul mezclada en agua como medio para inducir una burbuja
de termocavitacion y el extremo libre del tubo capilar fue colocado sobre la superficie
de la muestra (gelatina a 5% en peso) [50]. La profundidad de penetracién en la
muestra después de 1, 6 y 11 disparos fue de ~3.2, ~6.2 y ~7.2 mm,
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respectivamente [50]. Quizas este sea el primer trabajo sobre una burbuja de

termocavitacion inducida en el interior de un tubo capilar.

Vaporizacién Flujo de agua
Chorro de pulso h —
Fibra optica

Figura 2.10. Esquema de los componentes LILJ.

En 2016 C. Berrospe et al., report6 el disefio y construccion de un dispositivo éptico
para la generacién de chorros liquidos mediante un laser de onda continua (A=790
nm) enfocado en una solucion absorbente (nitrato de cobre disuelto en agua) [54].
Este dispositivo, consiste de una microcamara semiesférica (700 um de base y 200
pm de alto) donde se induce la burbuja de vapor, la cual esta conecta a un
microcanal (500 um de longitud y 250 um de diametro) para la expulsion del liquido
(Figura 2.11a). Debido a las dimensiones del dispositivo, la expulsion del chorro
liquido a través del canal es debido a la expansion de la burbuja (Figura 2.11b), la
cual funciona como un pistén o embolo hidraulico [54]. La longitud de los chorros

producidos con este dispositivo fue 3.5 mm y la velocidad maxima de ~29 m/s.

Un afio mas tarde, se incorpord un canal conico a este dispositivo para aumentar la
velocidad de los chorros liquidos expulsados. En este trabajo [51], se reportd que la
velocidad del chorro aumenta al variar el diametro del canal de expulsion asi como
la variacion de angulo de la tobera, ademas encontraron que camaras grandes
reducen significativamente la velocidad del chorro. La velocidad maxima alcanzada
con este dispositivo fue ~94 m/s para un canal de 120 ym de diametro. Modelos
cutaneos a base de gel de agarosa al 1.0% fueron utilizados para caracterizar la
profundidad de penetracion de estos chorros liquidos producidos, donde la
profundidad de penetracién alcanzada fue de aproximadamente 1000, 675 y 390
Mm para chorros con velocidades de aproximadamente de 66, 45 y 25 m/s,
respectivamente. El volumen de liquido inyectado fue calculado a partir del volumen
de liquido inicial contenido dentro de la camara semiesférica y restando el liquido

restante una vez expulsado el chorro (asumiendo que la evaporacion es minima),
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encontrando que para un diametro de canal de 120 y 500 pm, el liquido inyectado

en la muestra fue ~40 y 157 nl, respectivamente.
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Figura 2.11. a) Representacion de la seccion transversal del dispositivo. b) Montaje para la
visualizacion del chorro [54].

En 2019 L. O. Galvez et al. [55], compara mediante una camara de alta velocidad
un inyector de aguja sélida (Figura 2.12) con el dispositivo sin aguja reportado [51],
con el propdosito de estudiar mejor la dinamica de inyeccion de ambos métodos. En
este trabajo, se utilizé soluciones con diferentes propiedades fluidicas (agua,
mezcla de glicerina-agua y tintas comerciales) en muestras de gel de agarosa (1%
en peso). El dispositivo éptico generdé chorros liquidos (agua pura) con un diametro
de punta de ~50 pym y un volumen total expulsado de ~50 nl, el cual penetro la
muestra si la velocidad es superior a los 40 m/s, alcanzando una profundidad de
penetracion de ~1.6 mm; mientras que, para el inyector de aguja sodlida, la
profundidad de penetracién fue de ~1.2 mm para un chorro con la misma velocidad
[56]. En este trabajo, fue reportado que los chorros de agua tienen mayor
profundidad de penetracién que los chorros de glicerina-agua, debido a la diferencia
en las viscosidades del liquido; ademas, no se observaron dafios en la muestra con

el dispositivo 6ptico, en contraste con el inyector de aguja sélida [56].
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Figura 2.12. Inyector de aguja sdlida [56].

Un ano después L. O. Galvez et al. [52], propone un modelo numérico para
proporcionar una descripcion fenomenoldgica de las formas y velocidades del
chorro, utilizando el mismo inyector 6ptico reportado en [56], con la diferencia de
que la microcamara estaba llena de un colorante rojo disuelto en agua (0.5% en
peso), como medio para inducir un vapor burbuja mediante el enfocamiento de un
diodo laser a 450 nm y una potencia entre 400-600 mW [57]. Los resultados
experimentales obtenidos fueron similares a los reportados en [56], es decir, la
profundidad de penetracion alcanzada fue de ~1.3 mm en un hidrogel de agarosa
(1% en peso), para un chorro de ~1.2 mm de longitud y ~120 ym de diametro,

expulsado a una velocidad de 48 m/s.

En 2020, R. Zaca-Moran et al. reporta un dispositivo microfluidico para generar
chorros liquidos debido a la concentracion de la energia de la onda acustica emitida
después del colapso de una burbuja de termocavitacion [57]. Este dispositivo consta
de una camara eliptica truncada (8 mm de eje mayor y 4 mm de eje menor) llena de
una solucién saturada de nitrato de cobre (13.78 g por 10 ml de agua), la cual es
altamente absorbente a la longitud de onda del laser. Para inducir la burbuja de
vapor, se utilizé un laser de onda continua ( A=1064 nm) enfocado en la solucién
con la ayuda de un objetivo de microscopio de 10x en una configuracion de
microscopio invertido (Figura 2.13). La burbuja creada se expande y colapsa

rapidamente, emitiendo una onda acustica en el foco inferior de la cavidad, la cual
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se propagada y posteriormente es concentrada en el foco superior, expulsando un
chorro liquido al exterior. Debido a que la amplitud de la onda acustica emitida es
del orden de ~1 MPa [10], el mecanismo fisico de generacién del chorro liquido es
la transferencia momento de la onda acustica, la cual es fuertemente enfocada
debido a la geometria de la cavidad. La velocidad maxima de los chorros liquidos
generados con este dispositivo es del orden de 20 m/s, con longitudes del chorro de
16 mm y diametro de ~200 ym. Cabe mencionar, que este dispositivo no cuenta con

ningun canal de expulsion.

Difusor Céamara de alta velocidad
[——1
= [|]I[
= Dispositivo fluidico .
Fuente ' i ‘ Jeringa
de luz | | m |:”
I | \ )l_—. |
Solucion |
" Tubo capilar
Obijetivo de ‘
microscopio
10X
Laser
Espejo

Figura 2.13. Montaje experimental para la generacién de chorros liquidos [57].

