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Resumen

La administración de fármacos para la defensa del organismo contra infecciones o enfermeda-

des constituye un pilar imprescindible en el área de la salud. En la actualidad, se aplican millones

de dosis de vacunas para combatir nuevos virus. Por tal motivo, continúan implementándose

diversas alternativas de inyección para solventar algunas de las desventajas asociadas al uso de

inyecciones con aguja, como lo son: la fobia a las agujas, la contaminación por desechos tóxicos,

contagios por el mal manejo, etc.

Este trabajo se enfoca en la generación de chorros ĺıquidos para su uso como un dispositivo de

inyección sin agujas. El dispositivo microflúıdico fue implementado en vidrio y se puede clasificar

dentro de los métodos de inyección ópticos, pues se basa en el principio de termocavitación.

Esto se define como la creación, crecimiento y colapso de una burbuja de vapor que se forma

dentro de un ĺıquido a partir de la absorción de luz láser. La formación de la burbuja en el

dispositivo induce la generación de un chorro con la velocidad suficiente para penetrar la piel.

El análisis de video con una cámara de alta presión y velocidad mostró que la velocidad

máxima promedio de la pared de la burbuja es de aproximadamente 10 a 25 m/s para casi

cualquier combinación de parámetros del láser. Sin embargo, un diseño optimizado de la cámara

y la boquilla permite obtener chorros con una velocidad promedio de ∼70 m/s. El volumen

expulsado por disparo (0.1 a 2 µl) se puede controlar mediante la intensidad del láser. El

inyector presentado en este trabajo puede realizar hasta 20 disparos antes de rellenar la cámara.

Se demuestra la penetración de chorros en agar a diferentes concentraciones y piel porcina

ex-vivo. Los inyectores sin aguja basados en termocavitación pueden ser prometedores para

desarrollarse comercialmente, debido a su costo y dimensiones compactas.
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Abstract

The administration of drugs to defend the body against infections or diseases is an essential

pillar in the area of health. Currently, millions of doses of vaccines for new viruses are adminis-

tered. For this reason, various injection alternatives continue to be implemented to solve some

of the disadvantages associated with the use of needle injections, such as: phobia of needles,

contamination by toxic waste, infections due to mishandling, etc.

This work focuses on the generation of liquid jets for use as a needle free injection device.

The microfluidic device was implemented in glass and can be classified within optical injection

methods since it is based on the principle of thermocavitation, which can be defined as the

creation, growth and collapse of a vapor bubble that forms inside a liquid at from the absorption

of a laser light source. The formation of the bubble in the device induces the generation of a

jet with sufficient speed to penetrate the skin.

Video analysis with a high-speed camera showed that the average maximum velocity of

the bubble wall is approximately 10–25 m/s for almost any combination of laser parameters.

However, an optimized design of the chamber and nozzle allows jets with an average velocity

of ∼70 m/s to be obtained. The volume ejected per shot (0.1 to 2 µl) can be controlled by the

laser intensity. The injector presented in this work can perform up to 20 shots before filling the

chamber. The penetration of jets into agar of different concentrations and ex-vivo porcine skin is

demonstrated. Thermocavitation-based needle free injectors may be promising for commercial

development due to their cost and compact size.
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se dedicó a compartirme sus conocimientos. Agradezco enormemente que me haya guiado en

una etapa tan importante en mi formación académica doctoral y valoro mucho que en los

momentos que más necesite él siempre estuvo para brindarme su apoyo y confianza. Agradezco

al Dr. Juan Pablo Padilla por todo el tiempo invertido para la dirección en el desarrollo del

proyecto.

Agradezco de todo corazón al Dr. Francisco J. Renero Carrillo quien fue el primero que
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Asimismo, agradezco al Dr. Rafael Izazaga Pérez por su apoyo para el pulido de superficies y

fabricación de material de laboratorio y a la Dra. Perla Carolina por su apoyo en la impresión

3D de todos los dispositivos requeridos en el desarrollo del trabajo experimental.

viii



A mis padres: Alicia y Francisco,

A mi familia y amigos.

Y con profundo cariño a GusSs.

ix
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1.2.3. Inyectores ópticos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
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3.3.2. ¿Cómo se genera la termocavitación? . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59

3.4. Dispositivos para la generación de microchorros ĺıquidos mediante termocavitación 62
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ÍNDICE GENERAL

4. Generación y análisis de microchorros ĺıquidos 69
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Caṕıtulo 1

Introducción

En este primer caṕıtulo se expone la pertinencia de diferentes estrategias para la admi-

nistración de fármacos a través de la piel sin usar agujas hipodérmicas ni jeringas. En este

contexto, se realiza una revisión general de los principales tipos de inyectores sin agujas, sus

ventajas, limitaciones y perspectivas. Después de discutir las generalidades, se hace énfasis en

la descripción de los procesos ópticos inducidos por láser, debido a que el dispositivo diseñado

en este trabajo opera bajo este principio f́ısico.

1.1. Administración de fármacos en el interior de la der-

mis sin usar agujas

En el año 2019, la OMS señaló a la “indecisión a la vacuna” como uno de los diez desaf́ıos

de salud. Posteriormente, en el año 2020, el surgimiento de un nuevo coronavirus (COVID-

19) terminaŕıa en una pandemia de consecuencias devastadoras. Como respuesta, se aceleró el

proceso para el desarrollo e implementación de nuevas tecnoloǵıas para la administración de

vacunas y fármacos en general [1].

Cuando se utiliza una jeringa hipodérmica para inyectar un fármaco, su aguja hueca asegura

la entrega del fármaco hasta una profundidad espećıfica en la piel. La aguja cumple con su

función eficazmente. Sin embargo, el uso generalizado de inyecciones con aguja en el sector salud
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Caṕıtulo 1. Introducción

representa un problema sanitario y medioambiental debido a las grandes cantidades de desechos

peligrosos que generan, puesto que para su eliminación se requieren métodos especializados y

costosos. Asimismo, el personal de salud o la población en general tiene un alto riesgo de

infección de enfermedades peligrosas como VIH o hepatitis, porque pueden ocurrir lesiones

accidentales con las agujas o se puede hacer mal uso de ellas. Finalmente, otro aspecto es la

fobia que generan las agujas, ya que, pueden tener efectos adversos en los tratamientos médicos.

Por lo anterior, han surgido diferentes estrategias para la liberación de fármacos o medica-

mentos a través de la piel como se ilustra en la Figura 1.1, por ejemplo: las microagujas [2],

ablación térmica [3, 4], potenciador qúımico [5], ultrasonido [6], inyección por chorro [7–9], etc.

Microinyección: Consiste en la aplicación de medicamentos a través de un sistema de mi-

croagujas (por ejemplo, similares a agujas 31G (0.25 mm) ó 32G (0.23 mm) y de longitudes de

alrededor de 1 mm. Estas caracteŕısticas hacen que esta técnica sea prácticamente indolora, sin

embargo, no se utiliza para inyecciones intramusculares sino para inyecciones poco profundas.

Algunos sistemas de inyección comerciales de este tipo son: el sistema de microinyección BD

Soluvia™(Becton Dickinson, EUA), el dispositivo MicronJet600 (NanoPass Technologies Ltd.,

Israel), el VAX-ID®(Novosanis, Bélgica) y el sistema Immucise (Terumo corporation, Tokio,

Japón. El costo de MicroJet600 en el mercado es superior a los 20 000 pesos mexicanos. Adi-

cionalmente, una de las limitaciones de este tipo de sistemas es que para cada tipo de inyección

se requiere adquirir un dispositivo espećıfico. Asimismo, presentan las mismas posibilidades de

contagio y lesiones asociadas con las agujas hipodérmicas [1].

Microagujas: se implementan como un arreglo o matriz de agujas, t́ıpicamente tienen di-

mensiones de 25 a 2000 µm de altura [10], de 50 a 250 µm de ancho y punta de 1 a 25 µm [11].

Estos sistemas entregan pequeñas dosis de medicamento de aproximadamente 0.001 ml a 0.01

ml [12]. En teoŕıa, debido a que este método es aplicado superficialmente, no penetra hasta

los receptores de dolor, por lo que es preferido para disminuir el pánico que las inyecciones

hipodérmicas usualmente producen [13]. Este mecanismo de inyección tiene los mismos incon-

venientes que las microinyecciones. Por tal motivo, para enfrentar algunas desventajas, estos

2



1.1 Administración de fármacos en el interior de la dermis sin usar agujas

Figura 1.1: Descripción general de diferentes técnicas para la inyección dentro de la dermis [1].

dispositivos se han desarrollado bajo diferentes esquemas, por ejemplo, microagujas: sólidas,

recubiertas, huecas, de disolución y de hidrogel [1].

Permeabilización de la piel: se refiere a diferentes estrategias que preparan el tejido cutáneo,

para alterarlo de forma que la solución o part́ıculas del medicamento puedan penetrar o permear

a través de la piel de una forma más efectiva, por ejemplo: ablación térmica, potenciador

qúımico, abrasión, vacunación transfolicular, iontoferesis, ultrasonido, etc. [1].

Inyección por chorro: Marshall Lockhart fue el primero en patentar un inyector sin aguja en

3
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el año de 1945. Fue aśı como surge la propuesta de implementar una alternativa de inyección

basada en la premisa de sustituir la aguja por un chorro del fármaco sometido a una gran presión.

Lo anterior daŕıa lugar al desarrollo de la tecnoloǵıa de sistemas de inyección de chorro. Dichos

sistemas tienen como propósito generar un chorro ĺıquido (del fármaco) con la presión suficiente

para que pueda penetrar la piel alojando el fármaco hasta el sitio de liberación deseado.

Aunque las agujas convencionales son en el principal método de administración de medica-

mentos. Actualmente, el método de inyección por chorro ĺıquido se ha convertido en la principal

alternativa para administrar medicamentos por v́ıa intradérmica, subcutánea e intramuscular.

Por tal motivo, se dedicará el resto del caṕıtulo a discutir los avances, ventajas y perspectivas

de los métodos de inyección por chorro.

1.2. Inyección por chorro ĺıquido

La tecnoloǵıa de inyección por chorro ĺıquido sustituye a la aguja sólida en la inyección de

medicamentos. Los inyectores de chorro ĺıquido son sistemas versátiles, pues para el acciona-

miento del inyector existen diferentes principios de operación. Por tal razón, se partirá primero

de la descripción del esquema de inyección tradicional para enseguida distinguir las similitudes

y diferencias del funcionamiento de los inyectores libres de agujas.

Una jeringa hipodérmica consiste en un almacén en forma de tubo ciĺındrico donde se aloja

el fármaco. Dentro del tubo ciĺındrico se encuentra situado un émbolo que tiene acoplado un

pistón de hule (goma), este último actúa como un sello hidráulico al estar en contacto con el

fármaco, como se observa en la Figura 1.2. Mientras que se aplique una fuerza mecánica al

émbolo mediante un esfuerzo muscular, este se recorrerá, transmitiendo dicha fuerza hacia el

pistón, incrementando la presión en el contenedor y ocasionando que el ĺıquido al considerarse

incompresible se desplace fuera de la jeringa a través de la aguja. De esa manera el medicamento

es transportado a través de una aguja que atraviesa la piel hasta el sitio donde se desea admi-

nistrar. Análogamente, los sistemas de inyección de chorro ĺıquido tienen integrado también un

sistema émbolo-pistón, la diferencia entre ellos radica en el principio por el cual se activa dicho
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1.2 Inyección por chorro ĺıquido

émbolo, es decir, el tipo de enerǵıa aprovechada para accionarse y transmitir la fuerza hacia el

pistón. Esto se pueden clasificar de acuerdo con su principio de funcionamiento: los mecánicos,

electromecánicos, eléctricos, electromagnéticos y acústicos.

Figura 1.2: Esquema de una jeringa con aguja hipodérmica.

Un aspecto primordial en el diseño de un inyector de chorro ĺıquido libre de agujas es

garantizar que la dosis del fármaco se deposite y libere en un sitio espećıfico de la piel, por

tal motivo, resulta cŕıtico controlar la fuerza requerida para que el chorro ĺıquido expulsado

atraviese primero la capa más externa de la piel; el estrato córneo (EC). Es claro que esto

significa todo un reto, teniendo en cuenta que, aunque el EC es una capa muy delgada de la

piel (∼100 µm), es la más dif́ıcil de penetrar, puesto que forma un escudo protector debido

a que lleva a cabo funciones como: barrera antimicrobiana, propiedad mecánica de resistencia

al impacto y corte, barrera de ant́ıgenos o sustancias qúımicas tóxicas, barrera ultravioleta,

absorción qúımica selectiva y barrera de permeabilidad [14]. Lo anterior, ha derivado en el

diseño e implementación de diversos sistemas de inyección libre de agujas diseñados con la

premisa de que el chorro ĺıquido alcance la velocidad y presión suficientes para atravesar las

distintas capas de la piel. Por un lado, existen inyectores de chorro libre de agujas que se

comercializan desde hace varios años. Sin embargo, han surgido otros tipos de inyectores que

están en v́ıas de desarrollo e investigación para solventar algunas desventajas asociadas a los

inyectores comerciales.
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Caṕıtulo 1. Introducción

Una clasificación muy popular de los inyectores libres de agujas se define en función del

método por el cual operan, esto es, el principio de funcionamiento por el cual se acciona la

fuerza generadora del chorro ĺıquido. Algunas otras clasificaciones de los inyectores libres de

agujas están relacionadas con el tipo de carga empleada; ya sea part́ıculas, polvo, ĺıquidos, etc.,

o bien por el sitio de liberación del fármaco. Para el propósito de este trabajo, según su principio

de operación, es conveniente dividir a los inyectores de chorro ĺıquido en dos grupos: inyectores

no-ópticos y ópticos.

1.2.1. Generalidades de los inyectores sin aguja

Un inyector libre de agujas en general está compuesto de ciertos elementos, como se observan

en la Figura 1.3. Esos elementos son:

La fuente de enerǵıa, que suministra la enerǵıa necesaria al sistema para que la droga

se expulse en forma de un chorro ĺıquido. En consecuencia, los sistemas de inyección de

chorros suelen clasificarse de acuerdo con el tipo de enerǵıa que utilizan.

El contenedor del fármaco, que es lugar dónde se almacena el fármaco o dosis que requiere

ser eyectada. En algunos casos, es posible que se tenga acoplado/conectado al contenedor

un almacén de reserva para recargar el inyector después de cada disparo.

Boquilla del inyector, que tiene como funciones principales:

• Conducir el fármaco hacia la piel. En algunos dispositivos la boquilla posee deter-

minada configuración geométrica para asegurar que el diámetro del chorro ĺıquido

este altamente enfocado y tenga la velocidad suficiente para que el fármaco penetre

en la piel hasta la profundidad deseada.

• Mantener una distancia apropiada entre la salida del chorro y lugar de la piel dónde

se desea inyectar el fármaco.

6
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Figura 1.3: Elementos de un inyector convencional [15].

1.2.2. Inyectores no-ópticos

Uno de los inyectores de chorro sin aguja más populares y antiguos son los inyectores de gas,

los cuales se posicionan como los inyectores comerciales por excelencia [16]. Para un inyector

de ese tipo, la fuente de enerǵıa suele ser algún gas presurizado (comúnmente CO2) o aire

comprimido. Este tipo de inyector funciona neumáticamente debido a que el gas/aire está

sometido a presión, almacenando enerǵıa, que posteriormente es liberada y transmitida hacia

el pistón, acelerándolo con la suficiente fuerza para desplazar el fármaco almacenado fuera

del inyector a una alta velocidad. Dadas sus caracteŕısticas, este tipo de inyectores permite la

eyección de fármacos v́ıa subcutánea, intradérmica e intramuscular [8].

Desde hace varios años dispositivos comerciales como el Biojector 2000, han sido analizados

bajo diferentes pruebas cĺınicas [17–20]. Este tipo de inyectores se coloca directamente sobre la

piel para la administración del fármaco y es común que la salida del inyector este compuesta

de un espaciador que cumple con la función de separar la boquilla del inyector del contacto

directo con la piel, este espacio evita la contaminación del propio inyector. Asimismo, otro

aspecto importante en su diseño es que se pueden controlar las caracteŕısticas cómo el diámetro
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Caṕıtulo 1. Introducción

del chorro mediante el intercambio de boquillas en el inyector, volviéndolos más versátiles.

Diversos estudios se han realizado con base al análisis de los chorros ĺıquidos producidos por

el uso de inyectores de gas [21, 22] y algunos de ellos han podido vencer algunos desaf́ıos en

cuanto a la tecnoloǵıa que proponen. Además, el hecho de que pueda controlarse la tasa de gas

suministrada para controlar la reproducibilidad de los chorros eyectados ha sido todo un reto

[23]. En la Figura 1.4 se aprecian algunas marcas de inyectores de chorro comerciales.

Figura 1.4: Diferentes inyectores comerciales de tipo mecánico o electromecánicos: a) Bio-

ject(ZetaJet), b) Biojector, c) MadaJet, d) Injex y e) Dermojet.

A pesar de que se ha ido extendiendo el uso este tipo de dispositivos, aún no han alcanzado

la popularidad esperada debido a las desventajas asociadas con este tipo de inyectores. Por

ejemplo, dado que son recargables, se requiere cambiar los cartuchos de gas periódicamente.

Debido a la alta presión a la que somete el fluido en contacto con el pistón, los inyectores de gas

no permiten eyectar el chorro enfocado, esto tiene consecuencias con respecto a la morfoloǵıa del

chorro ĺıquido y la forma en cómo penetra en la piel, lo que está relacionado con la cantidad de

fármaco que el inyector salpica o esparce fuera del sitio de liberación. Asimismo, resulta dif́ıcil
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de controlar la tasa de gas presurizado exacta para la eyección de ciertas dosis del fármaco [24].

Otros mecanismos de inyección funcionan de forma muy similar al inyector de gas discutido

anteriormente, la diferencia principal radica en el mecanismo que acciona el émbolo en el pistón

o contenedor. En los inyectores mecánicos, el émbolo es accionado mediante la rápida expansión

de un resorte [25, 26] o bien, se utiliza un actuador piezoeléctrico para los inyectores de tipo

electromecánico [27] o la fuerza de Lorentz [28]. Los dispositivos accionados por resorte son

relativamente económicos y compactos. Sin embargo, el resorte debe comprimirse manualmente

cada vez que se realiza un disparo. Mientras que los inyectores basados en actuadores piezo-

eléctricos y los impulsado por fuerza de Lorentz, ofrecen un control más preciso del volumen

del fármaco y una mayor profundidad de penetración, comúnmente están conformados por un

sistema más complejo y costoso. En la Figura 1.5, se ilustran algunos de los inyectores de chorro

no comerciales que operan bajo los principios descritos anteriormente.

Figura 1.5: Inyectores no comerciales que operan bajo mecanismos: a) electromecánicos [28], b)

mecánicos [29] , c) piezoeléctricos [30].

En esta sección fueron mencionados los dispositivos de inyección sin agujas no-ópticos de

acuerdo con el mecanismo de accionamiento. La tecnoloǵıa de esos inyectores es la más sólida, ya

que existen diversas marcas en el mercado. El principio f́ısico de funcionamiento y el rendimiento
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de los inyectores no-ópticos ha sido ampliamente estudiado y se pueden encontrar diversas

investigaciones en la literatura [23, 31–35]. Por tal motivo, no se discuten con más detalle.

Aunque para fines de comparación con los inyectores ópticos se presenta la Tabla 1.1.

La Tabla 1.1 resume algunos tipos de sistemas de inyección comerciales y aquellos que están

en v́ıas de investigación y desarrollo. Se describen parámetros clave como: el mecanismo de

accionamiento del inyector, el diámetro de boquilla, la velocidad del chorro y el volumen de

penetración/inyectado. Se puede ver que existe una gran variación en el diámetro interno de la

boquilla, que oscila entre 70 µm y 400 µm. La variación en el diámetro de la boquilla se refleja

en el volumen inyectado que vaŕıan de 50 µl a 220 µl para inyectores no comerciales, mientras

que para inyectores comerciales oscilan entre 50 µl a 220 µl . Cuanto mayor sea el diámetro

de la boquilla, mayor será la profundidad de penetración y el volumen inyectado. Asimismo, la

profundidad y volumen del chorro se relacionan directamente con la sensación de dolor [36, 37].

Por otro lado, la velocidad del chorro de ĺıquido en la mayoŕıa de los dispositivos comerciales

no es un parámetro que el fabricante proporciona, pero se puede hacer una estimación, y su

velocidad comúnmente oscila entre ∼100 y ∼300 m/s. Asimismo, estos dispositivos se han

probado en diversos medios para conocer su profundidad de penetración. Por ejemplo: geles

de poliacrilamida, agar, caucho de silicona, gelatina, piel animal y piel humana, cada uno

tiene diferentes propiedades mecánicas. Esto dificulta la comparación directa de la profundidad

de penetración del chorro entre inyectores. La mayoŕıa de los inyectores comerciales pueden

administrar fármacos por v́ıa intradérmica, subcutánea e incluso intramuscular (penetración de

∼1 mm a ∼40 mm).

Los inyectores se diseñan para aplicaciones espećıficas, considerando que la profundidad de

penetración depende de diversos parámetros como; el diámetro de la boquilla, la potencia del

sistema mecánico/electromecánico, la velocidad del chorro, la distancia, el ángulo de incidencia

del chorro, las propiedades mecánicas del tejido a inyectar y muchos otros. La mayoŕıa de

los inyectores sin aguja existentes generan chorros de ĺıquido no enfocados, cuya punta tiene

un diámetro mayor que la boquilla y a medida que se propaga el chorro sufre atomización
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Tabla 1.1: Parámetros de inyectores sin aguja basados en mecanismos mecánicos y electro-

mecánicos. En la columna “Tipo”, el śımbolo “N.Com.” indica que se trata de dispositivos no

comerciales y “Com.” signfica sistemas comerciales.

Diámetro Velocidad Volumen/

Tipo Mecanismo/ boquilla chorro Muestra Profundidad Ref.

Marca (µm) (m/s) penetración

• Resorte

• Piezoactuador

N.Com. • Piezoeléctrico 50−220 45−200 Geles, tejido 6 −200 µl / [28–30, 38]

• Fuerza animal y de 50 µm

de Lorentz piel humana hasta ∼16 mm

•Resorte/Bioject

•Gas comprimido/

Biojector 2000

Com. •Resorte/Dermo-jet 100−5000 40−327 Gelatinas, 100−1000 µl / [26, 31, 35, 39–42]

•Resorte/Injex pieles de 40−60 mm; v́ıa

•Resorte y gas/ animales, intramuscular,

Medi-Jector piel humana, subcutánea e

•Presión ensayos intradérmica

neumática/Madajet cĺınicos y

• Gas comprimido/ uso médico

Iject

o dispersión. Este comportamiento puede tener consecuencias como hematomas, sangrado o

lesiones en la piel, debido a que el área del chorro podŕıa ser demasiado grande al momento de

impactar con la piel [26, 36, 43, 44].

1.2.3. Inyectores ópticos

Los inyectores ópticos y el enfoque cinemático pueden proporcionar una solución a muchos

de los problemas asociados con la inestabilidad del chorro, como la dispersión y la atomización.
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A continuación, se presenta una revisión breve de su principio de funcionamiento, aśı como su

rendimiento.

