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Resumen de la tesis que presenta Carlos Andrés Zúñiga Romero como requisito par-
cial para la obtención del grado de Maestro en Ciencias en Óptica con orientación en
Optoelectrónica.

Estudio de la presión intraocular en ojos ex-vivo mediante la técnica de cavitación
láser

Resumen aprobado por:

Dr. Santiago Camacho López
Director de tesis

En este trabajo de tesis se presenta un estudio experimental sobre la implementación del
modelo de presión intraocular (PIO) basado en el fenómeno de cavitación inducida por
láser en ojos de cerdo ex-vivo, el cual forma parte y da continuidad a una serie de trabajos
de investigación cuyo objetivo es el de poder determinar variaciones de presión estable-
cidas dentro del rango clı́nico. Se realizó la adaptación de la técnica de modulación de la
transmitancia espacial (STM, por sus siglas en inglés) dentro de la cámara anterior (CA)
de los ojos de cerdo. Se utilizó un sistema de bombeo y de prueba; compuesto por un
haz láser pulsado Nd:YAG (532 nm, 9 ns) y un haz láser de onda continua He-Ne (633
nm), respectivamente. Los resulados que aquı́ se basan en el análisis del primer tiempo
de colapso, de las burbujas de cavitación en función de la energı́a por pulso del haz de
bombeo y de la presión externa ejercida, definida como la PIO inducida por perfusión en
los ojos de cerdo ex-vivo. Se presentan resultados de pruebas histológicas del fotodaño
generado en la córnea tras variar el número de pulsos (1, 20, 200 y 2000) para la gene-
ración de cavitación en la CA. Los resultados experimentales demostraron una tendencia
lineal creciente del tiempo de colapso de la burbuja de cavitación al aumentar la energı́a
del pulso de bombeo (Ep : 3.3 a 5.5 mJ), o decreciente al aumentar la presión externa
(Ep : 13 y 16 mJ, 10 - 60 mmHg) dentro del rango clı́nico establecido para la PIO. Del
análisis histológico de la córnea se observó daño de aproximadamente 100 µm en la
superficie del estroma pudiéndose disminuir o eliminar el daño generado si se reduce la
energı́a del pulso de bombeo al nivel del umbral de detección del primer tiempo de colap-
so. Se encontró que ocurre la formación de enlaces del tipo cross-linker entre moléculas
de glutatión en el HA tras ser irradiado por el haz de bombeo por más de 1 hora y 30
minutos.

Palabras Clave: Cavitación láser, tiempo de colapso, modulación de la transmitancia
espacial, presión intraocular, glaucoma
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Abstract of the thesis presented by Carlos Andrés Zúñiga Romero as a partial requirement
to obtain the Master of Science degree in Optic with orientation in Optoelectronic.

Intraocular pressure study in ex-vivo eyes by laser cavitation technique

Abstract approved by:

Dr. Santiago Camacho López
Thesis Director

In this thesis, we present an experimental study of the implementation of a model for intra-
ocular pressure (IOP) measurements based on the laser-induced cavitation phenomenon
in ex-vivo pig eyes. This thesis work follows a series of previous research aiming to deter-
mining the IOP within the clinical range. We used a pump-probe laser system composed
by a pulsed laser beam (Nd:YAG, τ p= 9ns, 532 nm) and a continuous wave laser beam
(He-Ne, 633 nm) conveniently adapted to comprise with the technique known as spatial
transmittance modulation (STM) within the anterior chamber (AC) of pig eyes. The results
presented here are based on the analysis of the first collapse time of the generated cavita-
tion bubble, and its relationship with the pump pulse energy and the induced IOP, defined
as the induced IOP by perfusion in the ex-vivo pig eyes. Also, multipulse photodamage
on the cornea by a histological analysis with haematoxylin and eosin. The experimental
results showed an increasing linear trend of the collapse time with the pump pulse energy
(Ep : 3.3 - 5.5 mJ) and a decreasing linear trend by increasing the external pressure (Ep :
13 amd 16 mJ, 10 - 60 mmHg) within the clinical range. Histological analysis showed da-
mage (100 µm) on the surface of the stroma when applying one pump pulse (Ep = 13 mJ),
which could be reduced or supressed if we used a pump energy per pulse (Ep ≈ 11 mJ),
the detection threshold of the first collapse time within the AC. We found the formation of
cross-linker links between glutathione molecules in the AH for long pump pulse exposures
of at least 1 hour and 30 minutes.

Keywords: Laser cavitation, collapse time, modulation of spacial transmittance, in-
traocular pressure, glaucoma
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láser: importancia de la técnica STM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
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5.5. Análisis del fotodaño en córneas de cerdo ex-vivo . . . . . . . . . . . 90
5.6. Trabajo a futuro . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 91

Literatura citada 94



viii

Lista de figuras
Figura Página

1. Drenaje del humor acuoso en un ojo con glaucoma de ángulo abierto (a) y
cerrrado (b). En (a) se presenta una obstrucción funcional del los canales
de drenaje (canal de Schlemm) y en (b) ocurre una obstrucción anatómica
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de izquierda a derecha y la zona de enfoque del haz se genera después de
la linea vertical (Hammer et al., 1998). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30

14. (a) Modulación Espacial de la Transmitancia (STM) debido al crecimiento
de la burbuja de cavitación y (b) Señal eléctrica tı́pica de la técnica STM,
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para caracterización óptica. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55

32. Espectro de transmitancia directa en córnea de cerdo 2 horas post-mortem. 56
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57. Micrografı́as con contraste de fase en transmisión mostrando el daño en
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58. Micrografı́as de daño en córnea para el segundo conjunto de ojos. La no-
menclatura, amplificación y condiciones de irradiación son las mismas que
en la Fig. 57. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84

59. Umbrales de lesión mı́nima visible (MVL, por sus siglas en inglés) y el máxi-
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Capı́tulo 1. Introducción

El fenómeno de cavitación tiene una larga historia. Tal vez el primero en describir el

fenómeno de ruptura en lı́quidos fue Leonard Euler en 1754, con su trabajo sobre la teorı́a

de turbinas (Lauterborn, 1979), pero no fue hasta 150 año después cuando llegó a ser un

problema en conexión con el desgaste en las propelas de los barcos. Años después con

la invención de los pulsos láser del orden de nanosegundos, se introdujo el concepto de

cavitación inducida por láser fenómeno observado con campos de luz intensos que crean

un rompimiento dieléctrico en el lı́quido.

La cavitación se puede describir como el proceso de formación de burbujas de vapor en

un medio lı́quido inicialmente homogéneo, la cual puede ser clasificada en cuatro tipos,

dependiendo del mecanismo fı́sico de su creación: (i) acústico, (ii) hidráulico, (iii) partı́cu-

la y (iv ) óptico. La cavitación óptica bajo el mecanismo de formación mediante inducción

láser, puede ocurrir de dos maneras: por pulsos del orden de µs a fs (Schaffer et al.,

2002; Toytman et al., 2010; Thiyagarajan and Thompson, 2012) o en modo de onda conti-

nua (CW, por sus siglas en inglés) (Padilla-Martinez et al., 2014; Ramirez-San-Juan et al.,

2010). La generación de cavitación cuando se utilizan láseres en modo CW dependerá de

la potencia del haz y del coeficiente de absorción lineal del medio, principalmente. Esto

desencadenará un aumento abrupto de la temperatura (termocavitación) y entonces al-

canzar las condiciones de generación de las burbujas de cavitación y ondas de choque

(Padilla-Martinez et al., 2014). Por otro lado, si se enfoca un haz láser pulsado, se inducen

fenómenos ópticos no lineales que causan la ionización multifotón y cascada (rompimien-

to dieléctrico inducido por láser) responsables de la formación del plasma en la zona

focal, seguidos de la creación de ondas de choque y burbujas de cavitación (Evans and

Camacho-López, 2010). En estos fenómenos, la densidad de potencia del haz láser es el

principal parámetro que rige estos fenómenos.

La dinámica de formación y evolución de las ondas de choque y de las burbujas de ca-

vitación ocurre desde el inicio del pulso láser y se extiende hasta unos cientos de mi-

crosegundos. Una vez que la energı́a del pulso superó el umbral para la formación de la

densidad del plasma (1018 − 1020e/cm−3) en la zona focal (Evans and Camacho-López,
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2010) se crea una onda de choque seguida de la burbuja. En este sentido, si se tiene un

estudio de la evolución de las burbujas de cavitación con una alta resolución temporal, es

posible conocer el instante en que ocurre el primer y subsecuentes tiempos de colapsos

de la burbuja. De acuerdo al modelo de Rayleigh-Plesset, conociendo el primer tiempo

de colapso se puede determinar la presión ejercida por el medio p0 si también se sabe el

radio máximo que alcanza la burbuja Rmax y la densidad del medio ρ.

Por otro lado, las aplicaciones del rompimiento dieléctrico inducido por láser (Laser-

Induced Breakdown, LIB, por sus siglas en inglés) han crecido exponencialmente en las

últimas décadas, principalmente en el campo de la medicina. Sin embargo, también exis-

ten otras áreas que aprovechan este fenómeno. Por ejemplo, la evaluación espectrocópica

de contaminantes en el ambiente o para efectos de blindaje, en el que se usa el plasma

para dar protección ocular durante la exposición a pulsos láser ultracortos. En lo que

se refiere a las aplicaciones médicas de los láseres pulsados, existen al menos cuatro

grupos: microcirugı́a intraocular, litotricia, angioplastia y ablación láser, donde los ultimos

dos se caracterizan por ser mecanismos de corte por evaporación explosiva del tejido

más que por LIB.

Algunos ejemplos de LIB para procedimientos de microcirugı́a intraocular son: (i) cap-

sulotomı́a anterior láser que consiste en realizar una apertura en la cápsula posterior

del cristalino; (ii) tratamiento de sinequia que consiste en despegar cualquier adherencia

del iris a otras estructuras oculares; (iii) cirugı́a fotorrefractiva corneal intraestomal y (iv )

disrupción de membranas en el vitreo (Kennedy, 1997).

La iridectomı́a, que se define como la extirpación parcial del iris, se realiza principalmen-

te para el tratamiento del glaucoma de ángulo cerrado y melanoma de iris. Las personas

con glaucoma presentan una disminución de la capacidad visual debida al aumento de la

presión intracoular (PIO), la cual, puede dañar el nervio óptico y conducir a la ceguera si

no se trata.

1.1. Motivación

Según la Organización Mundial de la Salud (OMS, 2014), las cataratas no operadas y

el glaucoma son causantes del 33 % y el 2 % de ceguera, respectivamente. Uno de los
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principales problemas con la ceguera por glaucoma es que su detección es tardı́a debido

a que el paciente no presenta sı́ntomas en etapas tempranas y, por otro lado, una vez que

se presenta el daño la ceguera es casi irreversible. Según un aumento del crecimiento de

la ceguera por glaucoma a nivel mundial (Quigley and Broman, 2006), de tener 60.5 millo-

nes de casos en 2010, se puede llegar a 79.6 millones de personas ciegas por glaucoma

en 2020, donde más del 85 % de los afectados es mayor de 40 años. En México no se

tienen (hasta la fecha que se escribió este trabajo) estadı́sticas (INEGI y Secretarı́a de

Salud) sobre la discapacidad visual por glaucoma. Sin embargo, (Quigley and Broman,

2006) se ha establecido una proyección de 5 millones de casos de glaucoma en México

para el 2010, ocupando el tercer lugar de ceguera por glaucoma después de las cataratas

y la retinopatı́a diabética.

El glaucoma es una enfermedad que se caracteriza por el aumento progresivo de la PIO

por arriba de los 22 mmHg (una PIO normal está entre 10 y 21 mmHg), debido a la

ausencia de drenaje del humor acuoso (HA) dentro de la cámara anterior (CA) del ojo.

El aumento de la PIO trae como consecuencia el daño al nervio óptico lo cual origina

la pérdida paulatina de la visión. En este contexto, existen diversos tipos de glaucoma:

congénito, de ángulo cerrado y abierto, y de tensión normal.

Los dos tipos principales de glaucoma que se presentan en la mayorı́a de los casos son

los de ángulo cerrado y abierto (Ver Fig. 1). El glaucoma de ángulo abierto se caracteriza

por la obstrucción a nivel funcional del canal de Schlemm, cuya principal función es el de

drenar el HA hacia el torrente sanguı́neo, mientras que el glaucoma de ángulo cerrado

se debe a una obstrucción anatómica, donde existe un acercamiento anormal entre la

córnea y el iris, provocando un aplanamiento de la malla trabecular, siendo ésta última la

que permite el flujo del HA de la cámara posterior hacia la CA del ojo (región comprendida

entre la córnea y el iris).

Actualmente existen diversas herramientas de diagnóstico para el glaucoma de tipo abier-

to y cerrado, entre los que destacan el tonómetro (presión interna del ojo); el paquı́metro

corneal (espesor de la córnea), las pruebas de campo visual (perimetrı́a Humphrey para

pruebas de campo de visión total); la oftalmoscopı́a (forma y color del nervio óptico) y la

gonioscopı́a (ángulo que forma el iris con respecto a la córnea). En revisiones regulares

para la detección del glaucoma, se hace uso de la tonometrı́a y oftalmoscopı́a para dar
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Figura 1: Drenaje del humor acuoso en un ojo con glaucoma de ángulo abierto (a) y cerrrado (b). En
(a) se presenta una obstrucción funcional del los canales de drenaje (canal de Schlemm) y en (b)
ocurre una obstrucción anatómica entre el iris y la córnea. Imagen tomada de (Foundation, 2016).

un primer diagnóstico.

La medición de la PIO mediante la técnica de tonometrı́a por aplanamiento o Goldmann,

es el más comúnmente utilizado, aunque existen otros tipos como: de no contacto, de

rebote, de fosfenos, transpalpebral, entre otros, todavı́a ninguno de ellos da una mayor

precisión de la PIO como el tonómetro de Goldmann. La tonometrı́a por aplanamiento

está basada en la modificación de la Ley Maklakov-Fick, llamada Ley de Imbert-Fick, la

cual establece la relación entre la fuerza necesaria para aplanar una esfera y la presión

dentro de la misma, multiplicada por el área aplanda. Sin embargo, se deben imponer cier-

tas suposiciones sobre la superficie a analizar para que ésta sea válida, las cuales son:

superficie perfectamente esférica, seca, flexible y de paredes infinitamente delgadas. El

hecho de que la córnea no cumpla con alguna de las premisas de la Ley Imbert-Fick y

que éstas dependan de la edad, género, y otras caracterı́sticas fı́sicas, hacen que la esti-

mación de la PIO no sea una medida exacta y precisa. Por ejemplo, para personas con un

espesor corneal grueso se obtiene una sobreestimación de la PIO, dando un diagnóstico

falso positivo. Además, se deben incluir los errores sistemáticos de medición, como los

causados por los movimientos del paciente. Es por ello que se requiere del desarrollo de

nuevas tecnologı́as que ofrezcan mayor precisión y exactitud, que no sean invasivas y

sean reproducibles y confiables en la medición de la PIO. Bajo estas premisas, la técnica

de cavitación láser que se describirá a continuación surge como una nueva herramienta
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para la medición de la PIO.

1.2. Justificación

El presente proyecto forma parte de una colabotación de más de 7 años con la Clı́nica

de Ojos de Tijuana con el objetivo de desarrollar un un método para determinar la PIO

basado en el efecto de cavitación inducida por láser. En trabajos recientes (Devia-Cruz,

2014; Martı́nez, 2015), se ha demostrado la viabilidad del método, a través de la imple-

mentación de un sensor óptico basado en el efecto de cavitación, utilizando una cubeta de

cuarzo con agua destilada bajo un sistema de presurización. Posteriormente se usó un

modelo de ojo artificial el cual también puede ser presurizado. El siguiente paso en el

desarrollo del proyecto es implementar este método en un globo ocular ex-vivo para va-

lidar el método en este modelo y resolver problemas de configuración óptica del sensor,

ası́ como también, para analizar posibles efectos del fotodaño en alguna de las zonas de

interacción de los haces bombeo-prueba con el tejido ocular.

1.3. Objetivos

1.3.1. Objetivo General

Implementar el método de la presión intraocular basado en el fenómeno de cavitación

inducida por láser en ojos de cerdo ex-vivo, con el cual se puedan determinar variaciones

de presión dentro del rango clı́nico de PIO.

1.3.2. Objetivos Particulares

1. Determinar la geometrı́a adecuada de incorporar un haz de bombeo-prueba para

inducir y seguir la evolución de una burbuja de cavitación en un ojo de cerdo ex-

vivo.

2. Estudiar la forma idónea de detección óptica de la burbuja de cavitación generada

dentro del globo ocular.
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3. Analizar el fotodaño por la irradiación del haz de bombeo en córneas de cerdo ex-

vivo.

4. Estudiar del fenómeno de cavitación en el globo ocular presurizado. Principalmente

la relación del 1er tiempo de colapso de las burbujas de cavitación con la energı́a

del pulso de bombeo y de la presión externa ejercida en el ojo para el rango de

interés clı́nico de la PIO.

1.4. Organización de la tesis

A continuación se enlista el contenido de cada uno de los capı́tulos:

Capı́tulo 1: En este capı́tulo se da una introducción sobre el fenómeno de cavitación in-

ducido por láser y sus aplicaciones. Se menciona la motivación que dio origen a la lı́nea

de trabajo que precede el presente trabajo y finalmente, se establecen los objetivos ge-

nerales y particulares planteados.

Capı́tulo 2: Como parte de los antecedentes, se expone la importancia y relación de la

presión intraocular con el glaucoma, describiendo las causas principales que lo generan

y las herramientas de diagnóstico que actualmente se utilizan. Posteriormente, se da una

breve descripción anatómica de 3 estructuras que se encuentran en la CA y que están en

contacto directo con la irradiación láser bajo las condiciones experimentales del presente

trabajo. Se justifica el uso de ojos de cerdo ex-vivo como modelo de globo ocular humano

con glaucoma. Por último, se describe el fenómeno de cavitación láser, incluyendo los

conceptos de: rompimiento dieléctrico, dinámica de las burbujas de cavitación y la parti-

ción de energı́a en el fenómeno de cavitación.

Capı́tulo 3: Al inicio de este capı́tulo se da una breve descripción de las técnicas que

permiten un estudio resuelto en el tiempo de la evolución de las burbujas de cavitación,

haciendo énfasis en la importancia de utilizar la técnica de la modulación espacial de la

transmitancia (STM, por sus siglas en inglés). Posteriormente, se explican las condiciones

bajo las cuales se indujo cavitación en cubetas de cuarzo o plástico con HA y dentro de
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la CA de los ojos de cerdo ex-vivo. Al final del capı́tulo se describe la metodologı́a que se

utilizó para el análisis del fotodaño en córneas de cerdo mediante pruebas histológicas.

Por último, se describe el protocolo para la manipulación y preservación de los ojos de

cerdo ex-vivo.

Capı́tulo 4: En este capı́tulo se presentan y se discuten los resultados sobre la carac-

terización de los haces de bombeo y prueba, y de la respuesta óptica del medio (HA),

ası́ como de los resultados de cavitación inducida por láser en HA para cubetas de cuar-

zo o plástico utilizando la técnica STM. Especı́ficamente se analizan las curvas de la

dependecia del primer tiempo de colapso (τ c) en función de la presión externa aplicada

(P ) y la energı́a por pulso del haz de bombeo (Ep): P vs τ c y Ep vs τ c. También se mues-

tran los resultados de la aplicación de la técnica STM adaptada al ojo de cerdo ex-vivo,

analizando la tendencia de la curva P vs τ c. Por último, se muestran y se analizan las

micrografı́as de las pruebas histológicas realizadas en distintas córneas con un número

distinto de pulsos depositados.

Capı́tulo 5: Se presentan las conclusiones a las que se llegó en función de los resultados

obtenidos y de los objetivos planteados. En este capı́tulo se presentan también algunas

propuestas de trabajo a futuro.
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Capı́tulo 2. Marco Teórico

Al inicio de éste capı́tulo se decribirá la relevancia de la presión intraocular con el desa-

rrollo del glaucoma, las causas que lo generan y las herramientas que actualmente

existen para el diagnóstico del glaucoma. Por otro lado, se da una breve descripción

anatómica de las estructuras oculares expuestas durante la irradiación láser para el tra-

bajo de esta tesis. Se justifica la utilización de ojos de cerdo ex-vivo como modelo de

globo ocular humano para la simulación del glaucoma. Se analizan los distintos tipos de

interacción láser-tejido en función de la duración del pulso y la densidad de potencia, y

por último, se presenta un análisis sobre la cavitación inducida por láser, especı́ficamen-

te se discuten: el rompimiento dieléctrico en función de la duración del pulso, la dinámica

de la burbujas de cavitación y la partición de la energı́a del pulso con distintos procesos

fı́sicos durante el fenómeno de cavitación.

2.1. Presión intraocular y el glaucoma

La principal función del ojo es recibir la señal de luz que proviene del medio ambiente y

transmitirla al cerebro donde se crea una imagen. Para que esto suceda se requiere que

las estructuras del ojo involucradas, como la córnea y el cristalino, sean transparentes

para poder transmitir la luz hasta los fotoreceptores ubicados en la retina. Este tipo de

estructuras son avasculares, es decir, el soporte de nutrientes y oxı́geno no debe de ser

transportado por flujo sanguı́eno, ya que interferirı́a en la transparencia de las estructuras

involucradas. Otro punto a considerar es el hecho de que el ojo debe de mantener una

cierta presión interna que provea de la rigidez necesaria para la alineación óptica de

la córnea, el cristalino y la retina. Para lograr esto, el ojo produce, acumula y circula un

fluido llamado humor acuoso (HA), el cual se produce en el epitelio ciliar, pasa a la cámara

posterior y anterior, y por último se drena por el canal de Schlemm o el sistema venoso

epiescleral hacia el torrente sanguı́eno. Por lo tanto, el HA tiene tres funciones principales:

(i) estructural : ya que la cámara anterior y posterior poseen estructuras que por sı́ mismas

podrı́an colapsar; la PIO debida al flujo del HA mantiene la forma y dimensiones de éstas

cavidades y permite que conserven su posición más adecuada; (ii) nutrición: debido al

contacto del HA con estructuras avasculares, éste provee nutrientes y oxı́geno a la córnea
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y cristalino, y (iii) refracción: contribuye a la refracción de la luz que penetra por el ojo para

que converja en la retina, aunque la capacidad de refracción del HA es menor que la del

cristalino.

