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Resumen

El estudio de las propiedades térmicas de tejido biologico es de importancia en la
instrumentacion biomédica, asi como en la medicina ya que la caracterizacion de la
conduccién de calor en los tejidos biologicos puede ser usada como una herramienta de
diagnoéstico de enfermedades cronico-degenerativas, ademas de ser un método de
estimacion del cambio que sufren los tejidos biologicos debido a tratamientos terapéuticos,
como la hipertermia. Se encuentran reportados en la literatura distintos métodos para la
estimacion de propiedades térmicas de tejido bioldgico, siendo los sensores eléctricos
llamados de ‘““alambre caliente” los mas usados. La principal desventaja de los métodos
reportados es que, dada su naturaleza, es necesario tener especial cuidado en los materiales
usados, asi como en su encapsulacion si seran usados para realizar mediciones in vivo,
ademas que este tipo de dispositivos son sensibles al ruido electromagnético. En la
actualidad se encuentran pocos dispositivos Opticos reportados para la obtencion de
propiedades térmicas de tejido biologico. Este tipo de dispositivos son inmunes al ruido
electromagnético, son facilmente integrables, pueden ser introducidos en ambientes donde
existe humedad y son altamente sensibles a cambios en temperatura. Es por lo anterior que
resulta de interés el desarrollo de una técnica Optica para la obtencion de propiedades
térmicas de tejido biologico.

En este trabajo es de interés la efusividad térmica que representa la cantidad de energia
térmica que es intercambiada entre un cuerpo y su entorno, asi como la difusividad térmica
que representa la tasa de intercambio térmico entre 2 cuerpos. En este trabajo se propone
una técnica no destructiva para la obtencion de la difusividad y efusividad térmica de tejido
biologico usando la deflexién foto-térmica, con un dispositivo con sensibilidad suficiente
para caracterizar las propiedades térmicas de distintos 6rganos en donde no se irradie
directamente la muestra.

Para la obtencion de la efusividad y difusividad térmica se analizan dos configuraciones del
sensor; una donde se considera la conduccion de calor en un solo medio y otra donde se
considera la conduccién de calor en dos medios. Se obtuvo un modelo para cada caso con
los cuales se estima la efusividad y la difusividad térmica respectivamente. A partir de las
simulaciones del modelo de difusién en 2 medios se obtiene la sensibilidad del sensor
como de 0.45 [1/ m s~2].

Se presenta la validacion del método realizando una calibracion con muestras de liquidos y
se obtiene la efusividad y difusividad térmica de disoluciones de NaCl y glicerina en agua
tridestilada con un error maximo de 7.3% y 6% respectivamente comparado con valores
reportados en la literatura. Finalmente, se caracterizd la conduccion de calor en tejido
bioldgico y se obtuvo la difusividad térmica de muestras de corazon, higado, rifidon, pulmén
y musculo de rata, con un error maximo del 15%.

En este trabajo se presenta la viabilidad de la técnica para la obtencion de propiedades
térmicas de tejido bioldgico la cual podria ser utilizada como un método de diagndstico de
enfermedades cronico-degenerativas.



Capitulo 1

Introduccion

El estudio de propiedades térmicas de tejidos biologicos ha sido ampliamente
utilizado debido a sus aplicaciones médicas como es el caso de la hipertermia, en donde se
eleva la temperatura de los organos, de manera artificial, por encima de la temperatura
corporal incluso existen tratamientos donde se eleva la temperatura de los tejidos hasta el
punto de la ablacion. Este tipo de practica es comun debido a sus propiedades terapéuticas
en el tratamiento de cancer!!), tumores!?! y foto-coagulacion!®! entre otras. Sin embargo, se
han encontrado pocos trabajos que hablen del estudio del cambio en las propiedades

térmicas debido a ciertas patologias, como, por ejemplo, la fibrosis hepatica.

Ademas, no se han encontrado trabajos reportados en la literatura donde se use la deflexion
foto-térmica para la caracterizacion de propiedades térmicas de tejido bioldgico. El uso de
un dispositivo dptico como técnica de caracterizacion de propiedades térmicas, tiene como
ventaja que es inmune al ruido electromagnético, es facilmente integrable, podria ser usado
para medir in vivo (ya que no es afectado por la humedad) y es sensible a cambios en

temperatura.

Trabajos previos realizados en nuestro laboratorio (los cuales seran detallados mas
adelante) mostraron la viabilidad de la técnica de la deflexion termo-6ptica para diferenciar
la difusion de calor en liquidos, asi como en algunos tejidos. Sin embargo, en estos trabajos
previos no se obtuvo ninguna propiedad térmica. La obtencion de alguna propiedad

térmica, ademas, podria ser de utilidad para realizar valoraciones cuantitativas del estado de



salud de los organos. En este trabajo, resulta de interés la obtencion de la efusividad
térmica que describe como un material cede calor a su entorno y la difusividad térmica que
es la tasa de conduccion de energia térmica debido a una diferencia de temperatura en el
medio. El estudio de estas propiedades podria ser de utilidad para la caracterizacion del
cambio de conduccidon térmica en tejidos biologicos debidos a modificaciones en la

morfologia o composicion debidas a ciertas patologias o terapias médicas.

Por lo anterior, resulta de interés la obtencion de una técnica para el estudio de la difusion
de calor en tejido bioldgico usando un dispositivo Optico. En este trabajo se presenta el
estudio de la efusividad térmica de liquidos, asi como la difusividad térmica de tejido
biologico ex vivo usando un sensor Optico basado en la deflexion foto-térmica con una
configuracion simple y de mediciones rapidas. La metodologia propuesta permitira plantear
la potencialidad de esta técnica como complemento en el diagnostico de alteraciones en

tejido debido a enfermedades cronico-degenerativas.

1.1 Técnicas de obtencion de propiedades térmicas de tejido

reportadas

Los instrumentos utilizados para la obtencién de propiedades térmicas son muy
variados y su complejidad depende de lo que se desea medir, asi como la precision y la
sensibilidad requerida. Aunado a esto, en el caso de los sensores utilizados para la medicion
de propiedades térmicas de tejido bioldgico, se tiene que tener especial cuidado en realizar
mediciones que no dafien o modifiquen las muestras. A continuacion, se presentan algunos
de los instrumentos usados actualmente para el estudio de propiedades térmicas de tejidos

bioldgicos.



1.1.1 Técnica electro-piroeléctrica

Esta es una de las técnicas mas usadas para la medicion de propiedades térmicas, resultante
de una modificacion de la llamada: técnica foto-piroeléctrical®. En esta técnica se usa una
fuente de corriente eléctrica modulada en amplitud para la obtencidén de ondas térmicas en
un sensor piroeléctrico que se encuentra en contacto con la muestra a caracterizar, midiendo
la onda térmica a la salida debido a las propiedades térmicas de la muestra. Esta técnica ha
sido usada para la estimacion de propiedades térmicas de liquidos!”®!, acidos grasos y
triglicéridos’!, asi como de tejido bioldgico de ratal'”. Se muestra en la Figura 1.1 el
esquema de un sensor electro-piroeléctrico usado para la caracterizacion de efusividad

térmica.

Figura 1.1. Esquemético de una celda de medicion usada para el método electro-piroeléctrico (81,

En este caso la muestra es colocada en una celda que se encuentra en contacto con una
placa que calienta la muestra. El método usado para calentar la muestra es el efecto Joule,
el cual es el calentamiento por absorcion usando una corriente eléctrica, a diferencia de la
técnica foto-piroeléctrica donde se usan laseres o focos modulados. En el lado opuesto en el
que es aplicada la fuente de calor se mide la diferencia de temperatura debida a las
propiedades térmicas de las muestras. Uno de los principales inconvenientes de este método

es que pueden llegar a ser destructivos ya que en algunos casos elevan la temperatura mas

3



de 20°C. Otro inconveniente es que en algunos casos la muestra es directamente irradiada
por la fuente de calentamiento y que en algunos casos requiere de equipos de medicion
especializados como el uso de amplificadores “lock-in”. Por ultimo, en algunos casos es
necesario realizar mediciones en mas de una configuracion para la obtencion de solo una
propiedad térmica. Este método resulta util donde el tamafio de muestra no es un factor de
importancia, sin embargo, suelen ser sensores que dada su configuracion no podria ser
utilizado en la medicion de tejido biologico in vivo dado que es necesario colocar la

muestra entera dentro del dispositivo.

Una técnica andloga a ésta es la llamada técnica foto-acustica, donde se miden ondas
electro-acusticas que se propagan dentro de la muestra a caracterizar, usando una fuente
foto-actstica modulada y microfonos. Esta técnica es normalmente utilizada para la
medicion de la efusividad térmica de tejidos!'!), asi como de liquidos!'?). La ventaja de esta
técnica es que suelen ser pruebas no destructivas, de no contacto, con las cuales se han
hecho mediciones de tejido in vivo, sin embargo, la instrumentacion suele ser complicada

ya que también requiere de dispositivos amplificadores de sefial como la técnica “lock in”.
1.1.2 Técnica de sensado de flujo de calor con termopilas

Esta técnica es relativamente nueva, ya que usa sensores semiconductores complementarios
de oxido-metalico (CMOS por sus siglas en inglés) para la obtencion de propiedades

.14 liquidos!™®!, asi como de tejidos!'®. Esta técnica usa sensores,

térmicas de gases!
normalmente de silicio, sensibles al flujo de calor de la muestra por conduccion y en

algunos casos no es necesario el contacto ya que miden el flujo de calor por emisividad o

conveccion. Estos sensores usan una termopila que entrega un voltaje proporcional al flujo



térmico medido. Cuando se mide un flujo de calor, se genera una diferencia de temperatura
entre la unidon del semiconductor que induce a su vez un voltaje a la salida de cada

termopar, cada termopila estd constituida por un arreglo de termopares.

Un sensor CMOS tipico de calorimetria estd formado por varios sustratos de silicio, como
se muestra en la Figura 1.2, que en conjunto con otros elementos llevan a cabo las

mediciones térmicas.

Figura 1.2. Esquema de sensor CMOS para la obtencion de difusividad térmical'4l.

En este caso el sensor incluye un calentador al centro del dispositivo, los sensores de flujo
de calor y una cavidad térmicamente aislada donde se coloca la muestra liquida. El
aislamiento térmico permite suponer que no existe transferencia térmica mas que hacia la
muestra. Al calentar la muestra se genera un flujo térmico causando variaciones de
temperatura medida por los termopares, estas diferencias de temperatura dependen de la
difusividad térmica de las muestras. Uno de los inconvenientes es que en algunos casos
también puede llegar a ser una prueba destructiva ya que elevan la temperatura de la
muestra hasta 40°C. Por otro lado, la fabricacién de este tipo de sensores es costosa y
complicada ya que requiere del uso de titanio, oro, o algun otro metal para aumentar la

sensibilidad, ademas que se requiere de micro-mecdnica y micro-litografia para la



fabricacion de los sensores. Algunos de estos sensores son voluminosos (entre 1-5 cm?) por
lo que resulta complicado introducirlos en alguna sonda para mediciones de tejido
biologico in vivo. Sin embargo, resultan muy utiles para mediciones de propiedades

térmicas de liquidos.
1.1.3 Técnica de termometria con alambre caliente

Esta técnica se desarrolld recientemente como una modificacion de los termopares y
termistores comunes ''7"!”) ademés de ser una combinacion de la técnica llamada “placa

»[20-22]  Para esta técnica se desarrollaron sondas micrométricas en distintos

caliente
materiales las cuales incluyen una punta de calentamiento con la que se calientan las
muestras; asi como un termistor con el que mide el cambio de temperatura con respecto del
tiempo en la muestra y de esta manera se mide la cantidad asi como la velocidad a la que
los tejidos difunden el calor suministrado de manera artificial. Este tipo de sensores han
sido de los mas utilizados para medir la conductividad [*¥ y difusividad®¥ térmica de
tejidos bioldgicos y que ha sido probada para mediciones in vivo y ex vivo. Una desventaja
de esta técnica es que, dada la forma de medir, es necesario introducir por completo la
sonda en el o6rgano que se quiere caracterizar, por lo que resulta una prueba invasiva.

Ademéds, que su instrumentacion puede llegar a ser compleja ya que requiere de micro-

mecanica para la fabricacion de las sondas como la que se muestra en la Figura 1.3.



Figura 1.3. Esquematico de un alambre micro-maquinado para la caracterizacion in vivo de propiedades térmicas de
tejido! 3.

En este caso la sonda es introducida en las muestras que se desean caracterizar y son
calentadas durante 20 segundos hasta 45 °C midiendo el cambio de temperatura. Utilizando
un modelo que depende del tiempo para el sistema térmicamente acoplado sonda-tejido se

obtiene la conductividad térmica de las muestras.

Algo que tienen en comun todas las técnicas antes mencionadas es que son vulnerables a
ruido electromagnético. Ademas, debido a los materiales que se usan en la fabricacion de
este tipo de sensores, es necesario tener especial atencion en su encapsulacion, si es que se
requiere de hacer mediciones en ambientes humedos, como lo es en el caso de tejidos

biologicos in vivo y ex vivo mantenidos en un medio liquido de preservacion.