La mayoŕıa de los inyectores sin aguja basados en láser reportados hasta el momento se

basan en cavitación óptica, los cuales se puede clasificar en dos grupos de acuerdo con el tipo

de láser utilizado: 1) cavitación inducida por láser de pulso corto y 2) cavitación por láseres de

onda continua (OC). En ambos casos, la expansión de una burbuja de vapor impulsa el ĺıquido

a inyectar a través de una boquilla, lo que genera chorros de alta velocidad. Sin embargo, la

f́ısica de la producción de burbujas es bastante diferente; mientras que en los láseres de pulso

corto hay absorción no lineal o ionización en cascada, para los láseres CW es solo absorción

lineal.

Una tercera clase de inyectores utiliza ondas de choque inducidas por un láser de pulsos

cortos para impulsar el ĺıquido a través de un orificio generando un chorro ĺıquido [45]. Esta

revisión se centrará en los inyectores sin aguja basados únicamente en la expansión de la burbuja,

por lo que los inyectores impulsados por ondas de presión, aunque interesantes, no son objeto

de estudio del presente trabajo.

1.2.3.1. Cavitación con láser de pulsos ultracortos

La generación de burbujas de cavitación en ĺıquidos transparentes requiere el uso de láseres

de pulso corto [46–49]. En este caso, la absorción no lineal de la luz o la ionización en cascada,

también conocida como ionización de avalancha, conduce a la generación de plasma. Usualmente

se requieren intensidades altas (> 109 W/cm2) para la ionización multifotónica, mientras que

el umbral de intensidad para la ionización en cascada suele ser más bajo. En este caso, en un

ĺıquido con impurezas el umbral de intensidad podŕıa ser significativamente más bajo [50].

La ionización multifotónica pura ocurre en el régimen de pulsos de femtosegundos y pi-

cosegundos, mientras que la ionización en cascada domina para los pulsos de nanosegundos y

subnanosegundos. En términos generales, los átomos o moléculas en el material absorben varios

fotones de manera simultánea o en un corto peŕıodo de tiempo. Este fenómeno ocurre debido a
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la alta densidad de enerǵıa del láser. La ionización se lleva a cabo cuando los fotones absorbidos

aumentan la enerǵıa interna del átomo/molécula lo suficiente como para permitir la expulsión

de un electrón. Al liberar un electrón, el átomo o molécula se convierte en un ion positivo. Los

electrones liberados (electrones libres) y los iones positivos generados forman un plasma, que

es una mezcla de part́ıculas cargadas (iones y electrones libres). El plasma absorbe fuertemen-

te la radiación láser, alcanzando temperaturas del orden de 104 ◦K y presiones de 104 − 105

bar [51–53]. Las altas temperaturas y presiones hacen que el plasma se expanda a velocidades

supersónicas, produciendo una onda acústica audible (ondas de choque). Después de que pa-

sa el pulso del láser, el plasma continúa expandiéndose y vaporizando el ĺıquido, creando una

burbuja de vapor de agua (cavitación). La burbuja se expande, pero una vez que su enerǵıa

cinética se convierte en enerǵıa potencial, deja de crecer y la burbuja de cavitación colapsa. Si

se almacena suficiente enerǵıa en la burbuja, el colapso libera una segunda onda de choque y/o

incluso múltiples expansiones y colapsos. Sin embargo, la finalidad de este trabajo no se centra

en el estudio de la f́ısica de la generación de plasma y la cavitación resultante (en ese caso, se

sugiere consultar la referencia [54]).

La mayoŕıa de los inyectores sin aguja han sido implementados en tubos capilares o disposi-

tivos microflúıdicos con cámara, cómo se observa en la figura 1.6. Esto es debido a que los tubos

capilares eliminan la necesidad de técnicas de fabricación complejas y están disponibles en una

variedad de diámetros internos que resultan muy convenientes para estudiar la velocidad del

chorro y el volumen inyectado. Sin embargo, no son tan convenientes en aplicaciones prácticas

debido principalmente a su fragilidad y a la necesidad de un rellenado muy preciso y continuo

del fármaco a inyectar.

A continuación, se resumen en la tabla 1.2 algunas de las caracteŕısticas más notables de

inyectores sin aguja basados en tubos y cámaras capilares. Una caracteŕıstica importante, es

que este tipo de inyectores ha reportado alcanzar chorros enfocados con velocidades de más de

800 m/s, los cuales tienen diámetros en la punta hasta 10 veces menores que el diámetro del

tubo capilar, en consecuencia, el volumen inyectado es muy pequeño.
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Caṕıtulo 1. Introducción

Figura 1.6: Esquemas del arreglo experimental para generar los chorros ĺıquidos usando láseres

de pulsos cortos y tubos capilares: (a) La tinta magneta se uso como fluido de trabajo. La

penetración del chorro se estudió en piel de rata sin pelo y gel. La curva punteada dibujada en

el tubo de vidrio ilustra la superficie libre del ĺıquido antes de que se formara el chorro. Ha es

la distancia de separación y Hl es la posición del foco láser [55]. (b) El pulso láser (5 ns, 532

nm) se enfoca (objetivo 20X) en un capilar redondo lleno de tinta a base de agua. El control

de la posición del menisco se realiza mediante el control de presión basado en jeringa hecha a

la medida [56].

Tabla 1.2: Caracteŕısticas de inyectores sin aguja basados en cavitación óptica mediante láser

de pulso corto.

Párametros ópticos del láser Párametros del chorro Pruebas de penetración

Grupo de Esquema de Longitud de Ancho del Diámetro Velocidad Muestra Volumen /

trabajo inyección onda pulso (µm) (m/s) Profundidad de Ref

(nm) (ns) penetración

Y. Tagawa Tubo 532 6 30 ∼ 170−850 Mezclas de 10 nl / [55, 57, 58]

capilar gelatina, piel 0.5−1.5 mm

humana cultivada

artificialmente

J. Krizek Tubo 532, 1574 5,6 10−30 45−600 Hidrogel 10 nl/ [56, 59, 60]

capilar 0.2−1.65 mm

J. Yoh Cámara 532, 1064 35−1400 100−135 230−300 Gel de No reportado / [61–63]

gelatina 1.2−1.8 mm
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1.2.3.2. Termocavitación con lasér de pulsos largos y con láser de onda continua

Como se discutió antes, los sistemas anteriores generan burbujas de cavitación mediante

láseres pulsados que pueden ser muy costosos y de gran volumen, lo que aumenta el costo de

esos sistemas de inyección. En contraste, las burbujas de cavitación también se pueden producir

usando láseres de onda continua (CW), que a comparación son más económicos y compactos.

El método de generación anterior es conocido como termicavitación [54]. El mecanismo f́ısico

para formar la burbuja es diferente, pues en el caso de la termocavitación no se crea un plasma

porque la intensidad del láser es relativamente pequeña. Esto ocurre porque existe un alto

coeficiente de absorción lineal de la solución ĺıquida a la longitud de onda de operación del

láser, ocasionando que se desencadene una transición de la fase ĺıquida a vapor. Es decir, la

creación de la burbuja es debido al supercalentamiento (por la absorción lineal ∼300 ◦C en

el punto focal) de un volumen de agua. El vapor sobrecalentado aumenta su volumen varios

órdenes de magnitud en comparación con el ĺıquido, lo que ocasiona que la burbuja de vapor se

expanda rápidamente. Debido a la alta absorción de la solución, las burbujas solo se crean sobre

la superficie del ĺıquido desde la que incide el haz y la burbuja tiene una forma hemisférica. Por

lo tanto, el mecanismo f́ısico y la dinámica son bastante diferentes a los producidos por láseres

de pulsos cortos. Los detalles sobre la técnica de termocavitación se discuten en el caṕıtulo 3

del trabajo.

Comúnmente, la solución en la que se crea la burbuja es agua mezclada con algún dopante

(t́ıpicamente tintes), para aumentar el coeficiente de absorción del agua en el espectro visible

al infrarrojo cercano. Sin embargo, los tintes se degradan fácilmente y algunas sales, como

por ejemplo el nitrato de cobre, son tóxicas y corrosivas. Una alternativa atractiva, surge con

el desarrollo del láser que emite en espectros de 2−3 µm, donde el agua alcanza su mayor

coeficiente de absorción, en estos esquemas solo se usa agua pura. A continuación, se describen

brevemente algunos sistemas de inyección ópticos basados en termocavitación.

En el año 2013, el grupo de investigación de R. Ramos-Garćıa publicó los resultados de la

generación de chorros de ĺıquido impulsados por la onda acústica emitida tras el colapso de una
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Caṕıtulo 1. Introducción

burbuja de termocavitación, que se indućıa dentro de una gota de ĺıquido hemisférica (nitrato

de cobre disuelto en agua) como se observa en la Figura 1.7 [64]. El rayo láser se propagaba

por la solución y, en consecuencia, se formaba una burbuja de vapor que al colapsar emit́ıa una

fuerte onda acústica.

Figura 1.7: Arreglo experimental para el análisis de la formación de chorros ĺıquidos producidos

por termocavitación dentro de una gota de agua con nitrato de cobre [64].

En 2016, C. Berrospe-Rodŕıguez informó por primera vez el diseño y fabricación de un

inyector de microchorro mediante un láser de onda continua (790 nm) enfocado en una solución

absorbente de luz [65] El inyector de microchorro consta de una microcámara semiesférica (700

µm de base y 200 µm de altura), que está conectada a un microcanal de 500 µm de longitud y

250 µm de diámetro, como se muestra en Figura 1.8. La microcámara se llena con una solución

a base de nitrato de cobre disuelta en agua, la cual es absorbente a la longitud de onda de

operación. Por lo tanto, dentro de la cámara se genera una burbuja de termocavitación, la

cual se expande rápidamente desplazando el ĺıquido fuera del dispositivo a través del canal, es

decir, la rápida expansión de la burbuja actúa como si fuera un émbolo deslizante en la cámara.

Mediante este dispositivo microflúıdico se formaron chorros de una longitud (antes de que se

rompieran) de más de 3.5 mm y una velocidad máxima de 29 m/s, la cual depende del diámetro

del canal y las dimensiones de la cámara.
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Figura 1.8: (a) Representación esquemática de la sección transversal del dispositivo de vidrio-

silicio. (b) Configuración experimental para la visualización del crecimiento de burbujas dentro

del dispositivo de cámara para la parte superior e iluminación inferior. (c) Configuración para

la visualización del chorro ĺıquido [65].

Posteriormente, el mismo grupo de R. Ramos-Garćıa, presentó dos trabajos apoyados en

simulación numérica para analizar la propagación de una onda acústica dentro de una cavidad y

la dinámica del chorro. Por un lado, en el año 2019 Zaca Morán [66] comparó a nivel simulación

dos cavidades de diferente configuración geométrica con la finalidad de diseñar y fabricar un

dispositivo microflúıdico que permitiera concentrar la mayor parte de la enerǵıa debido al

colapso de la burbuja y de esta forma incrementar la velocidad de los chorros expulsados. Por

otro lado, derivado del estudio anterior, en el año 2019 Pérez Corte [67], presentó en su trabajo

de tesis de maestŕıa el análisis a nivel simulación de la propagación de una onda acústica

dentro de una cavidad eĺıptica y la dinámica del chorro ĺıquido expulsado fuera de la boquilla.

En su trabajo, optimizó los parámetros geométricos del dispositivo para asegurar los chorros

más veloces y estables. Asimismo, comprobó sus resultados con la fabricación de la cavidad,

obteniendo velocidades del chorro de hasta 30 m/s.

Aunque en los estudios anteriores no se realizaron pruebas de penetración, los trabajos
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publicados por el grupo de investigación de Rubén Ramos dieron lugar al desarrollo de inyectores

sin agujas basados en la técnica de termocavitación.

Un grupo de trabajo que ha tenido un interés particular en la termocavitación y sus apli-

caciones es el de David Rivas [68], quien entre sus trabajos ha estudiado la termocavitación

mediante el uso de un dispositivo hemiesférico con caracteŕısticas muy similares al de la cavi-

dad construida por Carla Berrospe, con quien colaboro en el diseño e implementación de ese

dispositivo en el año 2016 [65] El equipo de Rivas ha analizado el rendimiento de su dispositivo

bajo diferentes esquemas; por ejemplo: ha estudiado la longitud de penetración y el volumen

inyectado en diferentes tejidos de piel y maniqúıes de piel, ha comparado su dispositivo micro-

flúıdico con otros métodos de aplicación de fármacos, ha analizado la dinámica de penetración

del chorro en la piel, etc. [69–71].

En la Tabla 1.3 se presentan en resumen algunas de las caracteŕısticas de diferentes esquemas

de inyección ópticos.

Tabla 1.3: Caracteŕısticas de inyectores sin agujas basados en láser de pulsos de onda larga y

de onda continua.

Párametros ópticos del láser Párametros del chorro Pruebas de penetración

Grupo de Esquema de Longitud de Ancho del Solución de Diámetro Velocidad Muestra Volumen /

trabajo inyección onda pulso trabajo (µm) (m/s) Profundidad de Ref

(nm) (ns) penetración

T. Hirano Cámara, 2100 0.2−350 Agua y 0.1−0.3 7−54 Gelatina y 0.42−1.52 µm / [72–81]

prototipo agua con tejido 0.07−18 mm

disector, tinta azul animal

catéter y

tubo

capilar

R. Ramos Gota 790, 810, 975 − − − Agua 0.3 11.5−94 Gel de 40−157 nl /

hemiesférica, mezclada agarosa 1.2 mm [64, 65, 82, 83]

cámara con nitrato

de cobre

Rivas Cámara 450 − − − Tintas 0.05, 0.12 40−48 Gel de 50 nl /

comerciales agarosa 1.3 mm [69, 70]

Con base en lo anterior, en este trabajo de tesis se presenta un estudio experimental del
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análisis de la generación de chorros ĺıquidos mediante la técnica de termocavitación. Se estudia

la dinámica de crecimiento de la burbuja y su relación con la dinámica del chorro. Asimismo,

se estudia la aplicación de estos chorros en la inyección sin agujas.

1.3. Hipótesis

La velocidad de los chorros ĺıquidos expulsados depende de la dinámica de las burbujas de

termocavitación y de las caracteŕısticas geométricas del dispositivo microflúıdico.

1.4. Objetivo general

Desarrollar y validar un inyector de chorro ĺıquido basado en termocavitación como una

alternativa en la administración de fármacos.

1.4.1. Objetivos espećıficos

Revisar el estado arte de los inyectores libres de agujas.

Estudiar los principios básicos de la cavitación óptica y la dinámica de las burbujas de

termocavitación.

Diseñar y fabricar un inyector libre de agujas basado en la expansión de la burbuja de

termocavitación.

Estudiar la dinámica de los chorros ĺıquidos expulsados por nuestro inyector en función

de los parámetros del láser.

Estudiar la penetración de los chorros ĺıquidos en el interior de maniqúıes de piel y piel

porcina ex-vivo.
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1.5. Descripción de la tesis

Debido a la naturaleza multidisciplinaria del trabajo, es importante analizar en el Caṕıtulo

2 de la tesis, los fundamentos teóricos de la cavitación, con un especial enfoque en la cavitación

óptica. Asimismo, se debe analizar los fundamentos de la dinámica de fluidos para comprender

y explicar el funcionamiento del dispositivo microflúıdico implementado en este trabajo. En el

Caṕıtulo 3 se estudia la cavitación óptica inducida por láser. En el Caṕıtulo 4 se analizan los

resultados de la dinámica de crecimiento de la burbuja, la dinámica de los chorros ĺıquidos y la

correlación entre ambos fenómenos. En el Caṕıtulo 5 se presentan los resultados de las pruebas

de penetración en agar y en piel de cerdo, calculando el volumen de los chorros, su longitud y

profundidad de penetración en función de los parámetros ópticos del láser de onda continua.

Por último, las conclusiones del trabajo son discutidas en el Caṕıtulo 6.
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Caṕıtulo 2

Principios básicos de la cavitación

Entender los mecanismos f́ısicos que dan lugar a la cavitación es parte fundamental del

desarrollo de este trabajo. En este segundo caṕıtulo se analiza la formación de cavidades en

un ĺıquido y se exponen algunos principios de la mecánica de fluidos que son utilizados en el

diseño de un dispositivo microflúıdico. Primero, se hace un análisis de la f́ısica en los procesos

de cambio de fase, en particular de los mecanismos de formación de dos fases; de fase ĺıquida y

vapor. Mediante los diagramas de fase Presión-Temperatura (PT) se identifican las trayectorias

termodinámicas de los procesos de ebullición y cavitación. Se explica el origen de la cavitación

a partir de la teoŕıa de la nucleación, es decir, se describe la f́ısica de la burbuja como un núcleo.

Al final, se analizan las propiedades de los fluidos y se estudian los principios que gobiernan el

flujo de fluidos a través de conductos con o sin constricciones para predecir su comportamiento.

2.1. Introducción

El término cavitación se deriva de la palabra cavidad del lat́ın cavitas que significa “hueco

o vaćıo”. Una cavidad es “cualquier volumen encerrado ya sea vaćıo o que contenga gas/vapor

con una mı́nima parte de su superficie siendo ĺıquido”, de modo que, “cavitación es la formación

de nuevas superficies o cavidades dentro de un ĺıquido” [84]. Sin embargo, la definición anterior

de cavitación es muy general, ya que podŕıa abarcar múltiples fenómenos como: el colapso de

burbujas en mecanismos sumergidos en ĺıquidos que rotan a altas velocidades, la disolución de
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una pastilla efervescente en un ĺıquido o cuando se hierve agua. En dichos ejemplos se manifiesta

la formación y/o colapso de cavidades o bien la expansión/distorsión/contracción de burbujas

ya existentes. Estos fenómenos ocurren bajo diferentes circunstancias, por lo tanto, se vuelve

necesario que la definición de cavitación adquiera un sentido más particular en función del

mecanismo f́ısico que da lugar a la formación de cavidades. En la literatura se puede encontrar

que es posible clasificar cuatro diferentes tipos de cavitación: hidráulica, acústica, de part́ıculas

y óptica.

La cavitación se define como la nucleación, crecimiento y colapso de burbujas de vapor y

gas en un ĺıquido homogéneo [84]. En la naturaleza es posible apreciar dicho fenómeno, por

ejemplo, en un arrecife de coral es posible encontrar a un crustáceo sumamente temperamental

que quizá se muestre confiado porque posee un arma incréıble que lo hace llamarse camarón

pistola. Su cuerpo tiene integrado una potente tenaza, la cual logra abrir y cerrar bruscamente.

Al cerrar su pinza rápidamente, se expulsa agua en forma de un chorro ĺıquido a una velocidad

estimada de ∼25 m/s. Tal velocidad da lugar a una cáıda de presión por debajo de la presión de

vapor del agua ocasionando que se vaporice el agua localmente, es decir se genera una burbuja

de cavitación que al colapsar produce una detonación acústica tan intensa como para aturdir o

incluso matar a sus presas, como se observa en la Figura 2.1. Mediante la ecuación de Rayleigh-

Plesset, que describe la dinámica de una burbuja de cavitación, se estima una presión durante el

colapso de la burbuja de hasta 2 000 bar [85]. En general, el camarón pistola usa su excepcional

habilidad como mecanismo para cazar a sus presas.

Aunque el ejemplo anterior resulta interesante, no fue sino otra la motivación para el estudio

de la cavitación. El descubrimiento y análisis de la cavitación tuvo más bien que ver con los

daños estructurales ocasionados en las aspas de las hélices de los barcos al ponerse en marcha,

se sabe que este daño es resultado del colapso de las burbujas de cavitación sobre dichas

estructuras [87]. Este efecto debe ser evitado y corresponde al estudio de lo que se conoce como

cavitación hidrodinámica. Sin embargo, los efectos indeseables de la cavitación no tienen solo

consecuencias negativas, pues este fenómeno ha sido explotado en diferentes áreas. Tal es aśı,
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2.2 Cavitación

Figura 2.1: Secuencia de imágenes que muestran el rápido movimiento de una pinza de camarón

de pistola (fotogramas 1 y 2) seguido de la formación e implosión de burbujas (fotogramas 3 a

5). Imágenes capturadas con una cámara de video de alta velocidad [86].

que el estudio y consecuencias de la cavitación siguen siendo hoy en d́ıa un tema fascinante

debido a la interrelación con otras disciplinas y sus múltiples aplicaciones. Por ejemplo, en el

campo de la medicina, el método denominado litotricia [88] es usado para desintegrar piedras

en los riñones mediante ondas de choque. También en tratamientos cosméticos para atacar

mediante cavitación la celulitis en diversas zonas del cuerpo destruyendo depósitos de grasa

[89] o para la deliberación de agentes terapéuticos [90].

2.2. Cavitación

La cavitación es un tema desafiante porque involucra la interacción termodinámica si-

multánea de dos fases; ĺıquida y vapor. Se trata de un fenómeno complejo que se manifiesta

bajo diferentes circunstancias y está ı́ntimamente relacionado con la cantidad de núcleos que

puedan existir o formarse en un ĺıquido [91]. En ese sentido será necesario analizar de forma

general la teoŕıa que permite entender y predecir el tipo de cavitación estudiado en este trabajo.

En esta sección, primero se definen los tipos de cavitación, enseguida se analiza desde el

punto de vista de la termodinámica clásica cómo se produce lo que se conoce como cavitación

hidráulica y se describe el origen de la cavitación considerando el contenido de núcleos en el

ĺıquido y la tensión superficial. Un resumen de los acontecimientos históricos de la cavitación

se describen en el apéndice A.
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2.2.1. Tipos de cavitación

El fenómeno de cavitación se menciono formalmente por primera vez en un trabajo titulado

“teoŕıa de turbinas”, publicado en el año de 1754 por Leonard Euler [92]. Sin embargo, tuvo que

pasar más de un siglo para que tal efecto se relacionará con los daños estructurales causados en

las hélices de los barcos [87]. La cavitación en esos casos es resultado de la alta velocidad a la

que fluyen los ĺıquidos, pues de acuerdo con el principio de Bernoulli, que está relacionado con

los cambios de velocidad y presión del flujo. La cavitación se produce en regiones en donde el

ĺıquido se mueve a velocidades tales que la presión desciende por debajo de la presión de vapor

[93].

La cavitación se observa regularmente en maquinaria hidráulica como turbinas, bombas,

hélices, etc., por tal motivo se le conoce con el nombre de cavitación hidráulica [94]. Sin embargo,

esa no es la única forma en la que se pueden crear burbujas de cavitación. En el esquema

de la Figura 2.2 se muestran diferentes tipos de cavitación, que han sido clasificados en dos

grupos de acuerdo con el máximo grado de metaestabilidad en la que puede existir el agua

ĺıquida: 1) el supercalentamiento del agua por depósito de enerǵıa (cambio de temperatura) o

2) la tensión (“streched”) del agua, resultado de una diferencia de presión. De acuerdo con los

métodos responsables de generar cavitación se pueden clasificar cuatro principales tipos, como

se observa en la figura [93]: Cavitación hidráulica, cavitación de part́ıculas, cavitación acústica

y cavitación óptica.

En el desarrollo de este trabajo es de particular interés la cavitación óptica inducida por

láseres de onda continua, también conocida como termocavitación.