Uno de los problemas del HA es que cualquier desbalance en su producción o en el siste-

ma de drenaje, puede provocar anormalidades en la PIO. Por ejemplo, en caso de drenaje

insuficiente, la acumulación del fluido contenido dentro del globo ocular provocará un au-

mento de la PIO por encima de los niveles fisiológicos funcionales (11 a 21 mmHg por

arriba de la presión ambiente).

El glaucoma es una neuropatı́a óptica donde los efectos mecánicos directos por la ele-

vación de la PIO, resulta en el daño o degeneración del nervio óptico y, por lo tanto, la

pérdida de la visión. Actualmente se conocen dos tipos principales de glaucoma: (i) abier-

to, provocado por una obstrucción lenta de los canales de drenaje a nivel fisiológico, pero

manteniendo el ángulo entre el iris y la córnea tal como deberı́a de ser, y (ii) cerrado,

donde existe un bloqueo fı́sico en los canales de drenaje. Normalmente se produce por

un cierre paulatino del ángulo entre el iris y la córnea. Aunque existen otros tipos de glau-

coma como: tensión normal, congénito, pigmentario, traumático, pseudoexfoliativo, entre

otros, los del tipo abierto y cerrado corresponden aproximadamente al 90 % de todos los

casos de glaucoma (Foundation, 2016).

El glaucoma es una enfermedad asintomática en las etapas tempranas. Una vez que

se empiezan a presentar sı́ntomas de pérdida del campo visual, el daño en la retina

es casi irreversible, por lo que las técnicas de exploración oftálmica temprana cobran

una gran importancia. Actualmente existen diversos instrumentos para el diagnóstico del

glaucoma, los cuales se pueden clasificar según el parámetro fı́sico a medir como: (i)

ángulo iridocorneal (gonioscopı́a), (ii) espesor corneal (paquı́metro corneal), (iii) forma

y color del nervio óptico (oftalmoscopı́a), (iv ) campo visual (perimetrı́a de Humphrey) y

(v ) presión intraocular (tonómetro) (Ver Fig. 2). Aunque en un primer diagnóstico se debe

incluir cada una de las mediciones anteriormente mencionadas para sustentar el grado y

daño por glaucoma, la técnica por excelencia utilizada hoy en dı́a es la tonométrica.
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Figura 2: Diagrama de herramientas de diagnóstico para el glaucoma según el parámetro a medir.

En la década de los 50s Hans Goldmann diseñó la tonometrı́a de aplanación mediante la

adaptación de la llamada Ley de Imbert-Fick, la cual se escribe como:

F/A = P. (1)

donde F es la fuerza externa aplicada para aplanar una superficie esférica, A es el área

aplanada y P la presión interna dentro de la esfera. La validez de la Ec. 1 está sujeta a

ciertas suposiciones, la cual se cumple para:

1. Esferas perfectas. La córnea es esférica pero no geométricamente perfecta, siendo

menor el radio de curvatura en el área central que en la periferia.

2. Membranas infinitamente delgadas. La córnea tiene un grosor de aproximadamente

550 µm y el grosor en el área medida varı́a de persona a persona (Idalia et al.,

2012).

3. Esferas perfectamente elásticas y flexibles. Los tejidos oculares presentan una rigi-

dez propia significativa, independiente de la PIO.

4. Esferas con propiedas elásticas homogéneas. La córnea, el limbo esclero-corneal y
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la esclerótica no comparten propiedades biomecánicas similares.

Debido a las complicaciones que tiene el tonómetro de Goldmann al no cumplir con alme-

nos algunas de las suposiciones, pero gracias a los avances en la tecnologı́a, surgieron

nuevos instrumentos tonométricos (de contacto y no contacto) entre los que se pueden

mencionar:

1. De fosfenos. Cuando se aplica presión sobre la esclerótica a través del parpádo,

genera un fenómeno visual entópico percibido por el paciente como un fosfeno. La

presión umbral para la creación de un fosfeno aporta una estimación de la PIO.

2. De contorno. Consiste en un método de medida continua de la PIO en el que se usa

un cono de contacto con una cavidad que simula la curvatura anterior de la córnea.

En la pieza se encuentra un sensor piezorresistivo de presión, el cual al oprimir la

pieza sobre el área corneal central mide la PIO directamente en la superficie externa

de la córnea.

3. De soplo de aire. Consiste en el aplanamiento transitorio de la córnea por un chorro

de aire, mientras que un haz de luz infrarroja se refleja en la superficie aplanada.

La cantidad de luz reflejada durante el periodo de aplanación se compara con la

cantidad de aire que provocó dicha aplanación.

2.2. Anatomı́a del ojo humano: cámara anterior

Dado que en el presente trabajo se considera la utilización de un globo ocular para la

generación de cavitación, es necesario conocer la anatomı́a de las estructuras que cons-

tituyen el ojo, además de describir algunos parámetros ópticos reelevantes.

En la Fig. 3 se representa la anatomı́a de un globo ocular humano donde sin especificar

la distribución espacial de los láseres utilizados para irradiar, se señalan las tres zonas

principales de interacción: córnea, HA e iris.
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Figura 3: Anatomı́a de globo ocular humano.

La córnea es una estructura avascular rodeada de fluidos (e.g., lágrimas) en la parte

anterior y HA en la zona posterior. En la periferia de la córnea gradualmente se transforma

a esclera, siendo la zona de transición entre ambas estructuras, la llamada limbo esclero-

corneal. En la córnea se diferencian cinco capas que de la superficie anterior a la posterior

(Fig. 4), son:

(i) Epitelio. Estratificado por células basales (mitosis), aladas y escamosas, es la zo-

na de la córnea que tiene contacto con el exterior, cuyas funciones principales son:

transparencia, barrera a los fluidos y microorganismos, y estabilizador de las lágri-

mas. Tiene un espesor de alrededor 50 - 100 µm. Algunos parámetros ópticos y

fı́sicos son: diámetro = 11.7 mm, ı́ndice de refracción = 1.376 y contenido de agua

78 %.

(ii) Membrana de Bowman. Tejido transparente de aproximadamente 17 µm de espesor.

Está compuesta de colágeno y ayuda a la córnea a mantener su forma.

(iii) Estroma. Constituido por un 80 % de agua y 20 % en sólidos, forma parte del 90 %

del espesor corneal. Tiene un grosor aproximado de 500 µm y está formado por

fibras de colágeno (tipo I), queratocitos (células cuya función es secretar el colágeno

tipo I) y matriz.

(iv) Membrana de Descemet. Estructura acelular con un grosor de 5 a 20 µm y compues-
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ta principalmente por fibras de colágeno, sirve como soporte para el endotelio.

(v) Endotelio. Es una capa única de células escamosas de aproximadamente 5 µm de

espesor. La función principal es la de regular el fluido que entra a la córnea desde la

CA.

Figura 4: Estratificación de la córnea. Imagen tomada de (Garcı́a, 2016).

Como se mencionó en la sección 2.1, el HA es una solución incolora que circula de mane-

ra continua desde la cámara posterior hacia la cámara anterior. Sus principales funciones

son establecer la PIO, conservar la transparencia, el intercambio de metabolitos con la

córnea, cristalino y vı́treo, ası́ como, la eliminación de restos hemáticos y productos de la

inflamación.

Tabla 1: Propiedades del HA en ojo humano (Sunita Agarwa et al., Textbook of Ophthalmology, 2002).

Propiedad Valor
pH 7.1 - 7.3

Índice de refracción 1.34
Composición de agua † 98.69 %

Tasa de flujo 1.5 - 4.5 µL/min
Volumen 0.31 mL

El HA se produce mediante tres procesos fisiológicos que contribuyen a la formación y

composición quı́mica, las cuales son la ultrafiltración; la difusión y la secreción activa. En
†La composición restante del HA corresponde a iones libres como: Na+, Cl−, K+, principalmente, y el

resto en proteı́nas, urea, lactato, glucosa, alanina, valina, lisina, ácido ascórbico y glutatión.



14

lo que se refiere al sistema de drenaje, éste se lleva a cabo mediante el flujo no conven-

cional (ruta uveoescleral) y convencional (canal de Schlemm), siendo éste último el que

da un mayor flujo de salida (70 - 95 %). En la tabla 1 se resumen algunas de las propie-

dades óptico/fı́sicas del HA, la cuales sirvieron para elegir la solución adecuada para la

preservación de los ojos de cerdo ex-vivo (pH), diseño óptico del modelo de ojo de cerdo

(ı́ndice de refracción) con el software WinLens3D Basic y generación de las burbujas de

cavitación (composición y volumen).

2.2.1. Globo ocular: humano vs cerdo

El único mamı́fero grande que está siendo utilizado como modelo para la inducción expe-

rimental de glaucoma es el mono (Sanchez et al., 2011). A pesar de ser un modelo ideal

al del ser humano, la disponibilidad de monos es muy baja debido a razones éticas y

económicas. Por otro lado, el modelo de ojo ex-vivo de cerdo ha sido ampliamente usado

en investigación de ciencias de la visión debido a su morfologı́a similar al del hojo humano

(Sanchez et al., 2011). Por ejemplo, ha sido usado en estudios neuroretinales debido a

su similitud en la distribución de las capas retinales con la de la retina humana y también

ha servido como un modelo animal validado para simulaciones de glaucoma (Ruiz-Ederra

et al., 2005; Sanchez et al., 2014). Además, ha sido usado en investigaciones de cirugı́a

de cataratas, en estudios de transplante corneal y como un modelo de aberrometrı́a.

Figura 5: Tomografı́a de Coherencia Óptica de la CA de un ojo (A) humano y (B) porcino (Bajras-
zewski et al., 2008; Leung, 2011). La escala en (B) corresponde a 5 milı́metros.

Adicionalmente, se han empleado varias herramientas que permitan el diagnóstico en of-

talmologı́a, tales como la tomografı́a de coherencia optica (Optical coherence tomography,

OCT, por sus siglas en inglés); la imagen topográfica corneal; la electroretinografı́a multi-

focal (respuesta eléctrica de los fotoreceptores en la retina); la paquimetrı́a ultrasónica



15

(espesor corneal), entre otras. La Fig. 5 muestra la comparación entre la sección de la

CA de un ojo humano (A) y el porcino (B), utilizando la técnica de OCT. Con la OCT se

puede tener un análisis morfométrico de cada una de las estructuras que componen la

CA: córnea, iris, cristalino y HA, como lo son el espesor corneal; el diámetro ∅ corneal;

el ángulo iridocorneal; la profundidad de la CA; el diámetro del iris, etc. En la tabla 2 se

enlistan los parámetros medidos por paquimetrı́a ultrasónica y OCT en globos oculares

de cerdo y humano.

De los resultados obtenidos por (Sanchez et al., 2011) se puede decir que: (i) la permea-

bilidad de la esclera en ojo porcino es comparable a la del ser humano; (ii) el espesor

corneal porcino es al menos dos veces mayor que la córnea humana y su espesor varı́a

entre 666 y 1013 µm, dependiendo de la edad del cerdo; (iii) la secuencia de proteı́nas del

cristalino porcino es la misma encontrada en el cristalino humano, pero las dimensiones

en radio y espesor central es mayor en la de un humano que la de un cerdo, por lo que se

dificulta el uso del modelo porcino para el desarrollo de lentes intraoculares; (iv ) la retina

porcina muestra gran similitud con la retina humana, excepto por su vascularización; (v )

la longitud axial de los ojos de cerdo es ligeramente mayor que la de un ser humano y (vi)

el ojo de cerdo tiene una menor reacción inflamatoria que la del ojo humano, aunque no

se han determinado las causas, se cree que la pigmentación del ojo de cerdo, mayor que

la del humano, puede ser uno de los motivos.

Tabla 2: Comparación de parámetros medidos en el globo ocular de cerdo y humano (Sanchez et al.,
2011).

Parámetro medido Ojo de cerdo Ojo humano
∅ Horizonal del iris visible 14.31 mm 11.7 mm
∅ Vertical del iris visible 12 mm 10.6 mm

∅ Anteroposterior 23.9 mm 24 mm
Paquimetrı́a ultrasónica 877.9 µm 520 µm
Radio corneal promedio 8.45 mm 7.80 mm

2.3. Interacción láser-tejido

Existen distintos fenómenos de reacción en un tejido biológico al ser irradiado por un haz

láser ya sea en modo continuo o pulsado. Algunas de las propiedades y/o parámetros que

gobiernan la interacción de un haz láser con un medio son la longitud de onda, el estado



16

de polarización, la intensidad del campo eléctrico, la irradiancia, la densidad de energı́a,

el tiempo de exposición, el tamaño del haz y la duración del pulso; o bien las propiedades

del medio como lo pueden ser el coeficiente de absorción (lineal o no-lineal), la reflexión

y esparcimiento (propiedades ópticas), la homogeneidad, la isotropı́a, la conductividad

térmica, el tiempo de relajación electrónica del material, entre otras.

Figura 6: Mapa de interacción láser-tejido. Los cı́rculos dan una estimación general de los paráme-
tros del láser asociado (Markolf H. Niemz, 2007), mientras que el circulo coloreado indica la densidad
de potencia utilizada para los experimentos de cavitación dentro de la CA de los ojos de cerdo que
conforman el presente trabajo.

A continuación se describen los cinco tipos de categorı́as de interacción que se pueden

obtener en el tejido biológico al irradiarlo con un haz láser: fotoquı́mica, térmica, foto-

ablación, ablación inducida por plasma y fotodisrupción, los cuales están exresados en

función del tiempo de exposición y la densidad de potencia o irradiancia W/cm2 como se

presenta en la figura 6. De acuerdo a este mapa la escala de tiempo puede ser dividida

en 5 secciones: interacción fotoquı́mica para tiempos de exposición > 1 s; interacción

térmica para tiempos > 1 µs; fotoablación de 1 µs a 1 ns, y fotodisrupción y ablación

inducida por plasma con exposiciones < 1 ns.

Es importante mencionar que según las condiciones de irradiación (Nd:YAG, τ p = 9 ns,

λ = 532 nm) dentro de la CA de los ojos de cerdo ex-vivo durante los experimentos reali-

zados en este trabajo, la irradiancia utilizada fue de 4.7- 6.2 x1012 W/cm2, ubicándose en
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la zona de interacción del tipo ablación inducida por plasma.

1. Interacción fotoquı́mica. En el campo de la medicina la interacción fotoquı́mica

juega un papel importante para los mecanismos de terapia fotodinámica. Durante

la PDT se utilizan cromóforos (fotosensibilizantes) adaptados espectralmente que

al ser irradiados con una fuente de irradiación monocromática desencadenan reac-

ciones fotoquı́micas selectivas, resultando en ciertas transformaciones biológicas.

Se puede pensar que la función principal de éstos fotosensibilizantes es de actuar

como catalizadores, los cuales se activan a estados excitados por irradiación láser

y que durante las etapas de decaimiento interactúan con la molécula objetivo, re-

sultando en la generación de radicales ionizados o interactuando con el oxı́geno

molecular O2. Esto conduce a la oxidación celular y necrosis, también llamado oxi-

dación fotosensibilizante.

2. Interacción térmica. Mientras que los efectos fotoquı́micos están gobernados por

un camino especı́fico de reacción, los efectos térmicos no tienden a ser especı́ficos.

Dependiendo de la duración y del valor pico de temperatura alcanzada en el tejido

se desencadenan diferentes efectos como la coagulación, la vaporización, la carbo-

nización y por último, el derretimiento.

El proceso de coagulación inicia cuando la energı́a de irradiación es absorbida por

el tejido para tiempos largos de exposición, causando un aumento en la tempera-

tura de hasta 60 ◦C conduciendo a la desnaturalización de proteı́nas y colágeno,

provocando necrosis. Si el tejido está compuesto de agua y considerando el au-

mento paulatino de la temperatura, entonces se llevará a la vaporización del agua

contenida en estas capas del tejido, derivando en microexplosiones localizadas y

generando daño termomecánico por ondas de presión causadas por la expansión

del volumen vaporizado. Cuando se alcanzan temperaturas superiores a los 100 ◦C,

el tejido empieza a carbonizarse, produciendo un obscurecimiento del tejido. Una

vez que se llega a temperaturas más allá de 300 ◦C, ocurre la última etapa, el de-

rretimiento del tejido.

Los estadios importantes que involucra el modelo de interacción térmica con el te-

jido bajo irradiación láser son: (i) generación de calor, (ii) transporte de calor y (iii)
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efectos térmicos. La generación de calor depende de las propiedades ópticas del te-

jido y los parámetros de irradiación láser como lo son el coeficiente de absorción, la

irradiancia y el tiempo de exposición, donde el primero contiene la dependencia con

la longitud de onda del láser. Por otro lado, el transporte de calor está caracterizado

por las propiedades térmicas del tejido como su conductividad térmica y su capaci-

dad calorı́fica. Por último, los efectos térmicos dependen del tipo de tejido (blando,

duro, transparente, opaco) y de la temperatura alcanzada dentro del mismo.

3. Fotoablación. La fotoablación es el proceso en el cual se disocian enlaces entre

átomos, provocando un daño confinado por ablación definido por la distribución es-

pacial del haz láser. El mecanismo de ablación se da mediante la absorción de un

fotón lo suficientemente energético para poder exceder la energı́a de enlace entre

dos átomos A y B. Debido a que diversos compuestos orgánicos están constituidos

por un conjunto grande de moléculas con más de 103 átomos, principalmente de car-

bono, hidrógeno, oxı́geno y nitrógeno, entonces es necesario conocer las energı́as

de disociación de enlaces quı́micos que puedan existir entre ellos y ası́ elegir el tipo

de láser tal que la energı́a del fotón supere esta energı́a de disociación. Por ejemplo,

energı́as tı́picas de disociación para ciertos tipos de enlaces se enlistan en la tabla

3 junto con la energı́a del fotón para distintos láseres.

Tabla 3: Energı́as de disociación de enlaces quimicos y energı́a del fotón para distintos sistemas
láser.

Tipo de enlace Energı́a de disociación (eV)
C=C 6.4
O-H 4.8
N-H 4.1
C-C 3.6
C=S 2.7

Tipo de láser Longitud de onda (nm) Energı́a del fotón (eV)
ArF 193 6.4
KrF 248 5.0

Nd:YLF (4ω) 263 4.7
XeCl 308 3.5

He-Ne 633 2.0
Nd:YAG 1064 1.2
Nd:YAG 532 2.4

De la Tabla 3 se puede ver que los láseres de excı́mero en el rango espectral UV

(ArF, KrF, Nd:YLF, XeCl, entre otros) son los que producen la energı́a por fotón
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suficiente para poder disociar los enlaces tipo: C=C, O-H, N-H,C-C y C-S, mientras

que el láser Nd:YAG doblado en frecuencia con efecto de 2 fotones disocia casi los

mismos enlaces.

4. Ablación inducida por plasma. Cuando se alcanzan densidades de potencia

láser superiores a 1011W/cm2 en sólidos y fluidos, o 1014W/cm2 en aire, ocurre el

fenómeno de rompimiento dieléctrico, caracterizado por la generación de plasma en

la zona de interacción. Pulsos láser con duración entre 100 fs y 500 ps se tradu-

cen en intensidades altas del campo eléctrico
−→
E que producen efectos ópticos no

lineales en medios transparentes, como ionización multifotón. Estos efectos ópticos

no lineales hacen posible la ablación en tejidos transparentes, donde el coeficiente

de absorción lineal es muy pequeño. Además, para pulsos con duración de fs a ps,

se eliminan daños térmicos colaterales, ya que la duración del pulso es menor al

tiempo de relajación electrónica del material.

5. Fotodisrupción. Mientras que los efectos fı́sicos asociados a la ablación por plas-

ma se deben a la generación de ondas de choque y al plasma, para el mismo caso

de fotodisrupción se añade el fenómeno de cavitación. En la fotodisrupción, en el ca-

so de tejido, éste sufre una división/separación en su estructura por fuerzas mecáni-

cas; mientras que en la ablación inducida por plasma es espacialmente confinada a

la región de rompimiento dieléctrico. Los efectos de cavitación en la fotodisrupción

al propagarse dentro del tejido adyacente limitan la localizabilidad de la zona de in-

teracción.

En general, la fotodisrupción es considerada como un efecto mecánico multi-causa

que inicia desde el rompimiento dieléctrico. La formación del plasma inicia durante

el inicio del pulso láser y hasta por unos pocos nanosegundos. Una vez que se su-

peró la densidad crı́tica de plasma y aproximadamente 3-5 ns después del inicio del

pulso, se genera una onda de choque por fuerzas repulsivas de Coulomb conteni-

das dentro del plasma, para luego propagarse dentro del tejido adyacente dejando

el volumen focal. Finalmente, el fenómeno de cavitación (generación de burbujas de

cavitación) ocurre alrededor de 50 - 150 ns después del término del pulso láser.

Las burbujas de cavitación desarrollan algunas oscilaciones de expansión y de co-

lapso contenidas dentro de un periodo de algunos cientos de microsegundos. Ya
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que la presión interior de la burbuja aumenta durante el colapso, en cada colapso

de la burbuja de cavitación se emite una nueva onda de choque. Además, durante

cada colapso de la burbuja se induce la formación de un chorro de vapor.

En la tabla 4 se resumen los mecanismos de interacción láser-tejido, indicando las princi-

pales aplicaciones en el ámbito de la medicina.

Tabla 4: Mecanismos de interacción láser-tejido y sus aplicaciones en la medicina (Markolf H. Niemz,
2007).