1.1.4 Técnicas de medicion por deflexion foto-térmica

El uso de técnicas Opticas para la caracterizacion de propiedades térmicas en tejido
biologico resulta un método prometedor, ya que es inmune al ruido electromagnético, es
facilmente integrable y son sensibles a cambios en temperatura debido al fendémeno de la
deflexion foto-térmica mejor conocido como el efecto “mirage”; este fendmeno explica

como la luz se curva debido a un cambio de indice de refracciéon en el medio de



propagacion. El indice de refraccion es modificado al calentar de manera gradual el medio
de propagacion, dado que la luz se propaga con mayor velocidad en un medio con indice de
refraccion bajo, la luz modifica su trayectoria hacia la region mas fria. La deflexion foto-
térmica ha sido utilizada ampliamente como técnica para la medicion de distintos
parametros como difusividad y conductividad térmica. Esta técnica ha sido principalmente
usada en espacio libre y en algunos casos se utilica esta técnica integrada en un bloque. El
uso de este fenomeno como transduccion para la estimacidon de propiedades térmicas serd
explicado en el capitulo II de este trabajo. A continuacién, se presenta un resumen de
algunos trabajos reportados en la literatura que usan esta técnica para determinar alguna

propiedad térmica.
1.1.4.1 Foto-deflexion en espacio libre

La deflexion foto-térmica en espacio libre se ha usado como un método para la obtencion
de propiedades como: el indice de refraccion!?®, la difusividad, y la conductividad térmica
de algunos solidos!*®! y liquidos!?”). De igual manera ha sido utilizada para estudios de
espectrometrial®®!, asi como para la caracterizacion de otros fenémenos fisicos como
dinamica de burbujas de cavitacion'?®!, campos eléctricos®?], u ondas de shock!*!! entre
otros. Esta técnica se basa en la foto-deflexion de un haz laser de prueba a lo largo del
camino optico donde existe un cambio gradual de indice refraccion. El cambio en el indice
de refraccion es generado por un gradiente de temperatura (y en algunos casos por campos
electromagnéticos) que a su vez ocasiona un cambio gradual en la velocidad de
propagacion del laser de medicion provocando su deflexion. Este efecto también es
conocido como el efecto Mirage. Una de las principales ventajas de esta técnica, es que es

inmune a ruido electromagnético y que las propiedades termo-opticas de los medios de



propagacion del haz laser de prueba pueden aumentar la sensibilidad de este tipo de
sistemas. Se muestra en la Figura 1.4 un ejemplo de un sensor para la obtencion de

propiedades térmicas de liquidos por foto-deflexion.

fiber coupled
laser (405 nm)

collimator —___ diffusion cell
\ ) with sample line camera
A\
\ / A\
] -
fiber coupled |_ J
laser (637 nm) ’
beam splitter profile rail

Figura 1.4. Esquema de un sensor de deflexion angular en espacio libre para la obtencion de difusividad térmica de
liquidos(?”,

En este caso, el sensor estd formado por dos fuentes laseres a dos longitudes de onda
distintos (405 y 637 nm) para aumentar la sensibilidad de deteccion de mezclas liquidas

ternarias debido a que se disminuye el efecto de dispersion en este tipo de mezclas.

Una desventaja de este tipo de sistemas es que se requiere de irradiar directamente las
muestras, ademas que en algunos casos elevan la temperatura de estas mas de 20°C, lo que
se traduce en una modificacion o en algunos casos la destruccion de las muestras. La
deflexion foto-térmica en espacio libre suele ser de dificil implementacion y requiere de
arreglos complicados, como lo es el caso de los sensores espectrofotométricos, por lo tanto
resultan en una dificil integracion lo que lo hace una técnica poco factible para el estudio de

propiedades térmicas de tejido biologico.



1.1.4.2 Foto-deflexion integrada en un bloque

El método de deflexion termo-Optica integrada en un bloque funciona bajo el mismo
principio explicado en el punto anterior, donde se tiene un haz de prueba, pero que en este
caso se propaga a lo largo de un bloque al cual se le aplica calor en una de sus caras,
generando un gradiente de temperatura. El gradiente de temperatura generado modifica el
indice de refraccion del bloque ocasionando la deflexion del haz de pruebal*?3%°%, Una
ventaja de este tipo de configuracion es que simplifica la implementacion del sistema ya
que la propagacion del haz laser de prueba se encuentra confinado, lo que facilita la
integracion y basta con poner en contacto las muestras que se deseen caracterizar para el
estudio de la conduccion térmica sin ser directamente irradiadas por un haz laser de

calentamiento.

A la fecha no se han encontrado trabajos en donde se obtenga alguna propiedad térmica de
tejidos biologicos utilizando esta técnica. En un trabajo previo se presentd esta técnica para
la caracterizacion de conduccién de calor en tejido biologicol®?, sin embargo, no se
obtuvieron propiedades térmicas de los tejidos estudiados ademads de tener la desventaja de
que las muestras eran calentadas de manera directa, aumentando la posibilidad de dafo a
los tejidos. Adicionalmente, dada la configuracion de este sistema, se requeria tener un
control sobre el espesor de las muestras, ya que, en este caso, el calor se propaga a través de
la muestra para calentar el medio de propagacion del haz laser de prueba, por lo tanto, el
espesor de las muestras afectaba el tiempo y la cantidad de calor que alcanzaba a llegar al

medio de propagacion del haz de prueba.
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En trabajos previos realizados por nuestro grupo se llevo a cabo un estudio numérico de la
técnica de deflexion de un haz laser en un bloque termo-Optico, para caracterizar las
propiedades térmicas de tejido biologicol. También se determiné la difusividad de
muestras liquidas de disoluciones de glicerol en agua tridestilada para concentraciones que
variaban en peso desde 0.8% a 1.2%. Aplicando una fuente de calor a diferentes dngulos de
incidencia, se determind el angulo del cambio mas marcado en la conduccion de calor,
encontrando asi un seudo angulo critico de la onda térmica incidente!®. Este método no
depende de mediciones fotométricas y se obtuvieron resultados que eran similares a los
reportados en la literatura. Sin embargo, tenia la desventaja de requerir varias mediciones
por muestra para obtener una propiedad térmica, ademas que era necesario realizar un
barrido en angulo de la fuente de calor por lo que requeria de una configuraciéon mas

compleja para su implementacion.

1.2 Motivacion

El interés de desarrollar un sistema Ooptico con el cual se puedan obtener
propiedades térmicas de tejido biologico radica en que este tipo de sistemas son inmunes al
ruido electromagnético, pueden ser introducidos en casi cualquier tipo de ambiente ya que
la humedad no influye en su desempeiio, la sensibilidad depende del camino optico y de las
propiedades térmicas del medio de propagacion, puede operar en ambientes corrosivos y
presenta la potencialidad de ser integrado. A la fecha no se han encontrado trabajos que
hablen de la caracterizacion y obtencion de alguna propiedad térmica de tejido bioldgico
usando la técnica de deflexion foto-térmica, por lo que contar con un sensor basado en esta

técnica para la obtencion de propiedades térmicas de tejido bioldgico realizando pruebas no
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destructivas y que sea sensible a la conduccion de calor podria ser de gran utilidad para

aplicaciones biomédicas, asi como una herramienta auxiliar de diagndstico en la medicina.

1.3 Hipotesis

Utilizando un dispositivo 6Optico basado en la deflexion foto-térmica en dos
configuraciones; una donde se considera la conduccion de calor en un medio y otra donde
se considera la conduccion de calor en 2 medios es posible obtener la efusividad y

difusividad térmica de tejido bioldgico con pruebas cortas y no destructivas.

1.4 Objetivos

Este trabajo tiene como objetivos generales el estudio y obtencion de propiedades
térmicas de tejidos biologicos utilizando un sensor de flujo de calor optico el cual nos
permita encontrar diferencias en la difusién de calor de distintos tejidos por contacto y de

manera no destructiva. Para lo cual serd necesario:

Implementar un sensor de deflexion foto-térmica el cual permita caracterizar la

conduccion de calor de distintos tipos de muestras (s6lidos y liquidos).

- Encontrar las condiciones de medicion que permitan caracterizar la respuesta del
sensor a las muestras utilizadas.

- Desarrollar un modelo teérico que describa el comportamiento experimental del
sensor en sus dos configuraciones.

- Mostrar la viabilidad de esta técnica dptica no destructiva para la caracterizacion

de conduccion de calor en tejido bioldgico y la obtencién de propiedades

térmicas.
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Capitulo 11

Fundamentos teoricos

La transferencia de energia térmica en tejidos bioldgicos puede dar informacion del
estado de salud de estos, mds aun, la cuantificaciéon de los cambios en alguna propiedad
térmica ocasionados por la modificacion estructural o funcional de 6rganos daria cuenta de
la progresion de enfermedades cronico-degenerativas o de las afectaciones en tejido
ocasionado por ciertos tratamientos terapéuticos. En este trabajo se estudia la cantidad y la
tasa a la que se transfiere energia térmica a las muestras a caracterizar representadas por la
efusividad y difusividad térmica respectivamente. Estas propiedades seran explicadas mas
adelante en este capitulo. Para la obtencion de estas propiedades térmicas de muestras
liquidas o solidas es necesario contar con un modelo teodrico el cual describa como es la

transferencia de calor en distintos medios.

Para este trabajo se consideran dos modelos tedricos, uno donde se tienen muestras tan
grandes que solo se considera la transferencia térmica en un medio, por lo tanto, se estima
la cantidad de energia térmica que se transfiere a la muestra representada por la efusividad
térmica, y otro donde se considera el espesor de la muestra para los casos donde no se
pueden tener muestras tan grandes, por lo tanto, se estima la tasa de transferencia térmica
en dos medios representada por la difusividad térmica. Es por lo anterior que es necesario
conocer los mecanismos de transferencia de calor en distintos medios, asi como las

propiedades térmicas que tienen influencia en este tipo de procesos térmicos.
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A continuacion, se presenta un resumen de las propiedades térmicas, los mecanismos de
transferencia de energia térmica asi como los modelos tedricos que se utilizaran a lo largo

de este trabajo para la obtencion de la efusividad y difusividad térmica.
2.1 Efusividad y difusividad térmica

La efusividad térmica es la propiedad que describe como un material cede energia
térmica a su entorno, esta propiedad esta descrita como: & = \/pck [Ws®> m~2K1];
donde k es la conductividad térmica, ¢ es la capacidad calorifica y p la densidad del
material de interés. En este trabajo se estudia la efusividad térmica ya que representa la

cantidad de energia que es intercambiada entre dos cuerpos en contacto debido a una

distribucidn térmica.

La difusividad térmica es la propiedad que describe la tasa de transferencia de calor de un
material cuando existe un gradiente térmico desde el lado caliente hacia el lado frio. La
difusividad térmica estd descrita por: @ = k/p - ¢ [m/s?]; donde k es la conductividad

térmica, c es la capacidad calorifica y p la densidad de los materiales.
2.2 Transferencia de calor dentro de un bloque

Cuando existe una diferencia de temperatura en un medio o entre varios cuerpos se
da una transferencia de energia térmica de la zona con mayor temperatura hacia la de
menor temperatura. La transferencia de energia térmica puede ser a través de uno o la
combinacion de los siguientes mecanismos: conveccidon, conduccion o radiacion. Cada
mecanismo de transferencia puede ser representado con una ecuacion que describa la

cantidad de energia térmica transferida en un medio o entre cuerpos por unidad de tiempo.
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2.2.1 Transferencia de calor por conduccion

En este mecanismo de transferencia térmica, la energia es transferida por contacto de las
moléculas en movimiento de los cuerpos. De este modo la tasa de transferencia
unidimensional por unidad de area por conduccidn es conocida como la ley de Fourier, y

esta dada por:

q. = —k—, (2.1)

. . ., 0
donde q.(W/m-K) es la tasa de transferencia de calor en la direccion x, % es la

distribucion de temperatura, y k es la constante de proporcionalidad llamada conductividad
térmica de los materiales. El signo negativo es debido a que el calor se propaga de la zona
mas caliente a la mas fria. La conductividad térmica es la propiedad térmica que determina
la capacidad del material para conducir el calor, representa la viabilidad de una sustancia

para transferir la energia cinética de sus moléculas a otras adyacentes [*].
2.2.2 Transferencia de calor por conveccion

En este mecanismo la transferencia de energia térmica se lleva a cabo entre una superficie
en contacto con un fluido en movimiento, como puede ser agua o algin gas. Existen varios
factores que intervienen en la tasa de transferencia de calor entre los materiales como; las
propiedades térmicas de los fluidos (conductividad térmica, difusividad térmica, viscosidad,
etc.) o la velocidad a la que se mueven. Por lo tanto, se dice que depende del campo de
flujo del fluido con el que estd en contacto. En el modo de transferencia de energia térmica
por conveccion, la tasa de transferencia de calor por unidad de area esta dada por la ley de

enfriamiento de Newton [34:
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Aev = h(Ts - Tf)- (2.2)

En este caso la transferencia depende de la diferencia de la temperatura de la superficie (Ty)
y la temperatura del fluido (Tf). h es conocido como el coeficiente de conveccion el cual

estd dado por unidades de W/m? - K. Ademas, este coeficiente depende de la viscosidad
del fluido, su conductividad térmica, calor especifico y densidad ya que estas propiedades
determinan la cantidad y la velocidad a la que la energia térmica se transfiere entre la

superficie y el fluido.
2.2.3 Transferencia de calor por radiacion.

En este mecanismo la energia térmica se transfiere a través de la radiacion electromagnética
que a diferencia de los otros modos de transferencia, puede llevarse a cabo en el vacio, es
decir, no es necesario que exista un medio a través del cual se transmita la energia térmica.
En este caso la energia emitida por un radiador térmico, también conocido como “cuerpo
negro”, por unidad de &rea, esta dada por la ecuacion de radiacion térmica de Stefan-

Boltzmann [*3!:
q, = oAT* . (2.3)

De la ecuacion anterior se tiene que o es la constante de proporcionalidad de Stefan-
Boltzmann que es igual a: 5.669 X 1078 [W/m? - K*], A es el 4rea del radiador térmico y

T es la temperatura de la superficie.

En la mayoria de los procesos foto-térmicos la radiacion influye poco en la transferencia de
energia térmical*®!, por otro lado, dado que el sensor utilizado en este trabajo se encuentra
aislado térmicamente la transferencia térmica por conveccion es despreciable. Por lo

anterior en este trabajo solo se considera el efecto de transferencia térmica por conduccion.
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2.2.4 Distribucion térmica T, en un bloque

Una vez identificado el mecanismo de transferencia de calor (conduccién térmica), la
distribucion espacial y temporal del calor en un medio puede ser determinada por el
principio de conservacion de energia. Esto lleva a la formulacién de una ecuacion
diferencial cuya solucion, para condiciones de frontera especificas, darda como resultado la

distribucion de temperatura resultante (261,

Si consideramos un bloque de dimensiones finitas (dx, dy y dz), como el que se muestra

en la Figura 2.1,

Figura 2.1. Representacion de la conservacion de energia dado un flujo de calor en un bloque.

los flujos de energia térmica que entran y salen del bloque aplicando la ley de conservacion
de energia y considerando que no existe generacion de energia interna, estan representados

por:

Qe — Qs = Qu> (2.4)

donde Q, =gy +q, + q, es la tasa de energia térmica que entra al volumen. Qs =
Ax+dx + Qy+dy + dz+az €8 la tasa de energia que sale del volumen. Q4 es la tasa de

energia almacenada en el bloque, representada por:
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5}
Qu = pc3-dx dy dz. (2.5)

De la ecuacion anterior p es la densidad y c¢ es la capacidad calorifica del bloque.