2.2.2. Diagramas de fase P-T y P-V de una sustancia pura

El mecanismo por el cuál un ĺıquido cambia a fase vapor tiene que ver directamente con

sus propiedades. Cuando el agua cambia de fase, la presión y temperatura están relacionadas

biuńıvocamente, es decir, son dependientes entre śı, como lo describe el postulado de estado

para un sistema multifásico. La ebullición y la cavitación son procesos f́ısicos que presentan un
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2.2 Cavitación

Figura 2.2: Diagrama esquemático de los métodos más comunes para generar la cavitación en

agua [95].

cambio de fase de ĺıquido a vapor que da lugar a la formación de cavidades. Sin embargo, la

ebullición se lleva a cabo por un aumento de la temperatura debido a la transferencia de calor

al ĺıquido a presión constante. Mientras que la cavitación es el cambio de fase de ĺıquido a vapor

producido por un decremento de la presión por debajo de la presión de vapor, manteniendo la

temperatura constante [46]. A continuación, se discuten ambos procesos desde el punto de vista

de la termodinámica clásica.

La Figura 2.3 representa el diagrama de presión vs. temperatura (P-T) del agua que describe
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las condiciones en las cuales se presenta un cambio de fase. En la gráfica se observa que la fase

sólida, ĺıquida y vapor coinciden en un solo punto conocido como el punto triple Tr, en el

que coexisten en equilibrio las tres fases. El punto C es conocido como el punto cŕıtico Pc,

en el cual las fases ĺıquida y gaseosa coexisten con igual fracción volumétrica. En ese punto,

la presión y la temperatura son tan altas que las propiedades f́ısicas del agua como vapor o

ĺıquido se equilibran. La curva desde Tr a Pc separa los dominios del ĺıquido y vapor. El cruce

de la curva es representativa de la transformación reversible en condiciones de equilibrio. Pv

representa la presión saturada de vapor en función de la temperatura T. Además se muestra que

la cavitación en un ĺıquido se puede producir por la disminución de la presión a una temperatura

aproximadamente constante. La cavitación es similar a la ebullición, excepto que el mecanismo

impulsor no es un cambio de temperatura sino un cambio de presión, generalmente controlado

por la dinámica de flujo. Sin embargo, en algunos casos, la transferencia de calor necesaria para

la vaporización es tal, que el cambio de fase se produce a una temperatura T’f inferior a la

temperatura ambiente del ĺıquido Tf . La diferencia de temperatura Tf - T’f se denomina retardo

térmico en la cavitación. El punto cŕıtico del agua se encuentra a una temperatura Tcr=373.95
◦C y una presión de alrededor de 22.064 MPa. Después de dicho punto no se distingue como tal

alguna frontera que separe las regiones de ĺıquido saturado (aquel ĺıquido que está a punto de

evaporarse) y vapor sobrecalentado (vapor que ha sido calentado más allá del punto en el que

normalmente se convertiŕıa en ĺıquido si se enfriara a la misma presión). Del punto Tr al punto

C se delimita la frontera que divide la fase ĺıquida de la fase vapor llamada ĺınea binodal. La

trayectoria de la ĺınea binodal es como caminar a través de una cuerda, alguna fluctuación de la

presión conduce a un cambio de fase, como la condensación o la evaporación, por ejemplo. La

presión a la que ocurre dicho cambio se conoce presión de vapor Pv [46]. Mediante la trayectoria

y dirección de las flechas en la Figura 2.3, se identifican los procesos de cavitación y ebullición

respectivamente.

Por otro lado, en la Figura 2.4 se muestra el estado de la agua mediante un diagrama P vs

V, donde V es el volumen espećıfico. La ĺınea que une los máximos en las isotermas teóricas se
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Figura 2.3: Diagrama de fases del agua Presión-Temperatura para ilustrar el proceso de cavi-

tación [46].

llama ĺınea espinodal de vapor; la ĺınea que une los mı́nimos se llama ĺınea espinodal ĺıquida.

Como se observa en la Figura 2.4, ambos espinodales terminan en el punto cŕıtico. Las dos

regiones entre las ĺıneas espinodales y las ĺıneas saturadas (o binodales) son de gran interés

porque las condiciones representadas por la isoterma teórica dentro de estas regiones se pueden

realizar en la práctica bajo ciertas condiciones especiales, como los experimentos que se discuten

en el caṕıtulo 3.

Retomando los diagramas de la Figuras 2.3 y 2.4, se deduce que solo pueden coexistir en

equilibrio termodinámico la fase ĺıquida y vapor si la temperatura oscila entre el punto cŕıtico y

el punto triple. Sin embargo, es posible observar que en la práctica pueden coexistir ambas fases

por debajo del punto triple o fuera del punto cŕıtico, esos estados se conocen como metaestables.

Un estado metaestable no es como tal un estado de equilibrio termodinámico y tiende a pasar
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Figura 2.4: Diagramas de fase t́ıpicos [96].

a un estado de equilibrio bajo cualquier perturbación del sistema. Por ejemplo, el agua pura a

presión atmosférica puede enfriarse por debajo de los 0 ◦C sin que se congele, lo que se conoce

como ĺıquido subenfriado. En otro caso, se puede calentar el agua por arriba de los 100 ◦C sin

que llegue a hervir, en ese caso se dice que el ĺıquido fue supercalentado [97]. Con énfasis en

este último estado metaestable, surge una inquietud: ¿Cómo es posible calentar el agua más

allá de los 100 ◦C a 1 atm de presión sin que esté hirviendo? Dicho estado de metaestabilidad

se presenta en sustancias con alta pureza, en otras palabras, es cŕıtico evitar la formación

de sitios de nucleación, además de que las vibraciones o que las paredes del contenedor no

sean lo suficientemente lisas daŕıa lugar a un cambio de fase. Un ĺıquido sobrecalentado tiene

una condición de equilibrio precario, quiere decir que resulta incierto cuando pueda llevarse

a cabo una transición de fase a vapor repentina, por ello debe tenerse cuidado con el control
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de las condiciones que permiten que la tensión superficial del ĺıquido sea capaz de suprimir la

formación de burbujas de vapor. Por ejemplo, en un ĺıquido puro no hay sitios de nucleación

presentes (nucleación homogénea) y la presión se reduce por debajo de la del punto B (la

presión de vapor saturado) (ver Figura 2.4) se puede conducir a la continuación del estado por

la isoterma teórica hasta un punto como D, llamado estado metaestable. Se dice que un ĺıquido

en un punto como D está en tensión, siendo la diferencia de presión entre B y D la magnitud

de la tensión. Está claro que, también se podŕıa llegar a un punto como D avanzando a lo largo

de una isobara (manteniendo la presión constante) desde un punto como D’ aumentando la

temperatura. Entonces, el estado en D se describe como supercalentado y la diferencia entre

las temperaturas en D y D’ se conoce como supercalentamiento [96].Este tema será retomado

y discutido con detalle en el Caṕıtulo 3. Pues es una discusión clave para comprender la f́ısica

que hay detrás del tipo de cavitación óptica que se implementa en este trabajo.

Hasta este punto es posible redefinir que la cavitación es el rompimiento de un ĺıquido some-

tido a muy bajas presiones [46]. De la definición anterior se derivan un concepto que conviene

explicar con más detalle, “la fuerza de tensión de un ĺıquido para que ocurra el rompimiento”.

Para ello se revisa a continuación los efectos de la fuerza de tensión y la teoŕıa de la nucleación

en el rompimiento de un ĺıquido.

2.3. La burbuja

2.3.1. Tensión de rotura de un ĺıquido

Un ĺıquido a cierta temperatura es capaz de soportar presiones absolutas por debajo de la

presión de vapor o incluso presiones negativas, lo que se conoce como tensiones [46].

“La tensión de rotura de un ĺıquido es la tensión que un ĺıquido puede soportar sin que ocurra

rompimiento (cavitación)” [84]. Aunque, en la práctica, el ĺıquido está inmerso en un sistema

que se torna complicado, pues el número de impurezas que actúan como sitios de fractura define

la capacidad y el ĺımite que el ĺıquido puede soportar sin romperse [98].
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Dentro de los estudios teóricos acerca de la tensión de rotura de un ĺıquido, se considera

a las fuerzas atractivas responsables de la cohesión entre las moléculas de un ĺıquido puro. La

teoŕıa muestra que la tensión de rotura del agua a temperatura ambiente es mayor que 108 Pa,

entonces seŕıa lógico pensar que las tensiones requeridas para generar cavitación deben estar

alrededor de esa cantidad [99]. Sin embargo, se ha reportado que el agua puede cavitar con

tensiones menores en tres órdenes de magnitud a ese valor, aproximadamente a 1 bar (105 Pa)

[100], lo que conduce a deducir que existen debilidades o bien núcleos de cavitación dentro del

ĺıquido [84]. En este sentido, ahora se revisa analiza el fenómeno de nucleación.

2.3.2. Núcleos de cavitación

En la sección anterior se identificaron los procesos de cambio de fase ebullición y cavitación,

en principio, ambos procesos son fenómenos de nucleación. Hay varias situaciones de la vida

diaria que podemos citar para analizar la nucleación. Por ejemplo, cuando se hierve agua en

la estufa se percibe la formación de burbujas. Otro caso es en los refrescos o sodas envasadas

en vidrio, en los que es posible observar pequeñas burbujas que se encuentran usualmente

instaladas en las paredes del recipiente que contiene al ĺıquido. Todo lo anterior tiene que ver

con sitios de nucleación que dan origen a la formación de burbujas. Es por ello que la nucleación

tiene una diversidad de consecuencias en la ciencia y la tecnoloǵıa.

La nucleación se puede clasificar en dos tipos: homogénea y heterogénea. La nucleación

homogénea se presenta en situaciones en las que las fluctuaciones térmicas del ĺıquido pueden

propiciar la generación de núcleos o huecos de dimensiones microscópicas, por ejemplo, en el

agua con alta pureza. Por otro lado, la nucleación heterogénea en un ĺıquido tiene que ver con

sitios o núcleos formados en las paredes de los contenedores o bien, se presenta por impurezas

insolubles contenidas en el volumen del ĺıquido. Este último tipo de nucleación es el más común

en la práctica.

Resulta intrigante pensar que usualmente las burbujas de gas necesitan un sitio para for-

marse. Regresando al ejemplo de la soda, si se abre una botella o lata de soda, decrece la presión
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en el ĺıquido. Como consecuencia se disminuye la cantidad de gas que la soda puede disolver, lo

que produce que el exceso de gas se libere en forma de burbujas. En este contexto, el tamaño

de los núcleos de las burbujas suele ser del orden de micras.

La nucleación corresponde con una transición de fase de primer orden, ya que ocurre un

cambio discontinuo en algún parámetro entre las dos fases. Dicho cambio es consecuencia de

la reducción de enerǵıa libre conforme se da lugar a la formación de la nueva fase. Aunque,

en la cercańıa del punto de transición de equilibrio, la fase original es metaestable y alguna

fluctuación es requerida para hacer que aparezca la primera región de la nueva fase. Lo anterior

describe un proceso de nucleación que se logra térmicamente, y el factor cŕıtico para que su

velocidad sea muy lenta o rápida depende de que tan grande es la barrera de enerǵıa libre [101].

Por último, para considerar una teoŕıa de la nucleación adecuada debe tenerse claro cuál es

el eje central del modelo en cuanto a la velocidad y los mecanismos mediante los cuales ciertos

grupos reducidos de la nueva fase ganan o pierden part́ıculas. Aunque, en primera instancia lo

que es necesario identificar al núcleo en śı. Sin embargo, no resulta tan sencillo expresar ĺımites

en ĺıquido o vapor cerca del punto cŕıtico [101].

2.3.3. Presión de tensión superficial

La tensión superficial se presenta en interfases ĺıquido-ĺıquido y ĺıquido-gas. Es la responsable

de la formación de gotas o burbujas pues determina su forma y tamaño. Por ejemplo, un globo

puede inflarse hasta que la presión dentro de él no rebase el ĺımite de elasticidad del material

del globo, de otra manera, se reventaŕıa. Análogamente, la tensión superficial determina en

una burbuja las condiciones en las que la interfase se somete a tensión para reducir su área

superficial de acuerdo con el aumento en la presión interior de la burbuja [102].

Al formarse una burbuja, la interfase curva indica una diferencia de cambio de presión entre

el interior y el exterior de la burbuja. El lado cóncavo indica una presión mayor.

Para calcular la diferencia de presión entre la presión interior y exterior de una burbuja, se

considera el caso de una burbuja de radio R como la que se aprecia en la Figura 2.5. Primero, la
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presión interna pi de la burbuja es consecuencia de la suma de presión de gas pgas y la presión

de vapor del ĺıquido pvap, es decir:

pi = pgas + pvap (2.1)

Figura 2.5: Descripción de la presión: interna, en la interfase y externa de una burbuja de gas

estática.

Como se mencionó antes, debido a las fuerzas de tensión superficial, la presión dentro de la

burbuja es mayor que la presión en el ĺıquido externo a la burbuja. Es decir, si la presión del

ĺıquido externo a la pared de la burbuja se denota como pliq, la presión interna será la suma de

la presión en la interfase pσ y la presión del ĺıquido externo a la burbuja pliq, esto es:

pi = pliq + pσ (2.2)

Imagine que corta una burbuja esférica por la mitad. Al dividirla aśı, se espera que ambas

mitades se alejen una de otra debido al exceso de presión pσ. La tensión superficial es la fuerza

responsable de balancear el exceso de presión pσ para mantener intacta a la burbuja estática.

En la Figura 2.6 se ilustra un diagrama de cuerpo libre de las dos mitades de la burbuja.

En el esquema de la derecha se puede observar que la tensión superficial actúa radialmente
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hacia afuera a lo largo de la circunferencia de la burbuja. Es decir, la tensión superficial σ

es numéricamente igual a la fuerza por unidad de longitud que actúa perpendicularmente a

un segmento de ĺınea recta en una superficie ĺıquida [103]. Por lo tanto, la fuerza que actúa

a lo largo del corte imaginario se describe por el producto de la tensión superficial σ y la

circunferencia 2πR [84].

Figura 2.6: Dibujo del corte imaginario de una burbuja para ilustrar mediante un diagrama de

cuerpo libre las fuerzas que actúan.

Por lo tanto, el equilibrio horizontal de las fuerzas descritas para la burbuja es:

2πRσ = πR2pσ ⇒ pσ = 2σ

R
(2.3)

La ecuación 2.3 es conocida como la ecuación de Laplace y expresa que el exceso de presión

en el interior de la burbuja es consecuencia de la tensión superficial [84].

El desarrollo antes expuesto puede analizarse de forma particular para el radio de equilibrio

de una burbuja esférica R0, es decir, para el radio inicial de la bubuja, cuando R = R0, se tiene

entonces:

 pi → pi,0

pgas → pgas,0

(2.4)
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que indican los valores que toman la presión interna y de gas dentro de la burbuja en condiciones

de equilibrio, respectivamente. Además:

pliq → p∞, (2.5)

que indica que la presión del ĺıquido fuera de la burbuja es igual a la presión lejos de la burbuja

(presión constante en el ĺıquido).

Por lo tanto, las ecuaciones 2.1, 2.2 y 2.3 para un estado inicial, denotado con el sub́ındice

0, se transforman en:

pi = pgas + pvap −→ pi,0 = pgas,0 + pvap, (2.6)

pσ = 2σ

R
−→ pσ = 2σ

R0
, (2.7)

pi = pliq + pσ −→ pi,0 = p∞ + 2σ

R0
. (2.8)

Una burbuja tenderá a disolverse cuando la presión al interior de la burbuja sea menor que

p∞+2σ/R0. Es decir, el exceso de presión dentro de una burbuja que se genera para equilibrar

pσ, tiende a elevar la presión parcial del gas dentro de la burbuja más allá que la presión disuelta

en el cuerpo de ĺıquido circundante [84]. Durante el equilibrio, la presión dentro de la burbuja

debe ser mayor que la presión en el ĺıquido circundante en un valor igual a 2σ/R0 (σ es la

tensión superficial del ĺıquido)[104]. Por ejemplo, si se considera una burbuja microscópica con

un diámetro del orden de la distancia intermolecular R0, la expresión 2σ/R0 da un valor de

7000 bares o 700 MPa (con R0 = 0.1 nm, σ = 0.072 N/m para el agua) [46].

2.3.4. La dinámica de las burbujas esféricas

A continuación, se describe un modelo simplificado de la evolución dinámica de una burbuja

esférica con centro fijo, que presenta variaciones de presión uniformes en el infinito [84]. Este

34



2.3 La burbuja

modelo es la base de diversos casos prácticos como lo puede ser el colapso de la burbuja.

Desde un punto de vista histórico, el nombre de la ecuación de Rayleigh-Plesset es en honor

a dos grandes cient́ıficos del siglo XIX. Por un lado, Rayleigh (1917) quien es el que interpreta el

fenómeno de erosión por cavitación mediante la solución del problema de una cavidad esférica

en ĺıquido viscoso. Décadas más tarde, Plesset (1954) estudia de nuevo el caso general de la

evolución de la burbuja y presenta su análisis considerando un ĺıquido viscoso y no compresible

[46].

2.3.4.1. Consideraciones

El modelo de la dinámica de la burbuja considera lo siguiente: a) El ĺıquido es incompresible y

Newtoniano (fluido cuya viscosidad puede considerarse constante en el tiempo); b) la gravedad

es despreciable; c) el contenido de aire de la burbuja es constante, se desprecia su inercia y

cualquier intercambio de calor con el entorno (esta suposición adiabática es válida cuando se

consideran burbujas de gran tamaño) y d) la burbuja está saturada de vapor cuya presión

parcial es la presión de vapor a la temperatura total del ĺıquido [46].

Considerando una burbuja esférica de radio R(t) (donde t es tiempo), en un dominio de

ĺıquido r(t) ≥ R(t), donde la posición radial es denotada como la distancia r(t), desde del

centro de la burbuja, como indica la Figura 2.7. Las funciones a determinar son la velocidad

radial v(r, t) y la presión p(r, t) inducida por la evolución de la burbuja (anteriormente p(r, t)

fue descrita con el śımbolo pliq) [46, 96].

2.3.4.2. Condiciones iniciales y de frontera

La transferencia de masa a través de la interfase es despreciable ṁ = 0, de forma que la

velocidad del ĺıquido v(R, t) es igual a la velocidad de la interfase Ṙ = dR
dt

.

Siguiendo con el análisis, se requiere construir una condición de contorno dinámica en la

superficie de la burbuja. Por lo tanto, se considera un volumen de control que consiste en una

lámina pequeña e infinitamente delgada que contiene un segmento de la interfaz (ver Figura
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Figura 2.7: Representación de las funciones que son resultado de la evolución de la burbuja en

un ĺıquido.

2.8). La tensión normal σrr en la interfaz es [96]:

σrr(R, t) = −p(R, t) + 2µ
∂v

∂r

∣∣∣∣∣
r=R

. (2.9)

El equilibrio de las fuerzas normales sobre la lámina en la dirección radial hacia afuera por

unidad de área está dado por [96]:

−σrr(R, t) = pvap + pgas(t) − 2σ

R
. (2.10)

Sustituyendo la ecuación 2.10 en la ecuación 2.9 y estableciendo adecuadamente las condi-

ciones de frontera, la presión sobre la interfase de la cavidad está dada como [46]:

p(R, t) = pvap + pgas(t) − 2σ

R
+ 2µ

∂v

∂r

∣∣∣∣∣
r=R

. (2.11)

En la ecuación 2.11 se puede observar que la presión parcial dentro de la burbuja pgas está

relacionada con la presión inicial pgas,0 por la siguiente expresión [46]:
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2.3 La burbuja

Figura 2.8: Porción de la superficie de la burbuja esférica (adaptado de [96]).

pgas(t) = pgas,0

[
R0

R(t)

]3α

(2.12)

donde el śımbolo α representa la relación de capacidades caloŕıficas del gas cp,gas y cv,gas .

Cabe mencionar que el último término de lado derecho de la ecuación 2.11 es el esfuerzo

cortante que es directamente proporcional al gradiente de velocidad ∂v

∂r
(que es la medida del

cambio de velocidad). Se describe en el caso de un fluido viscoso de viscosidad dinámica µ.

En la sección anterior se consideró el caso en el que la burbuja esta en equilibrio, por

consiguiente, las condiciones iniciales fueron denotadas con el śımbolo 0. Para las condiciones

iniciales, entonces Ṙ(0) = 0. Por lo tanto, cuando µ = 0 para la condición no viscosa, la ecuación

2.11 se reduce a:

p∞,0 = pgas,0 + pvap − 2σ

R0
(2.13)

2.3.4.3. Ecuación de Rayleigh-Plesset

Debido a la simetŕıa esférica de la burbuja, el flujo es de tipo fuente(o sumidero) y, por

lo tanto, irrotacional. La ecuación de conservación de masa para un fluido incompresible se
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obtiene como la div v⃗ = 0, esto es [46]:

v(r, t) = Ṙ
R2

r2
(2.14)

En este caso particular, el término viscoso de la ecuación de Navier-Stokes es cero. Por lo tanto,

tanto para un fluido viscoso como para uno no viscoso, la ecuación de momento es [46]:

∂v

∂t
+ v

∂v

∂r
= −1

ρ

∂p

∂r
(2.15)

en la que el término ρ es la densidad del ĺıquido.

Sustituyendo la ecuación 2.14 en la ecuación 2.15 y resolviendo las derivadas parciales

correspondientes, se tiene que:

R̈
R2

r2 + 2Ṙ2 R

r2 − 2Ṙ2 R4

r5 = −1
ρ

∂p

∂r
(2.16)

Agrupando los términos de lado derecho de la ecuación:

R̈
R2

r2 + 2Ṙ2
[

R

r2 − R4

r5

]
= −1

ρ

∂p

∂r
(2.17)

Si la ecuación anterior se integra con respecto a r tomando en cuenta las condiciones al infinito:

R̈
R2

r
+ 2Ṙ2 R

r
− 2Ṙ2 R4

4r4 = 1
ρ

[p(r, t) − p∞(t)] (2.18)

La ecuación anterior se simplifica al considerar que sobre la interfase r = R, por lo tanto, la

ecuación 2.18 se convierte en:

ρ
[
R̈R + 3

2Ṙ2
]

= p(r, t) − p∞(t) (2.19)

Sustituyendo la ecuación 2.11 para la presión en la interfase, en la ecuación 2.18 y considerando

que el término ∂v
∂r

|r=R = −2 Ṙ
R

se obtiene la siguiente expresión:

ρ
[
R̈R + 3

2Ṙ2
]

= pvap − p∞(t) + pgas,0

(
R0

R

)3α

− 2σ

R
− 4µ

Ṙ

R
(2.20)

La ecuación anterior permite describir la evolución temporal de una burbuja de radio R

y asimismo el campo de presión en el ĺıquido cuando se conoce p∞(t). Esa ecuación es bien
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conocida como la ecuación de Rayleigh-Plesset y si se considera que el ĺıquido es no viscoso,

entonces el último término de lado derecho desaparecerá. En ese caso particular, la ecuación se

conoce solo como ecuación de Rayleigh [46].

Como se observa, la ecuación Rayleigh y Rayleigh-Plesset son ambas ecuaciones diferenciales

que debido a que presentan términos inerciales son ecuaciones altamente no lineales [46].

2.4. Hidrodinámica y números adimensionales

La cavitación es un tema de gran interés para la mecánica de fluidos, por tal motivo es

importante revisar algunos de los conceptos clave para el tratamiento del presente trabajo.