Mecanismo de
interacción

Láseres
tı́picos

Duración del
pulso tı́pico

Densidad de
potencia
tı́picas

Idea principal Aplicaciones

Fotoquı́mica
Diodo láser y

láser de
colorante rojo

1s ... CW 0.01 ... 50
W/cm2

Uso de un
fotosensibilizante que

actúa como
catalizador

Bioestimulación y
terapia fotodinámica

Térmica

CO2,Nd:YAG,
Er:YAG,

Ho:YAG y diodo
láser

1µs ... 1 min 10 ... 106
W/cm2

Alcanzar una cierta
temperatura la cual

traerá un efecto
térmico deseado

Coagulación,
vaporización,
derretimiento,

descomposición
térmica, tratamiento del

desprendimiento de
retina y termoterapia

intersicial láser

Fotoablación
Láseres

excimer: ArF,
KrF, XeCl y XeF

10 ... 100 ns 107 ... 1010
W/cm2

Rompimiento directo
de enlaces

moleculares por
fotones UV de alta

energı́a

Cirugı́a corneal
refractiva

Ablación
inducida por

plasma

Nd:YAG,
Nd:YLF y
Ti:Zafiro

100 fs ... 500 ps 1011 ... 1013
W/cm2

Ablación por
formación de plasma

Cirugı́a corneal
refractiva y terapia de

caries

Fotodisrupción
Nd:YAG,
Nd:YLF y
Ti:Zafiro

100 fs ... 100 ns 1011 ... 1016
W/cm2

Fragmentación y corte
de tejido por fuerzas

mecánicas

Fragmentación de
cristalino y litotricia

2.4. Cavitación inducida por láser

El fenómeno de cavitación se define como el proceso de cambio de fase (nucleación)

a través del cual se generan burbujas de vapor inicialmente en un medio lı́quido ho-

mogéneo. Existen dos caminos para realizar un cambio de fase lı́quido a vapor y des-

encadenar la nucleación, disminuyendo la presión; que conlleva a superar la fuerza de

atracción intermolecular, o aumentando la temperatura; promoviendo la transferencia de

energı́a del haz laser a la red molecular hasta vencer la tensión superficial (Ver Fig. 7).

Algunos autores definen la cavitación al cambio de fase por disminución de la presión a

temperatura constante, mientras que la termocavitación al aumento de la temperatura. En

general, ambos procesos conllevan a la nucleación, solo los mecanismos de inicialización

son la principal diferencia.
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Existen diversos mecanismos que sirven para la generación de cavitación: (i) hidrodinámi-

cos, (ii) acústicos, (iii) de partı́cula y (iv) óptica, siendo esta última la producida con haces

láser de alta intensidad/potencia enfocados en el lı́quido. La cavitación óptica, el rompi-

miento dieléctrico inducido o el aumento directo en la temperatura por una fuerte absor-

ción lineal del medio, son los mecanismos de iniciación para la nucleación. La termocavi-

tación inducida por láseres en modo CW (Ramirez-San-Juan et al., 2010) fue primero re-

portada por Rastopov y Sukhodolsky en 1992 (Padilla-Martinez et al., 2014), demostrando

su simplicidad experimental y bajo costo en comparación con la cavitación implementada

con láseres pulsados. El mecanismo fı́sico de termocavitación en CW es la creación de

una región de súpercalentamiento (∼300◦C) en el punto focal, seguido de una transición

de fase lı́quido-vapor. El coeficiente de absorción lineal a la longitud de onda del láser y la

potencia del láser juegan un rol importante para alcanzar el lı́mite del calentamiento del

agua (supercalentamiento del vapor) determinado por la lı́nea espinodal del agua.

Figura 7: Diagrama de fase del agua. La termocavitación es el cambio de fase de lı́quido a gas
incrementando la temperatura, mientras que la cavitación es el cambio de fase por disminución de
la presión.

Cuando se enfoca en un volumen pequeño un haz láser en modo pulsado, la intensidad

del campo eléctrico incidente llega a ser mayor que la fuerza de enlace de los electro-

nes a su núcleo, desencadenando la ionización de los átomos por procesos no lineales

como: ionización multifotón y cascada, y generando una densidad de plasma; el cual es

independiente de la absorción lineal del medio como se mencionó en la Sec. 2.3. Durante
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la ionización hay un incremento en la densidad del plasma y éste llega a ser opaco al

haz láser conduciendo a una mayor absorción de la energı́a y a un aumento abrupto en

la temperatura local (104 ◦K, (Kennedy, 1997)). La alta temperatura (alcanzando el su-

percalentamiento) dentro del volumen de la zona focal, debida a la densidad de plasma

generado (tı́picamente de 1018−1020e/cm−3), produce una onda de choque, luminiscencia

y una burbuja de cavitación (Ver Fig. 8). En este contexto, surgen tres campos de estudio

una vez que se supera la densidad crı́tica del plasma y se desencadena el fenómeno de

cavitación: (i) umbral de intensidad para el rompimiento dieléctrico, (ii) caracterı́sticas y

evolución del plasma resultante y (iii) fenómenos de cavitación y ondas de choque.

Figura 8: Esquema de la serie de eventos que se desencadenan por el rompimiento dieléctrico una
que ves que se supera más allá del umbral de formación del plasma (1018−1020cm−3). Figura tomada
de (Tinguely, 2013).

2.4.1. Rompimiento dieléctrico óptico en lı́quidos

El rompimiento dieléctrico es la ionización parcial o completa de un sólido, lı́quido o gas

a través de absorción térmica o energı́a electromagnética. La ionización resulta en un

‘gas’ de partı́culas cargadas (plasma), el cual constituye el cuarto estado de la materia.

El término de rompimiento dieléctrico óptico se refiere a la producción de una densidad

crı́tica de plasma tal que se inicia la absorción de la luz del haz láser por el plasma. El

plasma inducido por láseres pulsados de corta duración, dentro del régimen de microse-

gundos a femtosegundos, donde el tiempo de interacción del haz láser pulsado con el

material no permite el rompimiento dieléctrico por absorción lineal o calentamiento direc-

to, es generado por las altas irradiancias caracterı́sticas de los pulsos cortos, es decir, el

plasma se produce através de la ionización multifotón y/o cascada.
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2.4.1.1. Ionización multifotón

Si consideramos un medio transparente al que se le hace incidir un haz láser mono-

cromático de frecuencia w1, la energı́a de un fotón }w1 absorbida por un electrón no

será la suficiente para promoverlo de su estado base Ev al de conducción Ec. Sin embar-

go, si se utiliza una fuente láser en modo pulsado, donde en tiempos muy cortos se emiten

una gran cantidad de fotones, el electrón absorberá multiples fotones N}w1 que condu-

cirán a promover al electrón de su estado base Ev a estados virtuales de energı́a superior

a Ev y eventualmente poder alcanzar el estado excitado Ec. Si existe una gran cantidad

de fotones, es posible que la energı́a absorbida de los fotones por el electrón sobrepa-

se el potencial de ionización Ei y el electrón quede libre del átomo que lo unı́a (Ver Fig. 9).

Figura 9: Ionización multifotón: El electrón en la banda de valencia Ev es ionizado por absorción
multifotón.

En el proceso de ionización multifotón no se requieren electrones semilla ni colisiones

entre electrones y átomos, ya que los electrones en la banda de valencia son ionizados

únicamente por absorción de múltiples fotones en tiempos menores al tiempo libre medio

entre colisiones, por lo que bajo la utilización de láseres con duración del pulso del orden

de femtosegundos, se observará la ionización del medio debida solamente a efectos de

ionización multifotón.

2.4.1.2. Ionización en cascada

La ionización en cascada requiere de electrones semilla generados ya sea por la ioni-

zación multifotón o por la presencia de impurezas en el medio. Si el medio está libre de
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impurezas, la ionización multifotón será el mecanismo responsable de producir los elec-

trones semilla.

Para pulsos láser de corta y larga duración (de algunos picosegundos a nanosegundos)

enfocados sobre un medio libre de impurezas se desencadenan los siguientes procesos:

(1) durante los primeros femtosegundos del pulso se generan los electrones semilla por

ionización multifotón, (2) los electrones semilla sujetos al campo eléctrico intenso
−→
E del

haz láser son acelerados, (3) los electrones semilla acelerados colisionan con átomos

vecinos de tal forma que dada la energı́a cinética del electrón acelerado se produce otro

electrón libre por impacto y (4) los electrones liberados que aún están sujetos al campo

électrico del haz láser son también acelerados y generan nuevos electrones ionizados

por impacto, por lo que se produce un crecimiento rápido de electrones libres, también

llamado ionización en cascada (Ver Fig. 10).

Figura 10: Ionización cascada: Los electrones semilla absorben energı́a y colisionan con átomos
vecinos, para luego producir un efecto de ionización en cascada.

Cuando se trata de un medio con impurezas, los electrones semilla debidos a la impure-

zas y los generados por ionización multifotón coexisten, por lo que se alcanza una mayor

densidad de electrones debido a la contribución de la ionización en cascada por los elec-

trones semilla de las impurezas más los generados por la ionización multifotón (Ver Fig.

11).
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Figura 11: Ionización cascada con impurezas: Los electrones semilla y las impurezas absorben
energı́a y colisionan con átomos vecinos.

2.4.2. Burbujas de cavitación y partición de la energı́a

La dinámica de la burbuja de cavitación es un proceso oscilatorio de crecimiento, colapso

y múltiples repeticiones de este ciclo, hasta eventualmente disiparse la energı́a contenida

en la burbuja. Durante el inicio de un evento de cavitación y en el colapso, se generan

otros fenómenos como ondas de choque y luminscencia, ası́ como la expulsión de un

chorro de vapor después de su primer colapso.

En lo que se refiere a sólo la dinámica de las burbujas de cavitación, Lord Rayleigh fue el

primero que en 1917 modeló el colapso de las burbujas de cavitación con el movimiento

de una cavidad esférica vacı́a en un volumen infinito de agua. La ecuación de la dinámi-

ca de la burbuja de cavitación, conocida como la ecuación de Rayleigh, asume que el

movimiento es simétricamente esférico, que la burbuja está vacı́a e inmersa en un volu-

men infinito de agua, que el agua es incomprensible e irrotacional, y que la gravedad, la

tensión superficial, la viscocidad y la transferencia de calor son despreciables.

En 1954, la ecuación de Rayleigh es adaptada por Plesset como un modelo más general

sobre la evolución esférica de la burbuja en un lı́quido viscoso e incomprensible. Las

principales suposiciones son: (a) la gravedad es despreciada, (b) el contenido de aire

dentro de la burbuja es constante y no hay transferencia de calor hacia los alrededores

(paredes adiabática), (c) la burbuja está constituida de vapor, cuya presión parcial es la

presión de vapor a la temperatura del lı́quido.

La ecuación resultante es conocida como la ecuación de Rayleigh-Plesset, la cual esta-

blece la relación del radio de la burbuja con la presión dentro y fuera de la burbuja como
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función del tiempo:

ρ

[
RR̈ +

3

2
Ṙ2

]
= pv − p∞ + pg0

(
R0

R

)3γ

− 2S

R
− 4µ

Ṙ

R
, (2)

donde R es el radio de la cavidad esférica como función del tiempo, ρ la densidad del

agua, pv presión de vapor dentro de la burbuja, p∞ es la presión en el agua, pg0 la presión

parcial inicial del gas no condensando dentro de la burbuja, R0 el radio inicial de la bur-

buja, γ es el ı́ndice adiabático del gas no condensable dentro de la burbuja, S la tensión

superficial del agua y µ la viscosidad cinemática del agua.

Después del rompimiento dieléctrico, la burbuja de cavitación empieza su crecimiento

debido a la expansión volumétrica del gas de vapor que ejerce una presión mayor que la

del exterior (medio lı́quido). Durante el crecimiento de la burbuja la temperatura interna va

disminuyendo al ir aumentando el volumen de la cavidad y la presión del vapor alcanza un

equilibro con la presión externa ejercida, definiendo el radio máximo Rmax que la burbuja

alcanzará. Una vez que alcanza su radio máximo, comienza la etapa de colapso, en la que

inicia la disminución volumétrica de la cavidad y aumenta la presión dentro de la misma,

lo que produce un recalentamiento del vapor. El punto mı́nimo de compresión volumétrica

alcanza de nuevo altas temperaturas lanzando una segunda burbuja, de menor energı́a,

que nuevamente presenta una expansión y colapso, repitiéndose el ciclo anterior hasta

eventualmente disiparse la energı́a contenida dentro de la burbuja.

De la relación de Rayleigh-Plesset (Ec. 2) es posible conocer el primer tiempo de colapso

de la burbuja de cavitación a través de la siguiente ecuación (Vogel, 1996):

τ c = 0.915Rmax

(
ρ

p∞

)1/2

. (3)

donde τ c es el primer tiempo de colapso de la burbuja y Rmax el radio máximo que alcanza

la burbuja. De la ecuación 3 se puede ver que si se conoce de antemano el radio máximo

y el instante en que sucede el primer tiempo de colapso de la burbuja, además, de la

densidad del medio, es posible determinar la presión externa ejercida sobre la burbuja de

cavitación. También se verifica que el tiempo de colapso es inversamente proporcional a
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la presión externa ejercida, ya que al haber una mayor fuerza que se opone a la expan-

sión de la burbuja, el tiempo para que se alcance el equilibrio de la presión del vapor con

la presión externa se reduce, provocando que el radio máximo alcanzado sea menor y

reduciendo el tiempo de colapso.

Figura 12: Esquema de una burbuja de cavitación en su primer tiempo de colapso y su rompimiento
de simetrı́a debido a la presión hidrostática (Tinguely, 2013).

Por otro lado, durante el colapso de la burbuja de cavitación puede ocurrir un rompimiento

en la simetrı́a esférica, el cual puede deberse a la cercanı́a a una superficie sólida o a

los efectos de presión hidrostática local sobre la superficie de la burbuja de cavitación

(Brennen, 2016). En la izquierda de la figura 12, se observa la burbuja de cavitación en el

instante del primer tiempo de colapso τ c, donde a lo largo de la superficie de la burbuja se

ejerce una presión debida a la presión hidrostática del agua más la presión de la columna

de aire dada por:

p∞(α) = p∞,c − ρgRmaxcos(α), (4)

De la Ec. 4 se puede ver que la presión que se ejerce sobre la superficie de la burbuja es

máxima en la dirección contraria de la fuerza de gravedad y mı́nima cuando es perpendi-

cular a esta (Ver Fig. 12).

La presión al centro de la burbuja es la debida a la columna de aire más la presión hi-

drostática a la profunidad h a la que se encuentra la burbuja en este punto, escribiéndose
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de la siguiente forma:

p∞,c = pair + ρgh, (5)

Por último, la presión al fondo de la burbuja es el acumulado de la presión que se ejerce al

centro de la burbuja más la presión hidrostática del centro al fondo de la burbuja definida

por la distancia Rmax:

pbottom = p∞,c + ρgRmax. (6)

De las ecuaciones 4 y 6 se puede observar que la presión hidrostática que se ejerce

sobre la superficie de la burbuja de cavitación es menor que la presión que empuja del

fondo hacia la superficie, por lo que al no haber una igualdad de fuerzas, principalmente

la debido a la fuerza que se ejerce en el fondo de la burbuja, se rompe la simetrı́a esférica

de la misma. De las simulaciones realizadas por (Tinguely, 2013) se puede ver cómo al

aumentar en un factor de 2X en la fuerza de gravedad, es más notorio la deformación al

fondo de la burbuja en el primer tiempo de colapso (Ver Fig. 12:derecha).

El rompimiento de la simetrı́a en la burbuja de cavitación ha cobrado importancia debido a

que se genera un chorro de vapor que viaja a velocidades de aproximadamente 100 m/s

(Tinguely, 2013), siendo también una de las causas en el deterioro de las propelas de los

barcos.

2.4.2.1. Partición de la energı́a

Cuando se trata de la utilización y depósito de energı́a de un haz láser pulsado enfocado

en un medio lı́quido, una porción de la energı́a Ep del pulso es transferida a los siguien-

tes procesos: rompimiento dieléctrico, cambio de fase y energı́a cinética, siendo los dos

últimos los que consumen mayor energı́a del pulso para desencadenar la creación de:

ondas de choque y burbujas de cavitación. Por ejemplo, la energı́a contenida dentro de

la primer burbuja en el momento de su primer tiempo de colapso, esta dada por (Vogel,

1996):
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EB =
4

3
πρR5

max

(
0.915

τ c

)2

, (7)

donde EB es la energı́a contenida en la burbuja. De la Ec. 3 y 7 se puede obtener otra

expresión del primer tiempo colapso en función de la energı́a de la burbuja, la presión

externa ejercida y la densidad del medio:

τ c =

(
3EB
4π

)1/3 0.915
√
ρ

p
5/6
∞

. (8)

Mientras la energı́a mecánica por ondas de choque depende directamente de la energı́a

del pulso que se utiliza para ionizar el medio y alcanzar cierta densidad de plasma, la

energı́a de evaporación es la energı́a del pulso que se transfiere al plasma o a la red

molecular para evaporar el medio circundante. La energı́a del pulso que luego es transfe-

rida a la burbuja de cavitación, es la que resulte después de haber ionizado los átomos y

evaporado el medio.

Para pulsos de corta duración (femtosegundos a picosegundos con energı́as del orden

de algunos µJ) la energı́a del pulso es convertida en proporciones similares a energı́a de

la burbuja y ondas choque (≈ 8.9 - 9.4 % cada uno), pero para pulsos de larga duración

(nanosegundos con energı́as del orden de algunos mJ), la conversión a ondas de choque

(≈ 42 %) aumenta a casi el doble de la energı́a transferida a la burbuja (≈ 25 %) (Hammer

et al., 1998). Por otro lado, la conversión a energı́a de evaporación es menor para pulsos

de larga duración y aumenta al disminuir la duración del pulso (Ver tabla 5).

Tabla 5: Conversión de la energı́a del pulso a energı́a mecánica y de vapor (Vogel, 1996).

30 ps (50 µJ) 30 ps (1 mJ) 6 ns (1 mJ) 6 ns (10 mJ)
Conversión de energı́a del

pulso Ep a energı́a mecánica
(Es + EB) [ %]

18.2 42.5 50.6 72.4

Conversión de energı́a del
pulso Ep a energı́a de
evaporación (Ev) [ %]

13.4 19.2 6.3 5.5

El hecho de por qué para pulsos de corta duración (ps) aumente la conversión a energı́a

de evaporación, es debida a que en éste regimen de pulsos sólo se esta promoviendo
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el fenómeno de ionización multifotón que contribuye a la generación de una cantidad

menor de densidad del plasma durante la transición del pulso comparada con pulsos del

orden de nanosegundos, donde se generan electrones libres por ionización multifotón y

cascada. La densidad de electrones libres que se van generando durante la transición

del pulso absorben energı́a del pulso y discipan una fracción de la energı́a en calor ya

sea por colisión entre electrones, con la red molecular, entre otros, promoviendo ası́ un

aumento local de la temperatura. Por lo tanto, una menor densidad del plasma resultante

requerirá absorber una mayor cantidad de energı́a del pulso para aumentar la temperatura

local del medio y alcanzar la termocavitación. Además, si la densidad del plasma que

se genera es geométricamente irregular (Ver Fig. 13:c-f), la evaporación del medio se

relizará de una manera menos eficaz, requiriendo más energı́a del pulso para evaporar

el medio. Por otro lado, para pulsos de larga duración (ns), se tiene una mayor densidad

de plasma debida a los procesos de ionzación multifotón y cascada que contribuye a

una mayor absorción de la energı́a del pulso para luego ser transferida para evaporar el

medio, además existen otros factores que ayudan a evaporar el medio como el fenómeno

de autoenfocamiento y geometrı́a del plasma homogéneo (Ver Fig. 13:a-b), por lo que

al final se requiere de una menor energı́a del pulso para evaporar el medio y entonces

mayor energı́a disponible para ser transferida a energı́a mecánica.

Figura 13: Rompimiento dieléctrico inducido por láser en agua a distintas duraciones del pulso. Las
zonas obscuras muestran en el centro la formación del plasma y en la periferia se observan las
ondas de choque y las burbujas de cavitación; la dirección del haz láser en todas las imágenes va
en sentido de izquierda a derecha y la zona de enfoque del haz se genera después de la linea vertical
(Hammer et al., 1998).
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Capı́tulo 3. Metodologı́a

En este capı́tulo se describirán brevemente las técnicas principales que permiten un

estudio resuelto en el tiempo y espacio para la dinámica de las burbujas de cavita-

ción, indicando sus principales ventajas y desventajas para los propósitos del trabajo de

ésta tesis, además de resaltar la importancia de utilizar la técnica de la Modulación de

la Transmitancia Espacial para obtener con precisión el instante en que ocurre el 1er.

tiempo de colapso de la burbuja de cavitación. Posteriormente, se describirán las con-

diciones bajo las cuales se indujo cavitación en cubetas cuarzo o plástico con HA y en

ojos de cerdo ex-vivo, ası́ también se describirán las condiciones de adquisición de las

señales tı́picas STM. Al final del capı́tulo se especifica la metodologı́a que se siguió para

el análisis de fotodaño por el haz de bombeo en córneas de cerdo ex-vivo, vı́a pruebas

histológicas, ası́ como del protocolo para la manipulación y preservación de los ojos de

cerdo que se utilizaron durante la realización del presente trabajo de tesis.

3.1. Descripción de las técnicas para la caracterización de la cavitación láser: im-

portancia de la técnica STM

Una vez que se inicia el mecanismo de rompimiento dieléctrico inducido por láser, se

desencadenan una serie de fenónemos los cuales pueden ser catalogados en tres áreas

para su estudio teórico y/o experimental: (i) el umbral de irradiancia para lograr el rompi-

miento dieléctrico, (ii) las caracterı́sticas y evolución temporal del plasma resultante y (iii)

los fenómenos de creación de la burbuja de cavitación y la emisión de la onda de choque.