Sustituyendo en la Ec. 2.4, tenemos que:

aT
Ax + 4y + 4z — Qx+ax — Qy+dy — Qz+dz = pcadx dydz. (2.6)
Los flujos de calor que entran al bloque son evaluados usando la ley de Fourier como:

aT oT oT
qx = —k dydza x,qy = —k dxdza ' q, = —k dxdya , (2.7)

El flujo que sale del bloque puede ser obtenido mediante expansiones en series de Taylor:

0qx aq
Qevar = G+ 520X, Qyray = @y + 52V, Graar = 4, + 52dz. (28)
Sustituyendo en la ec. 2.6 se obtiene:

x4y, 34, _ 9T
™ dx 3y dy e dz = pc atdxdydz. (2.9)

La cual se puede reescribir como:
~(kdydzS)dx +-- (kdxdz )dy+ (k dx dy=") dz = pc 3t dx dy dz . (2.10)

Si consideramos que la conductividad térmica del material (k) es isotropica, y que no existe
flujo de calor en los ejes y y z debido a que estas caras se consideran que se encuentran
aisladas térmicamente se puede obtener de la Ec. 2.10 la ecuacion de difusion

unidimensional®”}, 1a cual est4 dada por:

az _1aT
ax%  a ot’ (2.11)
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donde a = e es la difusividad térmica. La soluciéon de la ec. 2.11 conocida como la

ecuacion de Fourier o de difusion térmica unidimensional la cual permitird obtener la

distribucion de temperatura con respecto del tiempo en cualquier punto de un bloque.

En este trabajo se plantea la obtencion de la efusividad y difusividad térmica de distintas
muestras que se encuentran en contacto con un bloque de medicion, para lo que se
consideran 2 casos distintos uno donde la muestra es tan grande que puede ser considerada
como un medio semi-infinito y otro donde la muestra es de dimensiones similares al bloque

de medicion, por lo que se propone el estudio de dos modelos tedricos:

- Modelo de transferencia térmica en un medio: En este caso se considera la muestra como
un medio semi-infinito, es decir, que sus dimensiones son muy grandes comparadas con las
del bloque de mediciéon. De esta manera, la distribucion de temperatura T, depende de la
densidad, capacidad calorifica, conductividad y efusividad térmica del bloque de medicion,
las cuales son variables conocidas y de la efusividad de la muestra como variable
desconocida. En este caso se resuelve de manera numérica la ecuacion de difusion (Ec.
2.11) usando el método de onda térmica. Este caso fue probado con liquidos para validar el

método.

- Modelo de transferencia térmica en dos medios: En este caso se consideran muestras de
espesor similar al bloque de medicion, por lo que la distribucion de temperatura T, depende
de la tasa de transferencia térmica entre el bloque de medicion y la muestra, es decir, de la
difusividad térmica de la muestra como variable desconocida. La distribuciéon de
temperatura se obtiene resolviendo la ecuacion de transferencia de Fourier (Ec. 2.11) para 2

medios utilizando el método de diferencias finitas. Esta configuracion fue utilizada para
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obtener la difusividad térmica de tejidos biologicos ex vivo debido a que las muestras con

las que se contaba son de tamafio pequeio.

2.3 Modelo de transferencia térmica en un medio

Para la obtencion de la efusividad térmica se considera un modelo de difusion
térmica en un medio donde se tiene un bloque termo-6ptico (medio 1) con propiedades
térmicas conocidas; efusividad térmica &;, conductividad térmica k, y difusividad térmica
a4, cuyas caras laterales se encuentran aisladas térmicamente, al cual se le hace incidir de
manera normal un pulso de calor Q durante un tiempo t en la interfazy,; (en x = 0,

referirse a la Figura 2.2) de la siguiente manera:

T,(x,0) =0, (2.12)
-2 parat =0
T,(0,t) =1 k . (2.13)
0 parat<O0

Una solucién a la ecuacidon de difusion unidimensional con estas condiciones a la frontera

estd dada porl*8l:

1

T.(x,t > 0) = —%[1 — erf(’z—‘ —)] (2.14)

a’lt
donde erf(x) es la funcion error [33;

erf(x) = exp(u?)du. (2.15)

2 rx
7o
De esta manera el flujo de calor se propaga a través del bloque termo-6ptico (BTO) a lo

largo del eje x, ademas, se tiene que el BTO se encuentra entre dos medios semi-infinitos

(medio 0 y medio 2), como se muestra en la Figura 2.2.
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Figura 2.2. Propagacion de la onda térmica plana incidente, reflejada.

Una manera de obtener la efusividad térmica es estimando la distribucion térmica T,, como
funcion del tiempo, considerando el flujo de calor en el BTO como ondas térmicas
monocromaticas, donde cada onda es reflejada en la interfazy,y en la interfaz,, (es
decir en x = 0y x = dprp). Los coeficientes de reflexiéon en cada interfaz estdn dados

respectivamente por:

_1=bo1 _1=by,
1+bg 1 127 14b,,

Ry , (2.16)
donde by, = €p/e1 Y b1o = €,/ son los coeficientes de las efusividades térmicas en
ambas fronteras. Ademas, &, €1, y &, son las efusividades térmicas de los medios 0, 1 y 2
respectivamente. Por ultimo, la distribucion de temperatura T, en cualquier punto del BTO

que cambia con respecto del tiempo depende de la contribucion de las n,, reflexiones de las

ondas térmicas que viajan en sentido positivo descritas por:

oo 2(ny,+1)d - 1
k%RZ ZnW=O(R0 1Ry )™ (1 — erf{M _}) , (2.17)

2 a,t

asi como, las n,, reflexiones de las ondas térmicas viajando en sentido negativo, descritas

por:

L3 (R 1Ry ) {1 — erf| (Ftazets) L} @18

2 ast
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El uso de una fuente térmica como un pulso de calor (Ec. 2.13) que incide de manera
normal al BTO reduce considerablemente la complejidad de la solucion a la ecuacion de

conduccion de calor.

Por ultimo, la distribucion de temperatura T,, dependera de la contribucion de las ondas de
calor que viajan en la direccidbn x positiva y en la direccion x negativa. Bajo estas
suposiciones, es posible estimar la distribucion de la temperatura en el BTO utilizando la

sumatoria de las ecuaciones Ec. 2.17 y Ec. 2.18 PI;

co 2nyd 1 2(ny+1)d - 1
T, (x, ) = —k%szo(Ro 1R )™ [1 —erf [(n%w) /a_lt] —Ri> (1 - erf{w ’a_lt})] .

(2.19)

Se obtuvo la distribucion de temperatura T, teérica tomando en cuenta distintos medios
liquidos con efusividades diferentes, se considera un pulso de calor de Q = 194 [W /m?]
(Se aplica esta cantidad de energia ya que de esta manera se sube la temperatura de la
muestra no mas de 10 °C), un BTO de acrilico de dimensiones: L = 0.03m, D = 0.01m,y

usando los valores de efusividad térmica mostrados en la tabla 2.1.

Tabla 2.1: Propiedades térmicas consideradas para la obtencion del T, tedrico.

Efusividad Conductividad Difusividad térmica
térmica térmica [m?/s]
[Ws%Sm~2K~1] [W/mK]
Medio 0 g = 5.5 - -
(aire)
Mediol g = 150" k, = 0.158 @ =1.28 %1077
(acrilico)

* V. Pasquale e al*®, *J. Carvill*!

Se evalud la ecuacion 2.19 para distintos valores de efusividad térmica de la muestra
(medio,) utilizando valores de liquidos conocidos. Las efusividades térmicas utilizadas se

muestran en la Tabla 2.2.
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Tabla 2.2. Efusividad térmica de distintos liquidos utilizados para evaluar la ec. 2.18.

Medio 2 Efusividad térmica
[W SO.Sm—ZK—l]
Etanol £, = 634.9°
Glicerina g4 =938.1"
Sangre &5 =13953"
Bilis £, = 1549.6"
Agua &4 = 1570.1°
tridestilada

" M.N. Pop!*? | *™* L. Mcintosh et al [*]

Los resultados al evaluar la ecuacion 2.19 con los valores mencionados anteriormente se
muestran en la Figura 2.3, donde se presenta la distribucion de temperatura T, como

funcién del tiempo a una distancia x = 0.75dgrq.

Figura 2.3. Distribucion de temperatura T), tedrica como funcion del tiempo para valores de efusividad térmica &, de

liquidos conocidos.

En la Figura 2.3, se puede ver como cambia el T, con respecto al tiempo al aplicar el pulso
de temperatura Q = 194 [W /m?] durante 300 s. Se puede observar en la grafica la relacion
que existe entre el valor de efusividad del medio 2 y el cambio en la distribucion de
temperatura, ya que para valores mas grandes de efusividad térmica la distribucion de
temperatura cambia mas (T, = 3.3 [K/m]), como sucede con el caso de efusividad de

agua tridestilada. Mientras que para el caso de la efusividad del etanol el cambio de la
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distribucion de temperatura es menor Ty, , = 2.7 [K/m]), esto es debido a que para mayores
valores de efusividad existe un mayor intercambio de calor entre los medios. Dado que se
busca tener un sensor que reduzca la posibilidad de dafio a las muestras, sera preferible
llevar a cabo mediciones lo mas cortas posibles, para esto sera suficiente encontrar el
periodo de tiempo donde la distribucion de temperatura sea diferente para cada muestra. Es
de notar que el T, para cada valor de efusividad comienza a separarse a partir del tiempo
140 s, y a los 300 s la respuesta caracteristica para cada muestra es diferente, por lo tanto,
en el periodo de tiempo de 140 s a 300 s es en el que se evaluard la efusividad térmica de
las muestras. También se puede ver en la Fig 2.3, que se tiene un cambio maximo de la

distribucion de temperatura AT,, = 0.2 [K /m] para el rango de valores utilizado.

Este modelo se puede utilizar para la obtencion de la distribucion de temperatura en un
medio ya que se obtiene una solucion exacta a la ecuacion de difusion de temperatura para
un rango amplio de valores de efusividad térmica. Sin embargo, las desventajas del uso de
este modelo es que es necesario tener muestras lo suficientemente grandes para poder
despreciar las ondas térmicas provenientes de este medio, lo que es importante tomar en
cuenta al realizar los experimentos correspondientes a esta configuracion. Otra desventaja
de este modelo es que se encuentra limitado por los valores de efusividad de las muestras
debido a la restricciéon del coeficiente de reflexion R, ,, ya que si se usan valores de
efusividad térmica iguales a los del BTO (150 [W s%°>m™2K~1]) la ecuacion se
indetermina y para valores menores el coeficiente se vuelve negativo. Por otro, lado si se
usan valores mucho més grandes que 1600 [W s%5m~2K~1] ocasionan que el cambio en
R, , sean cada vez menores, por lo tanto, T, cambia cada vez menos. Por lo anterior el
rango operativo del sensor estd limitado entre valores mayores que los del acrilico e iguales

o menores que los del agua tridestilada.
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2.4 Modelo de transferencia térmica en dos medios

Para la obtencion de la difusividad térmica de las muestras a estudiar, se desarrolld
un modelo en el cual se considera la difusion de calor en 2 medios donde se genera una
distribucion de temperatura ocasionada por la aplicacion de una rampa de calor; el primer
medio, donde se aplica la fuente de calor, es decir, el BTO de largo L y altura Dgrp; y un
segundo medio que representa la muestra de largo L y altura D; en contacto con el BTO. Se
coloca en x = D; un disipador de calor (DC) el cual es utilizado para hacer mas eficiente la
manera en que la muestra cede calor al entorno ademas que disminuye la variabilidad de las
mediciones reduciendo el efecto de conveccion en la parte superior de las muestras(Ver
Figura 2.4). El DC puesto en contacto con la parte superior de la muestra se considera como
una condicion a la frontera ya que a través de esta solo se cede calor ya que se usa un
material con un valor de conductividad térmica al menos 4 6rdenes de magnitud mas
grande que el de las muestras que se consideran para este estudio (~205 [W/mK]). Se
presenta en el Anexo 1 un andlisis del efecto en la distribucion de temperatura al agregar el

DC asi como una estimacion de la sensibilidad del sensor debida al disipador.

Figura 2.4. Esquema de la geometria para el modelo de conduccion térmica en dos medios finitos.
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Utilizando el método de elemento finito, con el cual se resuelve la ecuacion de difusion en
un mayado nodo a nodo se resolvio el sistema de ecuaciones acoplado, para n medios.
Donde la ecuacién gobernante, estd dada por la ecuacion de difusion térmica

unidimensional (Ec. 2.11):

aT,
at

=a,VT, i€][ln] (2.20)
En este caso se considera un sistema de difusion de calor en 2 medios; el primer medio
corresponde al BTO, donde la distribucion de temperatura en este medio con respecto al

tiempo esta dada por:

aT-
=% =a,VT, (2.21)

donde a; es la difusividad térmica del BTO. El segundo medio corresponde a la muestra a
estudiar, dado que para este trabajo es de interés obtener la difusividad térmica de tejidos
biologicos, para este en este caso se utiliza una modificacion de la ecuacion de difusion de
calor, donde se considera con mayor detalle la inhomogeneidad de los tejidos debido a
vascularidades, perfusion de sangre, asi como las propiedades térmicas de la sangre, esta
modificacion de la ecuacion de difusion es conocida como la ecuacion de “bio-calor” o la

ecuacion de difusion de Pennes [+ %31

% = VT — wyey (T = Ty), (2.22)

donde a; es la difusividad térmica del tejido; wy, cs, T son la tasa de perfusion, capacidad
calorifica y temperatura de la sangre respectivamente. El intercambio de energia entre la
muestra y el DC se considera como una condicion a la frontera donde solo se cede energia
térmica utilizando el coeficiente de transferencia térmica entre una placa de metal y aire

hpc = 4.33 [W/m?K] ). Se evalud el sistema de ecuaciones utilizando como pardmetros
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fijos la conductividad térmica, el calor especifico y la densidad del BTO (bloque de
acrilico) y del DC (bloque de aluminio) los valores utilizados para la obtencion de la

difusividad térmica de los medios conocidos se muestran en la Tabla 2.3:

Tabla 2.3. Valores de propiedades de la literatura del BTO (acrilico) y del DC (aluminio) utilizadas en la
simulacion.