Asimismo, también se presentan algunos conceptos que se deben analizar para el diseño del

dispositivo microflúıdico.

2.4.1. Tipo de flujo

Cuando un fluido circula a través de una tubeŕıa, existirá una pérdida de enerǵıa relacionada

con la fricción. Son por lo menos tres los parámetros importantes que se relacionan directamente

con esta pérdida de enerǵıa: la velocidad, el tipo de fluido y la superficie de la pared del sistema

por el que este fluyendo. Por lo tanto, un punto importante es analizar la relevancia de las

pérdidas por fricción. Es posible analizar la pérdida de enerǵıa de un flujo debida a la fricción

cuando pasa a través de tubos ciĺındricos, constricciones o reducciones geométricas.

Uno de los primeros pasos para realizar cálculos de pérdidas por fricción es caracterizar el

tipo de flujo; turbulento, transicional o laminar. Para ello, una forma práctica de clasificar la

dinámica de un flujo es mediante el cálculo del número de Reynolds que enseguida se define.

2.4.2. Números adimensionales

Los números adimensionales representan en la ingenieŕıa un grupo de variables que permiten

estimar el orden de magnitud que caracteriza cierto sistema. En mecánica de fluidos, algunos
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de estos números, como el número de Reynolds, Ohnesorge y Weber permiten analizar las

caracteŕısticas de un flujo. El comportamiento de un fluido en función de las pérdidas de enerǵıa

asociadas depende de su naturaleza.

El número de Reynolds caracteriza la naturaleza del flujo, es decir, al calcular el número

de Reynolds se puede predecir el tipo de flujo sin necesidad de observarlo directamente. El

comportamiento de un fluido en función de las pérdidas de enerǵıa suele ser dependiente de si

el flujo es laminar o turbulento.

El número de Reynolds depende de la velocidad del fluido, de las dimensiones geométricas del

canal o tubo y de la viscosidad del fluido. En un tubo circular, un flujo puede ser caracterizado

si se conoce: la densidad del fluido ρ, la viscosidad del fluido µ, el diámetro D del canal y la

velocidad promedio del flujo v. La viscosidad del fluido es un variable sumamente cŕıtica en el

cálculo del número de Reynolds puesto que dichas fuerzas viscosas dominan sobre las fuerzas

inerciales. El número de Reynolds está dado por la relación [106].

Re = ρvD

µ
. (2.21)

De la ecuación 2.21, si Re < 2000, se trata de un flujo laminar que se caracteriza por fluir

lenta y suavemente. Mientras que si Re > 4000 se trata de un flujo turbulento. Si el número de

Reynolds esta entre 2000 y 4000, el régimen se denomina región cŕıtica y no se puede predecir

el tipo de flujo que existe [106].

El número de Weber We es un número adimensional que es un parámetro importante en la

atomización de un ĺıquido pues permite calcular la inestabilidad de un chorro ĺıquido cuando

las fuerzas aerodinámicas se vuelven significativas. El comportamiento del fluido al salir de

una boquilla o canal puede clasificarse en diferentes reǵımenes según su forma, velocidad e

inestabilidad. Uno de estos reǵımenes, conocido como régimen de goteo, ocurre cuando un

ĺıquido es emitido lentamente, formando una gota colgante que crece de manera gradual. Este

régimen se caracteriza por un equilibrio cuasiestático entre las fuerzas de tensión superficial y

las fuerzas de inercia, resultando en la formación de gotas grandes a bajas tasas de producción.
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Tabla 2.1: Descripción de números adimensionales fundamentales en el estudio de la dinámica

de fluidos.
Número Expresión Significado de las variables Interpretación f́ısica

adimensional matemática

Número de ρ : es la densidad del fluido Caracteriza la naturaleza

Reynolds Re = ρvD
µ

v: es la velocidad promedio del flujo del fluido

Re D: el diámetro del canal

µ: la viscosidad del fluido

Número de ρ : es la densidad del fluido Describe el ĺımite más

Weber r: es el radio de la boquilla bajo de velocidad para

We We = ρrV 2
jet

γ
Vjet: es la velocidad del que exista la formación

chorro ĺıquido de un chorro. En otros

γ: es la tensión superficial casos, se forman gotas,

del ĺıquido salpicaduras, etc.

Número de µ: es la viscosidad del Describe la influencia

Ohnesorge ĺıquido de fuerzas viscosas en

Oh Oh = µ√
γρr

r: es el radio del canal la dinámica del fluido.

Cuando las fuerzas

viscosas son despreciables,

el rompimiento del chorro

solo está en función de

las fuerzas inerciales y

la fuerza de tensión

superficial

Número de La relación entre el número

Cavitación de Reynolds y el número de

σcav σcav = Re
W e

Re: número de Reynolds Weber permite relacionar el

tipo de flujo con las

caracteŕısticas dinámicas de

este

A medida que el caudal del ĺıquido aumenta, se alcanza un punto en el que la enerǵıa cinética

del fluido supera a la enerǵıa superficial, lo que da lugar a la formación de un chorro de ĺıquido

continuo. La velocidad mı́nima necesaria para la transición de goteo a chorro puede expresarse
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en términos del número de Weber, definido como:

We =
ρrV 2

jet

γ
(2.22)

donde ρ es la densidad del fluido, r es el radio de la boquilla, Vjet es la velocidad del chorro

ĺıquido y la tensión superficial del ĺıquido definida por γ.

Por otro lado, el número de Ohnesorge Oh es utilizado para estudiar la dispersión de ĺıqui-

dos en gases y en la tecnoloǵıa de pulverización. Dependiendo de la velocidad del chorro, las

caracteŕısticas geométricas de la boquilla y las propiedades reológicas de los flujos, la ruptu-

ra de un chorro ĺıquido en un gas en reposo puede ocurrir en los siguientes cuatro reǵımenes

[107, 108]: (a) ruptura de Rayleigh, (b) primera ruptura inducida por el viento, (c) segunda

ruptura inducida por el viento y (d) atomización.

En la Tabla 2.1 se resumen los números adimensionales más importantes. Algunos de ellos

serán empleados en los cálculos realizados en el Caṕıtulo 4 y 5 de este trabajo.

Como se presentó en este caṕıtulo, una base para describir la dinámica de burbujas utilizada

frecuentemente en las consideraciones teóricas es el modelo descrito por la ecuación de Rayleigh-

Plesset [46, 96]. En el Caṕıtulo 3 se analiza la cavitación óptica en la que se analizará entre

otros aspectos la dinámica de las burbujas de cavitación.
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Cavitación óptica

En este caṕıtulo se estudia la cavitación óptica, que se define como la formación de cavidades

de vapor y agua en ĺıquidos inducidos por láser. Se distinguen principalmente dos procesos de

cavitación, por un lado, uno que es resultado de la absorción no lineal en el medio, y por otro

lado la formación de cavidades debido a un proceso de absorción lineal.

3.1. ¿Qué es la cavitación óptica?

En un proceso de interacción láser-materia, la radiación láser puede ser absorbida, trans-

mitida, reflejada, esparcida o bien, puede presentarse algún otro fenómeno de tipo no lineal

dependiendo las caracteŕısticas del medio y los parámetros del láser [109]. La duración de los

pulsos emitidos por los láseres tiene un impacto directo en su interacción con la materia y suelen

clasificarse en láseres de pulsos cortos (del orden de ns) y láseres ultracortos (del orden de ps ó

fs). En particular, si el haz láser es pulsado (∼ns) y opera con valores de muy alta intensidad

es posible observar absorción no lineal en ĺıquidos transparentes. Aśı pues, los escenarios en los

que se presenta un fenómeno lineal o no lineal en medios dieléctricos son el objeto de análisis del

presente caṕıtulo. El objetivo es diferenciar dos diferentes v́ıas para inducir cavitación óptica.

Como se discutió antes, la generación de burbujas inducidas por láser (comúnmente de alta

potencia y de pulsos cortos) en un medio ĺıquido se conoce generalmente como cavitación óptica

[93]. ¿Cómo se genera una burbuja de cavitación óptica?, ¿Cuáles son las caracteŕısticas de las
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burbujas de cavitación generadas con láseres de pulsos cortos/ultracortos o láseres de onda

continua? A continuación, se abordarán estas preguntas con la finalidad de identificar los prin-

cipios f́ısicos que rigen la generación de burbujas de cavitación en función de las caracteŕısticas

y condiciones de operación del láser.

3.2. Cavitación con láseres de alta potencia y de pulsos

cortos

En un proceso de absorción no lineal el coeficiente de absorción del medio está ı́ntimamente

relacionado con la intensidad de la luz incidente [110]. Entre mayor sea el campo eléctrico del

láser mayor será la probabilidad de que un fenómeno no lineal ocurra [111, 112].

La ruptura dieléctrica se define como el proceso de ionización parcial o completo de un sólido,

ĺıquido o gas a través de la absorción de enerǵıa térmica o electromagnética. La consecuencia

de ese fenómeno es la formación de un gas ionizado; un plasma [54].

3.2.1. Ruptura inducida por láser

Un plasma se puede producir a través de tres mecanismos: 1) ruptura térmica, 2) ruptura

electrostática y 3) ruptura dieléctrica. Los dos primeros se originan en la naturaleza. Por un lado,

en la ruptura térmica, como sucede en el sol, las temperaturas son alt́ısimas, de miles a millones

de grados Kelvin, lo que provoca que la materia ordinaria se derrita, se vaporice y luego se ionice

debido a una serie de colisiones inducidas térmicamente. La ruptura electrostática o de corriente

continua también se observa en la naturaleza, como en el caso de un rayo o en la ruptura de un

aislante eléctrico [113], se define como la producción de plasma por ionización en cascada de

electrones en un campo eléctrico estático muy fuerte. El tercer mecanismo surge después del año

1960, pues, la invención de láseres que generan intensos campos electromagnéticos hace posible

la formación de plasma: ruptura dieléctrica a través de la absorción óptica de la radiación láser

[52, 54, 113–115].
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Asimismo, como los plasmas producidos naturalmente, la ruptura inducida por láser se

puede presentar de dos formas diferentes: ruptura térmica inducida por láser y ruptura óptica.

Por un lado, la ruptura térmica está relacionada con el uso de láseres de onda continua o de

pulsos repetitivos con potencias promedio altas. Ocurre en escenarios en los que el tiempo de

exposición del láser es prolongado. Comúnmente esa forma de ruptura ocurre en medios que

tienen un coeficiente de absorción lineal muy alto; es decir, aquellos que son opacos a la longitud

de onda del láser. Si se trata de un medio ĺıquido, la absorción de enerǵıa no ocurre de forma

explosiva, sino que existe un calentamiento progresivo (relativamente lento) que ocasiona que

el ĺıquido se caliente, evapore. En contraste, la ruptura óptica se origina por el uso de láseres de

pulsos cortos o ultracortos (anchos de pulso de micro a femtosegundos). En ese caso no se da

lugar a un proceso de absorción lineal o calentamiento, sino que los pulsos cortos dan lugar a

procesos como la ionización en avalancha o ionización directa por absorción multifotónica [54].

La ruptura óptica constituye el mecanismo principal de absorción derivado del uso de láseres

de alta intensidad en medios transparentes [116].

Si un láser de alta intensidad se enfoca en un medio ĺıquido transparente como por ejemplo

agua destilada, dicho medio se torna opaco cuando la cantidad de enerǵıa rebasa el umbral de

ruptura óptica [117], esto ocurre a irradiancias de aproximadamente 1011 W/cm2. El umbral de

ruptura óptica depende del material y de la irradancia del haz láser que se enfoca en el volumen

de interés [54].

3.2.2. Mecanismos de ruptura inducida por láser

Existen dos mecanismos que dan lugar a la ruptura inducida por láser: ionización directa del

medio v́ıa absorción multifotónica o ionización de avalancha (también conocida como ionización

en cascada) mediante absorción “bremsstrahlung” inversa [54].
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3.2.2.1. Ruptura multifotónica y en cascada/avalancha

En un medio condensado se tienen electrones que están unidos a una molécula particular y

electrones que están cuasi-libres; es decir, que tienen enerǵıa suficiente para moverse a través

del medio condensado sin quedar atrapados en pozos de potencial localizados [54]. Sin embargo,

cabe señalar que en este apartado para el caso de un medio condensado se usa el nombre de

electrones o cargas libres en lugar de cuasi-libres.

En la ruptura multifotónica en ĺıquidos puros, cada electrón es ionizado independiente-

mente por absorción simultánea de múltiples fotones del campo aplicado, no requiere electrones

semilla ni colisiones o interacciones part́ıcula-part́ıcula. El proceso de ruptura es, por lo tanto,

independiente de impurezas y puede ocurrir incluso en medios demasiado difusos para permitir

muchas colisiones durante la duración del pulso. Es potencialmente mucho más rápido que la

acumulación de una cascada de electrones y puede, producirse incluso para los pulsos de láser

más cortos [54].

La ruptura por ionización en cascada ocurre en dos pasos: 1) comienzo del proceso en

cascada a través de la creación de electrones semilla y 2) acumulación en cascada hasta altas

densidades de electrones libres [54]:

1. Para la iniciación en cascada se requiere que uno o más electrones libres estén presentes

en el volumen focal al comienzo del pulso. En un medio impuro, es más probable que

estos electrones semilla provengan de la ionización de impurezas por excitación térmica,

lo que produce una densidad inicial de electrones libres en el volumen focal antes del

pulso. En un medio puro, los electrones semilla deben producirse por ionización de unas

pocas moléculas en el medio a través de la absorción multifotónica.

2. La acumulación en cascada comienza cuando los electrones semilla absorben fotones láser

durante las colisiones con part́ıculas pesadas (moléculas o iones), un proceso conocido

como absorción de “bremsstrahlung” inversa. Las colisiones de part́ıculas pesadas son

necesarias para satisfacer la conservación de la enerǵıa y el momento cuando un electrón
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libre absorbe un fotón. Cuando se ha alcanzado una enerǵıa mayor que el potencial de

ionización, un electrón libre puede ionizar un electrón ligado al átomo por colisión, produ-

ciendo dos electrones libres de menor enerǵıa. La repetición de este proceso produce una

multiplicación de electrones libres, una cascada de electrones que conduce a la ruptura.

Figura 3.1: Esquema de la formación de plasma de electrones libres con pulsos de alta intensidad

donde (a) la ionización multifotónica y de efecto túnel genera electrones libres que (b) absorben

la radiación y el impacto ioniza el material circundante, lo que resulta en una ionización por

cascada/avalancha [118].
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En la Figura 3.1 se muestra un esquema que permite diferenciar los dos mecanismos de

ruptura inducida por láser que dan lugar a la formación de plasma.

Resumen de las caracteŕısticas de los mecanismos de ruptura inducida por láser

[54]

La ionización multifotónica es un proceso óptico no lineal que se vuelve predominante

solo para irradiancias muy altas y el umbral de irradiancia para la ruptura multifotónica

es t́ıpicamente más alto que el de la ruptura en cascada.

Por lo general, se requieren altas irradiancias para el inicio multifotónico de la ruptura en

cascada en medios puros. Por lo tanto, los electrones semilla aportados por las impurezas

pueden reducir significativamente el umbral de ruptura en cascada para algunos medios

impuros aun en pulsos largos.

La ionización en cascada es, por mucho, la más común de los dos mecanismos de ruptura.

Domina el proceso de ruptura para pulsos largos y exposiciones de onda continua en

medios condensados.

En medios ĺıquidos, para anchos de pulso en el régimen de nanosegundos y superiores, el

umbral de ruptura es significativamente más alto para la ruptura en cascada iniciada por

multifotones, a diferencia de la iniciada por impurezas.

En el régimen de pulso de femtosegundos, donde el campo no pudiera estar presente el

tiempo suficiente en el volumen focal para lograr una cascada de electrones de menores

a mayores densidades, puede ocurrir una transición a la ionización multifotónica como el

mecanismo dominante.

En la Tabla 3.1 se describen los mecanismos f́ısicos que predominan en la formación de

plasma de acuerdo con la duración del pulso láser.
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Tabla 3.1: Mecanismos de generación de plasma en función del ancho del pulso del láser. Valores

umbrales del rompimiento en agua destilada para diferentes duraciones de pulso [110].

Tipo de láser − Intensidad Ith Mecanismo para la Referencia

duración de pulso (1011 W· cm−2) formación de plasma

Láser de pulso 0.79 ± 0.08 Ionización en cascada [50]

“largo”− 6 ns (en medios puros es

necesaria la ionización

multifotónica)

Láser de pulso 3.70±0.14 La ionización multifotónica [50]

“corto”− 30 ps es el mecanismo que

más contribuye a la

formación de plasma.

También existe ionización

en cascada

Láser de pulso 57.7 La ionización multifotónica [51]

“ultracorto”− 100 fs es el mecanismo que

predomina

3.2.3. Generación de plasma

La dinámica de formación de plasma puede comprenderse fácilmente a partir del análisis de

la interacción del haz láser con los átomos y electrones del medio en el que incide.

A continuación, se describe el caso hipotético de un solo electrón [119]. Cuando un láser de

gran intensidad es altamente enfocado en un medio dieléctrico transparente, el campo eléctrico

intenso provoca que algunos fotones sean absorbidos simultáneamente por un electrón en la

banda de valencia. Una vez que ese electrón de valencia adquiere enerǵıa superior al potencial

de ionización, realiza una transición hacia la banda de conducción. Ese electrón en la banda de

conducción puede adquirir aún más enerǵıa del campo incidente ocasionando que se acelere y
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pueda ionizar a un átomo o molécula circundante por impacto. Como resultado, ahora son dos

electrones que repiten el proceso anterior originando una drástica serie de colisiones en el medio

circundante. Es decir, se desencadena una ionización en cascada que tiene como consecuencia

la formación de plasma [118].

En resumen, el proceso de interacción láser-materia puede ser descrito gráficamente según

su evolución temporal como se observa en la Figura 3.2.

Figura 3.2: Proceso que envuelve la interacción láser materia: ruptura óptica, plasma, emisión

de onda de choque y generación de burbuja de cavitación.

El proceso descrito en la Figura 3.2 se resume de la siguiente manera: La interacción de

un campo intenso de radiación electromagnética con los electrones en un medio condensado

puede conducir a la generación de electrones libres en la banda de conducción a través de

procesos no lineales como la ionización multifotónica, efecto túnel o ionización en cascada [120].

Esas cargas libres pueden ganar suficiente enerǵıa cinética del campo eléctrico por absorción

de “bremsstrahlung” inversa para producir más portadores libres a través de la ionización

por impacto [115]. La rápida ionización del medio conduce a la formación de plasma y a un

aumento drástico del coeficiente de absorción ya que el plasma absorbe la radiación visible

más fuertemente que la materia transparente; ya que es lo suficientemente denso para absorber

una cantidad significativa del campo de radiación al medio puede inducir ruptura óptica o

ruptura inducida por láser [117, 121, 122]. Por lo tanto, puede ser rápidamente calentado por
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el haz láser a temperaturas del orden de 104 ◦K [123, 124], produciendo que el plasma emita

radiación visible y presiones de plasma tan altas como 104 − 105 bar [54, 125–127]. Las altas

temperaturas y presiones conducen a la expansión del plasma, la cual ocurre adiabáticamente,

esto significa que gran parte (en algunos casos hasta más del 60 %) de la enerǵıa depositada en el

plasma se convierte en efectos mecánicos [54]. De modo que, el plasma se expande a velocidades

supersónicas (número de Mach entre 1-2) impulsando una onda de choque que se propaga a

través del ĺıquido circundante. Eventualmente el plasma se desacelera comprimiendo el medio

que lo rodea hasta extinguirse. Al expandirse el plasma, la intensidad de emisión incrementa

rápidamente y luego decae de forma exponencial hasta que se extingue. Cuando el plasma se

enfŕıa y comprime, la enerǵıa transferida al medio circundante produce la formación de una

burbuja de cavitación en la frontera del plasma. Esa burbuja consecuentemente se expande y

eventualmente colapsa emitiendo una onda de choque [112, 128].

En la Figura 3.3 se presenta una comparación del mecanismo de ruptura óptica para distintos

parámetros del láser. Los valores umbral para formación de plasma en un ĺıquido dependen de

las condiciones de operación del láser: enerǵıa del láser, la duración del pulso y la óptica que

determina la geometŕıa de enfocamiento del láser en el ĺıquido [47, 50].

3.2.4. Formación y dinámica de la burbuja de cavitación por un

plasma caliente

El proceso de ruptura óptica se caracteriza por la generación de plasma, la emisión de

ondas de choque y la formación y colapso de burbujas de cavitación. Como se discutió antes,

la formación de plasma en el ĺıquido trae consigo la emisión de una onda de choque que se

propaga y disipa en microsegundos [50]. Asimismo, el proceso de formación de la burbuja de

cavitación trae también consigo la emisión de una onda de choque cuando colapsa la burbuja.

Sin embargo, la onda de choque asociada a la expansión del plasma o como consecuencia del

colapso de la burbuja de cavitación son de diferente naturaleza y tienen distintas caracteŕısticas.

Ambos fenómenos son de gran interés debido al gran número de aplicaciones que aprovechan
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Caṕıtulo 3. Cavitación óptica

Figura 3.3: Plasma, onda de choque y burbuja de cavitación producidos por un láser de Nd:YAG

con diferentes anchos de pulso y enerǵıa del láser: a) 30 ps, 50 µJ; b) 30 ps, 1 mJ; c) 6 ns, 1

mJ; d) 6 ns, 10 mJ. Todas las imágenes fueron capturadas 44 ns después de la ruptura óptica

[47].

la emisión de ondas de choque y la generación de burbujas de cavitación [129].

Antes se discutió brevemente la evolución temporal de la formación del plasma. En el estado

final de ese proceso, una gran cantidad de enerǵıa es liberada rápidamente a causa de la ex-

pansión del plasma, es debido a este desgaste de enerǵıa que de forma consecuente se presenta

lo que se denomina enfriamiento del plasma. Mientras el plasma se expande, se lleva a cabo

una transferencia de enerǵıa hacia la región circundante al plasma, en la que se da lugar una

transición de fase del ĺıquido, creándose una delgada peĺıcula de vapor que se ha formado a una

alta temperatura. El proceso anterior representa el inicio de la formación de una burbuja de

cavitación que debido a su elevada presión se expande en todas direcciones en contra del ĺıquido
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y simultáneamente comprimiendo el plasma [128]. Este último proceso describe la dinámica de

una burbuja de cavitación, la cual adopta una forma casi esférica debido a las distintas fuerzas

que intervienen. En dicho proceso de cavitación, es de gran importancia entender y predecir la

evolución de la burbuja [130].

En la Figura 3.4 se aprecia la forma del plasma en el primer fotograma de la imagen y ense-

guida se observa la evolución de la burbuja de cavitación. La burbuja aumenta de tamaño hasta

un radio máximo para después colapsar en un lapso más corto que su crecimiento. Asimismo,

se pueden apreciar algunos rebotes después del colapso de la burbuja.

El tiempo de vida de la burbuja de cavitación es generalmente de unos cientos de micro-

segundos y vaŕıa en función de los parámetros del láser y enfocamiento del mismo [54]. En

contraste, la duración del proceso de generación de plasma es al menos 2 órdenes de magnitud

menor.