En lo que corresponde al presente trabajo de tesis, gran parte del desarrollo experimental

que se realizó esta enfocado sólo en el estudio del fenómeno de cavitación en ojos de cer-

do ex-vivo, ya que da continuidad a una serie de trabajos anteriormente realizados, donde

la primera etapa consistió en un análisis teórico-experimental del umbral de formación de

plasma (Evans and Camacho-López, 2010) y la generación de burbujas de cavitación y

ondas de choque, sobre una muestra de gel agar (Evans et al., 2008), posteriormente se

pasó a un estudio numérico-experimental de la dinámica del fenómeno de cavitación en

lı́quidos presurizados (Devia-Cruz et al., 2012, 2013), y finalmente se realizó un estudio
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experimental sobre el fenómeno de cavitación en una cavidad ocular artificial presurizada

de uso oftálmico (Martı́nez, 2015).

Como se mencionó anteriormente en la sección 2.4, mediante la relación de Rayleigh-

Plesset derivando en la ecuación 3, es posible determinar la presión p0 a la que se en-

cuentra sometida un lı́quido, si se conocen de antemano el primer tiempo de colapso τ c

de la burbuja de cavitación, el radio máximo que alcanza Rmax y la densidad del medio

ρ. Por otro lado, el fenómeno de formación y evolución de las ondas de choque y burbu-

jas de cavitación ocurre desde unas decenas de nanosegundos una vez que se dispara

el pulso de bombeo y se extiende hasta unos cientos de microsegundos (considerando

múltiples colapsos de la burbuja de cavitación), y una vez que la energı́a depositada fue la

necesaria para ser transferida al medio y desencadenar los procesos de ruptura dieléctri-

ca (Evans and Camacho-López, 2010; Devia-Cruz et al., 2013). En este sentido, existen

diversas técnicas que han sido ampliamente utilizadas para el estudio espacial y temporal

de las burbujas de cavitación, entre las que destacan: i) Hidrófono óptico (Ramirez-San-

Juan et al., 2010), ii) Laser Shadowgraphy (Padilla-Martinez et al., 2014; Schaffer et al.,

2002), iii) Fotografı́a de alta velocidad y iv) Modulación de la transmitancia espacial (STM,

por sus siglas en inglés) (Devia-Cruz et al., 2013). Para el caso del hidrófono óptico, éste

sólo permite detectar zonas de alta presión frente a la pared de la burbuja, lo cual no

siempre ocurre en correspondencia a su radio máximo y en consecuencia no da un se-

guimiento preciso de los tiempos de colapso; además, desde un punto de vista clı́nico,

ésta serı́a una técnica invasiva pues requerirá de introducir el sensor de fibra óptica a la

cámara anterior del globo ocular. La técnica de Shadowgraphy proporciona información

de la dinámica temporal y espacial de las ondas de choque y las burbujas de cavitación,

por ejemplo, se puede conocer la velocidad a la que se propagan las ondas de choque y

la burbuja de cavitación; se ha reportado que éstas viajan a una velocidad de alrededor

de 1600 y 200 m/s, respectivamente, y que ésta velocidad se mantiene sobre un valor

promedio cuando el medio lı́quido (agua destilada) es sometido a diferentes presiones:

0 - 750 mmHg (Devia-Cruz et al., 2012). Sin embargo, la principal limitación es que se

usa un haz pulsado como flash de iluminación, por lo que se requiere de un gran numero

de pulsos (bombeo y de prueba) para poder recrear el evento de cavitación de principio

a fin. Por otro lado, cada pulso de bombeo genera una nueva burbuja, por lo tanto, la

recreación del evento de cavitación está basado en múltiples burbujas las cuales están
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sujetas a las fluctuaciones de energı́a pulso a pulso. Esto afecta la exactitud y precisión

en el comportamiento de la burbuja obtenido mediante ésta recreación (Ver Ec. 3).

(a) .

(b) .

Figura 14: (a) Modulación Espacial de la Transmitancia (STM) debido al crecimiento de la burbuja de
cavitación y (b) Señal eléctrica tı́pica de la técnica STM, donde se registra el crecimiento/colpaso de
la burbuja de cavitación generada con un solo disparo del haz de bombeo (Devia-Cruz et al., 2012).

Con la fotografı́a de alta velocidad, actualmente se reportan del orden de 250 000 fps, se

puede obtener información sobre la evolución espacial y temporal tanto de las ondas de

choque como de las burbujas de cavitación, pero no es posible determinar con precisión

el tiempo de colapso de la burbuja, ya que esta ocurre en un intervalo de unos cuantos

microsegundos que no puede ser resuelta durante la captura entre cada cuadro. Para re-

solver esta problemática, (Devia-Cruz et al., 2012) propuso la técnica STM basada en el

cambio de la transmisión óptica de un haz de prueba en un sistema bombeo-prueba que

consiste de dos haces. El haz de bombeo es pulsado (Nd:YAG, λ= 532 nm, Minilite II) y el

de prueba es continuo (He-Ne, λ= 633 nm). El haz de bombeo proporciona un pulso que
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es enfocado dentro del medio para inducir el fenómeno de cavitación; el haz de prueba

se propaga de forma colineal al bombeo y pasa a través de la burbuja de cavitación, la

cual actúa como una lente negativa u obstáculo, causando que una cantidad de la luz

proveniente del haz de prueba se refracte y/o retrorefleje. La luz transmitida se colecta

con una lente y con ayuda de un fotodetector, se despliega ésta señal en un osciloscopio

(Ver Fig. 14:a). Ası́, a medida que aumenta el tamaño de la burbuja (obstáculo) disminuye

la cantidad de luz que llega al fotodetector hasta alcanzar un valor mı́nimo que corres-

ponde el radio máximo de la burbuja, posteriormente la burbuja comenzará a colapsar

disminuyendo su tamaño y aumentando la cantidad de luz que llega al fotodetector, éste

proceso se repite varias veces hasta eventualmente disciparse la energı́a contenida en

la burbuja. El tiempo de respuesta (tr) del fotodectector (DET10A, Thorlabs) del orden

de 1 ns y la frecuencia de muestreo del osciloscopio (DPO4000, Tektronix) de 1 GHz,

permiten registrar trazas de alta resolución temporal sobre la dinámica de la burbuja de

cavitación, logrando ası́ disminuir la incertidumbre sobre el tiempo de colapso (Ver Fig.

14:b). Además, con esta configuración se puede realizar un estudio resuelto en el tiempo

para una burbuja de cavitación generada con un solo pulso del haz de bombeo.

3.2. Inducción de la cavitación láser en cubetas con HA

Previo a los experimentos de cavitación láser en HA de ojos de cerdo ex-vivo, se realizó la

caracterización del haz de bombeo (Nd:YAG, λ(2ω)= 532 nm) para conocer el parámetro

de calidad del haz Gaussiano M2 y el área de la sección transversal en la cintura del

haz para dos lentes de longitudes focales de: 25.4 y 12 mm. Ambos parámetros fueron

obtenidos mediante un sistema de Plano Equivalente al Blanco (PEB), el cual permite

analizar en un plano imagen equivalente los perfiles de intensidad del plano de enfoque

sobre el blanco (Ver Fig.15). Para evitar imágenes saturadas sobre el CCD, se colocaron

filtros de densidad neutra (D.N.) en la cámara y se caracterizó el haz a la mı́nima energı́a

por pulso de 400 µJ utilizando el sistema atenuador: placa λ/2 y cubo polarizador.

Una vez que se conoce el tamaño de la cintura del haz y la energı́a por pulso Ep del haz

de bombeo, es posible determinar la fluencia (J/cm2) con la que se formarán las burbujas

de cavitación.
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Es importante mencionar que primero se realizaron experimentos de cavitación láser con

HA extraı́do de ojos de cerdo ex-vivo, porque no se tenı́an resultados previos con la

técnica STM en éste medio, por lo que para simplificar las complicaciones debidas a la

morfologı́a y fisiologı́a de la córnea e iris, principalmente, se optó por analizar la dinámica

temporal de las burbujas de cavitación en HA dentro de cubetas de cuarzo y plástico.

Figura 15: Arreglo experimental para la caracterización del haz de bombeo en un sistema de PEB.

El esquema de la técnica STM acoplada a la cubeta con HA bajo un sistema de presuriza-

ción, se muestra en la Figura 16. El arreglo experimental para la inducción del fenómeno

de cavitación consta de 2 etapas: 1) monitoreo de la energı́a del haz de bombeo mediante

la calibración de la señal eléctrica que registra el fotodiodo-2 (τ r ≈ 6.2 µs, DET10A mo-

dificado, Thorlabs) y la despliega en el osciloscopio (DPO4000, Tektronix), y 2) la etapa

de generación de cavitación láser utilizando: (i) un sistema atenuador, (ii) un expansor

del tipo Galileano; conformado por una lente negativa L3(f = 30 mm) y una lente positiva

L4(f = 75 mm), para lograr un factor de amplificación G = 2.5X sobre un diámetro apro-

ximado del haz de bombeo de 4 mm (FWHM) a la entrada; esto con el fin de reducir el

área del haz enfocado y en consecuencia aumentar la fluencia del haz de bombeo sin

incrementar la energı́a por pulso, y finalmente, (iii) una lente positiva L1 de distancia focal

igual a 12 ó 25.4 mm.

La técnica STM se implementó alineando el haz de prueba de forma perpendicular al haz

de bombeo, además se utilizaron filtros de DN y un filtro pasa altas (FPA) con una longitud

de onda de corte λc : 600 nm, para evitar la saturación del fotodiodo y eliminar la señal
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del haz de bombeo, respectivamente. Los cambios en la intensidad óptica transmitida

serán registrados por el fotodiodo-1 (τ r ≈ 620 ns, DET10A modificado, Thorlabs) y serán

desplegados en el osciloscopio. El diámetro del haz de prueba es de 2.6 mm (FWHM),

medido de manera directa con una cámara CCD (PLB776U, Pixelink).

Se utilizó un sistema regulador de presión con un rango de 0 a 300 mmHg. Las dos tomas

de salida se conectaron: una al manómetro digital (PDMM01, PYLE) cuya resolución es

de ± 3 %, y la otra, a una cubeta de cuarzo o plástico que contiene el HA.

Figura 16: Arreglo óptico de la técnica STM en cubeta con HA bajo un sistema de presurización.

3.2.1. Procedimiento

Para la realización de los experimentos de cavitación láser en cubetas con HA, se propu-

so reproducir parte de los resultados obtenidos por (Devia-Cruz et al., 2012) y (Martı́nez,

2015) en: agua destilada y solución salina, respectivamente. Dichos resultados se ex-

presaban en gráficas del tipo: energı́a de bombeo vs 1er. tiempo de colapso a distintos

valores de presión externa y presión externa vs 1er. tiempo de colapso. El objetivo fue

comprobar la reproducibilidad de la dinámica de las burbujas de cavitación para un medio
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como el HA y en el rango de la presión externa aplicada equivalente a la PIO. Por otro

lado, la señal tı́pica de STM en el osciloscopio, para distintas energı́as de bombeo permite

identificar el umbral de energı́a para el cual se obtiene con precisión el primer tiempo de

colapso.

Figura 17: Arreglo experimental de la técnica STM para el estudio de cavitación en cubetas con HA.

Con la cubeta de plástico y HA se realizaron mediciones con Ep de: 1.25, 2.16, 3.25, 4.08

y 5.48 mJ, a una taza de repetición de 1 Hz, utilizando la lente L1(f= 12 mm), tomando

un promedio de 32 disparos del pulso de bombeo a una presión externa constante P

de 7 mmHg. Posteriormente, se realizaron mediciones con la misma muestra y bajo las

mismas condiciones de tasa de repetición y de promediado de la señal, pero ahora se

utilizó Ep: 3.25, 4.08 y 5.48 mJ, para un rango de P de: 7 - 42 mmHg, en incrementos de

5 mmHg; recordando que la PIO de interés está entre 10 y 60 mmHg. La misma muestra

de HA, tres dı́as después de su colección, se le aplicó una energı́a Ep de 11.88 mJ, a una

tasa de repetición de 10 Hz, utilizando la lente de 12 mm de distancia focal, tomando un

promedio de 32 muestras por señal STM y variando P de 10 a 46 mmHg con incrementos

de 2 mmHg (Ver Fig. 17).

Una segunda muestra de HA se colocó en una cubeta de cuarzo y se utilizó durante el

mismo dı́a de su colección, la energı́a mı́nima para inducir cavitación fue de 2.91 y 6.52
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mJ durante el mismo dı́a de su colección, a una tasa de repetición de 10 Hz, utilizando

la lente de 12 mm de distancia focal y tomando un promedio de 32 disparos del pulso de

bombeo y variando la presión externa de 10 a 40 mmHg con incrementos de 2 mmHg.

3.3. Inducción de la cavitación láser en ojos de cerdo ex-vivo

Figura 18: Arreglo óptico de la técnica STM en un ojo de cerdo ex-vivo presurizado.

El arreglo experimental utilizado para la implementación de la técnica STM en ojos de

cerdo ex-vivo consta de la misma etapa que se utilizó para la generación de cavitación con

HA en las cubetas de cuarzo o plástico (Ver. Fig. 16). Sin embargo, el haz de prueba se

configura como se muestra en la figura 18. Esta nueva configuración consta de 3 nuevas

secciones: (i) compresión del haz, (ii) ángulo de incidencia con respecto a la superficie

corneal y (iii) colección del haz en el fotodiodo-1. Para la sección de compresión del haz,

se utilizó un telescopio Kepleriano con un factor G de 0.4X, para obtener a la salida un

diámetro aproximado del haz de 1.6 mm (FWHM). El ángulo de incidencia y la colección

del haz de prueba dependen de la manera en la que se está irradiando el ojo con el

haz de bombeo; para este trabajo esto se esquematiza en la Fig. 19. Como se muestra

en la Fig. 19, el haz de bombeo se propaga a incidencia normal en la zona central de

la córnea, mientras que el haz de prueba incide de manera oblicua con respecto a la

superficie corneal y cerca de la zona donde incide el haz de bombeo. El iris se utiliza

como superficie reflectora y se colecta el haz esparcido mediante un sistema de lentes
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(L5 y L6 con longitudes focales de: 10 y 2.54 cm, respectivamente) que lo enfocan sobre

el fotodiodo-1. La utilización de un espejo en el trayecto del haz de prueba permite ajustar

la localización del haz de prueba en la zona donde se están generando las burbujas de

cavitación dentro de la CA.

Figura 19: Adaptación de la técnica STM dentro de la CA en un ojo de cerdo ex-vivo. La zona de
irradiación indicada en la vista frontal (cı́rculo amarillo), corresponde tanto al haz de bombeo como
al de prueba.

Por otro lado, cada ojo de cerdo fue colocado sobre un soporte de plástico donde queda

expuesta sólo el área de la córnea y la zona del nervio óptico (Ver Fig. 20:A-B). En la Fig.

20:B, se observa la adaptación de la técnica STM en un ojo de cerdo; se tiene control

sobre dos ejes x − y y el ángulo de rotación θ. Para lograr un mayor control y precisión

tanto en la zona como en la profundidad de irradiación, se utilizaron dos monturas de

traslación y una de rotación. La montura que controla el movimento en el eje x que da

la profundidad de penetración del haz de bombeo, ofrece un paso mı́nimo de 10 µm,

mientras que la montura que controla el movimiento en el eje y, da un paso mı́nimo de

25µm.

Como se observa en la parte B de la figura 20, se utilizó una jeringa para atravezar el

nervio óptico y llegar a la cámara posterior (C.P.) donde se encuentra el humor vitreo

(HV). Una vez dentro de la C.P., éste se presuriza con aire gradualmente hasta alcanzar

10 mmHg. Según lo obtenido por (He et al., 2012) en experimentos con ojos de cerdo ex-

vivo, al realizar una canulación al interior de la C.P. para inducir condiciones de glaucoma,

los efectos de acomodación del iris, cristalino y córnea se traducen en que la presión

ejercida dentro de la C.P. sea la misma que la que se mide dentro de la CA. Sin embargo,

las dimensiones de las dos cámaras se modifican, ya que mientras en la C.P. existe un
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Figura 20: Condiciones de irradiación y presurización en un ojo de cerdo ex-vivo para inducir ca-
vitación láser y monitorearlo mediante la técnica STM. (A) Pieza sujetadora para ojos de cerdo, (B)
Adaptación de la técnica STM en ojos de cerdo y (C) Ejemplo de haz esparcido cuando el haz de
prueba se refleja en el iris y atravieza la córnea.

desplazamiento de alrededor de 170 µm, en la CA hay una disminución de alrededor de

80 µm (PIO: 10- 26 mmHg).

Antes de iniciar con los experimentos de cavitación, es necesario identificar la ubicación

de la cintura del haz de bombeo dentro de la CA, para esto se utilizó el sistema de PEB,

ası́ se ubica la superficie del epitelio corneal y a partir de esta superficie se puede ubicar

la localización de la cintura del haz a lo largo del eje de propagación. Se corroboró que

es necesario ubicar la cintura del haz de bombeo a ∼ 1 mm por debajo de la superficie

corneal para generar las burbujas de cavitación. 1 mm corresponde a lo que la literatura

indica como la profunidad necesaria para atravesar el espesor corneal y estar dentro de

la CA en ojos de cerdo de la especie sus scrofa domestica (Irene Sanchez et al., 2011).

Para ubicar la superificie corneal de los ojos de cerdo con respecto a la cintura del haz

de bombeo, se puede analizar una imagen del perfil de intensidad del haz enfocado en

la superficie de la córnea mediante el PEB (Ver Fig. 21). Al ubicar la superficie corneal a

la distancia focal de la lente el haz reflejado se contrapropaga siguiendo exactamente el

mismo camino óptico de incidencia y al pasar por la lente será colimado y será enfocado

por la segunda lente en el plano de la cámara CCD (Ver Fig. 21:B). Si la superficie corneal

se coloca lejos de la distancia focal, es decir, fuera de la distancia de Rayleigh, donde la

fase de los frentes de onda dejan de ser planos, entonces el haz en retrorreflexión ahora

converje o diverje y al pasar por la lente el haz no será colimado resultando en una imagen

desenfocada del haz en la cámara CCD (Ver Fig. 21:C-D).
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Figura 21: Propagación de un haz gaussiano enfocado en espacio libre y frente a un obstáculo: ojo
de cerdo.

3.3.1. Procedimiento

Con la técnica STM adaptada en la CA de los ojos de cerdo ex-vivo, se pretende com-

prender la dinámica de las burbujas de cavitación en función de la energı́a del pulso de

bombeo y la presión externa ejercida dentro del rango de la PIO. Con el fin de cumplir con

estos objetivos, se establecieron dos procedimientos: (I) Obtención de la curva P vs τ c

y (II) Variabilidad de τ c(Ep, P ). Se utilizó el arreglo experimental mostrado en la Ver Fig.

22, comparando los resultados obtenidos para varios ojos de cerdo al variar la presión

ejercida y la energı́a por pulso, principalmente.

3.3.1.1. Obtención de la curva presión vs tiempo de colapso

Para poder demostrar que es posible implementar un sensor de presión del tipo tonométri-

co por cavitación láser en un globo ocular, se recurre al modelo de Rayleigh-Plesset que

relaciona el radio máximo de la burbuja de cavitación Rmax, la densidad del medio ρ y

la presión ejercida por el medio P , con el primer tiempo de colapso τ c de la burbuja de

cavitación. En nuestro caso, si es posible adaptar la técnica STM en la CA de un globo

ocular para tener un estudio resuelto en el tiempo de las burbujas de cavitación, se puede
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Figura 22: Arreglo experimental de la técnica STM para cavitación en ojos de cerdo ex-vivo.

entonces obtener una relación directa entre τ c y P .

Cada uno de los ojos utilizados se irradiaron en la zona central de la córnea (Ver Fig. 19)

con el fin de generar burbujas en la zona más amplia de la CA y ası́ reducir la interacción

de las ondas de choque y la burbuja con las fronteras (iris y córnea). La profundidad de

enfoque del haz de bombeo con respecto a la superficie corneal fue de ≈ 1mm, los pulsos

de bombeo se depositaron a una tasa de repetición de 1 Hz, promediando 16 muestras

por señal STM registrada por el fotodiodo-1, se uso una energı́a por pulso Ep de: 13 y

16.4 mJ, y se varió la presión externa ejercida P de 10 a 60 mmHg, en pasos de 4 mmHg.

3.3.1.2. Variabilidad del tiempo de colapso en función de la presión y energı́a de

bombeo

Un aspecto importante es determinar la dispersión de τ c en función de P y EP para

distintos ojos de cerdo, y ası́ establecer la reproducibilidad de la técnica.

La meta es el poder implementar la técnica STM como sensor de presión; suponiendo

que se deban aplicar no más de cinco pulsos del haz de bombeo para poder determinar
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la PIO del paciente. Los resultados obtenidos sirvieron para conocer los valores de EP

que ofrecen mayor estabilidad y menor dispersión de τ c. Mientras que para la curva de P

vs τ c, se pudieron validar y comparar los resultados obtenidos en la Sec. 3.2 para cubetas

de cuarzo o plástico con HA.

Para la dispersión de τ c en función de EP , se utilizaron tres ojos de cerdo aplicando

las mismas condiciones de frecuencia de repetición (1 Hz), adquisición de la señal STM

(sin promediar), presión externa (12 mmHg) y ubicación de la cintura del haz de bombeo

(≈1 mm). El sistema atenuador de energı́a se configuró para que el haz de bombeo emita

a: 12, 13 y 13.9 mJ, y se utilizó un medidor de energı́a piroeléctrico (PM320E, Thorlabs)

colocado en uno de los brazos del D.H., para monitorear en tiempo real la energı́a por

pulso depositada.

Por último, para la validación de τ c en función de P , se utilizaron tres ojos de cerdo apli-

cando las mismas condiciones de frecuencia de repetición (1 Hz), adquisición de la señal

STM (sin promediar), ubicación de la burbuja de cavitación (≈1 mm) y energı́a del pulso

de bombeo (13 mJ), para una presión externa entre 13 y 40 mmHg, con incrementos de

3 mmHg.