Material Densidad (p)  Capacidad Calorifica (C)  Conductividad térmica (k)

[Kg/m®] /K Kgl [W/K m]
BTO 1180 1470 0.19
(Acrilico®)
DC 2712 910 205
(Aluminio™)

*J. Carvilll*!l, **W. Parker et al 47}
Se obtuvo el T, con respecto del tiempo para x = 0.75Dgr, dada esta configuracion,
resolviendo el sistema de ecuaciones acoplado variando la difusividad térmica del segundo
medio (a;), utilizando los valores de difusividad térmica de tejidos bioldgicos que se

muestran en la Tabla 2.4:

Tabla 2.4. Difusividad térmica de distintos tejidos biologicos encontrados en la literatural*],

Medios Difusividad térmica
[m?/s] x 1077
Corazén . =142
Misculo a,m = 1.64
Rifién a,, =140
Higado a,p =132
Pulmoén ayp = 2.29

Se muestra en la Figura 2.5 la distribucion de temperatura con respecto del tiempo, al
evaluar el sistema de ecuaciones (Ec. 2.19) usando los valores del BTO y del DC, de la

tabla 2.3, y variando los valores de difusividad térmica del segundo medio (Ver tabla 2.4).
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Figura 2.5. Distribucion de temperatura T, tedrica como funcion del tiempo para valores de difusividad térmica de
distintos tejidos bioldgicos.

De la Figura 2.5 asi como de la 2.3 se puede ver como cambia el T, con respecto del tiempo
al aplicar una fuente de calor Q al sistema, la velocidad de cambio en la distribucion de
temperatura depende de la cantidad y la tasa de energia térmica que cede el BTO a lo que
tenga en contacto, en este caso las muestras a medir. Se observa que para valores de
difusividad de pulmén se obtiene una distribucion de temperatura final mayor (T, =
8.9 K/m), ya que este tiene una mayor difusividad térmica, por lo tanto, existe una mayor
tasa de transferencia térmica entre este y los demas medios. Por otro lado, cuando se usan
valores de difusividad térmica de corazon y rifion dada la similitud de los valores de
difusividad seria complicado diferenciar entre estos 6rganos ya que como se puede ver los
valores finales de T, son practicamente iguales (T, , = 5.71 K/my T, ,, = 5.73 K/m). Por
ultimo, el higado y el musculo tienen distribuciones térmicas finales (T, , = 6.08 K/m y
T, m = 7.3 K/m) que es posible diferenciar el T, de cada una de estas muestras. Se puede
observar que en esta configuracion es posible diferenciar de una mejor manera los medios
biologicos considerados, ya que se obtienen respuestas particulares para cada uno de los
valores de difusividad térmica utilizados ademas de tener un cambio maximo de AT, =

2.0 K/m, que es 10 veces mas grande que el caso del modelo de transferencia térmica en

28



un medio, donde se estima la efusividad térmica. Como se observo, los Unicos valores que
no se pudieron diferenciar de manera correcta era donde la diferencia de difusividad

térmica es de 1 X 1072 m?/s, como sucedi6 en el caso del corazén y el rifion.

El modelo de difusion de calor en 2 medios permite la obtencion de la distribucion de
temperatura en un BTO que se encuentra en contacto térmico con otro medio. La ventaja de
este modelo radica en que es posible resolver las ecuaciones de difusiéon de calor
considerando un medio bioldégico como homogéneo usando ecuaciones acopladas. Ademas,
que en este caso es posible introducir una rampa de calentamiento medida directamente del
sistema la cual puede ser medida e introducida al modelo para tener un mejor ajuste a las

mediciones experimentales.

Debido a que las muestras de tejido biologico con las que se cuentan son mas chicas que el
BTO, en este modelo se considera el espesor de la muestra a caracterizar lo que hace que
este modelo sea mdas cercano a las condiciones experimentales que se tienen. Ademas, el
uso de MATLAB facilita la obtencion de la solucion de la ecuacion de difusion para
multiples capas como ecuaciones acopladas. La desventaja de este método es que al
resolver las ecuaciones diferenciales que representan estos fendmenos usando el método de
elemento finito, limita la precision de la solucion obtenida a la resolucion del mallado que
se utiliza y este esta directamente relacionado a las capacidades del equipo de computo que
se utilice. Esto resulta de importancia ya que si no se escoge un mallado correcto es posible
perder datos o tener una solucion sesgada y que el resultado no represente de manera

adecuada lo que se tiene de manera experimental.

29



2.5 Deflexion foto-térmica en un bloque termo-optico

El principio de operacion del sistema de medicion usado en este trabajo para la
obtencion de la efusividad y difusividad térmica de las muestras a estudiar, es la deflexién
foto-térmica de un haz laser colimado (LC) que se propaga a una altura d;.. EI LC se
propaga a través del eje optico del BTO al cual se le aplica una fuente de calor Q en la parte
inferior lo que genera una distribucion térmica T,, esta cambia con respecto del tiempo
debido al intercambio de energia térmica con lo que se encuentra en contacto con el BTO
en la parte superior, es decir, la muestra a estudiar, como se explico en las secciones
pasadas. La distribucion de temperatura inducida en el BTO, ocasiona un cambio en el
indice de refraccion n en el camino optico, lo que ocasiona un cambio en la velocidad de
propagacion del LC. Dado que la luz se propaga con mayor velocidad en medios con menor
indice de refraccion el LC se deflactara hacia la region mas fria del BTO donde a su vez se
encuentra el indice de refraccion mas bajo. El dngulo de deflexion del haz laser puede ser
estimado como la sumatoria de cambios de indice de refraccion a lo largo del camino

optico usando la expresion!*®:

0 =["dz, (2.23)
donde,
Vn=2vT . (2.24)
dT

. d . s o , .
De la Ec. 2.23, se tiene que ﬁ es el coeficiente termo-Optico el cual indica como cambia el

indice de refraccion con respecto de la temperatura, n es el indice de refraccion del BTO, y
VT es el gradiente de temperatura ocasionado por el calor Q aplicado y que se propaga a lo

largo del eje x. Dado a que en este trabajo solo se considera la propagacién de energia
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. . : . . . dr
térmica en 1 solo eje se dice que se tiene una distribucion térmica, es decir que VT = o

Ademas, para minimizar el flujo de calor en el eje z se usa un BTO cuya longitud (Lgro) €s
3 veces mas que su altura (lo anterior se probd de manera experimental utilizando una
camara CCD y se monitore6 el desplazamiento del spot para 40 mediciones donde se
observd que solo existe deflexion en el eje x). Se muestra en la Figura 2.6 una

representacion grafica de la deflexion termo-Optica de un haz laser en un BTO.

Figura 2.6. Representacion grafica de la deflexion termo-6ptica de un haz laser en un BTO.

El angulo de la deflexion termo-6ptica (6) puede ser obtenido de la integracion del cambio
de temperatura a lo largo del camino 6ptico del haz laser y que depende del indice de

refraccion y coeficiente termo-optico del BTO como se muestra en la siguiente ecuacion:

6= [ (r,t) ds. (2.25)

n dt

dr ) . .
donde - s la funcion de temperatura con respecto de la posicion y el tiempo y s representa

el camino optico del haz laser. La magnitud de la deflexion angular depende de las
propiedades térmicas del BTO (densidad, capacidad calorifica y conductividad térmica), de
la magnitud de la Q y de las propiedades térmicas del medio que se tenga en contacto en la

parte superior.
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2.6 Sistema de deflexion foto-térmica para la obtencion de

propiedades térmicas

Si consideramos un laser colimado (LC) que se propaga a una distancia d;. de la

fuente de calentamiento @, al inducir una distribucion de temperatura en el BTO, se induce
) ) L ., d
de igual manera un cambio en el indice de refraccion que depende del ﬁ del BTO y de las

propiedades térmicas de los medios en contacto con las fronteras del BTO. Una manera de
estimar el angulo de deflexion 6, es aproximando la Ec. 2.25, como el producto del
coeficiente termo-optico y la distribucién de temperatura a lo largo del BTO (Lgro) por el

inverso del indice de refraccion!*®:

LgTo dn

a(t) = TETx , (2.26)

donde, L es el largo del BTO y T, se obtiene al evaluar la conduccién de calor en

cualquiera de las dos configuraciones mencionados en las secciones 2.3 y 2.4.
2.6.1 Especificaciones del bloque termo-dptico

Dado que la capacidad del sistema de diferenciar muestras debido a su efusividad o
difusividad térmica de medicion depende, en parte, de las propiedades térmicas y Opticas
del BTO, resulta importante elegir un material que tenga buena transparencia Optica para
reducir la pérdida de potencia debido a la absorcion y esparcimiento de la luz debida a
impurezas. Para este trabajo se utiliza un BTO de acrilico de indice de refraccion
aproximado de —1.49M81 el largo del BTO es de L = 0.03 m (se escogié un BTO de al

menos 3 veces mas largo que alto, con el fin de reducir la difusion de calor en eje z). El

BTO de acrilico tiene un coeficiente termo-6ptico de Z—;l = —1.05 x 10 ~*[K~1] ™! que es
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al menos dos 6rdenes de magnitud mayor que el del vidrio de calidad optica por lo que no
hace falta elevar muchos grados la temperatura del BTO para lograr un T, de al menos
1 K/m para obtener una deflexion del LC medible. Ademés el acrilico tiene una

transmitancia adecuada de 7, = 50% (medida en el laboratorio) para la longitud de onda
del infrarrojo y una efusividad térmica de cerca de 150 [W s°*m~2 K~ que permite

medir muestras que tienen valores mas altos de efusividad debido a la restriccion de Ry 1, y

R ,.

La altura del bloque afecta la distribucion de temperatura T, inducida, dado que en este
estudio es de interés el estado transitorio del sistema para la obtencion de las propiedades
térmicas, es necesario contar con un bloque de altura Dgry que permita la caracterizacion
de las muestras en el menor tiempo posible (para reducir el tiempo de exposicion de las
muestras bioldgicas a la intemperie). Para hacer una estimacion del tamafio del bloque que
se necesitaba, se simuld el cambio de T, con respecto del tiempo a una altura x =
0.0075 m para distintos valores de dgro del BTO usando el caso de conduccion de 1 solo
medio aplicando una Q = 194 [W/m?] y un bloque de acrilico con las caracteristicas y
propiedades descritas anteriormente. Como valores a la frontera se considera la efusividad
térmica del aire (g, = &, =5.5). Se muestra en la Figura 2.7 los resultados de estas

simulaciones.
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Figura 2.7. T, con respecto al tiempo en un BTO variando los valores de la altura dgrq.

Se observa que una altura para el BTO dgry = 0.01 m seria adecuada, ya que para tiempos
cortos aun se tienen cambios en el T, sin llegar al estado estable, a diferencia del bloque de
dgro = 0.005 m donde rapidamente se llega al régimen estable. Por otro lado, los bloques
de dgro =0.02m y dgro = 0.03m, tienen una respuesta relativamente lenta y es

probable que no se alcanzaran a ver diferencias de conduccion en estos tiempos.

La longitud L del bloque determina el camino optico del haz laser y por tanto cuanto se
puede deflectar, a su vez representa la cantidad de material que se encuentra en contacto
con la muestra y por tanto la cantidad de material que se puede caracterizar. Por otro lado,
para disminuir el flujo de calor en el eje z, es decir, que se tiene un flujo unidimensional se
debe tener un BTO suficientemente mas largo que alto. En este caso se escogié un bloque
de L = 34 mm, es decir al menos tres veces mas alto que el caso ideal (dgro = 0.01 m).
Adicional a esto, las paredes laterales del BTO fueron aisladas térmicamente para evitar el

flujo de calor en el eje y.

La altura de propagacién (d;.) del LC es igualmente un aspecto importante que tomar en

cuenta en la implementacion del sistema utilizado. Esto es debido a que dependiendo de la
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distancia a la que se propaga el LC de las fronteras del BTO sera el factor que mas influya
en la deflexion termo-optica. Se llevd a cabo una estimacion de la deflexion del LC, con
respecto al tiempo al calentar el BTO por 400 s evaluando la Ec. 2.21 en la Ec. 2.25
modificando la distancia d;.. La simulacion de la deflexion termo-optica se llevd acabo
tomando los valores de liquidos conocidos (referirse a la tabla 2.2) y variando d;. para tres
casos: dj. = 0.001 m (LC cercano a la fuente de calentamiento), d;. = 0.005m (LC a la
mitad del BTO), d;. = 0.009 m (LC lejano a la fuente de calentamiento). Se muestra en la
Figura 2.8 el resultado de la simulacion para los 3 casos antes mencionados, asi como un

diagrama ilustrativo de la posicion del BTO para cada caso.

Figura 2.8. Simulacion de la deflexion termo-Optica como respuesta a distintos liquidos (ver tabla 2.2) en contacto con el
BTO, para 3 casos: A) a 0.1cm de la fuente de calor, B) a 0.5 cm de la fuente de calor, C) a 0.9 cm de la fuente de calor.

Se observa en la Figura 2.8 A), que el cambio en angulo llega a su limite rdpidamente
cuando el LC se encuentra cerca de la fuente de calor, esto es debido a que la temperatura
en esta seccion del BTO deja de ser cambiante rapidamente, por lo que cerca del segundo
100 el angulo ya casi no cambia, para ninguno de los casos y permanece casi constante
teniendo un angulo de deflexion méximo para el agua tridestilada de 8, = 1.8°. También se

puede apreciar que hay muy poca diferencia entre los d&ngulos finales para cada uno de los
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liquidos alcanzando un maximo A@ = 0.1°. Se observa en la Figura 2.8B que el cambio en
angulo no alcanza su limite como en el caso anterior, incluso hasta el segundo 300 se
siguen viendo cambios en el angulo de deflexién alcanzando un angulo de deflexion
maximo para el agua tridestilada de 8, = 1.52°. También se puede observar una mayor
diferencia entre los angulos finales para cada uno de los liquidos con un maximo Af =
0.23°. Por ultimo, el cambio en angulo mostrado en la Figura 2.8C existe una mayor
diferencia entre el dngulo final para cada liquido con un maximo A@ = 0.23°, es decir, se
distinguen de una mejor manera cada una de las muestras y un angulo de deflexién maximo
del agua tridestilada de 8, = 2.99°. Esto es debido a que en esta region del BTO existe un
mayor cambio en la distribucién de la temperatura debido a un mayor intercambio de

energia térmica con la muestra.