En 2020, Katharina Cu et al., compara dos métodos de administracion bien
establecidos (aplicacion tépica e inyeccidn con aguja sdlida) con un inyector de
chorro sin aguja, muy similar al reportado en [55]. En este trabajo [15], el dispositivo
microfluido consta de dos canales rectangulares, uno donde se induce la burbuja de
termocavitacion y el segundo para la salida del liquido (Figura 2.12). El primer canal
(500 pym de altura y 1800 um de longitud) contenia dos soluciones diferentes (agua
y glicerol) que contenian 0.15% en peso de rodamina B y 0.25% en peso de rojo
directo 81; el primero se utilizd por sus propiedades fluorescentes y el segundo para
maximizar la absorcion de luz laser (A = 450 nm). Se observé que la solucién acuosa

cavita en ~75 ys y una vez formada la burbuja, esta se expande y empuja el liquido
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fuera del canal. Por otro lado, la solucidn de glicerol necesita mas tiempo (~90 us)
para formar un chorro del mismo diametro (100 um). En este estudio, se realizaron
pruebas de penetracién en piel de cerdo abdominal (ex vivo) y después de cada
evento topico o de inyeccion, todas las muestras se incrustaron inmediatamente en
un medio de montaje a temperatura de corte 6ptima para detener la difusion natural
de las soluciones en la piel. Posteriormente, las muestras se seleccionaron usando
un criostato y se analizaron bajo un microscopio. La profundidad de penetracion por
la aplicacion topica fue de aproximadamente 0.8 mm; mientras que para el inyector
de aguja sdlida la profundidad de penetracion fue de ~1.5 mm. Finalmente la
profundidad de penetracion para el dispositivo sin aguja fue de aproximadamente

0.5 mm.

Diodo laser Microdispositivo S
= f— )
©
Objetivo de I | o
microscopio
~2 mm

Figura 2.14. Configuracion esquematica del microinyector sin aguja [18].

La Tabla 2.2, muestra una revision bibliografica de los dispositivos 6pticos basados
en el fenémeno de termocavitacion para la generacion de chorros liquidos. En esta
tabla se presenta el tipo de dispositivo (tubo capilar o cadmara), los parametros
Opticos empleados (longitud de onda, potencia y solucion de trabajo), los
parametros del chorro liquido generado (longitud, diametro y velocidad de
expulsion), asi como las pruebas de penetracion llevadas a cabo (tipo de muestra
bioldégica, volumen de liquido inyectado y profundidad de penetracion). Cabe

mencionar, que algunas referencias no reportan todos los parametros mencionados.
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Tabla 2.2. Dispositivos 6pticos basados en termocavitacion.

Parametros 6pticos

Parametros del chorro

Pruebas de penetracion

Dispositivo
microfluidico

Cémara (Didametro de
boquilla 150 um)
Camara (Diametro de
boquilla 150 um)

Céamara (Diametro de
boquilla 150 um)
Tubo capilar
(Diametro 0.5 mm)

Camara

Camara

Camara

Camara

Camara

Camara

Longitud Energia laser Solucién de
de onda / Potencia trabajo
(nm)
2940 408 mJ Agua
2940 408 mJ Agua
2940 1085 mJ Agua
2100 300-500 mJ Tinte azul y
agua
790 116-150 mW Nitrato de
cobre
790 116 mW Nitrato de
cobre
450 400-600 mW Rojo directo 81
450 400-600 mW Rojo directo 81
1064 No reportado Nitrato de
cobre
450 1.2W Rodamina By

Rojo directo 81

Longitud Diametro Velocidad

(mm) (mm) (m/s)

No reportado 0.15 30
No reportado 23-50
No reportado 0.15 87.1

No reportado 10

35 No 29

reportad
o

No reportado 94
No reportado 0.05 16-40
No reportado 15-65

16 0.2 20
No reportado 0.1 5-47

Muestra
de penetracion

Piel de cobaya 0.452 mm /0.5 pl
Gel 5 mm/0.5 ul

Factor de crecimiento 0.360-2.1 pl
epidermal y hormona
de crecimiento
humana
Piel de cerdo 350 um
Gelatina 3.2-7.2 mm

No reportado

Gel de agarosa 40-157 nl /1 mm

Gel de agarosa 50nl/1.2mm
1.3 mm

Hidrogel de agarosa

No reportado

Piel de cerdo 90 nl/ 0.5 mm

Volumen/Profundidad

Referencia

[49]

[13]

[53]

[50]

[54]

[51]

[56]

[52]

[57]

[18]
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CAPITULO Il

METODOLOGIA

En este capitulo se presenta brevemente la teoria sobre el método numérico de
Diferencias Finitas en el Dominio del Tiempo (FDTD, por sus siglas en inglés), el
cual fue utilizado para estudiar mediante simulacién la propagacién de la onda
acustica emitida por el colapso de una burbuja de termocavitacion, en el interior de
una cavidad eliptica truncada a diferentes excentricidades. En este capitulo, se
describe también el disefio del dispositivo 6ptico, el cual esta basado en los
resultados de la simulacién, asi como su fabricacién en una impresora 3D.
Finalmente, se presenta el arreglo experimental utilizado para la generacion del
chorro liquido y se describe la preparacion de los maniquis de piel utilizados en las

pruebas de penetracion.

3.1 MODELO NUMERICO

Este proyecto de tesis pretende optimizar una cavidad eliptica truncada para la
generacion de chorros liquidos expulsados a una mayor velocidad, que los
reportados en [58], variando las dimensiones de su eje mayor y menor
(excentricidad). La optimizacion se hizo al simular la propagaciéon de la onda
acustica en el interior de la cavidad eliptica truncada, empleando el mismo modelo
numérico reportado por R. Zaca-Moran en [21,57]. Este modelo (FDTD) utiliza
diferencias espacio-temporales, en las que la derivada temporal de un campo esta
relacionada con la derivada espacial de otro campo, estas diferencias se pueden
obtener a partir de las expansiones de la serie de Taylor sobre cada nodo de la
cuadricula computacional [58]. En la propagacién acustica, la sefial puede
describirse en términos del campo de presién escalar P(x, y, z, t) y el vector
velocidad v(x, y, z, t), donde las ecuaciones son discretizadas en un dominio
bidimensional en el que las condiciones de contorno estan definidas sobre la presion
o sobre la velocidad. Los parametros del material son la velocidad del sonido ca y la
densidad p (los cuales pueden variar en funcion de la posicion) [59]. Las ecuaciones

de esta relacién son:
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oP )

== —pc2Vy (3.1)
v _ _1
o =—,VP (3.2)

donde P es la presion, p es la densidad del liquido, ca es la velocidad de la onda
acustica, que se puede definir en términos de una velocidad del sonido de fondo ¢,
y una velocidad relativa del sonido cr(ca = coCr) [57]. En este estudio, la propagacion
de la onda presion fue analizada empleando dos tipos de fuente acustica: el primero
que simulara una onda de acustica emitida por el colapso de la burbuja de
termocavitacion [13], mediante un pulso gaussiano (Ecuacién 3.3) y el segundo que
simulara onda de choque emitida por el colapso de una burbuja de cavitacion

inducida por un laser pulsado, mediante una onda Ricker (Ecuacion 3.4).