3.4. Colección y manipulación de ojos de cerdo ex-vivo

Todos los ojos de cerdo (Sus scrofa domestica) utilizados para la realización de este tra-

bajo fueron obtenidos por donación del Rastro Municipal de Ensenada, B.C., México, sin

conocer la procedencia, edad o peso del cerdo. Cada uno de los ojos enucleados por

el rastro municipal, fueron recogidos hasta 1 hora después de haber sido sacrificado el

cerdo y depositados en un recipiente térmico con hielo para su transportación (alrededor

de 1 hora). Cada ojo fue disecado para separar y remover tejido ocular no deseado (con-

juntiva, músculo y tejido extraocular) con tijeras y bisturı́. Posteriormente se enjuagaron

con agua corriente y aquellos que no se utilizaron en las primeras horas, se almacenaron

y colocaron por separado en tubos de plástico de 50 mL o en un vaso de precipitado

(100 mL), con una solución amortiguadora PBS preparada (NaCl, KCl, Na2HPO4, H2O,

KH2PO4 al: 1X, pH= 7.35, 10 a 15 mL por ojo), para su almacenamiento en refrigeración

a una temperatura de 2 ◦C (Ver Fig. 23).



44

Figura 23: Procedimiento para la manipulación de los ojos de cerdo ex-vivo. (A) Ojo de cerdo
enucleado recién colectado del Rastro Municipal de Ensenada, (B) ojos de cerdo disecados y (C)
almacenamiento de los ojos de cerdo.

Durante la colección de los ojos de cerdo se observó la presencia de una franja de daño

a lo largo de la córnea (Ver Fig. 23:B-inferior ). El daño observado se debe al tratamiento

térmico que sufren los cerdos, por lo que se procedió a solicitar los ojos de cerdo sin

someterlos a este procedimiento para evitar el daño causado a la córnea.

3.4.1. Extracción del HA

Para los experimentos de cavitación láser en cubetas con HA, se procedió de la siguiente

manera: i) se utilizó el HA de tres ojos de cerdo por cubeta; los ojos se colectaron después

de ser sumergidos en la tina con agua hirviendo, ii) de cada ojo se le extrajo hasta 400 µL

de HA con la ayuda de una jeringa de 10 mL ingresada de manera paralela al iris, pero

lejos del mismo para evitar irrigación del pigmento y que éste se mezcle con el HA, y iii)

el HA extraı́do se vertió en cubetas de plástico o cuarzo hasta alcanzar un volumen de

aproximadamente 1200 µL por cubeta (Ver Fig. 24).
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Figura 24: HA de ojos cerdo en cubetas de cuarzo o plástico. La mezcla del HA de cada uno de los
ojos de cerdo colectados, corresponde a antes (A) y después (B) de ser sumergidos los cerdos en
la tina con agua hirviendo. En (C) se muestra el mecanismo para presurizar cada cubeta con HA.

3.4.2. Manipulación de ojos de cerdo ex-vivo

Para los experimentos de cavitación láser con el globo ocular completo, se procedió de la

siguiente manera: una vez que los ojos son disecados, se seleccionó uno para colocarlo

sobre una gaza y aplicarle de 3-4 gotas de pil-ofteno (pilocarpina al 2 %) sobre la córnea

húmeda, mientras que los demás ojos se almacenaron a una temperatura de 2◦C. El

tiempo de espera para alcanzar una pupila miótica es de alrededor de 1 hora (Ver Fig.

25), posteriormente se colocó el ojo sobre el soporte donde se presurizó y se realizaron

las pruebas de cavitación. Los ojos almacenados en refrigeración pasan por el mismo

procedimiento antes mencionado, sólo que al sacarlos del refrigerador se mantienen a

temperatura ambiente alrededor de 30 min. para templarlos. Cabe mencionar que todos

los resultados aquı́ mostrados son de ojos manipulados no más de 6 hrs después de

haber sidos colectados, con el fin de tratar de simular las condiciones más reales de un

ojo vivo.

Es importante hacer notar que si no se aplican las gotas de pilocarpina para relajar el

iris, se tendra una menor superficie de reflexión para el haz de prueba (Ver Fig. 25: al

tiempo t = 0) y, en consecuencia, un menor grado de libertad en el ángulo de incidencia

del haz de prueba que además requiere de la superposición de la zona de generación de

cavitación dentro de la CA (Ver Fig. 19).
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Figura 25: Acción de la pilocarpina para estimular la relajación del iris.

3.5. Fotodaño en córneas de ojos de cerdo ex-vivo

El análisis del fotodaño tiene como propósito identificar la cantidad de pulsos del haz de

bombeo necesarios para provocar daño fisiológico en tres zonas especı́ficas de la córnea:

epitelio, estroma y membrana de Descemet, bajo la configuración para la deteccción de

señales STM dentro de la CA de los ojos de cerdo ex-vivo. El daño puede ser debido a

las ondas de choque; las burbujas de cavitación; los chorros de vapor; la absorción lineal

del medio, etc.

Las pruebas se hicieron con diez ojos de cerdo enucleados, los cuales se colectaron

el mismo dı́a del sacrificio y se transportaron en un recipiente térmico con hielo. Ca-

da ojo se disecó para remover tejido no deseado y se puso en solución PBS para su

almacenamiento, tal y como se describió previamente en la Sec. 3.4. Se establecieron

cuatro condiciones de irradiación variando sólo la cantidad de pulsos: 1, 20, 200 y 2000,

manteniendo la misma profundidad de irradiación de ≈ 1 mm, misma energı́a por pulso

Ep = 13 mJ y presurizándolos a 15 mmHg. Se estableció una tasa de repetición de 1 Hz

para las irradiaciones de una y veinte pulsos, y 10 Hz para los de doscientos y dos mil

pulsos.

Después de la irradiación en la zona central de la córnea y bajo las condiciones ante-

riormente mencionandas, se procedió a disecar la córnea con bisturı́ y tijeras, colocar

la córnea sobre una gaza estéril dentro de una caja de petrı́ y verter una solución PBS

para su transporte. Cada córnea se pasó luego a un tubo de centrı́fuga (15 mL) y se

sumergió en solución fijadora Davidson (Sigma, 20 mL) durante 24 horas a temperatura

ambiente. 24 horas después se sacaron las córneas y se sumergieron en etanol (2 mL,
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70 %) para luego realizar el análisis histológico mediante el apoyo brindado por el Labo-

ratorio de Patologı́a y Análisis Clı́nicos de Ensenada, B.C., México.

Las diez córneas se recubrieron con parafina por 24 horas y posteriormente se realizaron

dos cortes transversales de aproximadamente 1 mm de espesor en la zona central de

cada córnea (zona de irradiación). Los 2 cortes de cada córnea se sumergieron en para-

fina para formar bloques y hacer cortes con el microtomo (American Optical y Reichert).

Por cada córnea se obtuvieron 8-10 cortes (4 µm de espesor), que se mantuvieron en

portaobjetos. Por último, se tiñó con hematoxilina-eosina de Harris, lo cual permitió teñir

de azul los núcleos celulares y de rosa las estructuras basadas en colágeno presentes

en el estroma (Ver. Fig. 26).

Figura 26: Procedimiento para análisis histológico de córneas de cerdo irradiadas.
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Capı́tulo 4. Análisis y discusión de resultados

En este capı́tulo se presentan y se discuten los resultados obtenidos de cavitación indu-

cida por láser en HA. Se analiza: la propagación de los haces bombeo y prueba dentro

del modelo de ojo de cerdo mediante una simulación; las propiedades ópticas del medio

(HA); y de las curvas del tipo P vs τ c y Ep vs τ c obtenidas con HA dentro de cubetas de

cuarzo o plástico. También, se presentan los resultados de la adaptación de la técnica

STM dentro de la CA para varios ojos de cerdo ex-vivo, analizando las señales de STM

y construyendo la curva P vs τ c. Se analiza la dispersión de τ c en función de P y Ep.

Por último, se presentan los resultados de pruebas histológicas que se realizaron para

estudiar el fotodaño que se genera en la córnea a Ep constante y variando la cantidad

de pulsos depositados para la generación de cavitación en la CA.

4.1. Caracterización de los haces de bombeo y prueba

Para poder comparar el valor del área en el foco del haz de bombeo obtenido experi-

mentalmente con lo que predice la teorı́a, es necesario primero conocer el parámetro de

calidad M2 para el láser utilizado en los experimentos, siendo que para un haz gaussiano

ideal M2 = 1. Láseres de alta calidad en su modo espacial tienen un valor de M2 que

puede estar entre 1 y 2, para calidades inferiores se conseguirán valores mayores a 2

y de hasta 2 dı́gitos para láseres de alta potencia de baja calidad en el modo espacial.

Utilizando la ecuación de propagación para haces gaussianos y considerando z >> ZR,

donde z es la distancia de propagación del haz gaussiano, medida respecto a la cintura

del haz, y ZR es la distancia de Rayleigh, se obtiene la ecuación para M2 (Silfvast W.T.,

1999):

M2 =
θ′πW ′

0

λ
(9)

donde θ′ es la divergencia del haz gaussiano en ángulo medio y W ′
0 es el radio de la

cintura del haz; para nuestra situación ambos se midieron en un plano imagen definido

por el sistema PEB (Ver Sec. 3.2), y λ es la longitud de onda del haz. En la tabla 6 se
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muestran los valores obtenidos para M2 sobre los ejes x − y para los haces de bombeo

y prueba aplicando la Ec. 9. Los valores obtenidos de θ′ y W ′
0, a partir de las imágenes

del perfil de intensidad registradas por la cámara CCD, contienen el ajuste a una función

gaussiana (con ayuda del software ImageJ) para ser consistente con la derivación de

la Ec. 9. Cabe mencionar que los parámetros de propagación obtenidos para el haz de

prueba no fueron obtenidos mediante el sistema PEB, sino que se colocó una lente a la

salida del láser de prueba y se analizaron los perfiles de intensidad en y lejos (z >> ZR)

de la zona focal.

Tabla 6: Divergencia del haz y parámetro de calidad determinado experimentalmente para los haces
de bombeo y prueba.

θ′x θ′y M2
x M2

y

Haz de bombeo 4.7 mrad 5.8 mrad 6.1 7.7
Haz de prueba 2.8 mrad 3 mrad 1.3 1.4

Una vez que se conoce M2, es posible determinar el radio W0 del haz de bombeo en el

plano de enfoque utilizando la siguiente expresión (Silfvast W.T., 1999):

W0 =
2λfM2

πD
(10)

donde f es la longitud focal de la lente L1 (Ver Fig. 16) y D el diámetro del haz de bombeo

que incide sobre la lente L1. Para el caso de la lente L1, se usaron dos lentes con distintas

distancias focales, para la lente con f = 12 mm, se cubrió con el haz de bombeo ≈ 79 %

de la apertura de la lente, y para la segunda lente de f = 25.4 mm fue de ≈ 39 %. Esto

da como resultado que la apertura numérica (NA) en propagación libre del haz para la

lente de 12 mm de distancia focal sea NA = 0.4, mientras que para la lente de 25.4 mm

sea NA = 0.2.

Tabla 7: Comparación teórico/experimental del radio del haz de bombeo en la zona focal para dos
lentes positivas.

Experimental Teórico

W0x W0y Área † W0
‡

L1(f = 12 mm) 4.4 µm 3.7 µm 5.1x10−7cm2 3.2 µm
L1(f = 25.4 mm) 5.5 µm 5.7 µm 9.9x10−7cm2 6.0 µm

†Incluye corrección por amplificación del sistema óptico con ayuda de matrices ABCD y conW0 obtenido
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La tabla 7 muestra el tamaño del haz medido experimentalmente y el calculado usando

la expresión 10. Se puede observar que los valores experimentales obtenidos y los que

la teorı́a predice concuerdan.

A continuación se describirá la propagación de los haces de bombeo y prueba a través

de un modelo de ojo de cerdo mediante el software WinLens3D. Los resultados de las

simulaciones que a continuación se presentan permitirán establecer las condiciones bajo

las cuales habrán de incidir los haces de bombeo y prueba en la superficie corneal para

optimizar la técnica STM dentro de la CA de los ojos de cerdo. La simulación permite

además estimar la fluencia (J/cm2) en la zona focal dentro de la CA y el tamaño del haz

en la superficie de la retina.

4.1.1. Propagación del haz de prueba

Para la realización de las simulaciones de la propagación de los haces bombeo-prueba,

se utilizó el software WinLens3D Basic (V. 1.2.6). Los parámetros de entrada utilizados

para el modelo del globo ocular se muestran en la tabla 8, tomando como referencia los

datos de: (Vojnikovi et al., 2013; Benes et al., 2013).

Tabla 8: Parámetros para el modelo del globo ocular. Los parámeros Sep. y Ap/2 están en milı́metros.

No. Elemento Parámetro
de superficie

Superficie † R †† Sep. n †† V †† Q †† Ap/2 ††

1 Córnea A 7.7 0.88 1.376 56.28 -0.18 5.5
2 A 6.8 0 1.334 52.71 -0.26 5.5
3

HA

A 6.8 3 1.334 52.71 -0.26 5.5
4 S 0 0 1.334 52.71 0 5.5
5 S 0 0 1.334 52.71 0 5.5
6 S 12.4 0 1.417 53.46 0 5.5
7 Cristalino S 12.4 4 1.417 53.46 0 5.5
8 A -8.1 0 1.337 53.33 0.96 5.5
9 HV A -8.1 16.2 1.337 53.33 0.96 5.5
10 Retina S -12 0 1 0 0 11

experimentalmente cuando la intensidad decae como 1/e2.
‡W0 y θ calculado cuando la intensidad decae como 1/e2.
†A y S indican una superficie asférica o esférica, respectivamente.

†† R,n, V,Q yAp/2 corresponden a: radio de curvatura, ı́ndice de refracción, número de Abbe, coeficiente
de asfericidad y apertura media, respectivamente.
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Parte de la optimización de la técnica STM es el conocer la trayectoria que sigue el haz de

prueba desde que incide en la córnea hasta cuando éste se refleja en el iris y sale del ojo.

El propósito es que en su trayecto el haz de prueba pase por la zona de generación de las

burbujas de cavitación y ası́ poder obtener la traza STM y a partir de ésta conocer el 1er.

tiempo de colapso y el radio máximo que alcanza la burbuja. Como se puede observar

en la figura 27:B; en un esquema simplificado de la técnica STM, si el haz de prueba

no cubre en su totalidad el instante cuando la burbuja alcanza su radio máximo Rmax, los

valores registrados de Rmax y τ c serán menores que los realmente alcanzados y entonces

se tendrá un error en la estimación de la presión externa ejercida P si éste se deduce a

partir de los dos valores anteriores.

Figura 27: Esquema de la técnica STM con el haz de prueba cubriendo total (A) y parcialemnte (B) la
zona de generación de las burbujas de cavitación.

La Fig. 28 muestra el resultado de la propagación del haz de prueba através de la CA en

el modelo de ojo de cerdo y en la tabla 9 se muestran los parámetros utilizados. En este

caso se considera que el haz de bombeo genera las burbujas de cavitación en la vecindad

de la córnea (marcada en la posición con una estrella amarilla) y que el haz de prueba
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tiene un radio W0 de 800 µm a la entrada. Para lograr que el haz de prueba coincida en

la zona de generación de las burbujas de cavitación, y que además éste se refleje en una

parte de la superficie del iris para posteriormente colectar la señal, fue necesario hacerlo

incidir a un águlo θ de 52◦, respecto a la normal de incidencia del haz de bombeo y realizar

un desplazamiento δ del ojo de 1.1 mm, respecto al punto de entrada del haz de bombeo

(Ver Fig. 28:A). En la figura 28:B se observa que al disminuir el ángulo de incidencia por

almenos 3◦, decrece el area de reflexión en el iris lo que llevarı́a a la pérdida o atenuación

de la señal STM. Por otro lado, al aumentar el ángulo de incidencia a 60◦ (Ver Fig. 28:C),

se observa que se tiene una buena cobertura sobre la zona de cavitación, pero los rayos

reflejados por el iris, y posteriormente refractados por la córnea, tienen una trayectoria a

la salida cercana al tejido limbo corneoescleral, lo cual imposibilitarı́a la colección de la

señal en una situación real ya que ésta zona es ópticamente opaca en el visible.

Figura 28: Simulación del haz de prueba propagándose en la CA de un ojo de cerdo a distintos
ángulos de incidencia. La estrella indica la zona de generación de las burbujas de cavitación por el
haz de bombeo.

Cabe mencionar que el tamaño del iris mostrado en la tabla 9, representa el valor medido

experimentalmente de un ojo de cerdo, después de haberle aplicado 4 gotas de pilocar-

pina y esperado 2 horas para conseguir un ojo miótico.

De los resultados presentados en la Fig. 28, se puede decir que: aprovechando el mayor

volumen que representa estar en la zona central de la CA para reducir los efectos de

interferencia de las ondas de choque reflejadas por las superficies circundantes y, utili-

zando una configuración de bombeo-prueba de forma no colineal, la mejor opción en la

adaptación de la técnica STM en el modelo de ojo de cerdo es la que se esquematiza
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Tabla 9: Parámetros de propagación del haz de prueba en la CA de ojo de cerdo.

Parámetros de entrada
Fig. 28:A Fig. 28:B Fig. 28:C

W0 [mm] 0.8 0.8 0.8
θ [grados] 52 49 60

Ancho del iris [mm] 1.5 1.5 1.5
δ [mm] 1.1 1.1 1.1

en la Fig. 28:A, ya que el haz de prueba cubre la zona de generación de las burbujas de

cavitación, y se aprovecha sin pérdidas, el área del iris miótico para colectar la señal STM

en el detector. Además, se pudo determinar la sensibilidad en el ángulo de incidencia del

haz de prueba, ya que en un rango de no más de 10 grados se disminuye o se pierde la

señal STM.

4.1.2. Propagación del haz de bombeo

En la sección 3.2 se mencionó sobre la caracterización del haz de bombeo para conocer

la fluencia que se estarı́a depositando dentro de la CA de los ojos de cerdo, sin embargo,

el cálculo del área en la cintura del haz de bombeo fue realizado en propagación libre y

no considerando, al menos, los efectos de refracción debidos al modelo de ojo de cerdo.

En este sentido, esta sección tiene por objetivo el poder determinar el factor de correción

en el área de la cintura del haz de bombeo al pasar de propagación libre al modelo de ojo

de cerdo. Además, se calculará el valor de fluencia una vez que el haz se propaga hasta

la superficie de la retina.

Figura 29: Simulación del haz de bombeo enfocado con lente L1 = 12 mm, propagándose en aire.

La Fig. 29 ilustra la propagación libre del haz de bombeo considerando los parámetros

experimentales previamente obtenidos (Ver tabla 6) y de nuevo enlistados en la tabla 10.

El software WinLens3D Basic utiliza el modelo de propagación de haz gaussiano en su

primera aproximación, dando como resultado que el radio del haz enfocado W0(f), cuan-
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do la intensidad decae a 1/e2, es de 4.6 µm, resultado del mismo orden al previamente

obtenido experimentalmente y teóricamente (Ver tabla 7).

Tabla 10: Parámetros de propagación de haz gaussiano: Haz de bombeo enfocado en aire libre.

Parámetros de entrada
M2 6

λ [nm] 532
Ap/2 [mm] 4.3
Parámetro de salida
W0(f) [µm] 4.6

Ahora, introduciendo los mismos parámetros del haz de bombeo que se usaron en el caso

de propagación libre, pero ahora para la propagación en el modelo de ojo de cerdo (Ver

Fig. 30), donde se toman en cuenta los ı́ndices de refracción de los diferentes estrados,

se obtiene que el radio en la cintura del haz enfocado W0(f) dentro de la CA es de 8.4 µm

(Ver tabla 11), lo que representa un factor de 1.8 veces más grande que en propagación

libre. Traduciendo este factor de incremento en el radio de la cintura del haz en compara-

ción con el obtenido en propagación libre, el área en la cintura del haz pasarı́a de tener

5.1x10−7cm2 (Ver tabla 7) a 1.7x10−6cm2.

Figura 30: Simulación del haz de bombeo enfocado y propagándose dentro del modelo de ojo de
cerdo.

Si se supone que se mantiene la forma circular del haz de bombeo a lo largo de la propa-

gación del modelo de ojo de cerdo hasta la superficie de la retina, y tomando el radio del

haz en la retina γ ≈ 6 mm, el área del haz de bombeo serı́a de ≈ 1.1 cm2.
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Tabla 11: Parámetros de propagación de haz gaussiano: Haz de bombeo enfocado en la CA de ojo
de cerdo.

Parámetros de entrada
M2 6

λ [nm] 532
Ap/2 [mm] 4.3
δ [mm] 5

Parámetro de salida
W0(f) [µm] 8.4
γ [mm] ≈ 6

4.2. Caracterización óptica del medio

Con el objetivo de conocer las pérdidas de energı́a del haz de bombeo debidas a la ab-

sorción lineal del medio (córnea), se realizó la caracterización de la córnea de los ojos

de cerdo ex-vivo mediante el análisis del espectro de transmitancia en el rango de 400

- 1100 nm. El procedimiento que se siguió fue: (1) 2 hrs. después de su colección, di-

seccionar con bisturı́ y tijeras la periferia de la córnea, (2) se depositó la córnea sobre

un portaobjetos y se cortó la córnea transversalmente para reducir la esfericidad, (3) se

humedeció y colocó cada muestra de córnea entre dos portaobjetos (Ver Fig. 31).

Figura 31: Procedimiento para la preparación de las muestras de córnea de cerdo, para caracteriza-
ción óptica.