Alinear el LC a d;. = 0.009 m permite obtener una mayor deflexion foto-térmica por lo

tanto una mejor diferenciacion de cada muestra para el rango de valores utilizado.

2.6.2 Andlisis del angulo de deflexion 6 en un bloque termo-6ptico

Se obtuvo la deflexion angular del LC dentro del BTO en las configuraciones mencionadas
en las secciones 2.3 y 2.4, producido por la aplicacion de una Q = 194 [W/m?] durante
300 s para un rango de valores de €, y @, de liquidos y muestras biologicas de interés (ver
Tabla 2.2 y Tabla 2.4). Se considera que el LC se encuentra a una distancia d;, =
0.0075 m. Se muestra el angulo de deflexion como funcion de la efusividad en el segundo
300, obtenido al evaluar la Ec. 2.25 (ver Figura 2.9 A), asi como el angulo de deflexion
como funciodn de la difusividad térmica en el segundo 300 obtenido al evaluar el sistema de

ecuaciones de la seccion 2.4 (ver Figura 2.9B).
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Figura 2.9 Deflexion angular A) como funcion de la efusividad térmica, usando el modelo de difusion en 1 medio, B)
Como funcion de la difusividad térmica, usando el modelo de difusion en 2 medios.

Como se puede ver en la Fig. 2.9, es posible obtener un angulo de deflexion particular para
liquidos dentro de un rango de efusividad entre 600 [Ws®° m™2K™1]
y 1500 [W s m™2K™1] y un rango de difusividad entre 1.1 x 1077 [m/s?] y 2.9 x
1077 [m/s?] aplicando una pequefia cantidad de energia durante un periodo corto de

tiempo.
2.6.3 Sensor de deflexion foto-térmica

Para obtener la efusividad o difusividad térmica, se utiliza un sensor de deflexion foto-
térmica (SDF). ElI SDF esta formado por un colimador de entrada conectado a una fuente
laser con el cual se obtiene un haz laser colimado (LC). Este LC se alinea con el eje dptico
del dispositivo. Al final del BTO se encuentra un colimador de salida como se muestra en
la figura 2.10A. A la entrada como a la salida se utiliza fibra dptica monomodal a la
longitud de onda utilizada, es decir a 1550 nm. El desacoplamiento del LC en el colimador
de salida es causado por la deflexion del haz debido a la distribucion térmica T, inducida
cuando se aplica una fuente de calor Q. El cambio de potencia Optica puede aproximarse
con la integracion del LC incidente en el area del nucleo de fibra de salida con respecto al

tiempo. Inicialmente suponemos que el LC gaussiano se alinea con el eje optico (direccion
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z) cuando no se aplica una Q y se tiene una cantidad maxima de potencia. Luego, cuando se

aplica Q, existe una desviacion del haz de acuerdo con Ec. 2.25.

Para estimar el cambio de potencia debido al angulo de deflexion, determinamos la
deflexion del LC de intensidad / que se proyecta en un nucleo de fibra optica SMF-28 de
diametro ¢, = 8.2 um. La proyeccion de la deflexion angular en el nucleo se transduce
como un desplazamiento lateral (J,) en la direccion x del haz propagado. Se muestra en la

Figura 2.10 B un esquema de la transduccion del sistema.

Fig. 2.10. A) Esquema del sensor de deflexion angular (SDF). B) Desplazamiento del haz (5,) en la entrada de fibra

optica debido a la deflexion angular en el BTO.

El didmetro del “spot” proyectado en el nucleo de la fibra dptica se puede estimar con la

., yl . . s
ecuacion: ¢gpor = 7;;—:;, donde fes la distancia focal de la lente, ¢,; es el didmetro del haz

colimado que incide en la lente del colimador de salida y A es la longitud de onda del haz

laser. El radio de la cintura proyectado en el nucleo de la fibra optica de salida (W',) se
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puede calcular usando: W', = ;Tf, donde w, es la cintura original del LC. El
0

desplazamiento lateral &, se calcula con: 6, = f - tan(0), 0 se obtiene de la Ec. 2.26.

Por ultimo, si consideramos que el haz laser tiene una forma gaussiana y que esta se
proyecta en el nucleo de la fibra optica, el cambio de potencia debido al desplazamiento del
haz lateral, se podra obtener utilizando la integral de recubrimiento del haz gaussiano en
dos dimensiones (X,y), dentro del area del nucleo de la fibra Optica utilizada con la

siguiente expresion:

(x=8x)2+¥?)
Te ¥ ;2
Pour = f_rc f_y Ile vwo  dxdy, (2.27)
donde y = /1.2 — x? y 1, es el radio del colimador. Como esta funcidn es simétrica en el

eje y, y suponemos que no hay desplazamiento en este eje, podemos volver a escribir la Ec.

2.23 como:

_(x=8x)? 2
Poue = IWoNT [[C e wio? erf( /‘1’7 —xz) dx, (2.28)

de la que / es la intensidad del haz laser, ¢, €s el diametro del nucleo de la fibra optica y

la funcion erf esta descrita por: erf(x) = \/% f_xx e tdt .

2.6.4 Andlisis de la respuesta del sistema

Para obtener la respuesta teorica del sistema se obtuvo el T, utilizando los dos modelos
propuestos (Seccion 2.3 y 2.4) usando valores de efusividad y difusividad térmica
reportados en la literatura de muestras liquidas y biologicas (ver tablas 2.2 y 2.4).

Posteriormente se evaluan los valores de T, en la Ec. 2.26 para obtener el dngulo de
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deflexion y a su vez el corrimiento lateral (§,) de este. La potencia de salida tedrica del
sistema se obtiene evaluando los valores de §, en la Ec. 2.28. Se muestra en la Figura 2.11
la potencia normalizada P, ,, tedrica con respecto al tiempo para algunos liquidos conocidos
considerando el T, obtenido en la seccion 2.3 con el modelo de 1 medio, asi como de
difusividad de tejido biolégico considerando el T, obtenido en la seccion 2.4. con el modelo

de 2 medios. La normalizacién se realiza con respecto del valor méximo de potencia.

Figura 2.11. Respuesta tedrica del sistema para los valores de A) efusividad térmica de la Tabla 2.2 para muestras de
tamafio semi-infinito. B) difusividad térmica de la Tabla 2.4 para muestras de tamafo similar al del BTO.

Como se observa en la Figura 2.11A, en el caso donde se usa el modelo de onda térmica,
para valores mas altos de €;, se obtiene una potencia de salida P, ,, menor, como sucede en
el caso del agua tridestilada; esto es debido a una disminucion en el coeficiente de reflexion
R; 5, que ocasiona un aumento en la transferencia de energia térmica del medio 1 al medio
2 y por lo tanto una mayor deflexiéon del LC. En el caso donde se usa el modelo de
conduccion térmica en 2 medios, mostrado en la figura 2.11B, se observa que, para valores
de a, mayores, como lo es el del pulmon, se obtiene un cambio mayor de potencia optica,
debido a que existe una mayor conduccidon en el medio 1 de energia térmica entre los
medios. También se observa que, existe poca diferencia entre la respuesta teodrica del

sistema entre el corazon y el rifion debido a que los valores de difusividad térmica son muy
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parecidos variando en las centésimas de Ws®>m™2K™!. Es de notar que el sistema tiene
una mayor diferenciacion para detectar cambios de difusividad térmica que para efusividad
térmica debido, en parte, a que se agrega la pared absorbente térmica la cual hace mas
eficiente el intercambio térmico entre las capas. Como se comento en la seccion anterior, es
posible distinguir las curvas para los diferentes valores de efusividad térmica para los
periodos de tiempo entre 140 s y 300 s de calentamiento; por lo tanto, es el periodo de

tiempo donde se obtienen los valores experimentales de efusividad térmica, asi como de

difusividad.

En este capitulo se analizaron los modelos tedricos de conduccion térmica en uno y dos
medios, los cuales son utilizados para estimar la distribucion térmica dentro de un bloque
termo-Optico en dos configuraciones del sensor utilizado; uno donde no se considera el
espesor de la muestra para obtener la efusividad térmica y el segundo donde se considera el
espesor de la muestra para la obtencion de la difusividad térmica. La seleccion del mejor

modelo a usar depende del tamafio de la muestra que se quiera medir.

De igual manera se analizaron las caracteristicas que debe tener el BTO asi como la
alineacion del laser colimado del sensor de deflexion termo-6ptica, donde se observo que
contar con un bloque de acrilico de 3 X 1 X 1 cm y hacer incidir el laser lo mas cercano al
medio 2 ayuda a aumentar la deflexion del haz laser debida al intercambio de energia
térmica entre ambos medios. De esta manera es probable obtener una mayor diferenciacion

entre muestras.

Se present6 el rango dinamico de medicion para las dos configuraciones: para el caso de la
efusividad térmica es de 1500 > &, > 600 [Ws*>m™2K™1] y para el caso de la

difusividad térmicade 2.9 x 1077 > a, > 1.1 X 1077 [m/s?].
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Se definio el rango de tiempo en el cual se obtienen las curvas caracteristicas de la
respuesta del sensor para cada muestra que es de donde se estimaran los valores de

efusividad y difusividad térmica que sucede entre 140 y 300 s.

Del anélisis que se realizo respecto al agregar el disipador de calor al sistema, mostrado en
el Anexo 1, se estima que el sensor tiene una sensibilidad de 0.45 [1/ m s~2], obtenido del
cambio de potencia normalizada maxima del sensor para el rango de valores de difusividad
utilizado. Esta sensibilidad es suficiente para estimar valores de difusividad térmica de los

tejidos que se plantea estudiar en este trabajo.

En los siguientes capitulos se muestra la validacion del método y la obtencién experimental

de efusividad y difusividad térmica de distintas muestras.
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Capitulo 111

3 Caracterizacion de propiedades térmicas por deflexion

foto-térmica

En el capitulo anterior se presentaron las caracteristicas de los componentes
principales del sistema con los cuales se podria llevar a cabo la caracterizacion de liquidos
y de tejido biologico. En este capitulo se muestra el montaje experimental utilizado, las
condiciones de medicién necesarias para el correcto funcionamiento del sistema, asi como
la validacién del método propuesto obteniendo la efusividad y difusividad térmica de

liquidos.

3.1 Sistema de deflexion foto-térmica

Para medir la deflexion angular, explicada en la seccion 2.5, se usé un sistema de
deflexion foto-térmica (SDF) implementado en el laboratorio, formado por una fuente laser
Thorlabs a A = 1550 nm que se conecta con una fibra 6ptica monomodal a esta longitud de
onda a un colimador de entrada de un U-Bench de la marca Thorlabs (con transmitancia de
Tpench = 90%). Se utiliza un bloque termo-optico (BTO) de acrilico de dimensiones de
0.03 x 0.01 X 0.01[m] colocado en el eje Optico del U-Bench. Para alinear el BTO al eje
optico del U-Bench, se utiliza una platina x, y, z micrométrica.

Se mide en el colimador de salida del U-Bench utilizado la potencia oOptica con un
fotodetector Thorlabs conectado igualmente con fibra 6ptica monomodal a esta longitud de
onda. Como fuente de calor se utiliza una pelicula delgada polimérica absorbente en la

parte inferior del BTO la cual se ilumina con un foco de hal6geno colocado a 7 cm del BTO
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y se regula la intensidad del foco usando un dimmer (de esta manera se asegura que no se
eleve la temperatura de las muestras por encima de la temperatura deseada). Las caras
laterales del BTO son aisladas térmicamente con neopreno para disminuir el efecto de
propagacion del flujo de calor en direccidon de estas caras.

Las muestras son colocadas en un contenedor en la parte superior del BTO, en la cara
opuesta a donde se aplica la fuente de calor. El contenedor de muestras tiene dimensiones
0.03 x 0.01 x 0.05 m.

Debido a que en un dia de medicion la temperatura ambiente puede cambiar poco mas de
12°C (Se llevdé a cabo una medicion diaria de temperatura ambiental utilizando un
termometro de ambiente Extech con resolucion de 0.1 °C) es necesario tener un control de
la temperatura cercana al sensor, de esta manera se disminuyen errores de medicion debidos
a cambios en la temperatura ambiente. Por lo anterior, se diseiié un sistema de control de
temperatura del sistema formado por un circulador (serpentin de cobre) de agua termalizada
con un sistema Thermo Fisher con precision de 0.1 [°C]. Se muestra en la Figura 3.1 un

esquema del sistema.

Figura 3.1. Esquema del sistema de deteccion de deflexion foto-térmica.
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Para cada medicion se llevo a cabo el monitoreo de: la potencia del haz laser de medicion y
2 puntos de temperatura (interfaz,, ¢ interfaz;,, explicadas en la seccion 2.2.4)
utilizando 2 termoémetros digitales Fluke 289 con resolucion de 0.1 °C, de esta manera se
asegura que cada experimento comience a la misma temperatura y se tendra un registro de
cambios abruptos en la temperatura. El sistema estd controlado por un programa

desarrollado en Labview a través de una interfaz grafica que se muestra en la Figura 3.2.

Figura 3.2. Interfaz grafica de control del sistema de medicion desarrollada en Labview.

Con este programa se controla el encendido y apagado de la fuente de calor, asi como el
monitoreo y registro de las mediciones de los termopares y la potencia de salida del sistema

de manera automatizada.

3.1.1 Control de temperatura

Dado que este sistema es sensible al flujo de calor en el BTO, para cada medicion tanto las
muestras como el sistema son termalizados a 25°C y monitoreados constantemente usando
un termometro de mercurio, de esta manera es posible decir que al inicio de cada medicion

no existe un gradiente de temperatura inicial, por lo tanto, tampoco existe una deflexion
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inicial y se tiene la misma condicion para cada experimento. Una fuente importante de error
en las mediciones es la temperatura ambiente, es por esto que se disefido un sistema de
control de temperatura “local”, para mantenerla constante dentro de una camara aislada.
Para esto se colocaron paredes aislantes a la cdmara. Se muestra en la Figura 3.3 el sistema

de control de temperatura adaptado al sistema.

Figura 3.3. Montaje experimental con control de temperatura.

Con este control de temperatura es posible mantener la temperatura de la cdmara, con un
cambio maximo de 1°C a lo largo de todo un dia, lo anterior fue monitoreado utilizando un
termometro digital de 0.1 °C de resolucion.