1 t—tg

f)=e2 ) (3.3)

f©) = (1 = 2{nf[t — t,]P2e~THl-tD  (34)

donde f, es la frecuencia pico, ot es la desviacion estandar, t es el tiempo, f es un
retraso temporal. Lo anterior, para estudiar la diferencia en la propagacion vy
concentracion de energia acustica de ambas ondas simuladas. La propagacion de
ambas ondas se estudio al variar los ejes de la elipse truncada (cavidad) con el
propésito de determinar el tamafo ideal del semieje mayor y menor que concentrara
la mayor cantidad de energia acustica en el foco superior de la cavidad, con el
proposito de expulsar liquido a la mayor velocidad. La simulacién de la propagacion
de la onda acustica en el interior de la cavidad, fue realizada con una malla numérica
de 300 x 300 pixeles. Para reducir recursos en la simulacion, las ecuaciones (3.1) y

(3.2) se reducen a un dominio bidimensional, por lo cual las ecuaciones toman la

forma:
o _ _ 2% a&)
Pyl pca (ax + 3y (3.5)
wy _ _10P
at  pox (36)
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2= (3.7)

p v
donde v, , son los componentes de V. Para resolver estas ecuaciones mediante el

algoritmo FDTD, el campo de presién y los componentes de la velocidad se
discretizaron, de modo que Ax = Ay = d y At son los incrementos en el espacio y el
tiempo. Si las derivadas de las Ecuaciones (3.5), (3.6) y (3.7) se sustituyen por la
aproximacion de las diferencias finitas y se reemplazan las funciones continuas por

su version discretizada, se llega a las ecuaciones de actualizacion:

1 1

Pi[m,n] = P9 [m,n] — Pcé%<vq 2[m,n] — v 2lm—-1,n] + v [m,n] —

x X y
1
v, *[m,n— 1]> (3.8)
1 1
q+3 U _ 2S¢ q — p4
v, *[m,n] =v, *[m,n] lmnlsoimsLnDes (Pim + 1,n] — P9[m,n]) (3.9)
1 1
vq+5[m n] = vq_i[m n|] — 25 (P9[m,n + 1] — P9[m,n]) (3.10)
y ’ y ’ (pImn]+plmn+1Dco ’ ’ '

Donde m, n son las posiciones espaciales, q la posicién temporal y ¢, es la velocidad
del sonido de fondo. Aqui, sc = ca At / \/M es el numero de Courant, término
que determina la validez y estabilidad de la simulacién numérica del método.
Usando las Ecuaciones (3.8 a 3.10) fue posible simular la onda acustica. En este
caso se usa una cuadricula de espacio largo para simular un espacio infinito para
evitar los limites de la cuadricula de la simulacion [57]. Un desarrollo mas detallado

de este modelo numérico, puede ser consultado en [21].

La configuracion de la cavidad se puede observar en la Figura 3.1, donde f1 y 2
son los focos de la elipse truncada. La fuente acustica se colocé en el punto focal
inferior de la cavidad (f1) y un hidréfono virtual fue colocado en el foco superior de
la cavidad (f2), con el propdsito de cuantificar la amplitud de la onda acustica
concentrada en esta region. Como se ha mencionado anteriormente, la optimizacién
de la cavidad se realiz6 variando el tamafio de los ejes de la elipse. En la Figura 3.1

[{pegi)

se muestra la cavidad simulada siendo “a” el semieje menor y “b” el semieje mayor
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de la elipse truncada. Un parametro importante para imprimir la cavidad, es que la
longitud del semieje menor debe ser mayor a 2 mm, ya que como se observa en la
imagen la longitud de este eje es igual a la longitud de |la base truncada de la cavidad
(interfase vidrio-solucion), en donde se forma la burbuja de termocavitacion. Con
base a la literatura, el radio maximo de la burbuja de termocavitacién es de ~1 mm
[10], por tanto, la burbuja tendra un diametro de 2 mm y en consecuencia, la longitud
de la base tiene que ser mayor a 2 mm, por lo cual, semiejes menores a 2 mm no

fueron considerados en la simulacion.

Foco superior—,

2b

Foco inferior t f1

Figura 3.1. Cavidad eliptica truncada, a y b representan el semieje menor y mayor de la cavidad, y
1, f2 el foco inferior y superior, respectivamente.

3.2 DISENO Y FABRICACION DEL DISPOSITIVO DE INYECCION
Mediante el uso del software SolidWorks, se disefid el dispositivo microfluidico
(Figura 3.2). Las medidas de dicho dispositivo estan basadas en los resultados
obtenidos de la simulacion numérica. El disefio de este dispositivo, contempla una
cavidad eliptica, la cual se trunca a la altura de los focos (Figura 3.2). Recordemos
que, si una onda es colocada en el foco f1, esta sera concentrada en el foco 2; sin
embargo, debido a que la luz es fuertemente absorbida por la solucion [13], esta
tiene poca profundidad de penetracion, por tanto, para generar la burbuja de
termocavitacion en el foco f1 (fuente acustica) se debe de truncar la elipse. Ademas,

en el disefio se contempla un microcanal de expulsion exactamente en el foco f2
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con el fin de aumentar la velocidad del liquido expulsado y un canal de llenado en

la parte media de la cavidad (Figura 3.2a).

a) ™. Canal de
expulsiéon

Cavidad
eliptica —»

truncada i{)
t

Canal de

llenado R

v

Figura 3.2. Cavidad eliptica truncada. a) Vista lateral interior, b) vista en 3D.