Se utilizó un espectrómetro EPP2000, Stellar Net y el espectro de transmitancia se pre-
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senta en la figura 32. En el espectro no incluye las pérdidas por reflexión entre cada in-

terface: aire-portaobjeto-córnea, y las debidas al esparcimiento. Se puede observar que

la transmitancia en el rango VIS es de alrededor del 60 %, debido a que hay una degra-

dación de la córnea post-mortem. En un ojo in-vivo la transmitancia es de 90 % para el

mismo rango espectral (Boettner and Wolter, 1962).
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Figura 32: Espectro de transmitancia directa en córnea de cerdo 2 horas post-mortem.

Cuando se trata de describir los efectos del espesor o concentración en la absorción de

la luz en el medio, se recurre a la Ley de Lambert-Beer (Markolf H. Niemz, 2007), la cual

se expresa como:

I(z) = I0exp(−αz), (11)

donde z denota el eje óptico, I(z) es la intensidad a una distancia z dentro del medio, I0 es

la intensidad incidente y α es el coeficiente de absorción lineal del medio. Manipulando la

Ec. (11) y conociendo de antemano la transmitancia del medio T = I(z)/I0 y su espesor

z, se puede conocer el coeficiente de absorción del medio:

α = −In(T )/z, (12)

y también, la longitud de penetración L, la cual se define como la distancia a la cual la

intensidad I(z) decae a 1/e (37 %) de la intensidad incidente I0:
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L = 1/α. (13)

Las Figs. 33 y 34 son el resultado de aplicar las Ecs. 12 y 11, respectivamente; utilizando

la transmitancia T obtenida experimentalmente y considerando un espesor corneal de

880 µm. De la figura 33 se obtiene que el coeficiente absorción lineal α para la longitud

de onda del haz de bombeo (λ = 532 nm) es de 5.37 cm−1, resultado del mismo orden

obtenido en córneas de cerdo por (Rosales, 2008; Markolf H. Niemz, 2007) y también

reportado por otros autores para córneas de mono rhesus (Maher, 1978).
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Figura 33: Curva del coeficiente de absorción del tejido corneal (ojo de cerdo).

El decaimiento en la intensidad que sufre el haz de bombeo debido al proceso de absor-

ción lineal de la córnea, se muestra en la Fig. 34, la intensidad disminuye ≈ 38 % de su

valor de incidencia, esto una vez que atravieza el espesor corneal (la linea verde repre-

senta un espesor corneal de 880 µm). En esta gráfica no se muestran las pérdidas por

absorción en la zona del HA.

Otras fuentes de pérdida de la energı́a del haz de bombeo que deben considerarse para

determinar la fluencia neta que contribuye para la formación de las burbujas de cavitación,

son las debidas a la reflexión de la luz entre cada interface de los distintos estratos por

los que atravieza y las pérdidas causadas por la partición de la energı́a de bombeo en

energı́a mecánica y de evaporación. Según resultados obtenidos por (Evans et al., 2008;

Vogel, 1996), el porcentaje de la energı́a absorbida del haz de bombeo, que es convertida

en energı́a mecánica (ondas de choque y burbujas de cavitación) y de evaporación, en un

medio con agua destilada y utilizando un haz láser Nd:YAG (532 nm, 6 ns) con energı́as



58

0 0.5 1 1.5 2 2.5
0.2

0.4

0.6

0.8

1

Distancia  [mm]

I(
z)

 /I
0

Córnea Humor acuoso

Decaimiento en la intensidad I(z) del haz de bombeo:

I(z)/I
0
 = 62% a una distancia de 0.88 mm

Figura 34: Decaimiento en la intesidad del haz de bombeo a través de la córnea.

por pulso > 350µJ, es de ≈ 75 %.

Las pérdidas de energı́a del haz de bombeo causadas por la reflexión en cada una de las

interfaces: (1) aire-córnea, (2) córnea-HA, (3) HA-cristalino y (4) cristalino-H.V, se obtie-

nen utilizando los coeficientes de Fresnel (reflexión y transmisión) suponiendo incidencia

normal en cada una de las superficies:

R[ %] = (
n1 − n2

n1 + n2

)2x100 (14)

T [ %] = (
4n1n2

n1 + n2

)2x100 (15)

donde R y T son el porcentaje de luz reflejada y transmitida por la interface, n1 es el

ı́ndice de refracción del medio 1 por donde viaja el haz antes de incidir en el medio 2 y n2

el ı́ndice refracción del medio 2. Utilizando la Ec. 14 se obtiene el porcentaje de reflexión

R para cada interface:

Raire−cornea = 2.50 %.

Rcornea−HA = 0.02 %.

RHA−cristalino = 0.09 %.

Rcristalino−HV = 0.08 %.
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dando un total en pérdidas por reflexión y transmisión en el ojo (desde la superficie de la

córnea hasta la retina, usando Ecs. 14 y 15) de Rojo = 2.68 %. Si se añaden las pérdidas

por 2 lentes posteriores al divisor de haz (Ver sección 3.3, Fig. 18), cuyo material es N-

BK7 (n =1.51), las pérdidas por los 2 elementos será de Rlens = 12.38 %. Por lo tanto, se

tendrı́a un total de pérdidas de Rtot ≈ 15 %.

Se realizaron experimentos de irradiación del HA con el haz de bombeo en cubetas de

cuarzo para investigar, vı́a el espectro de absorción, posibles efectos de modificación de

sus propiedades ópticas tras ser irradiado durante lapsos prolongados de tiempo.

El experimento consistió en: extraer HA de 4 ojos de cerdo enucleados (alrededor de

400 µL en total) previamente solicitados en el Rastro Municipal y colectados antes de

haber sidos metidos en la tina con agua hirviendo; verter el HA en dos cubetas de cuar-

zo (300 µL y 100 µL en cada cubeta) e irradiar una cubeta con una energı́a por pulso

de 2.5 mJ a una tasa de repetición de 10 Hz, durante 2 lapsos de tiempo, mientras que

la otra cubeta corresponderá a la muestra control. Para el análisis del espectro de ab-

sorción de las muestras, se utilizó un espectrómetro Epoch Microplate (UV-VIS), el cual

permitió colocar en cada pozo 100 µL de HA por cubeta y realizar un promedio con los

resultados obtenidos.

Figura 35: Espectros de absorción del HA 1 hora después de su colección.

Antes de conocer la respuesta en el espectro de absorción con 2 lapsos de tiempo de

irradiación, se comprobó que el HA de 1 ojo de cerdo y la mezcla de 3 ojos no repre-

sentan un cambio significativo en las propiedades ópticas del medio. La Fig. 35 muestra
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los espectros de absorción del HA de 1 ojo de cerdo (cı́rculos) y la mezcla de 3 ojos

(linea continua). Por otro lado, ambos espectros de absorción presentan una banda con

un máximo que está entre 200-300 nm y una caı́da abrupta en la absorción alrededor de

300 nm, lo cual indica la presencia de ácido ascórbico, principalmente, como lo ha repor-

tado (Yang et al., 2006) para HA de diversos animales: porcino, salmón, rana, cocodrilo,

entre otros (Ver Fig. 36).

Figura 36: Espectro de absorción de muestra completa (linea continua) y fracción (linea discontinua)
de HA porcino, y su comparación con una solución de ácido ascórbico 0.1 mg/mL (linea punteada)
(Yang et al., 2006).

La misma muestra de HA anteriormente utilizada (mezcla de HA de 3 ojos), a la que lla-

maré mezcla1, se usó para ser irradiada, mientras que el HA de 1 ojo se utilizó como

muestra control (Ver Fig. 37 : lı́nea continua morada, corresponde al tiempo cero de la

muestra control), recordando que las muestras control y mezcla1 fueron colectadas de

ojos enucleados del mismo dı́a. Durante los experimentos realizados, tanto la muestra

control como mezcla1, fueron almacenados a temperatura ambiente.

La Fig. 37 se puede describir de la siguiente forma: 20 hrs. después de la colección de

los ojos, se tomó el espectro de absorción de la muestra control (cı́rculos) y la muestra

mezcla1 fue irradiada 24 horas después de su colección durante 30 min, Ep = 2.5 mJ

y a una tasa de repetición de 10 Hz (linea continua negra), a la que se llamará Irradia-

ción1. Posteriormente, la muestra mezcla1 fue de nuevamente irradiada durante 1 hora,

esto 43 hrs después de su colección, Ep = 2.5 mJ y a una tasa de repetición de 10 Hz,

nombrándose Irradiación2 (linea continua con triángulos). Por último, 93 horas después
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Figura 37: Espectro de absorción de una cubeta con HA tras varios periodos de irradiación con el
haz de bombeo.

de la colección de los ojos de cerdo, se tomó el espectro de absorción de la muestra

mezcla1 (linea continua con cruces) y control (linea cortada), donde la mezcla1 tiene el

acumulado de las condiciones de Irradiación1 e Irradiación2.

La Fig. 37 muestra los resultados obtenidos al irradiar el HA durante 30 min y 1 hora a

las mismas condiciones de energı́a por pulso y tasa de repetición, y de la cual se pueden

observar dos casos:

(1) La banda de absorción del HA que se extiende entre 200-300 nm, no presenta ningún

cambio significativo en su forma; tanto en la muestra control como la mezcla1, antes,

durante y después de haber sido irradiado. Sólo se observa un ligero aumento de absor-

ción en la mezcla1 93 hrs. después, mientras que la muestra control no lo presenta. Ésto

quizás se deba a la degradación y/o procesos de oxido-reducción acelerado del ácido

ascórbico al haber sido irradiado por el haz de bombeo.

(2) La mezcla1 adquiere una banda de absorción en ≈ 410 nm después haber sido irra-

diada con las condiciones de Irradiación1 e Irradiación2. Esta banda de absorción se

presenta en la mezcla1 de 43 hrs., y empieza a presentarse en la muestra control de 93

hrs., con una absorción muy pequeña mientras que la mezcla1 de 93 hrs. presenta una

absorción de casi el doble en comparación con la muestra control de 93 horas.

Se sabe que el HA contiene 2 antioxidantes principales: ácido ascórbico y glutatión (Goel

et al., 2010), los cuales protegen a las células de agentes reactivos como radicales li-
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bres y peróxidos. Además, el glutatión es un tripéptido constituido por tres aminoácidos:

glicina (Gly), glutamato (γ-Glu) y cisteı́na (Cys), responsables para la formación de enla-

ces cruzados entre moléculas de glutatión (Beharry, 2012). Experimentos realizados por

(Beharry, 2012) sobre foto-interruptores basados en estructuras del tipo diaminoazoben-

ceno, demuestran la existencia de enlaces cruzados entre dos moléculas de glutatión,

mediante un enlace de azobenceno que une dos moléculas de cisteı́na. Como parte de

sus resultados, obtienen un pico caracterı́stico en el espectro de absorción centrado en

≈ 410 nm, el cual se observa al ir variando el pH entre 2 y 7 (Ver Fig. 38). Por lo tanto,

según los resultados obtenidos por el grupo de Andrew Beharry, se puede atribuir la ban-

da de absorción que se observa centrada en ≈ 410 nm en la Fig. 37, a la creación de

puentes del tipo azobenceno entre moléculas de glutatión reducidas.

Figura 38: (A) Enlace cruzado del azobenceno entre moléculas de glutatión reducidas (GSSH, por
sus siglas en inglés) y (B) Espectro de absorción UV-VIS del enlace tipo azobenceno en solución
buffer a una serie de valores de pH (Beharry, 2012).
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4.3. Técnica STM: aplicación en cubetas de cuarzo o plástico con HA

Los primeros resultados de la aplicación de la técnica STM en una cubeta de plástico

con H.A y utilizando la lente L1 (f = 12 mm), se muestra en la figura 39, donde se puede

observar que tanto el radio máximo Rmax como el 1er tiempo de colapso τ c de la primer

burbuja de cavitación dependen de la energı́a depositada por el pulso de bombeo, es

decir, si se incrementa la energı́a del pulso de bombeo, lo hará también el factor de con-

versión a energı́a contenida dentro de la burbuja (Ver Sec. 2.4.2.1). Parte de la energı́a

del pulso de bombeo cedida para la generación de la burbuja de cavitación, será con-

vertida en energı́a potencial, la cual posteriormente provocará la expansión de la burbuja

hasta alcanzar su radio máximo; punto donde la presión externa (medio) es igualada por

la presión interna (presión de vapor dentro de la burbuja) y la temperatura dentro de la

burbuja ha disminuido. Posteriormente la burbuja entrará en una etapa de colapso, du-

rante la cual nuevamente aumenta la temperatura y la presión del gas contenida dentro

de la burbuja; sin embargo, ahora se dispone de menor energı́a potencial para generar

una segunda burbuja de cavitación y una nueva onda de choque. Este proceso se repite

hasta agotar la energı́a en la formación de subsecuentes burbujas de cavitación y ondas

de choque.
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Figura 39: Señal tı́pica de la técnica STM, aplicada en una cubeta de plástico con HA, para distintos
valores de energı́a de bombeo. La presión externa es de 7 mmHg por encima de la presión atmosféri-
ca. La lı́nea punteada indica la diferencia de amplitud máxima que se puede alcanzar, ya sea por la
ausencia de la burbuja o cuando el diámetro de la burbuja el diámetro del haz de prueba.

De las señales STM mostradas en la Fig. 39 se observa que al incrementarse la energı́a

de bombeo, el radio de la burbuja y el primer tiempo de colapso, también lo harán. Se
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puede observar que a energı́as superiores a 3.25 mJ el primer tiempo de colapso queda

bien definido dado el crecimiento de la 2da burbuja que se genera. Sin embargo, el diáme-

tro de la burbuja empieza a rebasar el diámetro del haz de prueba (∅ = 2.7 mm, FWHM),

por lo que se observa cómo la traza empieza a aplanarse en la zona donde la burbuja

alcanza su radio máximo, esto se acentúa a energı́as superiores a 5.48 mJ.
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Figura 40: Relación de Ep del haz de bombeo, en el rango de 1 a 16.5 mJ, con su correspondiente
valor de fluencia utilizando la lente L1(f = 12mm). El área de la cintura del haz corresponde a la
obtenida experimentalmente y mostrada en la tabla 7 en propagación libre (linea continua) y a la
corregida por los efectos de refracción de la córnea (linea punteada).

La figura 41 demuestra que el 1er tiempo de colapso depende directamente de la energı́a

del pulso Ep, pero inversamente de la presión ejercida externamente. Los valores de Ep

fueron de: 3.25, 4.08 y 5.48 mJ, su correspondencia en fluencia se pueden ver en la Fig.

40.
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Figura 41: 1er tiempo de colapso para tres valores de energı́a del pulso de bombeo y presión externa
ejercida dentro del rango clı́nico de la PIO sobre la presión atmosférica en cubeta de plástico.



65

Es importante recordar que la motivación de este trabajo es poder utilizar el fenómeno

de cavitación en conjunto con la técnica STM para implementarlo como un instrumen-

to tonométrico para el diagnóstico del glaucoma, por lo que en ésta etapa corresponde

determinar las curvas de calibración de P vs τ c en el rango de la PIO: 10 a 60 mmHg;

utilizando como medio sólo al HA. Posteriormente, se considera la CA de un ojo de cerdo

ex-vivo. En este sentido, otra representación de la Fig. 41 es la que se muestra en la fi-

gura 42, donde se puede observar como el 1er tiempo de colpaso depende inversamente

de la presión externa aplicada mediante el sistema de presurización vı́a el nervio óptico.

Los tiempos de colapso de la figura 42 fueron obtenidos al aplicar una presión externa

en el rango de 10 a 46 mmHg, en incrementos de 2 mmHg, y usando una fluencia de

23 kJ/cm2. Los tiempos de colapso muestran un cambio promedio de 2 a 3 µs por cada

2 mmHg. Existen tres datos en 10, 26 y 44 mmHg que se desvı́an de la mayorı́a, esto

puede deberse a las fluctuaciones pulso a pulso en la energı́a del pulso de bombeo.

5 10 15 20 25 30 35 40 45 50
90

100

110

120

130

Presión  [mmHg]

T
ie

m
po

 d
e 

co
la

ps
o 

 [u
s]

 

 

E = 11.88 +/− 0.36 mJ 

Figura 42: 1er tiempo de colapso a distinta presión externa ejercida sobre la presión atmosférica en
cubeta de plástico con HA. La pendiente m en base al ajuste lineal es de ≈ 0.97 us/mmHg.

Al paso de varias horas de irradiación del haz de bombeo sobre la cubeta de plástico,

se observó daño por ablación en la superficie donde se incidı́a en la cubeta, provocando

pérdidas de energı́a y teniendo como consecuencia la afectación en la dinámica de la

burbuja de cavitación la cual depende de la energı́a del pulso de bombeo. Para resolver

esta problemática, se sustituyó la cubeta plástico por una de cuarzo, la cual tiene una

absorción despreciable para λ = 532 nm, lo que se traduce en un umbral de ablación

alto en la superficie de la cubeta de tal forma que se elimina el daño a las energı́as

o fluencias requeridas para generar las bubujas de cavitación. Cabe mencionar que el
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resultado presentado en la Fig. 42, fue obtenido en una cubeta de plástico libre de daño

por ablación.
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Figura 43: 1er tiempo de colapso a distintas presiones externas sobre la presión atmosférica en
cubeta de cuarzo con HA. La pendiente m en base al ajuste lineal es de m(2.91 mJ) ≈ 0.5 us/mmHg
y m(6.52 mJ) ≈ 0.6 us/mmHg.

La Fig. 43 muestra los resultados obtenidos mediante la técnica STM para una cube-

ta de cuarzo con HA y fluencias de 5.7 y 12.8 kJ/cm2, que corresponden a 2.91 y

6.52 mJ, respectivamente. Al utilizar una energı́a de 6.52 mJ se puede observar que

se registró un tiempo de aproximadamente 160 µs para el 1er colapso a una presión ex-

terna de 10 mmHg, mientras que con la cubeta de plástico (Ver Fig. 42) bajo la misma

presión externa aplicada, pero casi el doble del valor de energı́a, se registró un tiempo

de alrededor de 129 µs. Sin hacer un análisis exhaustivo, se puede que los tiempos de

colapso sean menores para la cubeta de plástico con respecto a la de cuarzo, esto debido

al hecho de que el plástico al tener un mayor coeficiente de absorción en la región del

visible, en comparación con el del cuarzo, transmita menor energı́a y por lo tanto se tiene

menor energı́a disponible en la región focal del haz de bombeo en comparación con el

caso de una cubeta de cuarzo, para la cual la energı́a del haz de bombeo es transmitida

casi por completo. Por otro lado, es importante recordar que el medio que se está utilizan-

do está compuesto de: iones, enzimas, proteı́nas, aminoácidos, etc., disueltos en agua,

al detenerse los procesos biológicos que mantienen su equilibrio, inicia su desintegración

y/o la formación de moléculas más complejas. En este sentido, por ejemplo, la energı́a

requerida para poder realizar cavitación en un muestra con 1 ó 2 dı́as post-mortem no

será la misma, porque las propiedades ópticas del medio cambian significativamente (Ver
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Fig. 37). En el resultado obtenido para los tiempos de colapso usando la cubeta de plásti-

co (Ver Fig. 42), se utilizó HA de ojos de cerdo de 4 dı́as post-mortem, mientras que la

cubeta de cuarzo (Ver Fig. 43) se utilizó HA del mismo dı́a de recolección de los ojos de

cerdo.

Con el objetivo de optimizar la detección del 1er. tiempo de colapso y tener una mayor

distancia de trabajo entre la córnea y la lente que permita mayor libertad al incidir con los

haces de bombeo y prueba, se cambió la lente L1 de f= 12 mm por una de 25.4 mm, para

determinar la fluencia “umbral´´ que permite la detección precisa del 1er. tiempo de colap-

so al formarse la segunda burbuja. La Fig. 44 muestra 3 señales STM tras haber realizado

3 disparos del haz de bombeo a una misma energı́a Ep = 9.33 mJ, la cual corresponde a

una fluencia de 9.4 kJ/cm2. De la figura se puede observar cómo la amplitud de la traza

para la primer burbuja alcanza un valor de 0.2 y el primer tiempo de colapso se puede

identificar con ayuda de la traza de la segunda burbuja. Cuando se usa la lente de f= 12

mm, la energı́a umbral para detectar el 1er. tiempo de colapso fue de ≈ 3.25 mJ (Ver Fig.

39), 3 veces menor que la requerida con la lente de 25.4 mm; además, se observa que la

amplitud de la señal con la lente de 12 mm es 5 veces mayor.

Figura 44: Señales tı́picas STM obtenidas en una cubeta de cuarzo con HA, sin presurizar, con una
energı́a Ep = 9.33 mJ y utilizando una lente L1= 25.4 mm.

Debido a que el uso de la lente f = 25.4 mm requiere de mayor energı́a para alcanzar

el umbral de cavitación en cubeta de cuarzo con HA y a pesar de la ventaja de tener

una mayor distancia de trabajo que con la lente de f= 12 mm, se vuelve inviable para la

generación de cavitación dentro de la CA de los ojos de cerdo, ya que se utilizarı́a mayor
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energı́a que la usada con la de lente de f = 12 mm, y en consecuencia aumentarı́a la

probabilidad de daño láser en los tejidos oculares. Por lo tanto, la generación de cavitación

en ojos de cerdo ex-vivo se realizó utilizando la lente f = 12 mm.

Como complemento a los resultados aquı́ expuestos sobre cavitación inducida en HA con

un láser pulsado de nanosegundos (Nd:YAG, 5 ns, 532 nm), se realizaron experimentos

de cavitación láser con un haz de bombeo en el régimen de femtosegundos (Ti:Zafiro,

120 fs, 795 nm), con el fin de poder comparar el comportamiento de las burbujas de

cavitación en función de la energı́a del pulso de bombeo y de la presión ejercida (dentro

del rango de la PIO), con las obtenidas con el láser pulsado de nanosegundos.

Cabe mecionar que gracias al apoyo y colaboración que se tiene con el grupo de Óptica de

la Universidad de Salamanca (USAL), España, en especı́fico con el Dr. Javier Rodrı́guez

Vázquez de Aldana, se pudieron realizar los experimentos de cavitación inducida con el

sistema láser de femtosegundos (Ti:Zafiro) de la USAL.