Para mostrar la estabilidad de la fuente de calentamiento con el sistema de control de
temperatura se llevaron a cabo 5 mediciones a lo largo de un dia. Para cada medicion se
aplico una Q = 194 [W /m?] al BTO por 440s y se monitore6 el cambio de temperatura
entre los 2 puntos de medicion antes mencionados. Estas 5 mediciones se llevaron a cabo
durante 8 hrs con un periodo de espera de 70 min entre pruebas (lo que dura el periodo de
enfriamiento). Se muestra en la Figura 3.4 el promedio del cambio de temperatura como

funcion del tiempo, asi como su desviacion estandar.
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Figura 3.4. Cambio de temperatura de A) la interfaz, o B) la interfaz ,.

La temperatura de la interfaz,, a lo largo de las mediciones tiene un cambio de hasta
4.5+ 0.2°C cuando se aplica la @, mientras que la temperatura en la interfaz,, el
cambio es de 3 + 0.2 °C. Con lo que se puede ver que el control de temperatura del sistema
ayuda a la estabilidad del sistema ya que la desviacion estandar de las mediciones de
temperatura es muy baja (menor o igual a 0.2 °C ) a lo largo de un dia de medicion. Esta
desviacion introduce un error en la caracterizacion de la efusividad y difusividad térmica el
cual se explica en la seccion 3.2.

3.1.2 Calentamiento

Una vez colocada la muestra termalizada en el contenedor se inicia el programa de control
y medicion el cual enciende la fuente de calentamiento del sistema pasados 20 segundos de
iniciado el proceso y se mantiene la fuente de calor encendida por 300 segundos.
Posteriormente se tiene un periodo de enfriamiento del sistema que dura 11 minutos donde,
ademas, se recupera la potencia Optica ya que la distribucién de temperatura regresa a las
condiciones iniciales, el tiempo total de cada mediciéon es de 18 minutos. Antes de
comenzar una nueva medicion se revisa que la potencia inicial del haz laser de medicion,

asi como la temperatura del sistema sean las mismas que la de la medicion anterior.
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Con fines ilustrativos se llevo a cabo una prueba de calentamiento de un BTO para mostrar
la difusion de energia térmica dentro de un bloque asi como la distribucion de temperatura
que cambia con respecto del tiempo, para esto se eleva la temperatura hasta 70 °C por un
periodo de 7 minutos para hacer mas claros los cambios de temperatura. Para lo anterior se
us6 una cdmara térmica infrarroja FLIR 15 con lo que se obtuvo la progresion del
calentamiento del sistema de medicion al aplicar una Q = 724 [W/m?] durante 7 minutos
y posterior enfriamiento para un total de 13 minutos divididos en 10 fotografias. Se muestra
en la figura 3.5 la secuencia de calentamiento del BTO y contenedor de muestras,
diferenciado por lineas punteadas verticales claras. Se muestra en la fotografia t = Os el
estado inicial del sistema previo a la aplicacion de la Q. A partir ¢ = 20s y hasta t = 440s
se aplica la fuente de calor Q, a partir del ¢ = 440s at = 800s corresponden al proceso
de enfriamiento del BTO. De igual manera, se muestra a un lado de cada una de las

fotografias, una grafica de la distribucion de temperatura con respecto de la posicion
medida al centro del BTO (z = % indicado con lineas punteadas horizontales oscuras) para

cada uno de los tiempos mostrados. En este caso se considera como una muestra de aire, ya
que el contenedor de muestras se encuentra vacio, lo anterior con el fin de acentuar los
efectos de la difusion térmica ya que en este caso el aire tiene una efusividad térmica baja

de 5.5 Ws*m?K 1.
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Figura 3.5. Imagenes térmicas infrarrojas correspondientes a la progresion de calentamiento del BTO durante 440s y
posterior enfriamiento.

Se observa en la figura anterior como cambia la distribucion de temperatura en el BTO con
respecto del tiempo. En este caso, la distribuciéon de temperatura para estos tiempos
depende de las propiedades térmicas del aire, y dado que este no es un buen conductor
térmico, se puede ver que no aumenta tanto su temperatura (20 °C) a diferencia del BTO
(50 °C). Cabe mencionar que para este experimento se elevo la temperatura del BTO hasta
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70°C ya que se aplico una Q relativamente grande (Q ~ 700 [W/m?]), esto inicamente con
fines demostrativos ya que para ninguno de los casos donde se usaron muestras liquidas o
biologicas se elevo la temperatura de las muestras mas de 10°C, ademas que en este caso no
se aislo térmicamente el sistema ni el BTO para poder realizar las tomas, lo que pudo
ocasionar que el calentamiento no fuera completamente homogéneo, como se muestra en
los primeros segundos del experimento.

3.1.3 Calibracion

Se llevo a cabo la calibracion del dispositivo de medicion caracterizando la respuesta de
conduccion térmica de muestras liquidas de propiedades térmicas conocidas. En primer
lugar, se probd la estabilidad del sistema, para lo que se midieron 5 muestras de 10ml de
agua tridestilada. Se muestra en la Figura 3.6 la media de la potencia de salida de las 5
mediciones normalizadas al maximo de potencia (F, ,) de agua tridestilada, se muestra

igualmente la desviacion estandar de las mediciones realizadas.

Figura 3.6. Promedio de la respuesta normalizada del sistema de 5 mediciones de agua tridestilada mostrando la
desviacion estandar de las mediciones.

Es importante notar de la figura anterior, que el sistema muestra una buena repetibilidad ya
que en este caso donde se tiene una muestra de agua tridestilada que ha sido medida 5 veces

se tiene una desviacion de g, = 0.01 lo que representa cerca del 2% de variancia de la
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media de la potencia de salida normalizada. Esta desviacién es ocasionada por las
variaciones en la fuente mostradas en la seccion 3.2.

Posteriormente se obtuvo la respuesta de manera consecutiva a 3 muestras de 10ml de
glicerina, asi como a 3 muestras de 10ml de agua tridestilada. Se llevo acabo el ajuste de las
curvas tedricas usando una rutina de reduccion de error por minimos cuadrados no lineal de
las curvas tedricas modificando el valor de efusividad inicial del modelo de conduccion en
1 medio descrito en la seccion 2.2, de esta manera se obtuvo un valor de efusividad térmica
que se compar6 con los valores reportados en la literatura. Se muestra en la Figura 3.7 el
promedio normalizado de salida del sistema (F, ,) de 3 mediciones consecutivas de
glicerina y agua tridestilada. La potencia de salida se normaliza a la potencia maxima

registrada, es decir, cuando no se aplica calor.

Fig. 3.7. Respuesta del sistema a muestras liquidas de agua tridestilada y glicerol. Las lineas discontinuas representan
valores experimentales y las lineas continuas representan los valores tedricos.

Las curvas tedricas mostradas en la Figura 3.7 se obtienen al ajustar la Ec. 2.28 de la
seccion 2.6.3 usando el método de minimos cuadrados no lineales. Estos ajustes muestran

una buena representacion de los valores experimentales para las dos muestras
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caracterizadas. Los valores de efusividad obtenidos experimentalmente para estas

1
mediciones fueron de: €, g, = 1650[W sz m™2 k‘l] para el caso de agua tridestilada y de:

1
£.ge= 961[W sz m~2 k‘l] para la glicerina. Estos valores comparados con los de la

literatura, muestran una diferencia relativa de 4.7% y de 3.8%, respectivamente. La
caracterizacion de la respuesta del sistema a muestras liquidas de propiedades térmicas
conocidas es de utilidad para la calibracion del sistema y se observa que se tiene una buena
diferenciacion entre los liquidos medidos, asi como un buen ajuste teorico. Ademas, los
valores de efusividad térmica obtenidos concuerdan de manera aceptable con lo que se
encuentra reportado con una diferencia menor al 5%, Los valores que se encuentran
reportados en la literatura fueron medidos usando técnicas de calorimetria donde se reporta
una error de medicion del 2%.

Por lo anterior se puede decir que el método que se plantea en este trabajo puede ser
utilizado para la obtencion de propiedades térmicas de liquidos, por lo que a continuacion
se muestran los resultados de la caracterizacion de la conduccion de calor en disoluciones

liquidas, asi como la obtencion de su difusividad térmica.

3.2 Validacion del método

Para validar esta metodologia se llevaron a cabo mediciones experimentales utilizando
las 2 configuraciones presentadas en el capitulo anterior. Se presenta a continuacion la
obtencion de la efusividad térmica de mezclas de NaCl en agua tridestilada y la obtencion
de la difusividad térmica de mezclas de glicerina en agua tridestilada. En este caso se
utilizan disoluciones de agua tridestilada con NaCl y agua tridestilada con glicerina, se

escogen estos liquidos ya que suelen tener propiedades térmicas similares a la de los tejidos
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ya que, como se sabe, la composicion de la mayoria de tejidos bioldgicos en su mayoria es

agua.

3.2.1 Obtencion de la efusividad térmica de liquidos

Se obtuvo la efusividad térmica de 5 disoluciones de NaCl en agua tridestilada, usando
mezclas en peso de 0% hasta 25% de NaCl utilizando el mismo procedimiento descrito en
la seccion 3.1. En este caso se midieron 3 muestras de cada solucion (Si-0%, S2-5%, Ss-
10%, S4-20%, S5-25% Referirse a la Tabla 3.1). Se muestra en la Figura 3.8 la media de las
3 mediciones de la potencia de salida normalizada (P, ,,) de cada muestra con respecto del

tiempo.

Figura 3.8. Respuesta del sistema para 5 muestras de diferentes de disoluciones de NaCl en agua tridestilada (referirse a la
Tabla 3.1) con su mejor aproximacion tedrica. Las lineas discontinuas representan valores experimentales y valores
tedricos de lineas continuas.

Se observa que conforme se tiene una mayor concentracion de NaCl la potencia de salida
sufre un cambio menor (43% de disminucién de potencia), esto es debido a que la
efusividad térmica de la disolucion disminuye, por lo tanto, existe una menor transferencia

de energia térmica. Al igual que en el punto anterior, se utilizo el modelo de onda térmica
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descrito en la seccion 2.3 para ajustar los valores experimentales obtenidos, estas curvas se
encuentran representadas en la Figura 3.8 como lineas continuas, y se observa que se tiene
un buen ajuste para cada uno de los casos, con un error maximo de ajuste del 5%. Se
muestran en la tabla 3.1 los valores de efusividad térmica obtenidos y su incertidumbre,

ademas se comparan con los valores encontrados en la literatura.

Tabla 3.1. Efusividad térmica medida de las muestras comparada con los valores encontrados en la literatura.

Muestra  Concentracion Efusividad Efusividad Efusividad con  Diferencia Diferencia
de NaCl obtenida reportadal*!l regla de con la con la regla
(%) w s% -2 k‘l] [W s% -2 k‘l] melrzclado literoatura de
[W sz m-2k-1 (%) mezclado
(%)
Si 0 1650 +35 1570 1769 7.3 5.1
S» 5 1570 +43 - 1636 - 7.2
S3 10 1480 +34 1533 1609 5.6 6.3
S4 20 1355 +43 1384 1470 5.2 8.5
Ss 25 1290 +30 - 1314 - 4.3

Para corroborar los valores de efusividad obtenidos, se obtuvo el valor de efusividad
esperado usando la regla de mezclado binario en serie®’, el cual describe una manera de
obtener las propiedades térmicas efectivas de mezclas liquidas binarias como funcién de las
propiedades de cada elemento (densidad, capacidad calorifica y conductividad térmica) y su
concentracion. Si se considera a la conductividad térmica efectiva como: K.r = vKy +
(1 —v)K,, donde v es el volumen de NaCl en agua tridestilada, Ky es la conductividad
térmica del NaCl yK, es la conductividad térmica del agua tridestilada. Entonces la
capacidad calorifica por unidad de volumen de la mezcla seria: pCor = (1 — v)(paCq) +
v(pyCy), donde p,C, es la densidad multiplicada por la capacidad calorifica del agua
tridestilada y pyCy es la densidad multiplicada por la capacidad calorifica del NaCl. Por

ltimo, se obtiene la efusividad térmica de la mezcla binaria, usando: g,5 = /Kef * PerCer-
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Utilizando los valores de la literatura de densidad y capacidad calorifica del agua
tridestilada como: K, = 0.59[W/Km], p, = 997[Kg/m3], C, = 4180][]/
K Kg] respectivamente; la conductividad térmica, densidad y capacidad calorifica del NaCl
como: Ky = 0.44[W/Km], py = 2165[Kg/m3], y Cy = 880[J/K Kg]. Se presenta en la

Tabla 3.2 los valores de efusividad térmica obtenidos con la regla de mezclado.

Utilizando la regla de mezclado se obtiene una diferencia relativa maxima del 8.5%, como
se muestra en la tabla 3.1, comparado con los valores de efusividad térmica obtenidos de
las mediciones lo que resulta en una buena comparacion con los valores reportados en la
literatura. Por otro lado, comparandolo con los valores de la literatura se tiene un error
maximo del 7.3%. Cabe recordar que para el caso de la obtencion de la efusividad térmica
se usa el modelo de conduccién en 1 medio por lo que se usan muestras de liquidos que son

al menos 4.5 veces mas grande que el BTO.

3.2.2 Obtencion de la difusividad térmica de liquidos.
Para validar la obtencion de difusividad de muestras, se utilizd el método de difusion en 2
medios donde la muestra se pone en contacto con un disipador de calor y se controla el
espesor de la muestra. De esta manera se obtuvo la difusividad térmica de mezclas de
glicerina en agua tridestilada, para lo que se obtuvo la respuesta del sistema para muestras
desde G1-0% hasta G4-100% de glicerina (Referirse a la Tabla 3.2). Al igual que en el caso
anterior se midieron 3 muestras distintas de cada concentracion, se muestra en la Figura 3.9

la media de la potencia de salida normalizada P, ,, con respecto del tiempo.
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Figura 3.9. Respuesta del sistema para 4 muestras de diferentes de disoluciones de glicerina en agua tridestilada (referirse
a la Tabla 3.2) con su mejor aproximacion tedrica. Las lineas discontinuas representan valores experimentales y valores
tedricos de lineas continuas.