Figura 3.4: Imágenes de la forma del plasma y dinámica de la burbuja de cavitación inducida

por láser. La velocidad de captura es 64 × 103 imágenes por segundo. Corresponden a una

enerǵıa del láser de 22 mJ y un ángulo de enfocamiento del láser de 53◦ [112].

La dinámica de la burbuja comprende una etapa de expansión y compresión. Para eventos
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de ruptura de alta enerǵıa, pueden ocurrir múltiples colapsos y expansiones, que finalizan solo

cuando la enerǵıa almacenada es insuficiente para sostener el crecimiento de la burbuja [54] en

analoǵıa al comportamiento de un oscilador amortiguado [131]. Entre las etapas de expansión

y compresión de la burbuja, cuando la presión en el interior de la burbuja alcanza la presión

del ĺıquido, la burbuja se encuentra en un estado de equilibrio con el medio circundante. En esa

condición, la burbuja alcanza su radio máximo y permanece en un estado de cuasi-equilibrio

un tiempo mayor que en las etapas de compresión y colapso [128]. El colapso de la burbuja

de cavitación genera presiones P > 102 − 104 MPa, mientras que, en el proceso de expansión

del plasma, la presión en el borde de plasma oscila entre 1300 − 7150 MPa de acuerdo con los

parámetros del láser; intensidad y ancho de pulso [47].

3.3. Termocavitación

A diferencia de la cavitación inducida por láseres de pulsos cortos o ultracortos, los láseres

de onda continua (OC) operan comúnmente con intensidades de entre 4 − 5 órdenes menores

al umbral de ionización y por lo tanto no producen plasma. Asimismo, los láseres de OC son

por lo regular más compactos y económicamente más asequibles.

3.3.1. Supercalentamiento del agua

Un ĺıquido supercalentado está más allá de la temperatura de ebullición. Por lo tanto,

cabe mencionar que se han distinguido dos métodos de cavitación; isotérmica e isobárica para

no confundirse con el proceso de ebullición. Diversos métodos experimentales presentan el

estudio de la cavitación en agua. Sin embargo, ahora solo es de nuestro interés mencionar

aquellos trabajos que describan los resultados de calentar el agua más allá de la temperatura

de ebullición, Te. A continuación, se presentan cuatro métodos acerca de supercalentamiento

del agua, de los cuales solo se describen los experimentos mejor logrados que implementan

nucleación homogénea.

54



3.3 Termocavitación

Se ha demostrado que el uso de tubos capilares de pequeñas dimensiones reduce los efectos de

las impurezas, por lo que son comúnmente utilizados en el diseño de experimentos de nucleación

homogénea, que tienen lugar en condiciones de extrema pureza, como se señaló en el Caṕıtulo

2. Los experimentos por calentamiento en tubos capilares representan los primeros hallazgos

del supercalentamiento del agua. En general, ese método experimental consiste en calentar

un recipiente con agua por medio de la inmersión en un baño caliente (baño maŕıa) [132].

Comúnmente el ĺıquido del baño caliente es algún tipo de aceite porque se evapora muy poco.

El primer experimento que impulso al estudio y análisis del supercalentamiento del agua fue

realizado por Jean-André de Luc [133] en el siglo XVIII. . De Luc uso en su experimento

un frasco de vidrio que conteńıa agua depurada de aire, dicho recipiente estaba inmerso en

aceite, el cual utilizó para calentar el agua a baño maŕıa. En su trabajo reportó que, a presión

atmosférica, el agua alcanzó una temperatura de aproximadamente 123 ◦C sin que hirviera.

Entre los trabajos realizados mediante calentamiento de tubos capilares destacan los resul-

tados resumidos en la Tabla 3.2. Los datos de la Tabla 3.2 muestran que Kenrick & Gilbert

[135] y Biggs (quien después reproduciŕıa los experimentos de Kenrick) [136] registraron una

temperatura de cavitación Tcav de hasta 270 ◦C a presión atmosférica Patm; es decir, consi-

guieron sobrecalentar el agua más allá de su punto de ebullición (presión=Patm). Aunque los

experimentos implementados muestran que se usaron diferentes materiales con distintas ca-

racteŕısticas, el principio f́ısico fue el mismo; calentar el agua dentro de un tubo capilar. Por

ejemplo, Kenrick & Gilbert usaron un tubo capilar de Pyrex en forma de U con diámetros de

0.3 − 1 mm como se observa en la Figura 3.5.

Otros métodos experimentales han sido utilizados para el análisis del supercalentamiento

del agua. Por ejemplo, el método del calentamiento de un ĺıquido “host” consiste en calentar

gotas de agua en un ĺıquido de mayor Te. Tal técnica resulta interesante porque basta con

calentar un pequeño volumen de agua y porque la interfase ĺıquido-ĺıquido no es abrupta. Este

tipo de experimentos han reportado que la Tcav se encuentra en un rango de 250 − 280 ◦C

[138–140]. Sin embargo, un aspecto a considerar es la solubilidad entre ambos ĺıquidos, ya que
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Tabla 3.2: Resumen de los experimentos realizados mediante el método experimental clasificado

como calentamiento de capilares [132].

Nombre del Dispositivo usado Tcav Referencia

personaje (dimensiones) (a presión

atmosférica)

De Luc Botella de vidrio 122.5 ◦C [133]

Donny Tubo de vidrio 135 ◦C [134]

(8 mm de diámetro)

Kenrick y Tubo capilar

Gilbert en forma de U 270 ◦C [135]

de Pyrex

(0.3-1 mm de diámetro)

Briggs Tubo capilar 270 ◦C [136]

en forma de U

Brereton et. al Capilar de silica 240 ◦C − 170 ◦C [137]

(20−150 µm)

a altas temperaturas resulta ser una limitante.

Por otro lado, el método de pulso de corriente eléctrica o calentamiento de Joule difiere

de las técnicas anteriores, ya que es un método en el que se puede calentar directamente el

agua mediante un alambre de plata, o bien, estudios recientes han probado el uso de una

placa metálica en su lugar [141–144]. En la Figura 3.6 Derewnicki [145] presenta el arreglo

experimental de este método. Él utilizó un calentador hecho de alambre de platino (0.025 mm

de diámetro y aproximadamente l0 mm de largo). A través del calentador metálico fluye una

corriente alta por un corto peŕıodo de tiempo, lo que conduce a la nucleación de una burbuja

que permite que el calentador incremente su temperatura debido a que transfiere menos enerǵıa
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Figura 3.5: Tubo capilar de Pyrex en forma de U utilizado en el experimento de Kenrick [135].

en forma de calor al ĺıquido [132]. Sea un alambre o placa metálica el elemento usado como

calentador, se ha reportado en ambos casos que la Tcav es mayor comparada con los dos métodos

anteriores. Por ejemplo, Skripov [146] y su equipo de trabajo lograron alcanzar una Tcav de hasta

302 ◦C a presión atmosférica.

Con la llegada del láser, se observó que era posible calentar (o supercalentar) el agua enfo-

cando un láser a una longitud de onda que absorba el ĺıquido [95, 147]. Ese método experimental

se denomina cavitación inducida por láser. Debido a las suposiciones que se realizan acerca de la

absorción de la luz, los resultados no han sido del todo precisos. Por ejemplo, algunos trabajos

han reportado una Tcav de 300 ◦C mediante este método experimental [148]. Como una alterna-

tiva, Yavas et al. [149] implementa un método indirecto para supercalentar el agua. Ellos usan

un láser pulsado de 16 ns a una longitud de onda de 234 nm, donde el agua es transparente.

El haz es irradiado hacia una delgada peĺıcula (200 nm) de cromo de 1 cm × 1 cm que está
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Figura 3.6: Arreglo experimental del método de pulso por calentador [145].

inmersa en el agua. Las mediciones de la reflectancia óptica fueron analizadas para proporcionar

la cinética de crecimiento de la burbuja y los valores umbral de la vaporización explosiva del

agua. Por ejemplo, estimaron a nivel simulación una Tcav de 153 ◦C. Sin embargo, él notaŕıa

después que la Tcav depend́ıa del detector usado. Pues obteńıa diferentes Tcav si usaba como

detector un sensor de temperatura óptico de peĺıcula delgada (Tcav = 200 ◦C) o si empleaba un

detector más sensible; una sonda de plasmón superficial (Tcav = 111 ◦C) [150]. En ese sentido,

comparando el experimento anterior (cavitación inducida por láser) con el método de calenta-

miento por pulso de corriente en el que las dimensiones del alambre son del orden de decenas

de micrómetros, se puede especular que los detectores utilizados en este último método podŕıan

estar sobreestimando la Tcav [95].
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Los resultados discutidos anteriormente se clasificaron de acuerdo con el método experi-

mental implementado. Fueron seleccionados los trabajos que se dieron a la tarea de conseguir

el máximo grado de metaestabilidad que puede alcanzar el agua ĺıquida mediante nucleación

homogénea. En conclusión, los experimentos muestran que la Tcav que se ha logrado alcanzar a

presión atmosférica es de aproximadamente 300 ◦C. Sin embargo, en la práctica, es muy compli-

cado obtener nucleación homogénea, en la mayoŕıa de los casos la cavitación será heterogénea,

resultado de las impurezas del medio que reducen el umbral de cavitación [95]. En ese sentido,

a continuación, se analiza un tipo especial de cavitación; la termocavitación.

3.3.2. ¿Cómo se genera la termocavitación?

La termocavitación a diferencia de la cavitación óptica producida por un plasma caliente

(con temperaturas del orden de 104 ◦K) es consecuencia de un proceso de supercalentamiento

de un ĺıquido. Si se trata de agua ĺıquida, el grado máximo de metaestabilidad esta alrededor

de ∼300 ◦C. En contraste con los láseres pulsados, en los que comúnmente se utilizan medios

ĺıquidos transparentes para la generación de la cavitación, la termocavitación implica el uso

de ĺıquidos altamente absorbentes a la longitud de onda del láser para que se lleve a cabo un

proceso de calentamiento del ĺıquido.

Cuando un haz láser de OC o de pulsos largos se enfoca en un ĺıquido altamente absorbente,

el volumen adyacente a la superficie de contacto con el haz se calienta rápidamente en función de

la intensidad óptica del haz. El ĺıquido se calentará hasta su ĺımite espinodal (aproximadamente

300 ◦C), es decir, al máximo grado de metaestabilidad. La rapidez con se alcanza el ĺımite

espinodal dependerá de intensidad del haz. En esa condición, se vuelve inestable. Ante cualquier

fluctuación del medio tiene lugar una transición de fase explosiva que nuclea una burbuja

de vapor que crece y se expande violentamente para después colapsar. En medios altamente

absorbentes, la burbuja se generará en la interfaz de la contenedor-solución, debido a la fuerte

absorción de la solución (a una profundidad de penetración de la luz de algunas decenas de

micras 1/α, donde α es el coeficiente de absorción). La burbuja toma una forma semiesférica
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como se observa en la Figura 3.7. La burbuja llega a crecer hasta un radio máximo y después

colapsa súbitamente (comparado con el tiempo de crecimiento de la burbuja) [151]. Rastopov y

Sukhodolsky [152, 153] fueron los primeros en reportar la técnica denominada hoy en d́ıa como

termocavitación.

Figura 3.7: Evolución temporal de una sola burbuja formada a una distancia fuera de foco z

∼ 260 µm y con una intensidad óptica I∼0.7 kW/cm2 . (a) Vista lateral de la expansión de la

burbuja, (b) vista lateral del colapso y rebote de la burbuja, y (c) vista superior del colapso de

la burbuja y emisión de ondas de choque [145].

De los discutido anteriormente se pueden resumir las siguientes caracteŕısticas de la termo-

cavitación comparada con la cavitación óptica.
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3.3 Termocavitación

Caracteŕısticas de la termocavitación

1. En termocavitación no hay formación de plasma debido a la baja intensidad del láser.

Por la tanto, se requiere que el ĺıquido sea altamente absorbente a la longitud de onda

del láser. Se han utilizado soluciones absorbentes a base de sales, por ejemplo, el nitrato

de cobre diluido en agua destilada [154], agua pura, pero usando láseres con longitud de

onda 2-3 µm donde el agua tiene un máximo de absorción, colorantes solubles en agua,

nanopart́ıculas, o incluso peĺıculas delgadas metálicas [155].

2. En termocavitación, la burbuja se crea en la superficie de la cavidad (interfaz cavidad-

solución) por el supercalentamiento de un volumen ĺıquido, por lo tanto, se genera una

burbuja de geometŕıa hemiesférica [151]. A diferencia, con los láseres de pulsos cortos o

ultracortos la burbuja se forma en el lugar de enfocamiento del láser.

3. Las ondas acústicas son ondas de presión que se propagan a la velocidad del sonido, que

en agua destilada es de 1486 m/s. Las ondas de choque son ondas de presión que se

propagan en un medio a velocidades supersónicas. La velocidad de una onda de choque

decaerá asintóticamente a la velocidad del sonido después de que se ha propagado a cierta

distancia en el medio. Las ondas de choque pueden ser consideradas como ondas acústicas

cuando sus velocidades son indistinguibles de la velocidad acústica [54]. El colapso de una

burbuja mediante láseres de onda continua a diferencia de los láseres pulsados genera una

onda de presión de más baja intensidad como se describe en la Tabla 3.3.

En la Tabla 3.3 se comparan las caracteŕısticas de la formación de burbujas por cavitación

óptica con láseres de pulsos cortos/ultracortos y mediante termocavitación. Se pueden observar

las diferencias en cuanto a presión, temperatura, tiempo de vida de la burbuja, etc.
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Caṕıtulo 3. Cavitación óptica

Tabla 3.3: Comparación de las caracteŕısticas de las burbujas generadas por cavitación óptica

y por termocavitación.

Técnica Tempueratura T, Presión P, Tiempo de vida Velocidad

del volumen que de la onda de de la burbuja máxima de la

da lugar a la choque por el pared de la

formación de la colapso de la burbuja

burbuja burbuja

Cavitación óptica Plasma alcanza: 109 Pa Duración de plasma: Láseres pulsados

T= 104 ◦K [156] 43−148 ns en escalas de

[124] [47, 157, 158] tiempo cortas (ns):

390−2450 m/s

pero decrece

rápidamente

a 100−300 m/s

en tan solo 150 ns

después de la

formación de plasma

[47, 157, 158]

Termocavitación Volumen 105 Pa ∼ 250 −1700 µs ∼ 10−25 m/s

supercalentado [159] Para radios de [160]

alcanza: burbujas de:

T∼ 300◦C ∼ 0.3 −1 mm

[132, 145, 147, 148] [160]

3.4. Dispositivos para la generación de microchorros

ĺıquidos mediante termocavitación

Los primeros dispositivos más ampliamente utilizados para la generación de chorros ĺıquidos

con láseres pulsados consistieron en tubos capilares (ver Figura 3.8), los cuales se encuentran

disponibles en una diversidad de diámetros sin la necesidad de implementar alguna técnica

compleja para su fabricación. Los chorros ĺıquidos producidos en tubos capilares pueden alcanzar

una velocidad de hasta 850 m/s, debido al enfocamiento hidrodinámico, consecuencia de la
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formación del menisco en el tubo capilar debido a la adherencia a la pared del contenedor. Por

lo tanto, la formación del menisco es cŕıtica para la producción de chorros ĺıquidos enfocados de

alta velocidad. Sin embargo, los chorros producidos por esta v́ıa pueden tener un diámetro hasta

10 veces menor que el diámetro del tubo capilar, lo que implica la expulsión de un volumen

ĺıquido muy pequeño en comparación con la dosis total a inyectar [58, 161].

Figura 3.8: Dibujo de una vista lateral de un tubo capilar en que tiene lugar la formación del

microchorro ĺıquido.

Por lo anterior, los tubos capilares no resultan funcionales en aplicaciones reales como los

inyectores libres de agujas, puesto que es indispensable inyectar de forma precisa y controlada

la dosis del fármaco. Por tal motivo, han surgido propuestas novedosas en cuanto al diseño del

dispositivo, aunque no son tan populares debido a que la implementación involucra técnicas de

fabricación complejas y/o costosas. Por tal motivo, se prefieren procesos de prototipado rápido

que a su vez aseguren la robustez del dispositivo. El método de fabricación debe permitir la

configuración del diseño del dispositivo en cuanto a la forma, geometŕıa y caracteŕısticas del

canal/boquilla de salida.

63



Caṕıtulo 3. Cavitación óptica

3.4.1. Evolución de dispositivos microflúıdicos: Grupo de trabajo de

INAOE

Berrospe-Rodŕıguez et. al empleó un dispositivo microflúıdico que registro la expulsión de

chorros de una velocidad de hasta 70 m/s [82]. La Figura 3.9(a), obtenida con un microscopio,

muestra el dispositivo microflúıdico utilizado para la generación de chorros ĺıquidos mediante

termocavitación.

Figura 3.9: (a) Imagen de microscopio de un dispositivo microflúıdico para la producción de

chorros ĺıquidos por termocavitación. (b) Imagen amplificada del dispositivo donde se confina

el ĺıquido y ocurre la expansión de la burbuja [82].

En la imagen de la Figura 3.9(b), se puede observar con mayor detalle la cámara en donde

está confinado el ĺıquido y donde se genera la expansión de la burbuja. El dispositivo fue

fabricado en vidrio mediante técnicas de grabado de microfabricación. El objetivo de su trabajo

fue incrementar la velocidad del chorro ĺıquido asegurando su estabilidad. Para ello, diseñaron

y fabricaron dispositivos con diferente configuración geométrica. Los parámetros de la cavidad

que analizaron están descritos en la Figura 3.9(b), donde: Dx es el diámetro del canal de salida,

d es canal antes de la reducción cónica y E es a longitud del canal. El dispositivo teńıa que ser
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rellenado con cada disparo, debido a que el volumen expulsado correspond́ıa con el volumen de

la burbuja de cavitación, que al crecer hasta su máximo radio ocupaba casi la totalidad de la

cavidad. Lo que representaba una desventaja, pues no era un dispositivo muy práctico debido a

que la cantidad de volumen expulsado era de apenas algunos nanolitros. Asimismo, se observó

que la velocidad del chorro estaba limitada por la velocidad de crecimiento de la burbuja en la

cavidad.

Con base a los resultados de Berrospe-Rodriguez et. al., fue propuesto un diseño diferente de

la cavidad, el cual fue optimizando numéricamente por Zaca-Morán et al. [162]. En ese trabajo

teórico-experimental, se presenta el diseño de un dispositivo que consist́ıa en una cavidad de

eĺıptica truncada en los focos de la elipse, como se muestra en la Figura 3.10.

Figura 3.10: Diseño en 2D de una cavidad eĺıptica truncada con una excentricidad de ϵ = 0.833

[162].

De la Figura 3.10, los śımbolos f1 y f2 representan los focos de la elipse y Z0 y Z1 representan

las impedancias del ĺıquido y las paredes de la cavidad, respectivamente. Realizaron simulaciones

numéricas utilizando el método de Diferencias Finitas en el Dominio del Tiempo (FDTD por sus
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Caṕıtulo 3. Cavitación óptica

siglas en inglés) para estudiar la propagación de una onda acústica emitida desde el foco inferior

de la cavidad, simulando de esa manera el colapso de una burbuja generada por termocavitación.

Eligieron una geometŕıa especial de elipses en la que un rayo saliendo de un foco de la elipse

terminará en el otro foco independientemente de la dirección del rayo. Asimismo, estudiaron

la influencia de parámetros como la impedancia acústica de las paredes de la cavidad y la

excentricidad de la elipse. El análisis en el diseño y las propiedades del material de la cavidad

teńıa como objetivo concentrar de manera eficiente la mayor parte de la enerǵıa de la onda de

presión a la salida del canal para la expulsión de un chorro ĺıquido de alta velocidad.

Con base a los trabajos anteriores, el dispositivo diseñado en este trabajo se inspiró además

de un inyector implementado por Mi-ae Park y colaboradores en el año 2012 [163]. Ellos fueron

los primeros en usar una membrana elástica para separar el fármaco del ĺıquido en donde se

genera la cavitación. De esta forma se pretende que la composición qúımica del medicamen-

to/fármaco no se altere como consecuencia del calentamiento local al enfocar el láser. En el año

2017, Hwi-chan Ham et al. [164] de ese mismo equipo de trabajo, presentaron el diseño de la

cavidad como se ilustra en la Figura 3.11. En el diagrama se observa que el dispositivo tiene una

boquilla cónica a la salida que permite acelerar el ĺıquido para la administración transdérmica

de fármacos. Además, cuenta con una membrana elástica que separa en dos cámaras el dis-

positivo. En la cámara inferior se genera una burbuja de cavitación inducida por láser que al

expandirse rápidamente empuja la membrana elástica para la liberación controlada del fárma-

co. La otra cámara sirve como almacenamiento del fármaco, además tiene un canal de relleno

para recargar el medicamento cuando sea necesario.

En este trabajo se propone el diseño de un dispositivo microflúıdico fabricado en un substrato

de vidrio mediante una técnica de grabado qúımico asistido por láser de pulso ultracorto. Este

proceso es conocido por sus siglas en inglés como FLICE [165–167].
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3.4 Dispositivos para la generación de microchorros ĺıquidos mediante termocavitación

Figura 3.11: Esquema de un inyector de microchorros. El diseño del inyector muestra la cámara

de presión unida a una boquilla cónica que contiene el fármaco [164].
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Caṕıtulo 4

Generación y análisis de microchorros

ĺıquidos

En este caṕıtulo se presenta la metodoloǵıa para la generación y estudio de microchorros

ĺıquidos de alta velocidad mediante termocavitación. Primero, se analizan las caracteŕısticas

de los inyectores que impulsaron las mejoras en el diseño del dispositivo utilizado en este

trabajo. Se estudia experimentalmente la dinámica de las burbujas de vapor producidas por

termocavitación dentro de una cámara de vidrio. Asimismo, se analiza experimentalmente la

velocidad, volumen y potencia de impacto de los chorros ĺıquidos en función del tamaño del

haz láser. Finalmente, se presentan los parámetros para generar chorros ĺıquidos que podŕıan

tener aplicación en la inyección libre de agujas.

4.1. Optimización y fabricación del dispositivo micro-

flúıdico

Con el propósito de mejorar el dispositivo en cuanto a la velocidad de generación de los

chorros ĺıquidos y la administración precisa del medicamento, los trabajos discutidos en la

sección 3.4 fueron fundamentales en el rediseño de la cavidad implementada en este trabajo.

En primer lugar, se utilizó como referencia la cavidad eĺıptica propuesta por Zaca-Morán
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[162]. Ese diseño fue optimizado posteriormente por Pérez Corte mediante un análisis a nivel

simulación implementado en el módulo de acústica del software COMSOL Multiphysics®. Pérez-

Corte examinó la propagación de una onda acústica en un fluido contenido en una cavidad de

tipo eĺıptica. Analizó diferentes parámetros geométricos del canal de salida del dispositivo con

la finalidad de concentrar la mayor cantidad de enerǵıa de la onda para la generación de un

chorro ĺıquido [67].

Finalmente, con base en lo anterior, en la Tabla 4.1 se describen los parámetros que se

consideraron en el diseño de la cavidad fabricada en este trabajo. Las modificaciones que se

realizaron fueron las siguientes: a) primero, el canal recto se sustituyó por una boquilla cónica,

con base a la geometŕıa propuesta por Hwi-chan Ham [164] y b) segundo, las dimensiones de la

cavidad fueron escaladas en diferentes proporciones para analizar la expulsión del chorro (por

la expansión de la burbuja o por la onda acústica producida por el colapso de la burbuja).