Posteriormente, el dispositivo fue fabricado con un polimero transparente
(VeroYellow, RGD836) utilizando una impresora 3D (Stratasys, Objetivo 500-
Connex 3). La velocidad del sonido en este material es de 2311 m/s y la densidad
de 1180 kg/m3, dando una impedancia de ~2.727x108 kg/sm?. Posteriormente, la

cavidad fue pegada a un sustrato de vidrio.

3.3 ARREGLO EXPERIMENTAL
La Figura 3.3, muestra el arreglo experimental utilizado para la generacién de
chorros liquidos y las pruebas de penetracién. El arreglo consta de un laser de onda
continua (A= 980 nm), el cual fue colimado y enfocado mediante un objetivo de
microscopio (f=8 mm) dentro de una solucién absorbente, la cual fue introducida en
el interior de la cavidad por el canal de llenado (ver Figura 3.2a). La solucién para
generar termocavitacion es nitrato de cobre (Cu(NO3s)2) disuelto en agua a una
concentracion molar de 7.34 M, el cual tiene un coeficiente de absorcién a = 135
cm-! para A=980 nm [13]. Para estudiar la formacion y evolucion del chorro liquido,
se ilumina el dispositivo microfluidico de manera perpendicular al rayo laser
utilizando una fuente de luz blanca, con el propdsito de proyectar la sombra del

chorro liquido hacia una camara de alta velocidad (Figura 3.3).

En el arreglo experimental el objetivo de microscopio fue montado en una base de

traslacion permitiendo controlar la posicion del foco del haz dentro de la cavidad. En
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este trabajo, la posicidn focal se fijo a 480 ym por encima de la interfase vidrio-
solucién, con el propésito de inducir una burbuja de mayor tamano y, por tanto,
obtener una mayor amplitud de la onda acustica. La potencia laser utilizada para la

generacion de las burbujas de termocavitacion se fijé a 345 m\W.

Gel de agar
a) Camara
Fuente . ultrarrapida
de luz
blanca

Cavidad eliptica
truncada

Objetivo de
microscopio

Colimador

Laser de onda
continua

Figura 3.3. Arreglo experimental. a) representacion esquematica y b) fotografia.

Los geles de agar fueron colocados a 5 mm del canal de expulsion del dispositivo,
como se muestra en la Figura 3.4. Para poder estudiar la dinamica de los chorros
liquidos y su penetracion en el interior de las muestras biologicas, se utilizdé una
camara de alta velocidad “Phantom VEO 710L” la cual fue programada para
capturar 35000 imagenes en un segundo a una resolucion de 320 x 504 pixeles.
Todos los videos obtenidos, fueron analizados en el software “Phantom Camara

Control Aplication”.
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Figura 3.4. Fotografia del montaje de la muestra de gel de agar.

3.4 PREPARACION DE LOS MODELOS DE PIEL

Geles de agar fueron preparados y utilizados como modelo de piel, ya que este tipo
de gel posee propiedades mecanicas similares a la piel humana dependiendo su
concentracion. Con base a la literatura, el médulo de elasticidad para geles de agar
a concentraciones de 0.5%, 1.0%, 2.5% y 5.0% se ha reportado ser 5.3 KPa, 38
KPa, 254 KPa y 929 KPa, respectivamente [58]. Para el propdsito de esta tesis se
prepararon geles de agar a una concentracion de 1.0%, 1.25%, 1.50%, 1.75% y
2.0%.

Todas las muestras de agar se prepararon por porcentaje en peso, por ejemplo,
para una concentracion del 2.0%, se disolvieron 2 g de agar en polvo en 100 ml de
agua. Para cada concentracion, el contenido de agua inicial fue dividié en dos partes
iguales; en la primera mitad de agua, se afnadio el agar para ser hidratado, mientras
la segunda mitad de agua se calentaba en una plancha caliente con agitacion
magnética. Una vez que la segunda porcion de agua comenzo a hervir (Figura 3.5a),
se anadié la primera porcion de agar disuelto en agua (Figura 3.5b) y se dejo

calentar hasta formarse burbujas de aire dentro de la mezcla (Figura 3.5c). Después
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de unos minutos, dejan de formarse burbujas de vapor y la mezcla cambia a un

color transparente (Figura 3.5d).

Figura 3.5. Imagenes de los pasos para la obtencion del gel de agar.

Una vez la solucion esta preparada, esta se vertié en vasos de precipitado como se
observa en la 3.6a, hasta que la solucion se solidificd. Posteriormente, el gel de agar
fue cortado para obtener muestras con un tamafo aproximado de 2 x 3 x 0.5 cm,
como se observa en la Figura 3.6b. En esta figura, es posible observar que conforme
la concentracion de agar es menor, la muestra es cada vez mas transparente, lo
cual es un indicativo de que posee menor mdédulo de elasticidad. Cabe mencionar
que, para cada concentracidn el experimento se realizd por triplicado, con el

proposito de obtener una mejor estadistica.

1.0% 1.25% 1.50% 1.75%

Figura 3.6. Imagenes de los geles de agar, a) geles solidificados y b) muestras recortadas de los
mismos.

2.0%
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CAPITULO IV

RESULTADOS

En este capitulo, se presentan los resultados obtenidos de la optimizacion y
fabricacion de la cavidad eliptica truncada, asi como el analisis de las pruebas de

penetracion del liquido expulsado por el dispositivo éptico, en los maniquis de piel.

4.1 OPTIMIZACION Y FABRICACION DEL DISPOSITIVO
La Figura 4.1, muestra la propagacion de la onda de presién en el interior de una
cavidad eliptica truncada. En la Figura 4.1a, se muestra el momento en que se
genera la onda exactamente en la ubicacion del foco inferior (f1), las Figuras 4.1b,
4.1c y 4.1d muestran cémo es la propagacién de la onda a lo largo de la cavidad y
la Figura 4.1c, muestra como la onda se concentra en el foco superior de la cavidad

(f2), en donde un hidréfono virtual fue colocado.

Figura 4.1. Propagacion de la onda acustica en el interior de una cavidad eliptica truncada.