Se observa que es posible diferenciar cada una de las muestras utilizadas, ya que la media
de la respuesta a cada una de las concentraciones tiene un comportamiento claramente
distinto si se compara con la respuesta del sensor para la obtencion de efusividad térmica.
Por otro lado, se observa que conforme la proporcioén de glicerina aumenta se tiene una
menor perdida de potencia, esto es debido a que la difusividad de las mezclas disminuye
para mayores concentraciones de glicerina, por lo tanto, la tasa de conduccion de energia

térmica entre los dos medios disminuye.

Utilizando el modelo de conduccion en 2 medios explicado en la seccion 2.4 se ajustaron
las curvas experimentales que se muestran en la Figura 3.8 como lineas continuas. Se
observa también que las curvas tedricas representan de manera aceptable lo obtenido
experimentalmente con un error de ajuste maximo del 9%. Los valores de efusividad
obtenidos de los ajustes teoricos se muestran en la Tabla 3.2, donde también se comparan

con los valores encontrados en la literatura.
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Tabla 3.2. Difusividad térmica medida de las muestras comparada con los valores encontrados en la literatura.

Muestra  Concentracion  Difusividad obtenida ~ Difusividad dela  Difusividad con Error Error
de glicerina [m?/s] x 1077 literatural*®! la regla de Comparado Comparado
(%) [m2/s] x 1077 mezclado con la con laregla de

[m2?/s] x 1077 literatura mezclado
(%) (%)
G 0 1.42 1.46 1.46 2 3.2
G 50 1.11 1.18 1.20 5 1.8
G 70 1.08 1.01 1.13 6 5.2
Gy 100 0.99 0.95 0.89 3 10

Los valores de difusividad térmica obtenidos con este método se comparan con un error
muy bajo con los reportados en la literatura, ya que se tiene un error relativo maximo del
6%. Para la obtencion de la difusividad térmica de liquidos se utilizo un disipador de calor
(DC), descrita en la seccion 2.4, en contacto con la muestra en la parte superior, para
considerar que después de la muestra unicamente se cede energia térmica; de esta manera
no es necesario que la muestra sea mucho mas grande que el BTO. De manera analoga al
caso de la efusividad térmica se realizd la estimacion de la difusividad térmica esperada
usando la regla de mezclado binario en serie, donde se tiene que: la conductividad térmica
efectiva como: K,r = vK; + (1 — v)K,, donde v es el volumen de glicerina en agua
tridestilada, K;; es la conductividad térmica de la glicerina y K, es la conductividad térmica
del agua tridestilada. La capacidad calorifica por unidad de volumen de la mezcla
seria: pCor = (1 —v)(pCy) +v(ng), donde p,C, es la densidad que multiplica a la
capacidad calorifica del agua tridestilada y p,Cy; es la densidad multiplicada por la
capacidad calorifica de la glicerina. La difusividad térmica efectiva de la mezcla binaria,

usando: Agr = Kep/p - Cey.

Si consideramos: K, = 0.59[W/Km], K; = 0.29[W/Km], p, = 997[Kg/m?], pg =
1250[Kg/m?], C, = 4180[] /KKg], y C, = 2428[J/KKg], se obtiene una diferencia
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relativo maxima del 10% como se muestra en la tabla 3.2, comparado con los valores de

efusividad térmica obtenidos de las mediciones.

3.3 Discusion

En este capitulo se presentaron dos configuraciones del sistema de deflexion foto-
térmica que pueden ser usados para la obtencion de efusividad y difusividad térmica de
liquidos. La seleccion del modo de medicion depende de lo que se desee medir, pero mas
importante es el tamafio de la muestra que se desee caracterizar. En el caso de la efusividad
térmica es necesario tener muestras lo suficientemente grandes para que se pueda
considerar como un solo medio de conduccidn térmico. En el caso de la difusividad térmica

se considera el tamafio de la muestra ya que se usa el modelo de conducciéon en 2 medios.

El control de temperatura del sistema resulta de gran importancia para la reduccion de
errores de medicion y aumento la repetibilidad de las mediciones. Ademas, que agregar el
disipador de calor aumenta sustancialmente la sensibilidad del sensor para la obtencion de

la difusividad térmica de los tejidos, como se muestra en el Anexo 1.

El valor térmico encontrado de muestras liquidas se compara con los valores reportados con
una diferencia menor al 8% para la efusividad térmica y una diferencia méxima del 6%
para la difusividad térmica, ademas, usando el método de la regla de mezclado se
corroboran estos valores, por lo que se puede decir que se valida este método para la

obtencion de propiedades térmicas.
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Capitulo IV

4 Propiedades térmicas de tejido biologico

En los capitulos anteriores de este trabajo, se presentd la técnica de foto-deflexion
con la cual se obtuvieron valores de difusividad y efusividad térmica de distintas muestras
liquidas, con lo que se validé el método. En este capitulo se aborda el uso de este método
para la obtencion de la difusividad térmica de tejido biologico ex vivo. Debido a la
naturaleza de las muestras con las que se contaba para realizar estas mediciones (tejido
bioldgico recién extraido, con dimensiones pequeias y de formas irregulares), se decidio
utilizar el método para la obtencion de la difusividad térmica. A continuacion, se presentan

los resultados y anélisis de la obtencion de la difusividad térmica de tejido biologico.

4.1 Metodologia

Se llevaron a cabo las mediciones de conduccion de calor de muestras ex vivo de
corazon, higado, pulmoén, musculo y rifion de 4 ratas Wistar macho (RataA, RataB, RataC y

RataD) con un peso promedio de 336g y de 9 a 13 semanas de edad.

Los organos fueron extraidos inmediatamente después del sacrificio de individuos sanos.
Posterior a la extirpacion, se realizé un enjuague rapido en PBS para eliminar el exceso de
sangre y evitar la coagulacion dentro de las muestras. Posteriormente se cortaron los
organos para obtener muestras de 7 X 18 X 8 mm. Las muestras de tejido cortadas y
lavadas se conservaron en IMDM GlutaMAX™ con el fin de retardar su descomposicion.
Las muestras conservadas se colocaron en el baino de temperatura controlado para mantener

su temperatura fija a 25°C. La temperatura de las muestras y del sensor se monitoreo
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continuamente para garantizar la estabilidad térmica del sistema. Después de 5 minutos de
la estabilizacién térmica, cada muestra de tejido se caracterizd en el sensor, esta
caracterizacion tiene una duracion de 5 minutos. Posterior a la primera medicion cada
muestra fue regresada a la solucién de conservacioén para ser medida una segunda vez.
Después de la segunda medicion, las muestras fueron fijadas en formol al 3.8% para su
preservacion. Las muestras fueron medidas nuevamente 72hrs y 264 hrs después. Como
mediciones de control se lleva a cabo la mediciéon de 3.5 ml de IMDM igualmente

termalizado.

Todos los procedimientos fueron aprobados por el Comité Etico de Investigacion del

Hospital General de México "Dr. Eduardo Liceaga "(No. DI/ 16 / UME / 4/18).

4.2 Caracterizacion de la conduccion de calor en tejido bioldgico ex

vivo

En una primera instancia se realizaron las mediciones de todos los érganos posterior
a su extraccion, enjuague y termalizacion, siguiendo el procedimiento descrito en la seccion
anterior. Se obtuvieron las mediciones de potencia de salida del sensor para todas las
muestras y posteriormente se analizaron las mediciones por 6rgano de cada individuo. Se
muestra en la Figura 4.1 la media de la potencia normalizada (P, ,) y su desviacion

estandar.
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Figura 4.1. Media de la potencia normalizada y su desviacion estandar de las mediciones de los 4 individuos de: A)
Corazon, B) Musculo, C) Rifién, D) Pulmén y E) higado F) IMDM.

Se observa en estas graficas que existe una respuesta caracteristica para cada grupo de
muestras, sin embargo, la incertidumbre de las mediciones no permite discernir con
claridad cada o6rgano. La desviacion estandar del corazon, rifion, pulmon son las més altas
con valores: Gcorazen = 0.18, Gginsn = 0.16, Gpyimen = 0.15. Las desviaciones estandar
mas bajas son las de: Gpigaq0 = 0.09 y Gmgscuio = 0.04. Al revisar independientemente
cada medicion se observo que las mediciones del individuo RataC fueron las mas atipicas.
Esto pudo ser debido a las condiciones de medicion o las condiciones propias de los
organos de este individuo ya que este era el de mayor peso (54g por encima del promedio)
por lo tanto de mayor edad. Al eliminar el individuo RataC del analisis, la incertidumbre
por organo se reduce considerablemente. Dado que los 6rganos se encuentran preservados
en IMDM debe de existir una contribucion en la difusion de calor dentro de los tejidos

segun la cantidad que pueda ser absorbida por cada uno de los 6rganos, es por esto, que se
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llevaron a cabo mediciones de control donde se caracterizd la respuesta del sensor a
IMDM. Se puede ver en la figura 4.1F de la media de las mediciones de la respuesta a
IMDM realizadas que estas tienen similitud con la respuesta obtenida de las mediciones del
rindn, sin embargo, la media de esta medicion se diferencia de la respuesta para cada
organo, por lo que se puede decir que si existe una contribucién en la difusion de calor en
las muestras debida al IMDM esta permite diferenciar las mediciones de cada érgano. Se
muestra en la Figura 4.2 las medias de la potencia normalizada de las mediciones sin el

individuo RataC.

Figura 4.2. Media de la potencia normalizada con desviacion estandar de: A) Corazén, B) Musculo, C) Rifién, D) Pulmén
y E) higado. Excluyendo el individuo RataC.

La desviacion estandar tuvo una disminucion por 6rgano del 40% para el corazén, 83%
para el rifion, 54% para el pulmon, 40% para el higado, y 33% para el musculo,
comparando con la desviacion estandar de la grafica 4.1. La desviacion estandar resultante
por 6rgano es la siguiente: 0corqzon = 0.1, Oringn = 0.03, Gpuimsn = 0.06, Gpigaao = 0.04

Y Omiscuto = 0.02. Eliminar las mediciones de la RataC permite diferenciar de una mejor
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manera cada 6rgano. La mayor desviacion estandar obtenida en las mediciones (pulmoén y
corazdn) puede ser debido a que eran las muestras que presentaban mayores diferencias
entre si. El corazén, por un lado, era el 6rgano mas pequefio y con geometria y estructura
mas compleja que se midio (Ver figura 4.3A) y al realizar los cortes para las tomas de
muestras quedaban expuestos los ventriculos (cavidades de oxigenacion de la sangre),
como se observa en la Figura 4.3B, lo que pudo haber ocasionado mas variaciones al
realizar su caracterizacion. Por otro lado, el pulmodn, debido a su porosidad y consistencia

también puedo haber afectado la repetibilidad de las mediciones entre individuos.

Figura 4.3. A) Esquema ilustrativo de los ventriculos del corazon. B) Muestra de corazon de Rata B.

Para determinar con certeza si es posible agrupar las mediciones por organo debido a
diferencias en la difusion de calor se realizé un andlisis estadistico que se presenta a

continuacion.

4.2.1 Analisis estadistico de las mediciones experimentales

Se realizé un andlisis estadistico utilizando el método de componentes principales, asi
como un andlisis ANOVA para saber si se puede separar por grupos las mediciones de cada

organo.

En el caso del andlisis de componentes principales, en donde se analiza la varianza de las

mediciones para saber si estas se encuentran correlacionadas, convirtiendo los datos de
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cada medicion como un nuevo set de datos ortogonales llamados componentes principales.
Estas nuevas variables, pueden ser representadas en una grafica como puntos que muestran
un patron de similitud entre las variables. Por lo general, los primeros componentes
principales agrupan la mayor variabilidad de los datos, por lo que para este estudio y por
simplicidad se analizan los 2 primeros componentes principales, PC1 el cual agrupa el 64%
de la varianza de los datos, y el PC2 que agrupa el 22% de la varianza. En la Fig. 4.4A se
muestra los dos primeros componentes principales (PC1 y PC2). Se observa que para el
caso del corazdn resulta dificil realizar una agrupacion de las mediciones de los 3
individuos, debido a la varianza de estas mediciones. El resto de los 6rganos resulta en un
agrupamiento bien definido entre individuos. Por otro lado, es de notar que existe un cruce
marcado entre los grupos: Corazon, Rifion e Higado, esto es debido a las desviaciones
estandar en la medicion sin embargo existe una buena diferenciacion entre las mediciones

de musculo, higado y rifion.

Figura 4.4. A) Grafico de puntuacion del analisis PCA para los dos primeros componentes principales. B) Comparacion
del valor RMS para cada 6rgano.

Para complementar el analisis de componentes principales, se calcul6 el valor RMS de cada

curva experimental utilizando el valor promedio de cada medicion de los tiempos 140 a 300
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y se agruparon los datos usando la variable 6rgano como se muestra en la Figura 4.4B. Con
esta agrupacion, se realizo una prueba de ANOVA. Esta prueba estadistica analiza la
varianza de las mediciones para saber si existen diferencias estadisticamente significativas

entre los grupos, en este caso se analiza la variable 6rgano.

En las pruebas post-hoc, se observd que para todas las comparaciones formadas por pares
entre los grupos musculo, rifion e higado existen diferencias estadisticamente significativas
(»<0.05); mientras que en la mayoria de las comparaciones por pares construidas a partir
del grupo corazon y pulmén no hay diferencias estadisticas (p>0.05). Se observa en la
grafica de caja de la Fig. 4.4B una dispersion mayor de los datos en los grupos corazon y

pulmon, lo que puede justificar que estos no sean estadisticamente diferentes al resto.

Los resultados obtenidos con el analisis PCA y ANOVA, fueron de utilidad para
seleccionar los 6rganos que, dadas las mediciones experimentales, pueden ser diferenciados
por el sensor y cuales pueden ser agrupados por la variable 6rgano. Por lo tanto, para la
obtencion de la difusividad térmica s6lo se consideraron los dérganos estadisticamente

distintos.

4.3 Obtencion de la difusividad térmica de tejido biologico ex vivo

Para la obtencion de la difusividad térmica de tejido bioldgico se utilizoé el modelo
de conduccién térmica en 2 medios descrito en la seccion 2.4. Debido a que el tejido es
extraido del individuo, enjuagado y termalizado, el efecto térmico de la perfusion y
temperatura de la sangre puede ser despreciado, por lo que en este caso se usa la version

simplificada de la ecuacion de difusion de PennesP!"3. Para realizar el ajuste tedrico se
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utilizaron los valores de densidad, capacidad calorifica y conductividad térmica obtenida de

la literatura. Los valores utilizados se encuentran mostrados en la Tabla 4.1.