Tabla 4.1: Caracteŕısticas del diseño de la cavidad.

Tipo de geometŕıa de la Eĺıptica (truncada en los focos)

cavidad

Excentricidad de la ε= 0.833

elipse

Tipo de boquilla Cónica (taper)

Altura de la boquilla 15 % de la altura total de la

cavidad

Diámetro del canal de 200−700 µm

salida

Material de la cavidad Resina o vidrio

Canal de recarga de la Canal recto lateral a la cavidad

solución (con jeringa o de 500−800 µm de diámetro

bomba de infusión)
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Diseño del canal de salida para incrementar la velocidad del chorro

ĺıquido

Con la finalidad de incrementar la velocidad del chorro que se alcanzaba en los dispositivos

sin boquilla, se llevó a cabo una modificación en el diseño propuesto por Zaca-Morán [162].

Siguiendo el concepto del dispositivo de Hwi-chan Ham [164], la cavidad eĺıptica fue alterada

para colocar una boquilla de forma cónica que desemboca en un canal ciĺındrico de alrededor

de 200 µm de largo. Este canal es la salida de expulsión del chorro ĺıquido.

El diseño de una boquilla reducida está basado en el principio de continuidad. Sin embargo,

el cambio implementado en nuestro trabajo tiene una diferencia sustancial con respecto al

dispositivo de Hwi-chan Ham, ya que en su caso se trata de una cámara de tipo ciĺındrica. Por

lo tanto, las condiciones para un conducto que no es ciĺındrico cambian el análisis.

Para calcular la velocidad de flujo en un conducto cerrado se utiliza el principio de continui-

dad. Si se considera un conducto ciĺındrico como el que se ilustra en la Figura 4.1(a), entonces

la cantidad de fluido que fluye a través de cualquier sección en cierta cantidad de tiempo es

constante. De esta manera, si entre la sección A1 y A2 no se gana o se pierde fluido, entonces

la masa que fluye a través de la sección A2 debe ser igual a la que fluye por la sección A1, por

lo que la ecuación de continuidad se expresa matemáticamente como [106]:

ρ1A1v1 = ρ2A2v2 (4.1)

donde A es el área del conducto, v la velocidad del fluido y ρ su densidad. El sub́ındice 1 y

2 indican las secciones antes y después de la reducción, respectivamente.

Para un fluido incompresible, como el agua, entonces los términos ρ1 y ρ2 en la ecuación 4.1

son iguales. De esta forma, la ecuación se reescribe como:

A1v1 = A2v2 (4.2)

Al tratarse de conducto ciĺındrico, la sección transversal corresponde con el área de un

ćırculo. Por lo tanto, la ecuación 4.2 se puede reescribir como:
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Figura 4.1: Representación gráfica del principio de continuidad. (a) para con un conducto

ciĺındrico y (b) para un conducto no ciĺındrico.

(
πR2

1

)
v1 =

(
πR2

2

)
v2 (4.3)

donde R1,2 es el radio de la sección transversal respectiva. Entonces la velocidad de flujo a

través de la sección 2 del conducto se puede calcular como:

v2 =
(

R1

R2

)2
v1 (4.4)

La ecuación 4.4 indica por ejemplo que, si el conducto se reduce 10 veces con respecto a su

tamaño inicial, es decir, R2 = R1

10 , entonces la velocidad del fluido v2 incrementará 100 veces.

Tal incremento de la velocidad se considera en el estudio de sistemas de tubeŕıas. Sin embargo,

en sistemas de escala micrométrica, factores como la fricción y la tensión superficial podŕıan

reducir la velocidad del ĺıquido.

En la Figura 4.1(b) se ilustra un conducto que no tiene una sección transversal constante,

se trata de una cavidad eĺıptica como la de nuestro trabajo. En este caso, la velocidad del

ĺıquido desplazado debido a la expansión de la burbuja no es constante a través de la sección

transversal puesto que R⃗(t) es el radio instantáneo de la burbuja y dR⃗

dt
· A⃗1 es la componente

de velocidad del ĺıquido que cruza la sección A1. Sin embargo, la ecuación 4.4 no es válida para

describir la velocidad del chorro. Puesto que el chorro ĺıquido se genera durante la expansión
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de la burbuja y su velocidad aparentemente está determinada por la velocidad de expansión de

la pared de la burbuja como se discute en la Sección 4.3.2.

4.1.1. Fabricación del dispositivo microflúıdico mediante impresión

3D

Los primeros dispositivos fueron fabricados mediante la técnica de impresión en 3D con

una impresora Stratasys Objet500 Connex 3, con tecnoloǵıa PolyJet que se encuentra en el

Laboratorio para Fabricación y Análisis Dimensional de Prototipos 3D con alta Precisión del

INAOE. La ventaja de dicho método de fabricación es que es un proceso de prototipado rápido,

es decir, se obtiene el dispositivo completo en una sola pieza a partir del modelo CAD en 3D.

El objeto tridimensional se crea a partir de una base de un fotopoĺımero que se solidifica con

luz UV. El material de impresión que se utilizó para los dispositivos es un tipo de resina ŕıgida

opaca de la familia Vero™, los colores disponibles fueron amarillo y blanco (VeroYellow™, Vero

PureWhite™), aśı como una resina prácticamente incolora conocida como VeroClear ™.

La Figura 4.2 muestra un modelo en 3D de una cavidad truncada en los focos de la elipse. En

los dibujos de la imagen se aprecian diferentes perspectivas con las dimensiones del dispositivo.

En este trabajo, las modificaciones en el diseño del modelo propuesto se realizaron mediante

un software de diseño asistido por computadora (CAD por sus siglas en inglés) conocido como

SolidWorks®.

En la Figura 4.3 se muestran algunas pruebas de impresión de los dispositivos. Los primeros

experimentos fueron implementados en dichas cavidades y más adelante se discuten algunos de

los resultados obtenidos. Sin embargo, aunque estos dispositivos permitieron un gran avance

en cuanto al análisis de la generación de chorros ĺıquidos mediante termocavitación, exist́ıan

algunas desventajas: 1) el material de la cavidad era opaco, como consecuencia, no era posible

observar la dinámica de la burbuja de cavitación y, 2) la resolución espacial de la impresión

en 3D estaba limitada, el espesor mı́nimo de la capa de impresión era aproximadamente 16

µm (resolución vertical en Z) y la resolución lateral > 30 µm, por lo tanto, la fabricación de
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Figura 4.2: Vista en 2D de las dimensiones de una cavidad eĺıptica truncada en los focos (imagen

izquierda) y perspectiva en 3D de la geometŕıa de la cavidad junto con la vista final para su

impresión en 3D (imagen derecha).

elementos con dimensiones de decenas de micras era todo un reto, pues las superficies resultantes

no eran suaves o suficientemente lisas y la rugosidad del canal de salida es un parámetro cŕıtico

para la estabilidad del chorro ĺıquido.

Figura 4.3: Cavidades impresas en 3D con diferente color de resina.

Algunas de las propiedades mecánicas del material de impresión se describen en la Tabla

4.2. Cabe mencionar que se puede calcular la impedancia acústica espećıfica Z del fotopoĺımero

como el producto de la densidad ρ por velocidad del sonido en ese material c [84]. La impedancia

acústica puede interpretarse como la resistencia que opone el medio a la propagación de ondas
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acústicas [168]. Esta propiedad fue estudiada antes por Zaca-Morán [66] y Pérez Corte [67]

con el propósito de analizar la influencia de las paredes de la cavidad en la propagación de las

ondas acústicas. A través de simulaciones numéricas estudiaron la propagación y reflexión de

una onda acústica en cavidades eĺıpticas de materiales como metales, vidrio, resina poliacŕılica,

etc. El material que teńıa la más alta impedancia acústica era el aluminio. Ellos encontraron

que una cavidad fabricada en aluminio mostraba una mejor reflexión de las ondas acústicas; es

decir una mayor concentración de la enerǵıa de la onda sin pérdidas significativas.

Tabla 4.2: Propiedades del material de impresión 3D (fotopoĺımero).

Material VeroYellow, Vero Pure White, VeroClear

Resistencia a la tracción 50−65 MPa (7250-9450 psi)

Módulo de elasticidad (Y ) 2000-3000 MPa (290 000-435 000 psi)

Densidad polimerizada (ρ) 1170-1180 kg/m3

Velocidad del sonido en ∼1458 m/s

el material (c =
√

(Y/ρ)

Impedancia acústica Z=ρc ∼1.71×106 Pa·s/m

Por lo discutido anteriormente, en un principio se consideró la impedancia acústica del

material de la cavidad. Sin embargo, resultados posteriores demostraron que el principio f́ısico

por el cual se expulsa el chorro ĺıquido es por la expansión de la burbuja en la cavidad y no por

su colapso. Eso fue comprobado mediante un experimento realizado en una cavidad impresa

en 3D con un material traslúcido incoloro (VeroClear™). Las dimensiones de la cavidad fueron

10 mm × 10 mm × 10.4 mm. Para mejorar la transmisión de la luz a través del material se

recomienda pulir sus superficies. Aunque, realizar el pulido de la geometŕıa eĺıptica que formaba

la cavidad era todo un desaf́ıo por el acceso tan limitado a esa región. Por tal motivo, se realizó

un diseño particular en CAD del dispositivo (ver Figura 4.4(a)), la impresión en 3D consistió

en dos piezas; una superior y una inferior como se muestra en la Figura 4.4(b). A dichas piezas

se les hizo un acabado superficial en sus paredes interiores mediante un tratamiento de pulido
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de lentes realizado por personal especializado del taller de óptica de INAOE.

Figura 4.4: (a) Vista isométrica de una cavidad eĺıptica truncada en los focos, su diseño con-

sistió en dos partes que se pueden ensamblar. La cavidad fue diseñada en el software CAD de

SolidWorks®. (b) Cavidad impresa en 3D con resina traslúcida incolora. Se muestran la parte

inferior y superior. Asimismo, se observa el alojamiento del o-ring. (c) Cavidad ensamblada para

su uso en los experimentos. Se encuentra sellada a presión con tornillos y tuercas. Se aprecia

una membrana elástica que separa la solución absorbente del ĺıquido que se expulsa.

En la Figura 4.4(c) se muestra la cavidad ensamblada. Entre las dos piezas se colocó una

membrana elástica de látex comercial para separar el medicamento del ĺıquido absorbente donde

se genera termocavitación. Para asegurar la estanqueidad del ĺıquido fue colocado entre la

membrana un o-ring. El dispositivo fue sellado a presión con unos tornillos con tuerca como se
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observa en la imagen. A través de este dispositivo pudo observarse que la expulsión del chorro

fue por enfocamiento hidrodinámico debido a la expansión de la burbuja como se discutirá más

adelante en los resultados.

4.1.2. Fabricación del dispositivo microflúıdico en vidrio

Para mejorar la estabilidad del chorro ĺıquido y analizar la dinámica de la burbuja se optó por

un proceso de fabricación alternativo. El modelo de la cavidad en 3D diseñado en SolidWorks®

fue implementado mediante una técnica que permite que el dispositivo final se pueda optimizar

fácilmente según varios parámetros de diseño. Los dispositivos se fabricaron enterrados en

sustratos de vidrio que aprovechan la irradiación láser de femtosegundo seguida de la técnica de

grabado qúımico, conocida en inglés como Femtosecond Laser Irradiation followed by Chemical

Etching (FLICE) [165–167]. FLICE es un proceso de fabricación que consiste en dos pasos:

1) la modificación permanente en 3D de alta resolución espacial de las propiedades f́ısicas y

qúımicas del sustrato a través de irradiación con un láser de femtosegundos; y 2) posteriormente

se lleva a cabo la eliminación selectiva del material modificado con láser mediante grabado

qúımico húmedo (comúnmente fluoruro de hidrógeno HF o hidróxido de potasio KOH). Es

decir, con dicha técnica es posible eliminar de forma selectiva el material, lo que permite la

creación de estructuras tridimensionales huecas enterradas en el sustrato. Gracias a ese método

de fabricación se pudo fabricar una cámara de vidrio que permit́ıa hasta 20 disparos antes de

volver a llenarla, como se muestra en la Figura 4.5. Además, la configuración del dispositivo

permite el llenado continuo y automático de la cavidad a través de una abertura ciĺındrica

lateral mediante una bomba de infusión o de forma manual a través de una jeringa.

4.2. Arreglo experimental

Antes de montar la cavidad de vidrio en el arreglo experimental, la cámara fue adherida a

un portaobjetos de vidrio mediante un pegamento (Norland Optical Adhesive NOA 61) trans-
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parente curable con luz ultavioleta UV (320-400 nm). Las caracteŕısticas del adhesivo permiten

una excelente unión vidrio-vidrio. El pegamento fue colocado cuidadosamente entre el peŕımetro

del dispositivo y el portaobjetos para después exponerlo entre 8-12 minutos a la luz UV.

El arreglo experimental para la generación de chorros ĺıquidos se muestra en la Figura 4.5.

Un haz colimado de un láser de fibra de onda continua que opera a una longitud de onda de

1064 nm, (IPG Photonics, modelo YLR-5-1064-LP, diámetro del haz de 1.5 mm, M2 = 1.05 y

una potencia máxima de 5 W) es enfocado en la parte inferior de la cavidad de vidrio mediante

un lente plano convexo (Thorlabs modelo LA1213-BK7) de una distancia focal de 5 mm. Para

ajustar de forma precisa la ubicación del spot láser, aśı como la posición focal, la lente se colocó

sobre una base de traslación lineal xyz (de precisión micrométrica). La distancia de referencia

denotada como z = 0 se estableció cuando la distancia focal de la lente coincid́ıa con la interfase

vidrio-aire. El movimiento de la base en 3D se ajustó en la dirección z por arriba o por debajo de

la distancia focal denotada con los śımbolos z+ y z− respectivamente. Se utilizó un controlador

de obturador digital (Newport modelo 845) para establecer el tiempo de exposición del láser

en la solución. La cámara ultrarrápida (Phantom modelo v311) y la lámpara halógena de alta

potencia fueron colocadas en diferentes posiciones para el estudio de los siguientes eventos: 1)

la dinámica de la burbuja, 2) la forma del chorro ĺıquido expulsado a través del canal de salida

y 3) el impacto del chorro en las muestras de gel de agar. Dicho sistema de visualización está

indicado con una ĺınea punteada azul en el diagrama de la Figura 4.5 y las flechas en color rojo

indican la dirección del movimiento.

La solución altamente absorbente utilizada en los siguientes experimentos fue una solución

saturada de nitrato de cobre (CuNO4) disuelta en agua. En un vaso de precipitado fueron

colocados 10 ml de agua deionizada. El recipiente fue colocado en un agitador magnético a una

temperatura de aproximadamente 80 ◦C. Al calentarse el agua, se le colocan 13.78 g de CuNO4

y se mezclan por un par de minutos con la ayuda de las mosquetas magnéticas a 700 rpm.

Después, se deja enfriar la mezcla. Por último, se filtran las part́ıculas de sal de mayor tamaño

mediante filtro de papel de porosidad aproximada de 10−20 µm. El coeficiente de absorción de
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Figura 4.5: Arreglo experimental para la generación de chorros ĺıquidos y pruebas de penetra-

ción. Con una ĺınea punteada gris se encierran los elementos para la captura de imágenes de los

experimentos. Se observa una fotograf́ıa de la imagen de la cavidad fabricada en vidrio usada

en el trabajo. Para la caracterización de la dinámica de la burbuja y los chorros ĺıquidos no se

colocó la muestra en la parte superior de la cavidad.

la solución es 120 cm−1, un valor que indica una alta absorción de la solución a la longitud de

onda del láser de 1064 nm. La profundidad de penetración del haz de luz en la solución es de

aproximadamente 74 µm [151].

Tamaño del haz

En el diagrama de la Figura 4.5, el movimiento de la base de traslación de la lente en

la dirección z cambia la posición focal dentro (z+) o fuera (z−) de la cavidad. Al variar este

parámetro cambia el tamaño del spot del haz y en consecuencia la intensidad de la luz en la

interfaz vidrio-ĺıquido. Para calcular el radio de la cintura del haz láser a diferentes distancias z,
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se utilizaron las ecuaciones para la transmisión de un haz Gaussiano a través de lentes delgadas

[169]. Primero, mediante la técnica de la navaja se calculó el radio de la cintura del haz W0

antes de la lente. Se encontró que W0 es aproximadamente 750 µm. Se calculó el radio de la

cintura en el foco de la lente como W ′
0 = λf/πW0, donde la longitud de onda del láser λ es

1064 nm y la distancia focal de la lente f es 50 mm. Entonces, el radio de la cintura en el punto

focal es W ′
0 ∼ 22 µm y su correspondiente distancia de Rayleigh es zR ∼ 1.5 mm. Por lo tanto,

se pudo calcular W (z) en función de la distancia z con la siguiente ecuación:

W (z) = W ′
0

[
1 +

(
z

zR

)2
]1/2

(4.5)

En nuestros experimentos, la posición del punto focal z fue variado para z+ desde 10 mm a

34 mm en intervalos de 4 mm como se observa en la Tabla 4.3. Para z < 10 mm la frecuencia

de cavitación es la más alta, pero el radio de la burbuja es el más pequeño. Por lo que tales

burbujas provocan solo una ligera perturbación a la salida de la cavidad que no es suficiente

para generar la expulsión de un chorro ĺıquido. Por tal motivo, la intensidad umbral para la

generación de chorros corresponde con una distancia z > 10 mm.

4.3. Resultados

Los resultados presentados a continuación en su mayoŕıa corresponden a las pruebas expe-

rimentales realizadas con el dispositivo de vidrio, debido a que corresponden a los resultados

más prometedores en cuanto a las caracteŕısticas de los chorros ĺıquidos; velocidad y volumen.

Con base a la caracterización de la dinámica de los chorros ĺıquidos discutidos a continuación se

llevaron a cabo los experimentos de penetración en gel de agar que se presentan en el Caṕıtulo

5.
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Tabla 4.3: Valores de W (z) e intensidad para diferentes distancias z.

Distancia z Radio de la cintura Intensidad del

(mm) del haz W (z) spot láser I

(µm) (W/cm2)

10 152.4 810.67

14 211.9 418

18 271.8 254

22 331.9 170.45

26 392 122.19

30 452.1 91.85

34 512.3 71.55

4.3.1. Dinámica de la burbuja dentro de la cámara

La longitud de onda, la potencia, el tamaño del spot y el tiempo de exposición del láser

de onda continua son parámetros que influyen en la formación de la burbuja de cavitación. La

dinámica de la burbuja fue estudiada como una función del tamaño del spot a una potencia del

láser constante. Mediante termocavitación se genera una burbuja que crece siempre en contacto

con la superficie inferior de la cavidad, adoptando una forma hemisférica, debido a que el haz

láser es fuertemente absorbido por la solución cerca de la interfaz (vidrio-ĺıquido). Al variar la

posición del punto focal dentro de la cavidad, la intensidad del haz cambia, aśı como el volumen

supercalentado y por lo tanto el tamaño de la burbuja. Es decir, una alta intensidad produce

burbujas más pequeñas ya que la velocidad de calentamiento es tan alta que el ĺımite espinodal

se alcanza en un tiempo menor o comparable con el tiempo de difusión de calor en la solución,

mientras que a bajas intensidades se generan burbujas de mayor tamaño debido a que la tasa

de calentamiento es menor que el tiempo de difusión del calor [151, 170].
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La expansión de una burbuja de cavitación (suficientemente grande) dentro de la cavidad

provoca que el ĺıquido se desplace a través del canal de salida generando un chorro ĺıquido.

El dispositivo hecho de vidrio permitió capturar imágenes de la dinámica de la burbuja con la

cámara ultrarrápida. En la Figura 4.6 se muestra la dinámica de la burbuja generada con una

potencia de láser de 590 mW, z = 23 mm, un radio de cintura del haz W (z) = 346.9 µm y

un tiempo de exposición del láser de 10 ms. En las imágenes se observa una región más oscura

en la parte inferior de la cavidad debido a la refracción de la luz en el agua supercalentada,

mientras que después del fotograma 23 se puede apreciar una región obscura en la parte superior

debido al aire que entra a la cavidad después de la expulsión del volumen del chorro ĺıquido. La

secuencia de imágenes muestra como la burbuja crece hasta alcanzar un radio máximo cercano

a los 814 µs. El radio de la burbuja se midió como la distancia perpendicular a la superficie

de la cavidad. Después de que la burbuja alcanza su máximo radio, eventualmente colapsa. Al

colapsar la burbuja se emite una onda de presión acústica del orden de 2−3 MPa [162], que

no fue posible observar debido a la resolución temporal limitada de la cámara (10 µs). Cabe

mencionar que en este trabajo no fue analizada la intensidad de la onda de presión generada por

el colapso de la burbuja. El tiempo de vida de la burbuja de la imagen es de aproximadamente

1073 µs. Se observa en el fotograma 30 solo un pequeño rebote, que indica que la mayor parte

de la enerǵıa de entrada (más del 70 %) es convertida en enerǵıa mecánica, como una onda

acústica, como lo indica Vogel et. al [171]. Por otro lado, el fotograma 30 de la Figura 4.6

representa el volumen del ĺıquido expulsado que es igual al ĺıquido faltante, como se observa en

la parte superior de la cavidad (región más oscura). Esto se comprobó calculando el volumen

faltante de la cavidad mediante el análisis de la imagen en Matlab®.

Por cada experimento se grabaron 3 videos en promedio y la duración del video depende de

la configuración del experimento. Cada video se recortó para obtener un video que mostrará

solo el evento de interés. Después el video recortado se separo en fotogramas y se calcula que

fueron procesados más de 500 videos. Realizar dicho procesamiento de imágenes, en especial,

de la evolución temporal de la burbuja de forma manual, resultaba en una tarea repetitiva
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Figura 4.6: Formación y colapso de una burbuja dentro de la cámara de vidrio para una potencia

de láser de 590 mW, z = 23 mm, un tamaño de cintura del haz de W (z) =346.9 µm y una

intensidad I=156 W/cm2. Cada fotograma se toma con 37 µs de diferencia y el tiempo total

transcurrido se obtiene multiplicando el número de fotogramas por el intervalo de tiempo entre

cada fotograma.

que llevaba mucho tiempo, debido a que los resultados de los experimentos arrojan una gran

cantidad de imágenes que se deben analizar. Por tal motivo, se programó un algoritmo sencillo

en Matlab que permitió procesar las imágenes de forma semiautomática, el código completo

se presenta en el Apéndice B. Dicho código consta de algunos pasos que permiten mejorar el

contraste de la imagen antes de aplicar el método de detección de bordes [172]. Con la técnica

de detección de bordes es posible obtener el contorno de un objeto en una imagen. El algoritmo

en Matlab primero localiza el lugar en la que se tienen almacenadas las imágenes de cada

experimento. Enseguida se debe establecer el número de fotos que se van a analizar. Después,

se selecciona de forma manual la región de la imagen que nos interesa analizar, es decir, se
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hace un encuadre de la imagen para evitar regiones en las que se pudieran generar errores de

cálculo al realizar el muestreo de datos. Enseguida, a cada imagen se le aplican algunos filtros

que permiten obtener como resultado solo el peŕımetro de la burbuja en contraste blanco y

negro. Esa imagen es convertida y codificada en una imagen binaria. La información de la

imagen se almacena en una matriz cuyos valores binarios en 1 indican los ṕıxeles que describen

el peŕımetro de la burbuja. Después se hace un recorrido por cada renglón y columna de la

matriz para localizar la posición del elemento de la matriz que corresponde con la información

del radio máximo de la burbuja. Este proceso de análisis se ejecuta para cada imagen. El

resultado es un solo vector que indica el radio de la burbuja en función del tiempo. Aśı, para

cada fotograma se encuentra el radio máximo de la burbuja con la conversión correspondiente

de ṕıxeles a miĺımetros o micrómetros. Cabe mencionar que el algoritmo anterior se utilizó

para el cálculo de la velocidad de los chorros ĺıquidos. En la Figura 4.7 se muestra la imagen

original, la imagen recortada y la imagen procesada mediante el método de detección de bordes

del código que implementa Matlab®. Se muestran solo dos fotogramas (#20 y #200) de las 256

imágenes procesadas para el cálculo del radio de una burbuja de cavitación con tiempo de vida

de ∼1664 µs.