Figura 45: Arreglo óptico de la técnica STM en cubeta de cuarzo con agua destilada bajo un sistema
de presurización.

El arreglo óptico utilizado de la técnica STM para la generación de cavitación se muestra

en la Fig. 45, el cual esta compuesto de: (i) haz de bombeo (Ti:Zafiro, 120 fs, 795 nm),

(ii) sistema atenuador, (iii) brazo con un medidor de potencia para monitorear la energı́a

depositada del haz de bombeo y (iv ) una lente positiva L1 = 15 mm para la generación

de cavitación. Por otro lado, para registrar la dinámica de las burbujas de cavitación se

utilizó un diodo láser (632 nm) como haz de prueba, en conjunto con un telescopio com-
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presor tipo Kepleriano para obtener a la salida un diámetro del haz de ≈ 800 µm, además

se usó un fotodiodo de respuesta rápida (DET10A modificado, Thorlabs) y un osciloscopio

(TDS3052B, Tektronix). Se utilizó una cubeta de cuarzo con agua destilada como medio

para la generación de las burbujas de cavitación y el mismo sistema de presurización

descrito en la sección 3.2.
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Figura 46: Señales tı́picas STM utilizando pulsos de 120 fs, 1 kHz a 795 nm.

Las señales tı́picas STM sin presurizar y con energı́as por pulso de hasta 138 µJ se

muestran en la figura 46, donde para energı́as menores a 113 µJ no es claro donde

ocurre el 1er. tiempo de colapso. Por otro lado, todas las señales presentan un aumento

en la intensidad al inicio de la generación de cavitación, el cual se debe al utilizar un filtro

paso alto con una longitud de onda de corte λc = 600 nm y entonces registrar la señal del

pulso del haz de bombeo a 795 nm, principalmente.
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Figura 47: 1er. tiempo de colapso en función de la energı́a del haz de bombeo a 3 presiones externas
en un medio de agua destilada.

La figura 47 muestra la depedencia del primer tiempo de colapso de las burbujas de cavi-
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tación en función de la energı́a de bombeo y la presión externa ejercida. Las condiciones

bajo las cuales se obtuvieron los datos fueron: tomando un promedio de 64 muestras por

señal STM, aplicando 5 valores de energı́a del pulso de bombeo (a 1KHz de tasa de re-

petición): 50, 70, 90, 110, y 140 µJ, y cada uno bajo 3 condiciones de presión externa: 0,

20 y 60 mmHg.

De la Fig. 47 se puede ver que el 1er. tiempo de colapso obtenido con energı́as de alre-

dedor de 140 µJ y presión externa de 0 mmHg, es de ≈ 23 µs, mientras que (Devia-Cruz

et al., 2012) obtuvo valores de ≈ 70 µs en agua destilada utilizando un láser de nanose-

gundos (Nd:YAG, 532 nm, E = 1472 µJ), bajo las mismas condiciones de presión externa.

Ésta disminución en el 1er. tiempo de colapso al pasar de pulso de bombeo de nano-

segundos a uno de femtosegundos, se debe a que la energı́a acoplada a la burbuja de

cavitación disminuye al disminuir la duración del pulso y por lo tanto la burbuja alcanza un

menor tamaño para pulsos ultracortos (Hammer et al., 1998):

Una gran fracción de la energı́a del pulso es requerida para evaporar el volumen

focal y entonces es menor la energı́a disponible para excitar procesos mecánicos.

De la energı́a remanente un gran porcentaje es transmitida (Ver tabla 12), es decir,

no se absorbe en el plasma como es el caso en generación de cavitación con pulsos

de nanosegundos.

Tabla 12: Energı́a transmitida durante la generación de cavitación en agua destilada para distintas
duraciones de pulso (Hammer et al., 1998).

Duración del pulso Longitud de onda (nm) Energı́a (Ein/µJ) Transmisión ( %)
76 ns 750 33 000.0 4 ±1
6 ns 1064 730.8 7 ±1

60 ps 532 24.6 52 ±3
3 ps 580 3.1 77 ±2

300 fs 580 1.7 59 ±10
100 fs 580 1 49 ±2

La Fig. 48 es otra representación de la Fig. 47, la cual se obtuvo aplicando una presión

externa de 0 a 60 mmHg; en pasos de 5 mmHg, 140.8 µJ de energı́a por pulso y prome-

diando 64 muestras por señal STM.

Se demuestra claramente el efecto de la presión externa sobre la presión del vapor creado

dentro de la burbuja, ya que al ir aumentando la presión externa existe una mayor fuerza
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que se opone al crecimiento de la burbuja y entonces, el radio máximo de la burbuja Rmax

disminuye, y por lo tanto se registra una disminucion en el 1er tiempo de colapso a medida

que se va aumentando la presión externa ejercida.
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Figura 48: 1er. tiempo de colapso en función de la presión externa ejercida (sobre la presión at-
mosférica) en un medio de agua destilada. m ≈ 0.06 us/mmHg.

4.4. Técnica STM: aplicación en ojos de cerdo ex-vivo

4.4.0.1. Presión vs tiempo de colapso, en ojo de cerdo ex-vivo

La figura 49 muestra los resultados obtenidos mediante la técnica STM adaptada dentro

de la CA de un ojo de cerdo ex-vivo. Se muestra una de las trazas tı́picas STM que se

obtienen al inducir las burbujas de cavitación dentro de la CA de los ojos de cerdo a una

profundidad de ≈ 1 mm respecto a la superficie corneal.

En la parte inferior de la Figura 49 se pueden observar 3 situaciones: (1) la generación

y colapso de la burbuja de cavitación, (2) un incremento abrupto en la intensidad de la

traza, posterior al colapso de la segunda burbuja y (3) formación de un mı́nimo en la traza

de intensidad que indica la formación de una burbuja de mayor tamaño al alcanzado por

la primer burbuja. La diferencia entre las señales STM de la Fig. 39 y la Fig. 49(inferior)

se debe principalmente a las fronteras que causan efectos de interferencia después del

colapso de la primer burbuja.

Después del primer colapso ocurre la formación de múltiples microburbujas debido, entre

otras cosas, al chorro de vapor que surge con el movimiento del colapso, o bien debido
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Figura 49: Señal tı́pica STM adaptada a la CA de un ojo de cerdo ex-vivo.

al gradiente de presión que se genera por la proximidad de una superficie (córnea e/o

iris) (Tinguely, 2013; Vogel, 1989). Por lo tanto, se puede pensar que después del primer

colapso y durante un lapso muy corto de tiempo, se tiene una densidad alta de micro-

burbujas en el volumen del haz de prueba. Estas burbujas contribuyen por efectos de

refracción a redireccionar la luz esparcida del haz de prueba observándose un aumento

abrupto y de corta duración en la amplitud de la traza después del primer colapso. Las

microburbujas se empiezan a disgregar, por lo que ahora las microburbujas están muy

separadas entre sı́ contribuyendo ahora de manera negativa; cada una se puede pensar

como un centro esparcidor de la luz, y entonces se registra una disminución paulatina en

la cantidad de luz que detecta el fotodiodo.

En la figura 50 se muestran trazas STM en ojos de cerdo para tres energı́as del pulso de

bombeo. Se observa que la burbuja mantiene su simetrı́a durante el crecimiento y hasta

su primer tiempo de colapso, tal y como lo predice la teorı́a (Ver Sec. 2.4.2). Además, se

demuestra que al ir aumentando la energı́a de bombeo también se incrementan el diáme-

tro y el primer tiempo de colapso de la burbuja de cavitación. Se puede ver también que
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Figura 50: Señal STM aplicada en ojo de cerdo ex-vivo variando la energı́a del pulso de bombeo. La
lı́nea punteada indica la diferencia de amplitud máximo que se puede alcanzar.

se requieren de energı́as de bombeo mayores de 11 mJ para poder medir con precisión

el primer tiempo de colapso. Notar que se requirió de menor energı́a (≈ 3.25 mJ) para

distinguir con claridad el primer tiempo de colapso en el caso de la cubeta de plástico con

HA (Ver Fig. 39) en comparación con el caso de la CA de un ojo de cerdo. Éste hecho

se debe a que para el caso de cavitación en el modelo de ojo de cerdo, se tienen que

compensar las pérdidas de energı́a por absorción lineal, reflexión y esparcimiento en la

córnea. Además, debe tomarse en cuenta que la geometrı́a de la córnea y los cambios

en el ı́ndice de refracción en los distintos estratos hasta la CA, inducen por refracción

un aumento en el tamaño del haz enfocado, lo que se traduce en una disminución en la

fluencia depositada ,comparada con la que se obtiene en la cubeta de plástico con HA.

En el modelo de ojo de cerdo se tienen más pérdidas de energı́a y por ello se requiere de

mayor energı́a de bombeo para compensar dichas pérdidas.

El primer tiempo de colapso en función de la presión externa ejercida (dentro del rango

de la PIO:10-60 mmHg), se muestra en la Fig. 51 para dos fluencias 7.8 y 9.9 kJ/cm2.

Se hace referencia a tres tipos de ojos utilizados en función del diámetro del globo ocular

∅g en la dirección transversal: CH, M y G, definidos como: ∅g < 2.6 cm, ∅g= 2.6 cm y

∅g > 2.6 cm, respectivamente.

De la Fig. 51(OjoM) se observa cómo τ c disminuye al ir aumentando la presión, corro-

borando la tendencia esperada según los resultados de la Fig. 43 de cavitación con HA

dentro de una cubeta de cuarzo. De la misma figura, si se aumenta la energı́a del haz de
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bombeo de 13 a 16.4 mJ, se observa que τ c se incrementa debido a que se está transfi-

riendo mayor energı́a del pulso de bombeo a la burbuja. De igual forma que en el OjoM,

pero para el OjoCH, τ c disminuye al ir aumentando la presión.
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Figura 51: 1er tiempo de colapso promediado utilizando 2 ojos de cerdo a distintas presiones ex-
ternas (sobre la presión atmosférica). La pendiente m en base al ajuste lineal es de m(13 mJ) ≈ 1.2
us/mmHg y m(16.4 mJ) ≈ 1.05 us/mmHg. El rectángulo superior naranja indica la zona por efectos
de acomodación del ojo de cerdo en la CA.

Según los resultados mostrados por (He et al., 2012) sobre el efecto de acomodación que

ocurre en ojos de cerdo ex-vivo, al presurizarlos vı́a el nervio óptico hacia la cámara del

humor vı́treo, y para una presión externa aplicada de entre 10 y 30 mmHg (Ver Fig. 51,

rectángulo superior naranja), la profunidad de la CA sufre una disminución de ≈ 100 µm,

por lo que en base a los resultados mostrados en la Fig. 51, la técnica STM resultarı́a ser

insensible a los efectos de acomodación reportados por (He et al., 2012), ya que se es-

perarı́a observar en esta región de presión una afectación en la tendencia de disminución

en el tiempo de colapso o bien una mayor dispersión en los datos debido al acercamiento

de las fronteras (iris y córnea).

Por otro lado, del ajuste lineal aplicado a los datos del OjoM, se obtiene una pendiente

m de aproximadamente 1.2 µs/mmHg, valor que comparado con los resultados prelimi-

nares de cavitación en ojos de cerdo por (Martı́nez, 2015), es al menos dos veces ma-

yor; ya que el obtuvo una pendiente de ≈ 0.48 µs/mmHg. Ésta diferencia se le puede

atribuir principalmente a las condiciones de alineación para capturar las señales STM y

no a los parámetros fisiológicos de cada ojo. Éste punto se puede comprobar al utilizar

otro ojo de cerdo de tamaño CH (Ver Fig. 51, OjoCH), para el cual, utilizando la misma

configuración de la técnica STM que en el OjoM, se obtuvo una pendiente de m(16.4
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mJ) ≈ 1.05 µs/mmHg, siendo ambas del mismo orden. Un punto importante a considerar

con respecto a las pendientes obtenidas es que el optimizar la alineación de la configu-

ración STM permite incrementar la pendiente m de la curva P vs τ c, lo cual significa una

mayor sensibilidad, es decir, se pueden diferenciar con mayor claridad τ c para cambios

de presión cada vez más pequeños (∆P < 3 mmHg).

4.4.0.2. Variabilidad del tiempo de colapso en función de la presión y energı́a de

bombeo

Todos los resultados mostrados previamente para τ c en función de la presión externa

ejercida y la energı́a del pulso de bombeo, fueron obtenidas mediante el promedio es-

tadı́stico de 16, 32 ó 64 señales STM. A continuación, se muestran los resultados de τ c

para señales STM sin promediar, esto con el objetivo de conocer si la tendencia de la

curva τ c vs P mantiene el mismo comportamiento, además, de conocer la relación de

dispersión al utilizar varios ojos de cerdo.
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Figura 52: Incertidumbre en la medición del 1er tiempo de colapso. Datos sin promediar en 1 ojo de
cerdo a distintas energı́as de bombeo.

La Fig. 52 muestra la tendencia de τ c para tres valores nominales de energı́a de bombeo,

para un ojo de tamaño M. Se establecieron tres valores de energı́a nominal (12, 13 y

13.9 mJ) por pulso. Sin embargo, como se muestra en la gráfica, la energı́a fluctúa pulso

a pulso, por lo que se establecen tres zonas de interés: I, II y III.

De la Figura 52 se puede destacar que: (1) τ c incrementa al ir aumentando la energı́a por

pulso, demostrando la tendencia obervada anteriormente en la Fig. 41, (2) se observa
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que la incertidumbre en la estimación de τ c (aplicando la Ec. 8) disminuye (de ± 2.18 a

1.93 µs) al incrementarse la energı́a por pulso; ésto debido a que el proceso de genera-

ción de cavitación se vuelve más determinista, y (3) la dispersión σ para cada zona de

energı́a no es concluyente para el número de datos registrados (Ver tabla 13); se observa

que la dispersión para este tipo de ojo no sigue una clara tendencia y quizás esto se

deba a la utilización de un número insuficiente de datos (3-6) por zona y ojo, los cuales

no podrán demostrar un comportamiento estadı́stico de τ c.

Tabla 13: Dispersión en el 1er. tiempo de colapso en función de 3 valores de energı́a de bombeo
para 3 ojos de cerdo ex-vivo.

No. de ojo Zona I (σ,µs) Zona II (σ,µs) Zona III (σ,µs)

1 4.10 4.46 4.32
2 3.28 3.71 3.80

3 4.83 2.25 1.52

La Fig. 53 muestra la contribución en la dispersión de τ c con tres ojos de cerdo de la mis-

mas dimensiones. Como en el caso anterior, la contribución de los tres ojos sigue mos-

trando la tendencia esperada, es decir, τ c aumenta conforme incrementamos la energı́a

por pulso del haz de bombeo.
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Figura 53: Dispersión del 1er tiempo de colapso sin promediar de 3 ojos de cerdo a distintas energı́as
de bombeo.

Al contar con una mayor cantidad de datos por zona de energı́a, se calculó la dispersión

y el rango intercuartı́l (R.I.Q) para la contribución de los 3 ojos de cerdo. Los resultados

se muestran en la tabla 14 y se ve claramente como la dispersión y el R.I.Q disminiuyen

al aumentar la energı́a por pulso.
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Tabla 14: Dispersión en el 1er. tiempo de colapso dentro de 3 zonas de energı́a de bombeo.

Zona σ [µs] R.I.Q. [µs]

I 6.22 9.4
II 6.51 11.89
III 4.99 7.7

Se puede decir que de la tabla 13, el ojo tres fue el único en mostrar una clara tendencia

en la disminución de la dispersión de τ c, por lo que para poder concluir sobre la dispersión

de τ c para c/ojo, se debe contar con un conjunto más grande de datos por ojo y zona de

energı́a. Por otro lado, de la tabla 14, la dispersión y el R.I.Q. mostraron una disminución

de ≈ 20 % al aumentar la energı́a del haz de bombeo de ≈ 11.7 a 13.7 mJ.

Por otro lado, es importante conocer si se mantiene la tendencia de τ c dentro del rango

de la PIO en los ojos de cerdo al aplicar sólo 1 pulso de bombeo, ya que ésto reducirı́a el

daño que podrı́a ocasionarse en la interacción del láser con los tejidos oculares.

10 15 20 25 30 35 40 45
80

100

120

140

160

180

Presión  [mmHg]

T
ie

m
po

 d
e 

co
la

ps
o 

 [u
s]

 

 

E
1
 = 13.0 +/− 0.4 mJ

Figura 54: Error en la medición sin promediar del 1er tiempo de colapso de la burbuja de cavitación
con 1 ojo de cerdo para distintas presiones (sobre la presión atmosférica).

La Fig. 54 muestra el comportamiento de τ c al presurizar un ojo de cerdo de tamaño M

en un rango de 13 a 40 mmHg, en incrementos de 3 mmHg. Para cada valor de presión

se tomaron tres trazas STM sin promediar y sólo en uno de los tres se incluye el error en

la estimación de τ c. Se puede ver que: (1) τ c sigue la tendencia esperada: al aumentar

la presión el tiempo de colapso disminuye, debido a un aumento en la fuerza que ejerce

el lı́quido (HA) en contra del crecimiento de la burbuja, es decir, se alcanza más rápido

el equilibrio entre la presión interna (presión del vapor dentro de la burbuja) y la presión
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externa (presión del lı́quido), (2) la dispersión en τ c para cada valor de presión no es

significativa y (3) no se observa una clara sensibilidad a los efectos de acomodación.

Analizando la dispersión de τ c en función de la presión externa aplicada, pero ahora

utilizando 3 ojos de cerdo denominados: Ojo1, Ojo2 y Ojo3, cuyas dimensiones son: M,

CH y M, respectivamente, se puede ver que el Ojo2 de tamaño chico presenta una mayor

dispersión en los datos. De hecho, los puntos con mayor dispersión en base al ajuste

lineal realizado al conjunto de datos de los 3 ojos (Ver Fig. 55, lı́nea continua morada),

están dentro de la región de los efectos de acomodación por presurización (He et al.,

2012). Por lo tanto, se puede atribuir el aumento en la dispersión de τ c para ojos chicos, a

los efectos de acomodación, no ası́ para ojos medianos, cuya tendencia y dispersión de

datos se mantienen sin fluctuaciones considerables.

Figura 55: Dispersión del 1er tiempo de colapso sin promediar de 3 ojos de cerdo a distintas presio-
nes (sobre la presión atmosférica). El ajuste lineal corresponde al promedio de los 3 ojos.

4.5. Análisis del fotodaño en córneas de cerdo ex-vivo

Gracias al apoyo recibido por el Dr. M. Alberto Kazuhiko Nomura y el Dr. Rodolfo Dı́az

Argüero del Laboratorio de Patologı́a y Análisis Clı́nicos de Ensenada, se realizó el análi-

sis histológico mediante la tinción de hematoxilina-eosina de Harris de las córneas irra-

diadas.

El daño en córneas se evaluó utilizando sólo el haz de bombeo en la configuración para

la generación de burbujas de cavitación dentro de la CA de los ojos de cerdo. Se estable-
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ció una energı́a de Ep = 13 mJ para las pruebas de fotodaño, ya que sobre este valor se

obtuvieron las curvas del tipo P vs τ c (Ver Fig. 51).

El tejido corneal en ojos de cerdo está compuesto de 4 estructuras: (i) epitelio (superficie

de la córnea que está en contacto con el medio exterior), (ii) estroma, (iii) membrana de

Descemet y (iv) endotelio (superficie de la córnea que está en contacto con la CA). En la

Fig. 56 se muestra una micrografı́a de una córnea de cerdo ex-vivo, en la cual se pueden

observar que en el epitelio se distinguen núcleos ópticamente más densos (cı́rculos azu-

les); los cuales corresponden a las células escamosas, intermedias y basales, según la

ubicación transversal en el epitelio. El estroma presenta una estructura fibrilar y embedida

en él se encuentran los núcleos de queratocitos. Por último, se observa la membrana de

Descemet con un espesor de ≈ 10 µm. Para todas las micrografı́as, el endotelio no se

muestra ya que este quizás se desprendió durante el procedimiento histológico.

Figura 56: Micrografı́a de córnea de cerdo ex-vivo obtenida de un microscopio óptico de transmisión
con contraste de fase. Se indican la presencia de queratocitos (flechas blancas) dentro de las fibras
de colágeno en el estroma.

Los diez ojos colectados se dividieron en dos grupos con cinco ojos cada uno, donde

cuatro de cada grupo fueron irradiados con la misma energı́a por pulso (Ep = 13 mJ),
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tasa de repetición (1 ó 10 Hz), presión externa aplicada (13 mmHg) y profunidad de

penetración del haz de bombeo (1 mm respecto a la superficie corneal), pero variando

el número de pulsos depositados: 1, 20, 200 y 2000. De los dos grupos se conservó un

ojo como muestra control sin irradiar para su comparación con los ojos irradiados. Para

los pulsos depositados de 1 y 20 se aplicó una tasa de repetición de 1 Hz, mientras que

los de 200 y 2000 fue de 10 Hz.

La Figura 57 muestra las micrografı́as del primer grupo de ojos irradiados por el haz de

bombeo. Para ubicar la zona de irradiación se utilizó el daño intencionalmente generado

en la superficie del epitelio corneal tras enfocar en dicha superficie el haz de bombeo. Las

micrografı́as: C, E y G (Figs. 57 y 58), muestran un desprendimiento en el epitelio debido

a este daño intencional.

Para irradiaciones con 1 pulso (C,D) se observa sólo el daño local en la superficie del

estroma; con 20 y 200 pulsos ((E,F) y (G,H), respectivamente) se observa que el daño en

el estroma parece desplazarse hacia la membrana de Descemet y con 2000 pulsos (I,J)

el daño en estroma se mantiene cercano a la membrana de Descemet, pero se presenta

un desprendimiento más marcado del epitelio a lo largo de la capa superficial.