La concentracion de la onda de presion en el foco superior (f2) fue estudiada
variando los ejes de la elipse, con el proposito de determinar el tamafio ideal del
semieje mayor y menor de la cavidad, es decir, determinar en la simulacion el valor
de la excentricidad de la elipse que concentrara la mayor cantidad de energia y asi
expulsar chorros liquidos a la mayor velocidad posible a través del canal. La
excentricidad de la elipse fue calculada con la férmula siguiente [59]:

Gl 4.1)

e =
a
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Siendo a y b los ejes menor y mayor de la elipse. Si a y b son iguales, la forma de
la cavidad se aproxima a una esfera (e=0) y si b=0, si aproxima a un segmento
(e=1). Los valores del eje menor (a), fueron variados en un rango de semieje de 1 a
5 mm, en donde para cada valor de a, el semieje mayor (b) se vario de 1 a 9 mm,
siempre y cuando b fuera mayor que a (evitar e=0). Cabe mencionar que, en la
simulacién se consideran dos tipos de fuentes acusticas o pulsos de presion,
tomando en cuenta que se pueden obtener valores de presion bajos o altos
asociados a una onda acustica o una onda de choque, como fue explicado en la

seccion 1.3 (Capitulo 1).

Los resultados obtenidos se muestran en la Figura 4.2, donde el lado izquierdo
representa los valores de la onda de presidén concentrada en el foco f2 para una
onda acustica (simulada por la Ecuacion 3.3) y el lado derecho, para una onda de
choque (simulada por la Ecuacion 3.4). En la Figura 4.2, es posible notar que a
valores menores del eje menor se obtienen concentraciones cada vez mayores de
la onda de presion (datos Gaussiano y Ricker). Sin embargo, debido a que el valor
del semieje menor corresponde al diametro de la base de la cavidad truncada (ver
Figura 3.1), los valores del semieje menor iguales a 1 y 2 mm (Figura 4.2a y b) no
fueron considerados para el disefo del dispositivo, ya que, de acuerdo a la literatura
el diametro maximo de una burbuja de termocavitacion (con condiciones similares
a las nuestras) es de alrededor de 2 mm, por tanto, valores del semieje menor
mayores a 2 mm son considerados para fabricacion (Figuras 4.2c, d y e). Cabe
destacar que los resultados obtenidos para ambas ondas son muy similares, lo que

era de esperarse, ya que la propagacion de ambas ondas es similar.
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Figura 4.2. Amplitud de la onda de presion concentrada en el foco superior de la cavidad (f2). Lado
izquierdo corresponde a un pulso Gaussiano y lado derecho a un pulso de Ricker. semieje menor a)
1mm,b)2mm,c)3mm,d)4 mmye)5mm.

La Tabla 4.1, muestra un resumen de las dimensiones de la cavidad para las cuales

se obtiene la mayor concentracion de la onda de presion (para ambos pulsos). En

esta tabla es posible observar que, tanto para una onda acustica como para una

onda de choque, coinciden en el tamano del semieje menor y mayor de la cavidad

a 3 mmy 6 mm, respectivamente (e=0.86), obteniendo la mayor amplitud de la onda

acustica concentrada para un pulso Gaussiano. Por tanto, la cavidad con estas

dimensiones fue elegida para su posterior disefio y fabricacion.
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Tabla 4.1. Tamanos 6ptimos de la cavidad eliptica truncada para la generacion de chorros liquidos.

Pulso Eje menor Eje mayor Amplitud Excentricidad
3 6 0.3508 0.86
Ricker
5 6 0.3706 0.55
3 6 0.4328 0.86
Gaussiano
4 6 0.4107 0.74

La cavidad fabricada se muestra en la Figura 4.3 en la cual se agrego un canal de
expulsion (200 um de diametro y longitud) justo en el foco superior f2 y un canal

lateral de llenado de 1 mm de diametro.

Figura 4.3. Cavidad eliptica truncada fabricada en una impresora 3D.

4.2 PRUEBAS DE PENETRACION

La profundidad de penetracién en el interior de un tejido, depende principalmente
de la velocidad del liquido expulsado, la cual a su vez depende de parametros como:
la densidad y la viscosidad de la solucién de trabajo, las dimensiones y forma del
dispositivo de inyeccion, el diametro del canal de expulsion o tobera, la distancia de
separacion entre la tobera y la muestra, el niumero de impactos (disparos) del liquido
expulsado y el tipo de muestra bioldgica. En este proyecto de tesis, algunos de estos
parametros ya han sido establecido, por ejemplo, la viscosidad de la solucién de

trabajo fue medida previamente con un viscosimetro (Cannon-Fesnke) obteniendo
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un valor de Psol ~SMagua Y su densidad es psol ~2 pagua [16]; las dimensiones de la
camara de inyeccion (cavidad eliptica truncada) son de 12 y 6 mm de eje mayor y
menor, respectivamente; el radio del canal de expulsién es de 250 ym (200 ym de
altura); la distancia de separacion entre el dispositivo y la muestra fue fijada a 5 mm.
Finalmente, se realizaron 6 disparos consecutivos sobre la superficie de un gel de

agar a diferentes concentraciones (1.0, 1.25, 1.50, 1.75 y 2.0%).

Para cada concentracion de gel de agar, se realizaron tres pruebas de penetracion
bajo las mismas condiciones experimentales, resultando en un total de 15
experimentos. Para cada experimento, se dejé encendido el laser por
aproximadamente un segundo para inducir 6 burbujas de vapor, las cuales
generaron 6 chorros liquidos que impactaron la muestra de manera consecutiva.
Cabe mencionar que, que la potencia laser y posicién del foco en el interior de la
cavidad se dejaron fijos para generar siempre una burbuja de cavitacion del mismo

tamano y frecuencia.

La Figura 4.4, muestra seis chorros liquidos generados consecutivamente con el
dispositivo 6ptico, los cuales fueron adquiridos a aproximadamente con la misma
longitud (~3 mm). En la Figura 4.4a, es posible observar que el primer disparo es
de mayor grosor y su forma es diferente en comparacién con los demas chorros
generados (Figuras 4.4b-e), los cuales tienen una forma parecida a una aguja a
excepcion del sexto chorro, en donde aparece una capucha (Figura 4.4f). Lo anterior
es debido a que, en el primer disparo la cavidad y el canal de expulsion estan
completamente llenos del liquido y conforme los chorros son expulsados, el liquido

en la cavidad va disminuyendo afectando la forma y velocidad del chorro siguiente.
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Figura 4.4. Forma del chorro liquido expulsado a diferentes disparos consecutivos: a) primer disparo,
b) segundo disparo, c) tercer disparo, d) cuarto disparo, e) quinto disparo y f) sexto disparo.

La velocidad de los 6 chorros liquidos generados consecutivamente fue calculada a
partir de las imagenes obtenidas de la camara rapida. Como se menciond
anteriormente, para cada concentracion de gel de agar se realizé la prueba de
penetracion 3 veces con los mismos parametros Opticos para generar el chorro
liquido, obteniendo un total de 15 videos, los cuales fueron analizados para obtener

la velocidad promedio de cada chorro liquido, el cual se muestra en la Figura 4.5.