Los eventos experimentales fueron registrados mediante la cámara ultrarrápida a 150 000 fps

(fotogramas por segundo). Por cada evento capturado se realizó una selección de los fotogramas

que muestran el crecimiento y colapso de la burbuja. El número de imágenes oscilo entre 27-264

en función del tiempo de vida de la burbuja y de 10 a 40 fotogramas para los experimentos de

expulsión de microchorros ĺıquidos.

En la Figura 4.8(a) se muestra la dinámica de la burbuja para diferentes intensidades del

láser. Para mayores intensidades (W (z) más pequeño) se producen las burbujas más pequeñas,

mientras que para intensidades más bajas (W (z) más grande) se forman burbujas de mayor

tamaño, este comportamiento es el esperado para la generación de burbujas por termocavita-

ción. Por ejemplo, cuando la intensidad del láser es I=810.67 W/cm2 (W (z) = 152.2 µm) se

genera una burbuja de un radio máximo de 300 µm y un tiempo de vida de ∼170 µs, como se
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Figura 4.7: Imágenes que muestran el tratamiento de las imágenes con el código de Matlab para

la medición del radio de la burbuja con el método de detección de bordes.

observa en la Figura 4.8(b). En contraste, para una intensidad I=71.55 W/cm2 (W (z) = 512.3

µm) se generaron burbujas con un radio máximo de ∼1 mm y un tiempo de vida de ∼1700

µs. Los resultados muestran que el tiempo de crecimiento de la burbuja es mucho mayor que el

tiempo de colapso, de hecho, se observa que el radio de la burbuja parece permanecer constante

un peŕıodo de tiempo significativo antes de que colapse. La conversión de la enerǵıa cinética a

enerǵıa potencial es un proceso lento en comparación con el colapso de la burbuja, en el que la

enerǵıa potencial almacenada es liberada más rápidamente. Debido a la resolución establecida

por el programa de Matlab no fue posible obtener información más detallada de la burbuja

cuando alcanzaba su radio máximo. Sin embargo, aunque no se presentan resultados del radio

de la burbuja en la dirección x, fue posible apreciar que la burbuja no tiene una geometŕıa

completamente hemiesférica.

Velocidad de la pared de la burbuja

La Figura 4.9 muestra la velocidad de la pared de la burbuja (interfase vapor-ĺıquido)

calculada como la derivada de la posición con respecto al tiempo de la Figura 4.8(a). En la

Figura 4.9 se observa que, la velocidad de la pared alcanza su máximo valor inmediatamente

después de su formación, después llega a ser cero (cuando el radio de la burbuja alcanza su

máximo valor) y finalmente la velocidad incrementa nuevamente al colapsar la burbuja. Este

85
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Figura 4.8: (a) Dinámica del radio de la burbuja para diferentes intensidades del láser. (b)

Radio máximo de la burbuja y tiempo de vida de la burbuja en función del tamaño del spot

láser. La potencia del láser se mantuvo constante con un valor de ∼1 W.

resultado muestra que la velocidad de la pared de la burbuja durante su expansión es comparable

(∼10−25 m/s), independientemente del valor de la intensidad del láser. Esto implica que la

velocidad del chorro esta limitada por la dinámica de la burbuja, la cual como se estudió antes

depende de la rapidez de cambio de fase de ĺıquido a vapor.

Comparando la velocidad de la pared producida por láseres de pulsos cortos (ns y ps) con

respecto a la producida por termocavitación en la misma escala de tiempo, se encuentra que la

diferencia no es sustancial, puesto que el valor de la velocidad de la pared por termocavitación

suele ser de 2 a 3 veces menor. Aunque esto podŕıa generar controversia por el hecho de que

en el proceso de generación del plasma por láseres pulsados (ns) la velocidad de expansión de

la burbuja es aproximadamente 2400 m/s [47, 54]. Sin embargo, alrededor de 150 ns después

de la formación del plasma esa velocidad decrementa (100-300 m/s) [47, 157, 158]. Mientras

que el tamaño máximo de las burbujas en ambos métodos también es similar. Por lo tanto, la

termocavitación es una técnica competitiva frente a la producción de chorros ĺıquidos mediante

láseres de pulsos cortos.
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Figura 4.9: Valor absoluto de la velocidad de la pared de la burbuja para diferentes intensidades

del láser. La potencia del láser se mantuvo constante con un valor de ∼1 W.

4.3.2. Dinámica de los chorros ĺıquidos

4.3.2.1. Velocidad y potencia del chorro ĺıquido

La Figura 4.10 muestra las imágenes de los chorros caracteŕısticos de los experimentos

generados en la cavidad de vidrio. El chorro de la imagen fue obtenido con una potencia óptica

de 1 W y un tamaño de cintura del haz de ∼346.9 µm (z = 23 mm). El radio máximo de la

burbuja bajo dichas condiciones es ∼426 µm. Los resultados de la velocidad de los chorros en

función de W (z) = mostraron que los chorros tienen una dinámica muy similar, como se analiza

a continuación.

Enfocamiento hidrodinámico del chorro ĺıquido; influencia del menisco

En el desarrollo de los experimentos, notamos que cuando se llenaba completamente la

cavidad se produćıan chorros más lentos, los cuales teńıan una forma parecida a una sombrilla

o capucha en la punta. Mientras que, cuando la cámara se llenaba debajo del canal de la
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Figura 4.10: Chorro caracteŕıstico obtenido mediante enfocamiento hidrodinámico. El chorro se

genera con una potencia láser de ∼1 W y un tamaño de cintura de W (z) = 346.9 µm (z = 23

mm). Cada fotograma fue capturado cada 37 µs. El radio máximo de la burbuja es ∼426 µm.

La barra de escala en la imagen es de 4 mm.

boquilla, en la interfaz ĺıquido-aire se formaba un menisco cuyo ángulo de contacto cambiaba

notoriamente la forma del chorro. En realidad, este efecto es cŕıtico para la velocidad y calidad

de los chorros ĺıquidos. Por lo tanto, en nuestro trabajo, fue indispensable asegurar que los

chorros resultantes estén formados por un cuerpo más grueso y una punta muy fina, este efecto

es conocido como enfocamiento hidrodinámico y ha sido demostrado en el trabajo de Tagawa

et al. [57], como se muestra en la Figura 4.11(a). En dichas imágenes se observa que la variación

del ángulo de contacto del menisco formado en el tubo capilar cambia drásticamente la forma

del chorro y su velocidad. En realidad, nosotros notamos un efecto similar en la cavidad de

vidrio. Sin embargo, ese fenómeno no se estudió en ese dispositivo porque se requeŕıa de un

control preciso en el llenado de la cavidad. Por tal motivo, en la Figura 4.11(b) se muestra

el efecto de la formación del menisco en una cavidad impresa en 3D, cuyo material es una
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resina opaca, por lo que fue imposible medir el ángulo de contacto. Sin embargo, las imágenes

muestran la expulsión de tres chorros consecutivos, sin que se rellenará la cavidad entre cada

uno de esos eventos. Esto con la finalidad de que el ángulo de contacto del menisco cambie por

el volumen eyectado por cada chorro. De hecho, esto es notorio en las imágenes presentadas en

la Figura 4.11(b).

Como se demostrará en el siguiente caṕıtulo, el papel que desempeña un chorro altamente

enfocado (que forma una punta análoga a la de una aguja) es cŕıtico para la ruptura de la piel

como lo demostró Tagawa et. al en su trabajo [57].

En la Figura 4.12(a) se muestra la velocidad del chorro en función del radio máximo de la

burbuja. Se observa que la velocidad promedio de los chorros se encuentra entre los 56 y 70 m/s

con una alta desviación estándar en los experimentos. Este fenómeno es caracteŕıstico de las

burbujas producidas por termocavitación, ya que se trata de un fenómeno cuasi-periódico con

una frecuencia en el rango de kHz [151]. Cada punto experimental en la gráfica representa el

promedio de 15 disparos. La velocidad promedio muestra un aumento de 50 a 70 m/s a medida

que disminuye la intensidad (incrementa el tamaño del spot láser), sin embargo, parece ser que

la velocidad se satura alrededor de un valor promedio de 70 m/s.

La velocidad del chorro es solo 3 o 4 veces mayor que la velocidad de la pared de la burbuja,

a diferencia del caso en el que la velocidad se mantiene constante a través de un conducto

(sección 4.1). En nuestro trabajo, la velocidad del chorro está determinada por la dinámica de

la burbuja, que a su vez está controlada por la velocidad de transición de la fase de ĺıquido

a vapor. Por lo tanto, cuando la burbuja comienza a colapsar, el chorro continúa eyectándose

de la cavidad. Esto se debe a un impulso de presión al inicio del proceso de formación de la

burbuja, por lo tanto, el chorro ĺıquido se mueve inercialmente.

Hasta el momento se ha mostrado un enorme interés en la generación de chorros más rápidos

ya que, para usar un chorro ĺıquido para la inyección de fármacos, la velocidad es un parámetro

muy importante, pues está relacionada con la potencia mecánica mı́nima que debe poseer el

chorro para administrar satisfactoriamente el fármaco a través de la piel. El chorro debe ser
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Figura 4.11: (a) Imágenes que muestran el efecto de variar el ángulo de contacto en la forma del

chorro: (1) 26◦, (2) 48◦, (3) 67◦ y (4) 74◦. Cada imagen se obtuvo cada 24 µs. [Imagen obtenida

de referencia [57]]. (b) Imágenes que muestran que el llenado de la cavidad en la formación del

menisco afecta la forma de los chorros generados en este trabajo. Cada imagen fue capturada

cada 100 µs. El número de evento corresponde al número de disparo sin que se rellene la cavidad

entre cada peŕıodo de tiempo.

90



4.3 Resultados

Figura 4.12: (a) Velocidad promedio del chorro en función del radio máximo de la burbuja. La

potencia óptica usada es de ∼1 W. (b) Potencia mecánica de la punta y del cuerpo del chorro

en función del radio máximo de burbuja. En la imagen incrustada en la gráfica (b), se muestra

el enfocamiento hidrodinámico que genera chorros con una punta más delgada seguida de un

chorro (cuerpo) más grueso.

capaz de romper el estrato corneum, la capa más externa de la epidermis, que tiene la función

de proteger a los tejidos subyacentes de múltiples factores que pudieran dañarlos. Mi-ae Park

et al. han reportado que para romper y penetrar dicha capa de piel se requiere una velocidad

umbral dada por [163]:

Vjet = P

ρpielupiel
(4.6)

donde P , ρpiel, upiel son la presión para romper la piel (∼20 MPa), la densidad de la piel (1.15

g/cm3) y la velocidad del sonido en la piel (1750 m/s) respectivamente. Por lo tanto, la velocidad

umbral es de aproximadamente 10 m/s [57]. Comparando con esa velocidad umbral, los chorros

presentados en este trabajo tienen una velocidad que es de 5 a 7 veces mayor. Asimismo, la

potencia de un chorro a la salida de una boquilla está relacionada con su velocidad Vjet y con

el diámetro de la boquilla D, dicha relación está dada como [26, 39, 56, 69, 161, 173]:
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Pjet =
πρD2V 3

jet

8
(4.7)

donde ρ es la densidad del fluido. Entonces, la potencia mı́nima para romper el estrato córneo

si se supone una velocidad del chorro de 10 m/s, un diámetro de la boquilla de 200 µm y una

densidad del fluido de 2000 kg/m3 (para la solución saturada de nitrato de cobre) seŕıa de

aproximadamente 30 mW. En este contexto, la Figura 4.12(b) muestra la potencia calculada

para la punta y el cuerpo de los chorros generados. Como se puede ver, en la Figura 4.12(a), la

velocidad promedio de la punta es aproximadamente dos veces mayor a la del cuerpo, mientras

que el diámetro promedio en la punta y el cuerpo son ∼65 µm y ∼400 µm respectivamente. Por

lo tanto, a pesar de que la velocidad en la punta del chorro sea más alta, su diámetro es por lo

menos 6 veces más pequeño que el diámetro del cuerpo, por lo que la potencia es de apenas 1

W (lo suficientemente potente para romper el estrato corneum). Por otro lado, la potencia del

cuerpo del chorro es de 6 a 7 W.

Cabe mencionar que la ecuación 4.7 asume que el diámetro del chorro es igual al diámetro

de la boquilla. Sin embargo, esta situación no siempre se cumple como tal (como en el caso

de chorros con enfocamiento hidrodinámico). Por lo tanto, en nuestro trabajo se utilizó dicha

ecuación, con la finalidad de estimar la potencia de impacto de los chorros, aunque se requiere de

un análisis más complejo que considere el proceso de enfocamiento en la boquilla para obtener

un valor más preciso.

En la Tabla 4.4 se compara la velocidad y potencia de impacto del dispositivo diseñado en

este trabajo con otros inyectores libres de agujas, sean comerciales o prototipos en fase de expe-

rimentación como el nuestro. Se comparan las tecnoloǵıas de inyección más competentes, como

los métodos electromecánicos, los métodos ópticos por láseres de pulsos largos o cortos y por

termocavitación. Como se aprecia, la potencia de impacto obtenida con dispositivos basados en

láseres pulsados es ∼700 W [56], un valor muy superior al obtenido con nuestros chorros. En

general, para el caso de pulsos largos (cientos de µs) se tiene un rango muy variado de poten-

cia de 25−1000 W, al igual que los inyectores de pulsos largos, aunque estos tienen umbrales
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de potencias más altos (200−1000 W). Pero, comparando con los inyectores electromecánicos

(principio por el que operan la mayoŕıa de los inyectores comerciales), la potencia alcanza apro-

ximadamente 25 W [26], que es un valor 3 a 4 veces mayor que el obtenido en nuestro trabajo.

Asimismo, los inyectores comerciales registran una velocidad promedio entre los 100−200 m/s,

mientras que los dispositivos basados en termocavitación no superan los 100 m/s.

Tabla 4.4: Comparación del rendimiento de nuestro dispositivo con otros inyectores sin aguja

de tecnoloǵıas comparables (algunos valores de potencia fueron deducidos a partir de datos

proporcionados por el autor del art́ıculo).

Tecnoloǵıa Velocidad del chorro Potencia de impacto Referencia

(m/s) (W)

Piezo-actuador 180 5.72 [28]

Fuerza de Lorentz 200 152 [174]

Piezo-actuador 127 8 [15]

Láser de pulso 605 19.8 [56]

corto (1072) (1088)

Láser 10 0.1 [78]

Láser de pulso 230 47.77 [58]

corto

Láser de pulso 120.5 15.46 [175]

largo

Láser de pulso 160 36.2 [176]

largo

Termocavitación 94 9.4 [82]

Termocavitación 48 0.63 [29]

Termocavitación 65 0.32 Este trabajo

(28.7) (6.63)
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4.3.2.2. Longitud y volumen del chorro ĺıquido

Una vez que se expulsa el chorro de la cavidad y viaja por el aire, se vuelve inestable y

eventualmente se rompe [177, 178]. Los chorros que viajan a alta velocidad no pueden viajar

grandes distancias (cm o m) sin romperse en gotas, sin embargo, si los chorros llegan a sobrepa-

sar la inestabilidad de Rayleigh-Plateu [64, 177, 178] se considera un chorro de larga distancia

de propagación. Como se aprecia en la Figura 4.13(a) la longitud estimada de los chorros vaŕıa

desde 1 a 10 cm. Con base a longitud L y el radio del chorro r es posible obtener una buena

estimación de su volumen como el volumen de un cilindro Volumenjet = πr2L. Además, se

pudo calcular el volumen expulsado mediante el espacio vaćıo en la cavidad después del colapso

de la burbuja (ver Figura 4.6). En la Figura 4.13(b) se observa que el volumen expulsado de

los chorros vaŕıa de ∼0.1 a 2 µl. Lo que significa que se puede cambiar la dosis administrada

cambiando la posición focal dentro de la cavidad. Comparando en la Tabla 4.4, nuestro dispo-

sitivo está muy por debajo de los volúmenes administrados por los inyectores comerciales que

administran hasta 1 mL [179] por disparo. Mientras que, comparados con dispositivos basados

en láser de pulsos cortos, los volúmenes expulsados están en el orden de los nL [175, 180]. Las

dosis más pequeñas suministradas son las reportadas por estos métodos. Aunque se trata de

chorros altamente veloces (hasta 850 m/s) tienen la desventaja de tener un diámetro suma-

mente pequeño, alrededor de 10 veces más pequeño que el diámetro de su boquilla [55–58].

La dosis es un factor sumamente importante en la administración de fármacos y vacunas. En

el caso espećıfico de las vacunas, la dosis t́ıpica se encuentra en el rango de 0.5−1 mL [181].

En nuestro estudio, el volumen máximo de un solo disparo es de ∼2 µL, por lo que se deben

administrar entre 250-500 disparos, que a la frecuencia de termocavitación t́ıpica podŕıa tomar

algunos segundos.

La termocavitación es una técnica interesante para aplicaciones de inyecciones sin aguja

porque el tamaño y la periodicidad de la burbuja se pueden controlar con la intensidad de

la luz, esto significa que el volumen administrado y el número de disparos por segundo están

controlados por parámetros ópticos. En conclusión, los resultados anteriores muestran que la
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Figura 4.13: (a) Longitud de los chorros ĺıquidos y (b) volumen expulsado por disparo en función

del radio máximo de burbuja. La potencia óptica utilizada es de ∼1 W.

velocidad de los chorros se puede optimizar mediante un diseño conveniente de la cavidad.

En principio, la propuesta de una cavidad de tipo eĺıptica teńıa como objetivo incrementar la

velocidad de los chorros aprovechando la transferencia de momento de las ondas de presión

(emitidas por el colapso de la burbuja) en la interfaz ĺıquido-aire [57, 68, 82, 151]. Sin embargo,

las caracteŕısticas y dimensiones del dispositivo no permitieron implementar el enfocamiento

de la onda acústica generada por el colapso de la burbuja. Por lo tanto, podŕıa ser un enfoque

interesante de estudio para trabajos futuros.

A continuación, en el siguiente caṕıtulo se estudia la penetración de los chorros ĺıquidos

generados por termocavitación en gel de agar, para simular la administración del medicamento

como una aplicación de inyección sin agujas.
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Caṕıtulo 5

Estudio de la penetración de

microchorros ĺıquidos dentro de gel de

agar

El presente caṕıtulo comienza con el análisis de las propiedades mecánicas de la piel humana

a través del módulo elástico. Asimismo, se describe el gel de agar como un poĺımero con pro-

piedades que imitan el comportamiento elástico de la piel. En ese sentido, el agar es utilizado

de forma conveniente en el presente trabajo para el estudio de la inyección de chorros ĺıquidos

generados por el dispositivo microflúıdico descrito en el Caṕıtulo 4. Al final, se presentan los

resultados de penetración en maniqúı de piel a base de agar y en piel de cerdo, aśı como una

discusión de los diferentes métodos de inyección que son competitivos en comparación con el

dispositivo microflúıdico implementado en este trabajo.

5.1. Propiedades mecánicas de la piel y del gel de agar

La piel es el tejido más grande del cuerpo humano. Aunque la piel constituye un sistema

bastante complejo, es de nuestro interés solo distinguir algunas de las capas que la conforman.

En la Figura 5.1 se muestra un diagrama que permite entender como la piel se subdivide en
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cuatro capas principales. La capa más externa es conocida como estrato córneo, es básicamente

una delgada lámina (10-40 µm) encargada de proteger a las capas más internas de diversos

factores externos como infecciones, estrés mecánico, agentes qúımicos, etc. Para llevar a cabo

dichas funciones, esta capa es más ŕıgida y dif́ıcil de penetrar, pues tiene módulo de Young

también conocido como módulo de elasticidad longitudinal que vaŕıa entre los 100 kPa y los

500 kPa. Enseguida se localiza la epidermis con un grosor promedio de 100 µm, esta capa es la

responsable de mantener hidratado nuestro cuerpo al almacenar agua [182]. Después encontra-

mos la dermis (∼1.1 mm) que se caracteriza porque tiene la propiedad de amortiguar el estrés y

tensión mecánica a la que se ve sometido el tejido. Finalmente, la hipodermis también conocida

como tejido subcútaneo, tiene un grosor que vaŕıa de 100 µm hasta algunos cent́ımetros. Tiene

un módulo de Young entre los 1 kPa y 20 kPa. La hipodermis como tal es la parte de la piel

que constituye el músculo que recubre los huesos [183].

Figura 5.1: Diferentes capas de la piel humana [184].

Tradicionalmente se han utilizado diferentes tejidos de piel in-vivo y ex-vivo de animales

para las pruebas de administración de nuevos medicamentos o las reacciones de la piel ante

diferentes agentes qúımicos (gel, crema, aceites, etc) [185–187]. Sin embargo, la disposición de

esta clase de tejidos biológicos es más dif́ıcil de implementar debido a las diferencias inherentes

en las propiedades mecánicas del tejido que vaŕıa de acuerdo con la edad, color, tipo de piel, y
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un sinnúmero de factores. Por tal motivo, caracterizar la administración de fármacos en modelos

f́ısicos de piel o maniqúıes de piel ha sido una propuesta de bajo costo, permite repetibilidad

en el experimento, fácil de manipular y almacenar, además de que evita la crueldad animal

comparado con experimentos in-vivo.

El agar es un hidrocoloide que se encuentra usualmente en forma de un polvo, el cual es

obtenido a partir del extracto de algas. Debido a su naturaleza y a que es un agente gelificante,

es ampliamente usado en la industria alimentaria [188]. El gel a base de agar es un material

que exhibe un comportamiento elástico (relación tensión/deformación) que ha sido estudiado

en la literatura [189–191]. Sus propiedades mecánicas son similares a las de la piel humana ya

que puede controlarse el módulo de elasticidad del poĺımero en función de la concentración por

volumen. Además, el agar hidratado es transparente, lo que permite visualizar la penetración

de ĺıquidos dentro del gel. Sin embargo, el gel de agar no simula las propiedades biológicas y

qúımicas de la piel humana, las cuales determinan la difusión del medicamento inyectado. Por

lo tanto, los experimentos realizados en el presente trabajo utilizando gel de agar como maniqúı

de piel solo sirvieron para determinar si el chorro ĺıquido tiene las caracteŕısticas para romper

y penetrar la piel.