La figura 58 es el resultado del segundo grupo de ojos irradiados bajo las mismas condi-

ciones que el primer grupo. Se puede ver que el daño y su tendencia de desplazamiento

en el estroma son similares al caso anterior al ir aumentando de 1 a 2000 pulsos. Además,

se confirma el desprendimiento de la capa superficial del epitelio al utilizar 2000 pulsos.

De los resultados observados en las Figs. 57 y 58, se puede decir que no se observó daño

(rompimiento o desprendimiento) en la membrana de Descemet por posibles efectos de

ondas de choque, burbujas de cavitación o chorros de vapor generados en la CA y que

se observó una tendencia de desplazamiento en las fibras de colágeno dañadas dentro

del estroma al ir aumentando el número de pulsos utilizados.

Del daño en el estroma se puede especular que: (i) los keratocitos son centros absorbe-

dores a la longitud de onda del haz de bombeo, por lo que se puede inducir un aumento

abrupto de la temperatura local que genere una burbuja de cavitación y que la expansión

de la misma rompa las fibras de colágeno; (ii) existe un efecto térmico acumulado en el

volumen de interacción debido a la energı́a absorbida del pulso por las estructuras que
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conforman la córnea y a la tasa de repetición de los pulsos depositados, donde ésta última

hace referencia a la tasa de repetición umbral Tu que ocasiona daño térmico acumulado

por interacción láser con tejido blando, definido como (Gemert, 2011):

Tu(Hz) =
1

10τ th
(16)

donde τ th es el tiempo de difusión térmica del tejido, el cual se expresa como: τ th = L2/4δ,

con L y δ siendo la longitud de penetración y el coeficiente de difusividad térmica en agua

(δ = 0.15 mm2/s), respectivamente. De la Ec. 16 se establece que si la tasa de repetición

aplicada es menor la tasa de repetición umbral Tu, no hay efectos térmicos acumulados

en el volumen de interacción. Haciendo uso de la Ec. 16, considerando que la córnea es

un tejido blando con más del 80 % compuesto de agua y utilizando el resultado obtenido

de L = 1.86 mm de la Ec. 13, se obtiene que Tu ≈ 0.01 Hz, el cual es menor a las

condiciones de irradiación aplicadas (1 Hz y 10 Hz), por lo tanto, durante las irradiaciones

con 20, 200 y 2000 pulsos se tiene un efecto térmico acumulado.

El análisis del daño en el epitelio y el estroma, sugiere que al utilizar 1 pulso de bombeo,

debido a la absorción de la energı́a del pulso por el tejido epitelial, existe transferencia

de calor del epitelio hacia la capa más superficial del estroma provocando un aumento

de la temperatura local, esto aunado a la presencia de queratocitos que son centros

absorbedores de la energı́a del pulso en ésta zona, por lo tanto se tienen las condiciones

para la generación de burbujas de cavitación por aumento abrupto de la temperatura.

Cuando se aumenta la irradiación a 20 pulsos, se tiene el mismo efecto de generación

de calor, pero además durante el transcurso de la irradiación se tiene la relajación de

las fibras de colágeno expandidas por la generación de cavitación y ocurre además una

disminución en la densidad de queratocitos (fotoblanqueo) en ésta zona, por lo que des-

pués del 1er. pulso depositado, se generará calor en una capa cada vez más profunda,

donde se encuentra una mayor densidad de queratocitos para que nuevamente se creen

las condiciones para la generación de burbujas de cavitación. Eventualmente al aumentar

la cantidad de pulsos a ≈ 2000, la generación de calor se propaga hacia el endotelio y

por lo tanto el daño avanza cada vez más al fondo del estroma. Por su parte el epitelio

alcanza una temperatura crı́tica tras la absorción de múltiples pulsos lo que ocasiona la
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ruptura superficial del tejido epitelial.



83

Figura 57: Micrografı́as con contraste de fase en transmisión mostrando el daño en córneas de
cerdo ex-vivo. (A,B) corresponde a la muestra control y (C,D),(E,F),(G,H),(I,J) ojos irradiados con 1
(1Hz), 20 (1 Hz) ≈ 200 (10Hz) y ≈ 2000 (10 Hz) pulsos, respectivamente. (A,C,E,G,I) cubren la zona de
epitelio y estroma, mientras que (B,D,F,H,J) la zona de estroma y membrana de Descemet. Se indica
la zona de daño intencional por enfoque del haz de bombeo en la superficie de la córnea (punta de
flecha).
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Figura 58: Micrografı́as de daño en córnea para el segundo conjunto de ojos. La nomenclatura,
amplificación y condiciones de irradiación son las mismas que en la Fig. 57.
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Por último, haciendo uso de los resultados aquı́ expuestos y suponiendo un caso de

aplicación de la técnica STM a un paciente con el esquema de irradiación que se presenta

en la Fig. 18, al aplicar un pulso de bombeo cuya energı́a es Ep = 13 mJ, (necesaria para

la formación de burbujas de cavitación dentro de la CA) se tendrı́a una fluencia sobre

la retina de ≈ 8.4x10−3 J/cm2; considerando las pérdidas de la energı́a de bombeo por:

reflexión Rtot= 15 %, absorción lineal de la córnea α= 38 %, conversión a burbujas/ondas

de choque ≈ 18 % y considerando el área circular en la retina calculada en la Sec. 4.1.2.

Se debe notar que las pérdidas por absorción en una córnea in-vivo deben ser menores

al 38 %, ya que no estan presentes los procesos de degradación del tejido.

Figura 59: Umbrales de lesión mı́nima visible (MVL, por sus siglas en inglés) y el máximo permisible
(lı́nea continua) a 1064 nm (Rockwell et al., 2010).

Los resultados expuestos por (Rockwell et al., 2010), indican que para láseres pulsados

cuya duración por pulso esta comprendida entre algunos picosegundos hasta algunos

microsegundos, y dentro de la región espectral de 400-1400 nm, el umbral de daño en el

epitelio pigmentario retinario (RPE, por sus siglas en inglés), medido sobre la superficie

corneal, sigue el comportamiento mostrado en la Fig. 59. Aunque los resultados que se

muestran están realizados para λ = 1064 nm, éstos se pueden extender al rango VIS-NIR

(Cain et al., 1999). Por otro lado, (Kennedy et al., 2004) muestra el umbral teórico de daño

en la retina según la fluencia Fth medida en la superficie corneal y retinal, utilizando un

láser pulsado a una longitud de onda λ = 590 nm y duración del pulso τ p = 3 µs (Ver

tabla 15). Se puede observar que las fluencias obtenidas por (Kennedy et al., 2004) en

la superficie corneal concuerdan dentro del rango de umbral de lesión mı́nima reportada

por (Rockwell et al., 2010) para tiempos de pulso entre 10 µs y ≈ 1 ns.
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Por lo tanto, de los resultados reportados por (Rockwell et al., 2010; Kennedy et al., 2004)

y retomando el ejemplo de la aplicación de la técnica STM a un paciente, se obtiene una

fluencia sobre la retina de ≈ 8.4x10−3 J/cm2, estando 6 órdenes de magnitud por debajo

del umbral de daño en la retina, por lo que podrı́a suponerse una mı́nima lesión en el

RPE. Aunque éste resultado demuestra estar por debajo del daño umbral en la retina,

debe hacerse notar que sirve más como una referencia para ubicar la magnitud de la

fluencia en la retina, ya que éste no toma en cuenta las pérdidas del haz de bombeo

por la absorción lineal de una córnea in-vivo y las debidas por el esparcimiento en cada

interface del globo ocular, además, el cálculo del radio del haz de bombeo sobre la retina

se realizó en la aproximación paraxial que utiliza el software WinLensBasic.

Tabla 15: Umbral de lesión mı́nima retinal teóricas utilizando un perfil de haz circular (Kennedy et al.,
2004).

τ p, λ dr
† (µm) Eth(µJ) F (J/cm2) Fth(J/cm2)

–en la córnea –en la retina
τ p = 3 µs 300 918.92 2.4x10−3 1.3x100

λ = 590 nm 230 540.12 1.4x10−3 1.3x100

160 261.38 6.8x10−4 1.3x100

70 57.73 1.5x10−4 1.5x100

†dr corresponde al diámetro del spot en la retina, el cual es distinto al tamaño del haz en la córnea (dc),
ya que dc � dr. El haz incide colimado a la entrada de la córnea y desde ahı́ se enfoca en la retina.
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Capı́tulo 5. Conclusiones

5.1. Caracterización de los haces de bombeo y prueba

De las simulaciones realizadas con el software WinLensBasic, se concluye que la confi-

guración óptima de la técnica STM adaptada al modelo de ojo de cerdo requiere que el

haz de prueba incida a un ángulo de 52◦ ± 5◦ respecto a la normal en el punto de entrada

del haz de bombeo y que el punto de entrada del haz de prueba se encuentre ≈ 10 mm

respecto al mismo punto de referencia.

De la propagación del haz de bombeo en el modelo de ojo de cerdo, se encontró un factor

de aumento en el radio de la cintura del haz W0(f) de 1.8X con respecto a lo medido en

propagación libre. Esto se traduce en que al utilizar la lente de distancia focal f= 12mm,

el área en la cintura del haz de 5.1x10−7cm2 en propagación libre, pasa a 1.7x10−6cm2

para la propagación en la CA del ojo de cerdo.

5.2. Caracterización óptica del medio

La transmitancia de la córnea para un ojo de cerdo ex-vivo es de 62 % para la longi-

tud de onda del haz de bombeo (λ= 532 nm). El coeficiente de absorción lineal es de

α = 5.37 cm−1. Si se analiza el decaimiento en la intensidad del haz de bombeo tras ha-

ber atravesado la córnea (≈ 880 µm), resulta en una disminución de ≈ 38 % de su valor

de incidencia.

Se encontró vı́a espectroscopı́a de absorción del HA, que éste sufre una modificación en

sus propiedades ópticas al ser irradiado por más de 1hora y 30 min. por el haz de bombeo

(Ep= 2.5 mJ y 10 Hz de tasa de repetición). El efecto de la irradiación es la aparición de

una banda de absorción centrada en ≈ 410 nm. Utilizando los resultados reportados por

(Beharry, 2012), ésta banda puede atribuirse a la formación de enlaces del tipo cross-link

entre moléculas de glutatión. En este caso dichos enclaces son inducidos por los pulsos

láser de nanosegundos utilizados para generar las burbujas de cavitación.
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5.3. Ténica STM: aplicación en cubetas de cuarzo o plástico con HA

Se comprobó la tendencia creciente del primer tiempo de colapso en función de la energı́a

del pulso de bombeo y la tendencia decreciente en función de la presión externa ejercida

utilizando cubetas de cuarzo y plástico con HA. Además, se observó que para alcanzar un

tiempo de colapso dado de la burbuja, se requiere en el caso de HA en cubeta de plástico,

casi el doble de energı́a por pulso que la que se requiere en el caso de HA en cubeta de

cuarzo. Esto se debe a que la cuebta de plástico tiene una absorción significativamente

mayor que el cuarzo.

La utilización de una lente de f= 25.4 mm con el objetivo de optimizar la detección del

1er. tiempo de colapso y aumentar la distancia de trabajo entre la córnea y la lente no

resultó viable. Esto puesto que la energı́a umbral (Ep ≈ 9.33 mJ) para la detección del

1er. tiempo de colapso es almenos 3 veces mayor que el umbral obtenido para las cubetas

de cuarzo y plástico, cuando se usa una lente de distancia focal de 12 mm. Em el contexto

de aplicaciones médicas se debe buscar trabajar con la menor energı́a posible para evitar

daño.

Se comprobó que τ c disminuye al utilizar un haz de bombeo cuya duración del pulso va

de ns a fs, no sólo por la energı́a por pulso utilizada para la generación de cavitación,

sino por la partición de la energı́a y la geometrı́a del plasma que dependen de la duración

del pulso. Además, se encontró que el láser Ti:Zafiro (120 fs, 790 nm) puede ser un buen

candidato para la sustitución del láser Nd:YAG (9 ns, 532 nm) utilizado en éste trabajo

de tesis, ya que se reducirı́a la probabilidad de daño en retina al requerir de una menor

energı́a para la generación de cavitación. Por otro lado, las propiedades de absorción li-

neal de los diferentes medios en el ojo de cerdo para la longitud de onda del láser en el

cercano infrarrojo minimizan las posibilidades de daño.

5.4. Técnica STM: aplicación en ojos de cerdo ex-vivo

En el presente trabajo de tesis se presentó una nueva configuración de la técnica STM

para su adaptación dentro de la CA de ojos de cerdo ex-vivo, en especı́fico se utilizó un

sistema de bombeo y prueba no colineal, y el iris como superficie reflectora, para el re-

gistro de la evolución temporal de la bubruja de cavitación, el cual permitió corroborar las
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tendencias en las curvas del tipo: P vs τ c y Ep vs τ c, y constatarlas con las anteriormen-

te reportadas para agua destilada, solución salina y modelo artificial de ojo humano por

(Devia-Cruz, 2014; Martı́nez, 2015). En especial, se obtuvieron curvas de calibración del

tipo P vs τ c, dentro del rango de la PIO con una resolución de ∆ P = 4 mmHg, utilizando

energı́as con el pulso de bombeo de 13 y 16 mJ.

De la señal STM tı́pica generada dentro de la CA de los ojos cerdo ex-vivo, se puede

distinguir claramente la formación y colapso de la primer burbuja de cavitación seguida

de los efectos de interferencia debidos a la interacción de la burbuja de cavitación y de las

ondas de choque con las fronteras. También, se observó que se requirió de mayor energı́a

de bombeo por pulso (≈ 13 mJ) para alcanzar un tiempo de colapso en el orden del

obtenido con las cubetas de cuarzo y plástico. Esto se debe a las pérdidas por absorción

lineal de la córnea ex-vivo y a una disminución en la fluencia en la cintura del haz debida

a que por efectos de refracción en los distintos estratos el tamaño de la cintura del haz es

mayor en la CA.

La señal resultante de 64 señales STM promediadas, demuestra ser insensible a los efec-

tos de acomodación (al aplicar una presión externa de entre 10 y 30 mmHg) reportados

por (He et al., 2012).

Se observó que al optimizar la alineación de la técnica STM, se puede aumentar la pen-

diente de la curva P vs τ c, resultando en una mayor sensibilidad, es decir, es posible

medir con precisión τ c para cambios de presión cada vez más pequeños (∆P < 3mmHg).

Por ejemplo, en resultados preliminares en ojos de cerdo ex-vivo por (Martı́nez, 2015), se

alcanzó una pendiente de ≈ 0.48 µs/mmHg, mientras que en el presente trabajo de tesis

se obtuvo un valor cercano a ≈ 1.2 µs/mmHg.

De las curvas de dispersión de τ c(P ) se observó que se sigue la tendencia lineal decre-

ciente esperada al aplicar una presión externa de 13 a 40 mmHg a ojos del tipo M, sin

embargo, τ c es sensible para ojos de tamaño CH debido a los efectos de acomodación,

observando una mayor dispersión en los datos. Por otro lado, la dispersión de τ c en fun-

ción de Ep demostró que la dispersión (σ) y el R.I.Q debidos a la contribución de 3 ojos

de cerdo de las mismas dimensiones disminuye ≈ 20 % al aumentar la energı́a por pulso

(∆Ep) en 2 mJ. También, se observó que el error en la estimación para cada ojo disminu-
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ye ≈ 12 % al aumentar la energı́a del pulso en el mismo rango de energı́a anteriormente

mencionado. Esto obedece al hecho de que a mayor energı́a de bombeo el fenómeno de

cavitación se vuelve más determinista.

5.5. Análisis del fotodaño en córneas de cerdo ex-vivo

Según las condiciones para la generación de cavitación en la CA y analizando el fotodaño

en el tejido corneal mediante pruebas histológicas, se observó que 1 pulso con energı́a

Ep= 13 mJ, produce daño incipiente en la superficie del estroma por generación de bur-

bujas de cavitación o bien por evaporación térmica del agua en el estroma debido a la

presencia de queratocitos (centros absorbedores del haz de bombeo), sin embargo, el

daño se puede reducir o eliminar ya que el umbral de detección del 1er. tiempo de co-

lapso se ubica alrededor de 11 mJ. Un aumento en el número de pulsos depositados

(EP = 13 mJ, tasas de repetición de 1 ó 10 Hz) produce un daño mayor a lo largo del

estroma; desprendimiento del tejido epitelial y una disminución en la eficiencia para la ge-

neración de las burbujas de cavitación. Los efectos de daño en el estroma y epitelio son

debidos principalmente a la absorción lineal del medio, daños mecánicos por las burbujas

de cavitación y efectos térmicos acumulativos. Se puede descartar el daño ocasionado

por la generación de las burbujas de cavitación y de los chorros de vapor dentro de la

CA, al no observarse cambio estructural en la membrana de Descemet sobre la zona de

irradiación.

Por último, usando los resultados de la propagación del haz de bombeo en el modelo de

ojo de cerdo, se encontró que la fluencia en la retina (≈ 8.4x10−3 J/cm2) en una situa-

ción de generación de cavitación y considerando las pérdidas por: absorción lineal en la

córnea; partición de la energı́a y las debidas a la reflexión, está 6 órdenes de magnitud

por debajo del umbral de daño en la retina. Aunque este resultado no toma en cuenta que

las pérdidas por absorción lineal de una córnea in-vivo son menores que las pérdidas por

absorción en una córnea ex-vivo.
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5.6. Trabajo a futuro

A continuación se presenta una propuesta de trabajo a futuro sugerido en función de los

resultados obtenidos en este trabajo de tesis:

1. Cambiar a una nueva configuración de la técnica STM a una colineal para los

haces bombeo-prueba. Debido a que la alineación entre los haces bombeo-prueba

es fundamental para tener un estudio resuelto y de alta precisión en el tiempo de la

burbuja de cavitación, se observó que la configuración utilizada en este trabajo de

tesis resultó ser muy sensible, esto al tratar de hacer coincidir al haz de prueba con

la burbuja de cavitación que se genera dentro de la CA. Esto se consigue variando

el ángulo de incidencia del haz de prueba sobre la córnea. Una alternativa para

asegurar la coincidencia del haz de prueba con la zona de generación de las burbuja

de cavitación, se propone enviar los haces bombeo-prueba de manera colineal (Ver

Fig. 60).

Ésta nueva configuración podrı́a no sólo asegurar una mayor precisión en el estudio

resuelto en el tiempo de la burbuja de cavitación, sino que también, por el ángulo

de incidencia de ambos haces, asegurar una mı́nima lesión en cristalino y retina, ya

que ambos haces no se propagarı́an sobre el eje óptico del ojo.

Figura 60: Propuesta de configuración STM colineal para los haces bombeo-prueba.

Utilizando o no la nueva propuesta de configuración STM con haces colineales, es

importante incluir/correlacionar parámetros fisiológicos de los ojos de cerdo (edad,

sexo, peso, etc.) que complementen la información obtenida de las curvas P vs τ c y

Ep vs τ c. Ésto permitirá poder tener diferentes curvas de calibración P vs τ c según
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la fisiologı́a o conjunto de parámetros en común de cada uno de los ojos.

2. Análisis de la dinámica espacial de la burbuja de cavitación dentro de la CA

con la técnica de Shadowgraphy. Conocer si la burbuja de cavitación se ve infuida

por la cercanı́a de las fronteras (iris y córnea) y determinar a qué distancia éstos

efectos disminuyen o desaparecen, es importante para entender el comportamiento

del 1er. tiempo de colapso. Se podrı́an además analizar los efectos de acomodación

dentro de la CA, lo cual permitirá entender si τ c es más sensible a este efecto para

ojos pequeños que para ojos medianos o grandes.

3. Fotodaño en cristalino y retina por haz de bombeo, e iris por haz de prueba.

Como complemento a los resultados aquı́ expuestos sobre fotodaño en la córnea vı́a

pruebas histológicas, es importante analizar si manteniendo la misma configuración

y condiciones, se presenta daño en retina y cristalino, además de analizar el daño

en el iris por el haz de prueba.

4. Longitud de onda y duración del pulso. Uno de los aspectos importantes a consi-

derar para la implementación a futuro de la técnica STM como herramienta tonóme-

trica para el glaucoma, es la elección del tipo de fuente del haz de bombeo que

proporcione la energı́a y en consecuencia (dependiendo de la lente de enfoque),

la fluencia suficiente para la generación de cavitación, además, de que la fluencia

alcanzada en la retina esté por debajo del umbral de daño. Para evitar una lesión en

la retina se puede pensar en reducir al máximo la fluencia que llega a la misma, ya

sea utilizando la mı́nima energı́a requerida y/o aumentando el área en la superficie

retinal. Para aumentar el área en la superficie retinal se puede variar la apertura

numérica (N.A.) de la lente de enfoque y para disminuir la energı́a del haz de bom-

beo se tiene la opción de aprovechar la absorción lineal de los diferentes medios por

los que se propaga el haz hasta llegar a la retina. De hecho, como se observa en

la Fig. 61:Derecha, se puede elegir una fuente cuya longitud de onda central se en-

cuentre en la ventana de mayor transmitancia en la córnea comprendida entre 400 -

1000 nm; a fin de reducir la pérdidas por absorción en la córnea para la generación

de cavitación en la CA, pero que por otro lado, esta longitud de onda se encuentre

en las bandas de mı́nima transmitancia del HV y cristalino (Ver Fig. 61:Izquierda)

definidas en: (1) alrededor de 400 nm y (2) de 900 a 1000 nm, lo cual ayudarı́a a
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reducir la energı́a del haz de bombeo por asborción evitando ası́ que la fluencia en

la retina sobrepase el umbral de daño.

Figura 61: Transmitancia total (contiene la luz esparcida a un ángulo de 170 ◦ y la que pasa direc-
tamente através del medio) de: HA, HV, cristalino, retina y córnea, de un ojo humano (Boettner and
Wolter, 1962).
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cos con pulsos láser cortos. Tesis de doctorado, Centro de Investigación Cientı́fica y de
Educación Superior de Ensenada, Ensenada, México.
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