120
90 |-
. ®
E T {
8 60} T~
o (]
S 1
i)
()
>
30 |-
®
O 1 1 1 1
1 2 3 4 5 6

Numero de disparos

Figura 4.5. Velocidad promedio del liquido expulsado a diferentes disparos (n=15).

Como se observa en la Figura 4.5, el primer disparo o chorro es expulsado a una

velocidad promedio de ~18 m/s, la cual aumenta hasta ~84 m/s para el segundo
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disparo y a partir de ahi, comienza a disminuir gradualmente hasta alcanzar una
velocidad de ~56 m/s para el sexto disparo. Lo anterior, nuevamente esta
relacionado a un volumen bajo de solucion en la cavidad del dispositivo. Las
velocidades obtenidas por el dispositivo, son de un orden de magnitud comparable
con los dispositivos Opticos que emplean un laser pulsado (ver Tabla 1, Capitulo II),
demostrando que es posible obtener chorros liquidos expulsados a altas
velocidades de una manera mucho mas economica, empleando una geométrica
eliptica y optimizando esa geometria mediante un analisis numérico para aumentar
la concentracidén de la onda acustica (emitida por una burbuja de termocavitacion)

cerca del canal de expulsion.

De acuerdo a la literatura, para una resistencia cutanea tipica de 20 MPa se requiere
una velocidad de chorro minima de 13 m/s [49], por lo cual, el obtener velocidades
de 84 m/s implica que el liquido expulsado es lo suficientemente potente para
penetrar la superficie de los maniquis de piel fabricados en esta tesis. Por lo tanto,
la penetracion y entrega de un liquido inyectado a chorro depende tanto de la
velocidad como del diametro del chorro. Tomando en cuenta estos factores, se
estimaron valores importantes de la dinamica del chorro, como: i) la potencia del
chorro [60] vy ii) la presién de impacto del chorro en la superficie del gel [34]. La
potencia del chorro, indica la cantidad de energia que transporta el liquido a la salida
del dispositivo relacionado con el diametro del canal de expulsién y la velocidad del
liquido expulsado, la cual se calculé mediante la siguiente ecuacion:

Puig = £PTD?Vi, (4.2)
siendo p es la densidad del fluido, u la viscosidad del fluido, V la velocidad del fluido
y D el diametro del chorro [48]. Mientras que la presion de impacto del liquido indica
la fuerza producida por el liquido expulsado a una alta velocidad al golpear la
superficie del gel [61], la cual se puede expresar por la siguiente ecuacion [32]:

1 2
Pig = 5PV(iq (4.3)
La Figura 4.6, muestra la potencia y presion de impacto del chorro, los cuales fueron

calculados a partir de la velocidad promedio de cada chorro, mostrado en la Figura
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4.5. En esta Figura es posible observar que, tanto para la potencia como para la
presion de impacto, se obtiene un comportamiento similar a la velocidad de los
chorros, lo cual era de esperarse, obteniendo una potencia (2.75 W) y presién
maxima del chorro (~5 MPa) al segundo disparo. La presion de impacto del chorro,
debe exceder el modulo de elasticidad del tejido biologico, para que ocurra la
penetracion [56]; como el pico maximo de presion alcanzado es ~5 MPa, sugiere
que los chorros liquidos generados por nuestro dispositivo pueden penetrar piel ya
que la presién de impacto supera el médulo de elasticidad de la capa superficial de

la piel, que es de aproximadamente 2.6 MPa [62].
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Figura 4.6. Potencia y presién de impacto de los chorros generados por el dispositivo 6ptico.

La Figura 4.7, muestra la evolucidén temporal y penetracion del chorro liquido en el
interior del maniqui de piel a una concentracién de 1.0%. De acuerdo con la
literatura, esta concentracién de agar proporciona un modulo de elasticidad entre
20 y 38 kPa [46,58], comparable al limite inferior del médulo de la piel [58]. En esta
figura, las filas representan la secuencia de penetraciéon del chorro en el interior de

la muestra para cada disparo (ver descripcion de la Figura 4.7).
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Figura 4.7. Evolucién temporal y penetracion de los chorros liquidos en un gel de agar a 1.0%. Las
filas representan el nimero de disparo: a) primer disparo, b) segundo disparo, c) tercer disparo, d)
cuarto disparo, e) quinto disparo y f) sexto disparo.

47



La Figura 4.8, muestra un zoom de la profundidad de penetracién alcanzada por
cada disparo, es decir, la sombra en el gel de la ultima imagen de cada fila de la
Figura 4.7. En esta figura es posible observar que el primer disparo no penetra la
muestra (Figura 4.7a), debido a que su velocidad es baja, de aproximadamente 18
m/s y por ende su potencia y presion de impacto también lo seran. Ademas, se
muestra con flechas la profundidad de penetracion (Pp) y el ancho de penetracion
(Ap), las cuales son utilizadas para obtener una aproximacion del volumen de liquido

inyectado.

Figura 4.8. Imagen representativa de la penetracion a 1.0% de gel de agar; a) disparo 1, b) disparo

2, c) disparo 3, d) disparo 4, e) disparo 5, f) disparo 6.

La Figura 4.9, muestra la grafica de la profundidad de penetracion y el volumen de
liquido inyectado por el dispositivo, en funcién del numero de disparos obtenida de
la Figura 4.8. El volumen se obtuvo al considerar que el ancho de penetracion es
radial, calculando el volumen aproximado a una forma cilindrica. La penetracion se
inicia a partir del primer disparo, obteniendo una profundidad de ~0.1574 mm, hasta
alcanzar una profundidad de penetracion maxima de hasta ~2.9 mm para el sexto

disparo. El volumen total administrado es de aproximadamente ~4 pl.
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Figura 4.9. Profundidad y volumen de penetracién promedio del liquido expulsado a diferentes
disparos en un gel de agar a 1.0%.