5.2. Pruebas de penetración de microchorros en mani-

qúıes de piel a base de agar

Para las pruebas de penetración, se llevó a cabo una caracterización de la velocidad de

los chorros en función del tamaño del spot láser para generar diferentes tamaños de burbujas.

Con base en esto, se analizó la cantidad de volumen expulsado del chorro y la potencia de

impacto del chorro como se discute a continuación. Asimismo, el estudio de la profundidad de

penetración de los chorros ĺıquidos dentro de diferentes concentraciones de gel de agar se llevó

a cabo con el dispositivo microflúıdico discutido en la Sección 4.2.
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5.2.1. Método de preparación de maniqúıs de piel

Los maniqúıs de piel se preparan utilizando polvo de agar (SIGMA-ALDRICH 9002-18-0)

a concentraciones de 1 %, 1.25 %, 1.5 %, 1.75 % y 2 % por volumen. Por ejemplo, para una

concentración del 1.5 % se disolvieron 1.5 gr de polvo de agar en 100 ml de agua deionizada.

Primero, se hidratan 400 mg de polvo de agar en 20 ml de agua deionizada por 5 minutos.

Después, 20 ml de agua deionizada se calientan en una parrilla eléctrica. Se agrega la solución

de agar hidratada en el agua caliente y se mezclan con ayuda de unas mosquetas magnéticas

a 900 rpm (revoluciones por minuto). La solución se calienta hasta que no se formen burbujas

de aire en la mezcla. Una vez alcanzado este punto, la preparación se retira de la parrilla y se

vierte dentro de recipientes Petri. Para permitir su gelificación, las muestras se dejan enfriar

a temperatura ambiente durante aproximadamente 20 minutos, como se observa en la Figura

5.2(a). Después, la gelatina resultante se corta en piezas de dimensiones de 2 cm × 2 cm × 1 cm

(ver Figura 5.2(b)). Dichas muestras se usaron inmediatamente en los experimentos posteriores

como se muestra en la Figura 5.2(c).

Figura 5.2: (a) Diferentes concentraciones de agar (1 %, 1.25 %, 1.5 % y 2 %) por volumen

en recipientes Petri. (b) Muestras de maniqúıs de agar utilizadas en los experimentos. (c)

Perspectiva y dimensiones de un maniqúı de piel a base de agar de una concentración de 1.5 %.

El estrato córneo que vaŕıa de 100 kPa a 500 kPa es la capa más delgada pero más dif́ıcil de
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penetrar. Enseguida, la dermis que oscila entre los 20 kPa a 100 kPa. Por último, resulta más

fácilmente penetrar en la hipodermis, el músculo y la grasa debido a su módulo de elasticidad

oscila entre los 1 kPa y 20 kPa. El comportamiento del chorro ĺıquido al penetrar el maniqúı

de gel de agar está ı́ntimamente relacionado con las propiedades viscoelásticas del material. Es

posible caracterizar el comportamiento de un material elástico (maniqúı de piel) en función de

la dirección en la que se le aplique la fuerza sobre este. Por tal motivo, mediante un sistema

implementado en el Instituto de Investigación de Materiales de la UNAM, fue posible calcular

el módulo de Young para las diferentes concentraciones del gel de agar usadas en este trabajo.

Tabla 5.1: Módulo de Young para las diferentes concentraciones de gel de agar utilizadas es

este trabajo.

Concentración de Módulo de Young Módulo de Young

(kPa) (kPa)

Referencia

1 34 ∼20

[189]

1.25 51 —

1.5 59 —

1.75 86 —

2 113 ∼104

[192]

En la Tabla 5.1 se puede apreciar que el módulo de Young aumenta en función de la concen-

tración de gel de agar por volumen. En este caso, el módulo de Young para una concentración

del 2 % es al menos 3 veces mayor que para el gel de agar del 1 %. Los maniqúıes de piel a

base de agar del 2 % tienen propiedades similares al estrato córneo tiene un módulo de Youg

que vaŕıa desde los 20 kPa a los 500 kPa, aunque es la capa más delgada es la más dif́ıcil de
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penetrar [160, 192, 193]. Enseguida del estrato córneo se encuentra la dermis que oscila entre

los 20 kPa a 100 kPa. Por último, es más fácil penetrar la hipodermis, el músculo y la grasa

debido a que su módulo de elasticidad oscila entre los 1 kPa y 20 kPa. Como se observa en la

Tabla 5.1, nuestros resultados se asemejan a los valores obtenidos en otros trabajos [189, 192].

El arreglo experimental para el estudio de la penetración de los chorros ĺıquidos es el mismo

que el descrito en la Figura 4.5.

5.2.2. Resultados de la profundidad de penetración en función de la

potencia del chorro

La Figura 5.3 muestra la profundidad de penetración en agar con una concentración de

1.5 % en función de la potencia del chorro ĺıquido. En el Caṕıtulo 4, se discutió la relevancia de

la potencia del chorro como un parámetro determinante en los estudios de penetración. Como

se aprecia en la gráfica, la profundidad de penetración tiende a aumentar conforme incrementa

la potencia del chorro, como lo demuestran trabajos previamente publicados. Por tal motivo, se

utilizó el método de Pearson para calcular el coeficiente de correlación entre la profundidad de

penetración del chorro y su potencia. Los resultados obtenidos de ∼0.91 (∼91 %) y un valor P de

0.0045 (<0.05), significan que existe una fuerte correlación entre dichos parámetros. Asimismo,

el chorro puede penetrar dentro del agar hasta una profundidad máxima, pero debido a que el

agar es un medio viscoelástico, como se discute más adelante, cierta cantidad del ĺıquido que

en un principio penetra dentro del gel, será expulsado después de que el material recupere su

forma original. Por lo tanto, en las gráficas de las Figuras 5.3 y 5.6 la profundidad final de

penetración es ∼90 % de la profundidad máxima. Se puede concluir que los chorros con mayor

velocidad y potencia se producen con una potencia óptica del láser de 1 W, un tamaño de spot

láser W (z) = 512.3 µm (z = 34 mm), tienen una velocidad media de ∼70 m/s y una potencia

media de ∼7 W.
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Figura 5.3: Distancia de penetración del chorro de ĺıquido en gel de agar con una concentración

del 1.5 % en función de la potencia del chorro, utilizando una potencia de láser de aproxima-

damente 1 W.

5.2.3. Resultados de la profundidad de penetración en función de la

concentración del agar

Los chorros ĺıquidos generados para los resultados presentados a continuación se obtuvieron

configurando parámetros como la potencia y distancia del foco (z) del láser a manera de obtener

chorros con velocidades promedio de entre 60−80 m/s y con un volumen aproximado de 900 µl

por disparo. La distancia de seguridad es la distancia entre la salida de la cavidad y la muestra

(gel de agar o piel de cerdo). Se estudió la profundidad de penetración del chorro en función

de la distancia de separación, la cual se varió de 1 a 9 mm. Los resultados mostraron que la

penetración promedio fue de aproximadamente 2 mm, es decir, la profundidad de penetración

es independiente de la distancia de separación configurada. Mientras que algunos inyectores

comerciales funcionan con el dispositivo prácticamente pegado a la piel, en otros inyectores

esta distancia no supera los 9 mm. El objetivo de introducir lo que se denomina un espaciador,

es que no exista salpicadura entre la salida del dispositivo y la piel, de esta manera se evita
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la contaminación del dispositivo [38]. Por tal motivo, se escogió una distancia de seguridad

de 5 mm. Esta distancia se mantuvo constante para todos los experimentos. Los resultados

anteriores muestran que nuestros chorros ĺıquidos pueden penetrar fácilmente la piel humana

en sus diferentes capas.

Figura 5.4: Secuencia de imágenes a partir del inicio de la dinámica de penetración del chorro

ĺıquido dentro del gel agar de 1 %. La velocidad de captura es de 56 000 cuadros/s y el peŕıodo

de tiempo entre cuadro 17.75 µs.

La Figura 5.4 y 5.5 muestran la dinámica de penetración de los chorros ĺıquidos generados en

maniqúıs de piel de agar con una concentración de 1 % y 2 % respectivamente. Como se observa,

el chorro en ambos casos presenta enfocamiento hidrodinámico, de esta forma, la secuencia de

imágenes indica la ruptura del gel y la dispersión del ĺıquido dentro de ella. Se observa que

hay una mayor salpicadura en el caso del gel de agar de 2 % debido al módulo elástico que es

tres veces más grande que el del gel de agar de 1 %. La profundidad de penetración para la

concentración de agar más baja es mayor (∼4 mm) que para la concentración más alta (∼1.5

mm) estudiada en este trabajo.
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Figura 5.5: Secuencia de imágenes a partir del inicio de la dinámica de penetración del chorro

ĺıquido dentro del gel agar de 2 %. La velocidad de captura es de 53 000 cuadros/s y el peŕıodo

de tiempo entre cuadro es de 15.75 µs.

El comportamiento descrito en las Figuras 5.4 y 5.5 coincide con los experimentos realizados

en diferentes trabajos para la inyección de chorros en materiales viscoelásticos [26] [28, 194].

Asimismo, la tendencia que se observa en las Figuras 5.4 y 5.5 coincide con el estudio teórico

presentado por Kato et. al. [81]. En su trabajo, se propone un modelo mecánico de la dinámica

de penetración en un medio viscoelástico.

En el trabajo realizado por Kato et. al. [81] se utiliza un inyector que realiza varios disparos

por segundo. La dinámica del ĺıquido en el medio (gelatina), se resume en la Figura 5.6. El

modelo esta descrito con base a un sistema mecánico clásico (resorte, masa y amortiguador).

Como puede observarse en la Figura 5.6(a), se requiere que el chorro tenga la suficiente potencia

y presión de impacto para perforar la gelatina. Es decir, la presión del chorro esta relacionada

con la intensidad de impacto del chorro y la potencia con la cantidad de enerǵıa que el chorro
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lleva y transfiere. En consecuencia, debido a las caracteŕısticas del chorro, la gelatina se fractura

provocando que el ĺıquido fluya en la dirección de propagación del chorro. El chorro continúa

dirigiéndose hacia el objetivo, por lo tanto, las propiedades elásticas del medio permiten que

las fuerzas de expansión sean suficientes para que se deforme la gelatina en todas direcciones,

creando un tipo de cavidad como se observa en la Figura 5.6(b). Sin embargo, cuando la

inyección del chorro se detiene, la naturaleza del material viscoelástico libera la tensión residual

que ocasiona que el material se contraiga parcialmente (un 10−20 %), como se observa en la

Figura 5.6(c). Por lo tanto, la inyección de un segundo chorro enseguida del primer disparo,

como se observa en la Figura 5.6(d), asegura una mayor penetración de la dosis del fármaco

que debe administrarse. Dicho modelo, nos ayuda a comprender mejor el proceso de inyección

de nuestros chorros dentro del gel de agar con diferente concentración, la diferencia es que en

nuestro trabajo no se realizaron pruebas de inyección de más de un chorro ĺıquido.

Figura 5.6: Descripción general del modelo mecánico para la penetración del chorro. (a) El

inyector se apunta en la gelatina. La presión del chorro ĺıquido fractura y perfora la gelatina.

(b) La velocidad del chorro es atenuada por la gelatina y termina la fractura. La presión restante

provoca una deformación viscoelástica y crea un depósito. (c) El reservorio libera su enerǵıa

viscoelástica y se contrae. (d) Se inyectan en la gelatina un segundo chorro y los subsiguientes

[81].

La Figura 5.7 muestra la longitud de penetración en maniqúıes de piel con diferentes con-

centraciones de agar. Como era de esperar, la penetración promedio más grande, que es de ∼4
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mm, se obtuvo con la concentración de agar del 1 % y la penetración promedio más pequeña

de ∼1.5 mm se observa en el gel de agar del 2 %, que es la concentración más alta analizada en

este trabajo.

Cabe mencionar que, en todos los experimentos implementados en este trabajo, existe una

alta desviación estándar en lo que respecta la profundidad de penetración, debido principal-

mente a la variación del diámetro y tiempo de vida de las burbujas de termocavitación.

Figura 5.7: Distancia de penetración de los chorros en función de la concentración de agar: 1 %,

1.25 %, 1.5 %, 1.75 % y 2 %.

5.3. Prueba de penetración en piel de cerdo

Como último experimento para probar la eficacia de administración de los chorros, se obtuvo

piel fresca de cerdo (ex-vivo) de una carniceŕıa local. La Figura 5.8(a) muestra un pedazo de

piel porcino, el cual fue cortado en un cubo de 1.5 cm de lado. Los chorros de ∼7 W de potencia

fueron dirigidos a la muestra de piel fresca, la cual fue colocada a una distancia de separación
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de 5 mm de la salida de la cavidad. La Figura 5.8(b) muestra el resultado inmediatamente

después de la inyección, la solución sobrante que se observa en la región delimitada punteada

fue retirada para evitar la difusión de la solución en la piel.

Figura 5.8: (a) Figura de piel de cerdo antes de la penetración del chorro (con una vista

amplificada del tejido. Después de la penetración del chorro ĺıquido: b) Vista frontal y b) corte

transversal (la profundidad de inyección es de aproximadamente 1.5 mm).

Después de la inyección, el trozo de piel de cerdo se cortó transversalmente en la región de

interés como se muestra en la Figura 5.8(c). Este corte permitió visualizar la penetración del

ĺıquido, que es de ∼3 a 4 mm y se difunde lateralmente casi ∼5 a 7 mm.

Comparando este comportamiento con el que describen el gel de agar de diferentes concen-

traciones, el patrón en agar coincide con lo reportado en la literatura [55, 71, 164, 195, 196].

Para verificar que la solución presente en el tejido (se observa con un tono azul intenso del

nitrato de cobre) es resultado de la inyección del chorro, se aplicó de forma tópica una gota

de la solución sobre un cubo de piel porcina, el proceso se observó dentro de la primera hora.

Se visualizó que el proceso de difusión en la piel es un proceso muy lento (incluso después

de 1 hora) y la profundidad de penetración en la muestra fue menor que el obtenido con la

solución inyectada. Sin embargo, se debe considerar que la piel posiblemente sufra de un daño

significativo debido a la naturaleza corrosiva del nitrato de cobre.

Un estudio profundo de experimentos con piel porcina ex-vivo deben llevarse a cabo para

hacer conclusiones detalladas, sin embargo, dicho análisis se propone como un trabajo futuro.

En la Tabla 5.2, se resumen y compara la potencia de los chorros y la profundidad de

108



5.3 Prueba de penetración en piel de cerdo

Tabla 5.2: Comparación de la potencia y profundidad de los chorros ĺıquidos de nuestro dispo-

sitivo con otros inyectores sin aguja de tecnoloǵıas comparables.

Tecnoloǵıa Potencia Profundidad de Muestra Referencia

del inyector (W) penetración

(mm)

Láser de 19.8 (1088) 1 (0.1) Hidrogel [56]

pulso corto (69.5 kPa, 462 kPa)

Láser de 47.77 1.2 Gelatina 5 % [58]

pulso corto

Láser de 36.2 0.4 Piel de cerdo [176]

pulso largo

Láser de 24.24 — Piel de cerdo [164]

pulso largo (10−30 MPa)

Termocavitación 0.63 1.3 Gel Agarosa 1 % [161]

Termocavitación 0.061 0.4 Piel de cerdo [29]

Termocavitación 0.32 (6.63) 4−1.85 Gel de agar de 1−2 % Nuestro

(34−113 kPa) trabajo

Piezoactuador 5.72 0.5−9 Gel poliacrilamida [70]

4−30 % (10−500 kPa)

Resorte 27.2 30−60 Gelatina 4, 5 y 10 % [39]

mecánico (42.61−906.9 kPa)

Fuerza de 152 13−17 Gel acrilamida 10−20 % [28]

Lorentz (60-240 kPa)

Gas 12.28 16−19.3 Gelatina 2, 5 y 8 % [174]

comprimido

Presión 22.9 8.9 Músculo de [179]

neumática cadáveres (15 kPa)

penetración que alcanzan las diferentes tecnoloǵıas de administración de fármacos sin agujas.

Nuestro trabajo es comparable con respecto a la profundidad y potencia de otros trabajos

con la misma tecnoloǵıa, sin embargo, con respecto a la tecnoloǵıa empleada en los inyectores

comerciales (electromecánicos, neumáticos, etc), las profundidades que alcanzan son por lo

109
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menos 10 veces mayores que nuestro dispositivo.

La comparación del dispositivo propuesto en este trabajo con diferentes inyectores competi-

tivos no es una tarea sencilla, puesto que se han utilizado diferentes materiales para simular las

propiedades mecánicas de la piel humana empleado diferentes tipos de piel de animales o piel

humana ex vivo. Aunque nuestro inyector no tiene suficiente potencia o chorros con alta veloci-

dad tiene la ventaja de generar chorros ĺıquidos enfocados, a diferencia de diversos dispositivos

comerciales.

Con base a la dinámica de penetración de los chorros expuesta anteriormente, se confirma

que la forma del chorro (punta) determina la profundidad de penetración. Esto es aśı, porque

un chorro de menor potencia que está altamente enfocado puede penetrar una longitud ma-

yor en el tejido porcino que un chorro con una mayor potencia no enfocado (disperso) [197].

Nuestros chorros ĺıquidos se caracterizan porque son altamente enfocados gracias al enfoque

hidrodinámico que se presenta en la cavidad. Lo que permite demostrar la administración del

ĺıquido al romper y penetrar los maniqúıes de piel a base de agar y la piel de cerdo ex-vivo.
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Conclusiones y trabajo futuro

El desarrollo del presente trabajo demuestra que se pueden obtener chorros de alta velo-

cidad a partir de burbujas de termocavitación dentro de una cámara implementada en vidrio

transparente. Gracias a la innovadora técnica de fabricación, FLICE, fue posible fabricar una

gran cámara monoĺıtica, evitando uniones y pegados. Lo que tiene enormes ventajas en cuanto

a robustez, ausencia de fugas y resistencia a altas presiones.

Se utilizó una cámara de alta velocidad para estudiar la dinámica de las burbujas y los cho-

rros. Se encontró que la velocidad máxima de la pared de la burbuja es de aproximadamente

10 a 25 m/s. Esto significa que la velocidad de los chorros de ĺıquido producidos por termo-

cavitación está limitada por la dinámica de las burbujas, pero un diseño de cavidad adecuado

puede producir chorros con una velocidad promedio de 70 m/s. El volumen expulsado se puede

controlar desde ∼0,1 a ∼2 µl simplemente cambiando la posición focal dentro de la cámara. El

volumen entregado por nuestro inyector es mucho menor que el de los inyectores electromecáni-

cos, que pueden entregar hasta 1 ml por inyección. Sin embargo, la administración de dosis de

un pequeño volumen puede tener ciertas ventajas en términos de la administración de algunos

tipos de fármacos, una velocidad de inyección más rápida, una mayor profundidad de dispersión

del fármaco y ningún daño visible en la piel. En comparación con los dispositivos basados en

láser de pulsación corta, el volumen de fluido expulsado vaŕıa de 1 a 1000 nl, siendo el volumen

más pequeño alcanzado por los chorros más rápidos conocidos hasta la fecha (850 m/s); sin
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embargo, un serio inconveniente de tales chorros de alta velocidad es su pequeño diámetro,

normalmente muy por debajo (t́ıpicamente una décima parte) del diámetro de la boquilla. La

mayor potencia de impacto de los chorros ĺıquidos fue de 6.6 W, aproximadamente 5 veces más

pequeña que la conseguida con láseres de pulsos largos y 3 veces menor que en láseres de pulso

corto. Los chorros ĺıquidos alcanzaron longitudes de hasta 10 cm para burbujas de un radio

promedio de 1 mm.

Se observó que la calidad y velocidad de los chorros dependen cŕıticamente de la formación

de un menisco para proporcionar un enfoque hidrodinámico. Los chorros resultantes se caracte-

rizan por un chorro más fino (punta) seguido de un chorro más grueso (cuerpo). Estos chorros

penetran hasta 1 mm (en promedio) en el agar más duro (2 %) y 2 mm en piel porcina ex-vivo.

Finalmente, el desarrollo del trabajo sugiere que los inyectores sin aguja basados en ter-

mocavitación tienen el potencial de un desarrollo comercial significativo, particularmente con

la utilización de láseres acoplados a fibra de bajo costo. Sin embargo, como trabajo futuro se

plantea una investigación más profunda para optimizar la tecnoloǵıa de inyección sin aguja

garantizando su seguridad y eficacia para un uso generalizado. Debido a que es esencial una

evaluación cuidadosa y exhaustiva en el laboratorio, además de pruebas precĺınicas y cĺınicas

antes de considerar su comercialización en el ámbito médico.
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Apéndice A

Breve revisión histórica de la cavitación

A finales del siglo XIX se introduce por primera vez la palabra cavitación en textos cient́ıfi-

cos. Las consecuencias de la cavitación en maquinaria rotatoria inmersa en ĺıquidos ponen sobre

la mesa un tema desafiante para los pensadores de la época. Rayleigh, Cole, Plesset y Blake son

algunos de los cient́ıficos del siglo XX que mostraron interés en la dinámica de la burbuja como

se describe en la ĺınea de tiempo de la Figura A.1. La implementación de láseres de alta potencia

en la década de 1960 abrió las puertas de un tema de gran interés; una nueva forma de genera-

ción de plasma (diferente a los plasmas observados en la naturaleza). El plasma generado por

lo que se denomina ruptura inducida por láser o ruptura óptica tiene como consecuencia la ge-

neración de ondas de choque y cavitación. La cavitación inducida por láseres de alta intensidad

de pulsos cortos o ultra-cortos ha sido un tema ampliamente estudiado [156, 198–200].

En 1990 Rastopov y Sukhodol’sky [152, 153], reportan por primera vez la técnica denomi-

nada como termocavitación, la cual fue implementada con láseres de onda continua. Para el

siglo XXI los avances en el estudio de la cavitación apuestan por la búsqueda de aplicaciones

en diferentes campos de la ciencia como los trabajos publicados por el grupo de trabajo de

INAOE.
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Figura A.1: Ĺınea de tiempo de la historia de la cavitación (adaptado del libro [46, 96] y

publicaciones [82, 151, 201]).
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Apéndice B

Procesamiento de imágenes

B.1. Código en Matlab para recorte de imágenes captu-

radas mediante la cámara ultra-rápida
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Apéndice B. Procesamiento de imágenes

B.2. Código en Matlab para el cálculo del radio de la

burbuja

116



B.3 Código en Matlab para el cálculo de la velocidad del chorro ĺıquido expulsado

B.3. Código en Matlab para el cálculo de la velocidad

del chorro ĺıquido expulsado
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1.2. Esquema de una jeringa con aguja hipodérmica. . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5

1.3. Elementos de un inyector convencional [15]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7

1.4. Diferentes inyectores comerciales de tipo mecánico o electromecánicos: a) Bio-
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alta velocidad [86]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 23
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3.4. Imágenes de la forma del plasma y dinámica de la burbuja de cavitación inducida
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de tiempo. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 90

4.12. (a) Velocidad promedio del chorro en función del radio máximo de la burbuja. La
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[134] François Donny. Mémoire sur la cohésion des liquides et sur leur adhérence aux corps
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