La Figura 4.10, muestra la evolucion temporal y penetracion del chorro liquido en el
interior del maniqui de piel a una concentracion de 1.25%. De acuerdo con la
literatura, esta concentracion de agar proporciona un médulo de elasticidad ~70 kPa
[58]. La Figura 4.11 muestra un zoom de la profundidad de penetracion alcanzada
por cada disparo de la Figura 4.10. Ademas, se muestra con flechas la profundidad
de penetracion (Pp) y el ancho de penetracion (Ap), las cuales son utilizadas para

obtener una aproximacion del volumen de liquido inyectado.
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Figura 4.10. Evolucién temporal y penetracion de los chorros liquidos en un gel de agar a 1.25%.
Las columnas representan el nUmero de disparo: a) primer disparo, b) segundo disparo, c) tercer
disparo, d) cuarto disparo, €) quinto disparo y f) sexto disparo.
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Figura 4.11. Imagen representativa de la penetracién a 1.25% de gel de agar; a) disparo 1, b) disparo
2, c) disparo 3, d) disparo 4, e) disparo 5, f) disparo 6.

El promedio de la profundidad de penetracién y volumen de liquido inyectado en los
geles de agar a 1.25%, se presenta en la Figura 4.12. En esta figura, se puede
observar que la profundidad de penetracion es de ~1.37 mm al segundo disparo,
esto debido a que la concentracion de agar aumenta provocando una mayor tensién
en el gel de agar, comparado con el de 1.0%. Finalmente se alcanza una
profundidad de penetracion maxima de hasta ~2.77 mm para el ultimo disparo. El
volumen de penetracion se obtuvo al multiplicar el ancho de penetracion (Ap) y
profundidad de penetracion (Pp), dando como resultado al sexto disparo un volumen

inyectado de ~2.6 pl.
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Figura 4.12. Profundidad y volumen de penetracién promedio del liquido expulsado a diferentes
disparos en gel de agar a 1.25%.

La Figura 4.13, muestra la evolucion temporal y penetracion del chorro liquido en el
interior del maniqui de piel a una concentracion de 1.50%. De acuerdo con la
literatura, esta concentracion de agar proporciona un moédulo de elasticidad de ~110
kPa [58]. La Figura 4.14, se muestra un zoom de la profundidad de penetracién
alcanzada por cada disparo de la Figura 4.13. La grafica de la profundidad de
penetracion y volumen inyectado para este gel de agar (1.50%) se presenta en la
Figura 4.15, la cual inicia con una penetracion de aproximadamente de ~0.37 mm y
finalmente alcanza una profundidad de penetracion maxima de hasta ~1.29 mm

para el ultimo disparo, con un volumen de penetracion maximo de ~0.87 ul.
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Figura 4.13. Evolucién temporal y penetracion de los chorros liquidos en un gel de agar a 1.50%.
Las columnas representan el nUmero de disparo: a) primer disparo, b) segundo disparo, c) tercer
disparo, d) cuarto disparo, €) quinto disparo y f) sexto disparo.
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Figura 4.14. Imagen representativa de la penetracion a 1.50% de gel de agar; a) disparo 1, b) disparo

2, c) disparo 3, d) disparo 4, e) disparo 5, f) disparo 6.
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Figura 4.15. Profundidad y volumen de penetracién promedio del liquido expulsado a diferentes
disparos en gel de agar a 1.50%.

La Figura 4.16, muestra la evolucién temporal y penetracion del chorro liquido en el

interior del maniqui de piel a una concentracion de 1.75%, la cual proporciona un
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modulo de elasticidad ~150 KPa con base a la literatura [58]. La Figura 4.17 muestra
un zoom de la profundidad de penetracion alcanzada por cada disparo de la Figura
4.16. El promedio de las pruebas de penetracion de los geles de agar al 1.75 % se
presenta en la Figura 4.18. Se inicia con una penetracién de aproximadamente de
~0.52 mm, al segundo disparo y conforme avanzan los experimentos, la profundidad
de penetracién aumenta a medida que aumenta el numero de disparos, finalmente
se alcanza una profundidad de penetracion maxima de hasta ~1.31 mm. En cuanto
al ancho de penetracion se inicia con ~0.27 mm y termina con ~0.45 mm. El volumen

de penetracion maximo de 0.10 pl.
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Figura 4.16. Evolucién temporal y penetraciéon de los chorros liquidos en un gel de agar a 1.75%.
Las columnas representan el nimero de disparo: a) primer disparo, b) segundo disparo, c) tercer
disparo, d) cuarto disparo, €) quinto disparo y f) sexto disparo.

56



i ' . P Q.

Figura 4.17. Imagen representativa de la penetracién a 1.75% de gel de agar; a) disparo 1, b) disparo

2, c) disparo 3, d) disparo 4, e) disparo 5, f) disparo 6.
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Figura 4.18. Profundidad y volumen de penetracién promedio del liquido expulsado a diferentes
disparos en gel de agar a 1.75%.
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Finalmente, la Figura 4.19 muestra la evolucién temporal y penetracion del chorro
liquido en el interior del maniqui a una concentracién del 2.0%. De acuerdo con la
literatura, esta concentracion de agar proporciona un moédulo de elasticidad ~190
kPa [58]. La Figura 4.20 representa la ampliacion de la penetracién del liquido
expulsado por el dispositivo éptico en geles de agar a 2.0% en los seis disparos
administrados. Ademas, se muestra con flechas la profundidad de penetracion (Pp)
y el ancho de penetracion (Ap), las cuales son utilizadas para obtener una
aproximacion del volumen de liquido inyectado. Finalmente, la profundidad de
penetracion y volumen de liquido inyectado para los geles de agar al 2.0%, se
presenta en la Figura 4.21. Se inicia con una penetracién de aproximadamente de
~0.19 mm y finalmente se alcanza una profundidad de penetracion maxima de hasta

~0.68 mm, alcanzando un volumen de penetracion maxima de 0.28 pl.
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Figura 4.19. Evolucién temporal y penetracién de los chorros liquidos en un gel de agar a 2.0%. Las
columnas representan el numero de disparo: a) primer disparo, b) segundo disparo, c) tercer disparo,
d) cuarto disparo, e) quinto disparo y f) sexto disparo.
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Figura 4.20. Imagen representativa de la penetracion a 2.0% de gel de agar; a) disparo 1, b) disparo

2, c) disparo 3, d) disparo 4, e) disparo 5, f) disparo 6.
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Figura 4.21. Area de penetracién, profundidad y ancho de penetracién

expulsado a diferentes disparos en gel de agar a 2.0%.
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La Figura 4.22, muestra la maxima profundidad de penetracion obtenida en funcién
de la concentracion de agar. En esta figura es posible observar que a conforme

aumenta la concentracion de agar, disminuye la profundidad de penetracion.
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Figura 4.22. Comparacion de la maxima profundidad de penetracién obtenido por las diferentes
muestras de agar a diferentes concentraciones.

Finalmente, la Tabla 4.2 muestra algunas caracteristicas importantes del dispositivo

optico desarrollado para la inyeccion de liquidos.

Tabla 4.2. Caracteristicas importantes del dispositivo 6ptico.

Parametros Dispositivo 6ptico

Cavidad Eliptica truncada
Excentricidad de la cavidad 0.86
Canal de expulsién 250 uym de radio y 200 pym de longitud
Tipo de laser Laser de onda continua
Longitud de onda de operacion 980 nm
Potencia 345 mW
Tiempo de operacion ~1 segundo
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Solucién de trabajo Cu(NO:s3)2
Aplicacion Inyeccion de liquidos
Velocidad de expulsidn del liquido ~84 m/s
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CONCLUSIONES

Se desarrollo un dispositivo Optico que demuestra que es posible generar chorros
liquidos de una manera mucho mas econdmica, que los dispositivos que utilizan un
laser pulsado para el mismo propdsito. Lo anterior, fue logrado empleando un
dispositivo 6ptico con una cavidad eliptica truncada, la cual fue optimizado
(excentricidad) mediante un analisis numeérico para aumentar la concentracion de la
onda acustica (emitida por una burbuja de termocavitacién) cerca de un canal de

expulsion.

El analisis numérico, demostré que hay una alta concentracidén de la onda acustica
en el foco superior de la cavidad eliptica cuando el eje mayor y menor tienen una
longitud de 12 y 6 mm, no importando si el pulso de la onda de presién tiene un
perfil Gaussiano (onda acustica) o de Ricker (onda de choque). Este tamafno de
cavidad fue disefa en SolidWorks y posteriormente fabricada mediante una
impresora de alta resolucion, la cual fue utilizada para generar chorros liquidos de
alta velocidad. La maxima velocidad alcanzada del liquido expulsado por el

dispositivo fue de ~84 m/s.

Se analizaron los chorros liquidos generados por el dispositivo, obteniendo su
potencia y presion de impacto maxima de 2.75 W y ~5 MPa. Posteriormente, se
realizaron pruebas de penetracién en modelos de piel (geles de agar) a diferentes
concentraciones, observando que el liquido administrado esta relacionado con la
concentracion del gel de agar y el numero de disparos de cada prueba. La maxima
profundidad de penetracion fue de 2.9 mm, después de que 6 chorros liquidos
impactaran el gel de agar a una concentracion del 1.0%, la cual disminuyo conforme
la concentracion de agar fue aumentando. Los resultados obtenidos sugieren que
los chorros liquidos generados por este dispositivo, podrian penetrar la piel
proporcionando un dispositivo alternativo para la inyeccion de liquidos sin el uso de

una aguja convencional.
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APENDICE

Trabajo a futuro: Disefios en Solid Works e impresion 3D.

Como se habia descrito en el capitulo 1V, a partir de los resultados obtenidos por
simulacion, se plantea un nuevo disefio del dispositivo, en el cual se contempla dos
depdsitos separados: i) el primero contiene de forma independiente la solucién
altamente absorbente, la cual es utilizada para la generacién de burbujas de
termocavitacion (camara inferior) y ii) el segundo, un depdsito el cual contiene el
farmaco o la solucion a inyectar (camara superior). Ambas camaras, estan
separadas por una membrana elastica. En la parte inferior del dispositivo se
incorporaron 2 canales; uno para el relleno de la cavidad con la solucién de trabajo
y el otro para la expulsion de aire que se encuentre en la cavidad, esto para evitar
la formacion de burbujas de aire que provoquen una distorsion en la propagacion
de la onda acustica emitida por el colapso de una burbuja de termocavitacion. En la
parte superior del dispositivo también se considera un canal, el cual rellenara el
depdsito con el farmaco o liquido a expulsar, ademas de que sobre esta camara se
considera una tobera para aumentar la velocidad de expulsion del liquido (Ver
Figura A1). La tobera se disefié con cierto angulo de inclinaciéon ya que, segun lo
reportado [7], cuando se reduce la seccion transversal del canal de expulsion
(toberas asimétricas), los chorros liquidos se propagan mas rapido. Se ha
encontrado que cuando el diametro o la separacién entre dos planos de una pieza
cambia uniformemente de un extremo al otro, a un angulo de 37° [52], se expulsan
chorros liquidos a una mayor velocidad por lo cual la tobera se diseii¢ a ese angulo,
fijando el angulo de inclinacién y el largo del canal de expulsioén, se obtienen las

medidas correspondientes a la tobera.
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Figura A1 Canal de expulsién de la cavidad disefiado y sus medidas

correspondientes.

Con el propdsito de obtener un dispositivo optimo se contempla que el disefio sea
de un tipo rosca, con el cual se podra colocar una membrana que separe la solucion
de trabajo y la solucion a expulsar, por tanto, este disefio facilitara la colocacion de
una membrana removible; ademas de que colocara un sello en forma de aro
alrededor de la membrana, con el propdsito de asegurar que la membrana no
cambie de posicion y evitar filtraciones de ambos liquidos. Para ello, se contemplan
dos disefios del inyector. En el primer disefio se propone que la posicién de la
membrana se coloque cerca de la camara superior del dispositivo (Figura A2 a), y
en la camara superior se colocaran dos canales de relleno (Figura A2 b), ya que

este depodsito es de mayor tamafo.

Canal.de relleno.

p Canal N
4D, expulsion %
C

4l de relleno

Parte inferior Parte superior

Figura A2. Primer disefio del dispositivo, a) parte inferior del inyector y b) parte superior del inyector.

70



El segundo disefio del dispositivo contempla que la membrana se coloque justo a la
altura del foco superior de la cavidad (Figura A3 a) y también se nota que la cavidad
eliptica no esta totalmente embebida en el disefio permitiendo una separacion entre
la pieza superior e inferior de la cavidad para asi poder fijar la membrana y evitar
alguna fuga de algun liquido. Ademas de que en este disefio se observa que solo
existe un canal de relleno, debido a que la camara superior es de menor tamano
(Figura A3 b), también se observa que se afade una base al canal de expulsion

para aumentar la cantidad de fluido a inyectar.

Rosca

Canal

de aire akde relleno

Parte inferior

Parte superior

Figura A3. Segundo disefio del dispositivo, a) parte inferior del inyector, b) parte superior del
inyector.

Finalmente, en la Figura A4 se muestra la base de ambos disefos la cual se unira

a presion, en la cual se colocara la interfase (sustrato de vidrio) entre el laser y la

solucion de trabajo de termocavitacion.
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Figura A4. Base de los disefios de los dispositivos.
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