Tabla 4.1. Valores de propiedades térmicas de tejido biologico obtenidos de la literatural*? para el calculo de

o, .. . k
la difusividad térmica o, siendo a¢ = —.

pc
Tejido Densidad (p) Capacidad Calorifica (¢) ~ Conductividad térmica (k)
[Kg/m?] /K Kgl [W/K m]

Corazén 1060 3724 0.56
Musculo 1178 2624 0.50

Rifon 1072 3772 0.57

Higado 1088 3525 0.51
Pulmoén 427 3886 0.38

Para obtener el ajuste de cada curva teodrica a los valores experimentales se utilizé el
método de minimos cuadrados no lineales para minimizar el error de cada punto de
medicion, variando el valor de la difusividad térmica y usando como valor inicial el valor

encontrado en la literatura.

A continuacién, se presenta en la Figura 4.5 la media de la potencia normalizada con
respecto del tiempo, para el ajuste tedrico (lineas solidas) a los valores experimentales

(barras).
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Figura 4.5. Ajuste de valores del modelo tedrico a los datos experimentales. Las lineas continuas representan los valores
tedricos y las cajas los valores experimentales.

Se observa que se obtiene un buen ajuste tedrico para todos los casos, excepto en el caso
del pulmon donde los valores experimentales se encuentran muy separados de los valores
ajustados para este 6rgano (linea continua color cian). Esta discrepancia puede ser debida a
la naturaleza de este 6rgano, ya que la consistencia y forma de este 6rgano impedia obtener
muestras que fueran iguales para cada individuo. Los valores de difusividad térmica
obtenidos con el modelo tedrico se muestran en la Tabla 4.2 y se presenta una comparacion
con los valores reportados en la literatura ademas de presentar un calculo del error maximo.
Cabe recordar que fueron eliminados los valores obtenidos de la RataC para realizar el

ajuste teorico.
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Tabla 4.2. Valores de difusividad térmica obtenida del ajuste del modelo tedrico comparado con los valores
obtenidos de la literatura, asi como el calculo del error obtenido.

Tejido Difusividad («) Difusividad («)
(Literatura) (Obtenida)

[m?/s] x 1077 [m?/s] x 1077
Corazén 1.42 1.30 + 0.22
Musculo 1.64 1.75 £ 0.07
Rinon 1.40 1.42 +0.12
Higado 1.32 1.37 +£0.16
Pulmoén 2.29 1.32 +£0.19

Los valores de difusividad térmica estimados para las muestras de corazén y pulmon son
los que presentan un mayor valor de diferencia relativa, de hasta 50%, esto fue debido a que
son los d6rganos con mayores errores de medicion debido a las caracteristicas de estos
organos. Los valores de difusividad de musculo, rifion e higado son los que tienen una
diferencia maxima del 15%, lo cual representa un buen ajuste comparado con los valores de
la literatura. Cabe remarcar que los valores con los que se estdn comparando los datos
experimentales, son valores de 6rganos, de cerdo, bovinos y cabras en algunos casos y que
son los promedios de los valores que se reportan, por lo que se considera que el valor que
se obtiene de estos Organos se encuentra de manera aceptable dentro del rango de valores

reportados.

4.4 Caracterizacion de la conduccion de calor en tejido biologico fijado

en una solucion de formol

Con el fin de caracterizar el efecto en la conduccion de calor de tejidos bioldgicos
colocados en soluciones de conservacion, posterior a las mediciones del tejido ex vivo, se
realizaron mediciones de las mismas muestras: conservados (en IMDM) 5 horas después
del sacrificio (referirse a Figura 4.6B); preservados (en formol) 72 hrs. pasado el sacrificio
(referirse a Figura 4.6C) y 264 hrs. después del sacrificio (Referirse a Figura 4.6D). Para
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ilustrar la diferencia entre las mediciones también se agregaron las mediciones de tejido ex

vivo, es decir, recién extraido (Referirse a Figura 4.6A).

Figura 4.6. Respuesta del sensor a muestras de tejido biologico A) Pasadas 5 horas de la extraccion, B) Pasadas 72 horas
de la extraccion, C) Pasadas 264 horas de la extraccion.

Se observa en la Figura 4.6A que pasadas 5 horas de la primera medicién la desviacion
estandar de las mediciones de cada organo comienza a aumentar comparado con la
desviacion de las mediciones de tejido ex vivo. Es de notar, que la respuesta del sensor
también es distinta (se tiene un cambio de potencia de hasta el 80% de la potencia inicial),
ya que la disminucion de potencia Optica es mayor comparandolo con la respuesta de tejido
recién extraido (donde se tuvo un cambio de potencia méximo del 67% segun lo mostrado

en la Figura 4.5) lo que indica que hubo una mayor conduccion de calor en estos tejidos.
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De acuerdo con lo observado en la figura 4.6B, en el caso del tejido que lleva 72 hrs. en
formol, la diferencia entre las curvas de cada organo sigue en decremento, ademas que la
incertidumbre de las mediciones hace que la diferenciacion de 6érganos sea mas complicada.
Por ultimo, se observa en la Figura 4.6C que la media de cada 6rgano es muy cercana una
de otra ademds de tener incertidumbres en las mediciones tan grande que no es posible
decir que se puede diferenciar cada organo. Se presenta en la Figura 4.7 la desviacioén

estandar por 6rgano para los 3 tiempos de medicion (5, 72 y 264 horas).

Tabla 4.2. Promedio de la desviacion estandar como progresion de la fijacion del tejido en formol

Tiempo de Desiviacion estandar
fijacion Corazon  Musculo  Rifion  Higado  Pulmén
(hrs.)
5 0.22 0.08 0.14 0.1 0.07
72 0.10 0.23 0.22 0.04 0.08
264 0.26 0.23 0.23 0.22 0.26

De la Tabla 4.2 anterior se puede observar como para todos los casos la tendencia indica
que mientras mayor es el tiempo de fijaciéon en formol, la incertidumbre aumenta, en
algunos casos el cambio en incertidumbre es muy fuerte para cada tiempo (corazon,
pulmon, higado) y en otros casos tiene un aumento en las primeras horas y después el
cambio es menor (riidn y musculo), esto puede ser debido a que estos 6rganos dejan de

sufrir cambios ocasionados por el formol dada su composicion y estructura.

Para ilustrar como las diferencias de las medias de potencia de salida normalizada (F, ;)
por organo disminuyen, se obtuvo el valor RMS (El valor medio cuadrético de los valores
de potencia normalizada) de cada una las curvas de respuesta del sensor (ver Figura 4.6),

para los 3 tiempos pasada la extraccion (5 hrs, 72 hrs y 264 hrs). Se muestra en la Figura
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4.8, los puntos equivalentes al valor RMS de las curvas del promedio de potencia para cada

organo (P, nrys) como funcidn de la progresion de fijacion de los 6rganos en formol.

Figura 4.8. Valores RMS de las medias de potencia de salida normalizada agrupadas por 6rgano, para los 3 tiempos de
medicion pasada la extraccion de las muestras.

De los valores RMS obtenidos, se puede ver en la figura anterior, que las diferencias entre
la respuesta del sensor va disminuyendo con forme las muestras pasan mas tiempo en
formol, lo que hace pensar que la conduccién térmica de las muestras se va

homogenizando.

Lo anterior hace evidente el efecto del formol sobre el tejido bioldgico que ademas de
cambiar sus propiedades térmicas, también existe un cambio aparente de la consistencia de
los 6rganos. Se muestra en la Figura 4.9, la diferencia del estado de las muestras biologicas

recién extraidas (Fig. 4.9A) y de las muestras fijadas en formol (Fig. 4.9B).
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Figura 4.9. Muestras de higado de Rata A) Recién extraido, B) Fijado en formol.

Las condiciones de medicién de érganos ex vivo comparado con las mediciones de tejido
fijado cambian considerablemente debido al efecto del formol sobre el tejido bioldgico ya
que este desplaza las moléculas de agua de los tejidos. Esto se vio reflejado en el aumento
de la incertidumbre de las mediciones, asi como en el cambio en la conduccion de calor de
las muestras, hasta el punto donde no se podian ver diferencias entre los 6érganos medidos.
Otro factor que puede afectar al aumento de la incertidumbre es el hecho que el formol es
una disolucidn altamente voléatil, lo cual puede modificar la manera que se conduce calor

dentro de los tejidos ex vivo conforme transcurre el experimento.

4.5 Discusion

Se realiz6 la caracterizacion de conduccion de calor en tejido ex vivo, asi como de las
mismas muestras fijadas en formol. Se observd que las mediciones de los 6rganos del
individuo RataC son los mas atipicos. El resto de mediciones, agrupadas por érgano tienen

una incertidumbre pequenia.

Del analisis estadistico realizado, se observd que las mediciones de higado, rifién y
musculo son las que tienen una mayor diferenciacion entre si y que a la vez son las que
tienen una menor desviacion estdndar y pueden ser agrupadas, mientras que no existe una

diferencia significativa entre las mediciones de pulmoén y corazon, esto puede ser debido a
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que las muestras de los o6rganos de pulmoén y corazén fueron las mas dificiles de obtener,
debido a su estructura y forma, este puede ser un factor que ocasiond que la desviacion

estandar de estas mediciones fuera la més grande.

El error maximo obtenido fue para el caso del pulmoén (50%) esto es debido a los problemas
que se tuvo para la medicion de este tejido, al igual que el caso del corazéon donde se tiene
un diferencia del 23%. En el caso de los valores obtenidos para el higado, rifion y muasculo
se obtuvo una diferencia menor (15%,10% y 10% respectivamente) con lo cual se puede
decir que se obtienen valores de difusividad térmica de tejido bioldgico con una buena
concordancia con los valores reportados en la literatura para los mismos érganos, pero de

diferentes animales.

De igual manera se mostraron los resultados de la caracterizacion de la respuesta del sensor
a muestras de tejido fijado en formol. Existen trabajos previos que hablan acerca de los
procesos de fijacion de tejido®* como un método de preservacion de muestras bioldgicas
para estudios patoldgicos, incluso se encontraron algunos trabajos que hablan acerca de que
no existe un cambio sustancial en la conductividad térmica de los tejidos fijados en
formol™!. De estas mediciones se pudo observar como es que el tejido tiene una
conduccion de calor distinta al tejido ex vivo. Incluso el tejido que llevaba 5 horas en
liquido de conservacion sufrié cambios en la conduccion de calor que fueron detectados por
el sensor y que se observaron como aumento en la incertidumbre de la medicion y como

una tasa de conduccion mayor.
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Discusion y conclusiones

Se implementd y caracteriz6 un sensor de deflexion foto-térmica con el cual es posible

determinar diferencias de difusion de calor entre muestras liquidas y tejido biologico.

Se estudié un modelo de onda térmica con el cual fue posible obtener la efusividad térmica de las
muestras y se desarroll6 un modelo de conduccion térmica en 2 medios con el cual es posible
obtener la difusividad térmica. La diferencia radica en que en el primer caso se considera la
muestra como un medio semi-infinito mientras que en el segundo se considera la muestra como
un medio de proporciones finitas y es necesario usar un disipador de calor en la parte superior
con lo que se aumenta la sensibilidad del sensor sustancialmente. A partir del modelo de difusion
en 2 medios se estimo la sensibilidad del sensor usando el valor de potencia normalizada por
unidades de difusividad la cual se duplica al agregar el disipador de calor siendo esta de 0.45 [1/
ms~2], con la cual es posible estimar la difusividad de los tejidos que se propusieron

caracterizar.

Se calibro el sensor con muestras liquidas de propiedades térmicas conocidas y se obtuvo la
efusividad térmica de disoluciones de NaCl en agua tridestilada con una diferencia maxima del
7.3% comparado con los valores de la literatura; de igual manera se obtuvo la difusividad
térmica de disoluciones de glicerina en agua tridestilada con una diferencia maxima del 6% con

lo que se validé la metodologia utilizada.

Utilizando este método se obtuvo la difusividad térmica de tejido bioldgico, donde se vio que es
importante considerar la estructura y forma de los 6rganos ya que esto influyo en la respuesta del
sensor como lo fue en los casos del corazon y el pulmoén. Sin embargo, se pudo obtener la
difusividad térmica del rindn, musculo e higado, que comparado con los valores de la literatura
se tuvo un error maximo del 15%. A pesar que la diferencia de los valores de difusividad térmica
de los tejidos obtenidos es grande, es importante recordar que los valores utilizados para
comparar los obtenidos en este trabajo, se trata de un compendio de cerca de 70 publicaciones
distintas, donde se reportan tejidos de distintos tipos de animales, hasta seres humanos. En

muchos de estos trabajos se habla de la complejidad de obtener propiedades térmicas de tejidos
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biologicos debido a la naturaleza de estos. Es por esto que se cree que el resultado obtenido en

este trabajo resulta dentro del rango de error de las mediciones reportadas.

Se realizo un breve andlisis del efecto del formol en la conduccion de calor en las muestras de
tejido, donde se observo que después de 264 hrs. de estar sumergidos en esta sustancia la
conduccién térmica es menos diferenciada para todos los érganos, lo que podria ser debido a que
su estructura cambia por lo que este sensor no fue capaz de determinar diferencias considerables

de conduccion térmica entre estas muestras. Por lo anterior se puede concluir que:

La termalizacion y control de temperatura del sensor y las muestras es crucial para la
disminucion del error e incertidumbre en las mediciones. Es por esto que se implementd un
sistema de termalizacion del sistema con el cual fue posible disminuir los cambios de
temperatura que podian ser de hasta 15 °C a solo 1 °C a lo largo de un dia. De esta manera fue
posible reducir la incertidumbre de las mediciones debido a las condiciones iniciales de cada

medicion y al cambio de temperatura ambiente.

Por otro lado, si se tiene disponibilidad de muestras lo suficientemente grandes es posible utilizar
este método para la obtencion de la efusividad térmica ya que se encuentra en la condicion donde
la muestra es considerada como semi-infinita, en caso contrario, es necesario agregar el disipador
de calor para evitar efectos de conveccion o errores en la medicion debido a irregularidades en la

muestra y de esta manera es posible obtener la difusividad térmica.

Por ultimo, es posible utilizar este método no destructivo para la obtencion de propiedades
térmicas de liquidos o solidos que sean sensibles a cambios de temperatura, ya que se eleva
minimamente la temperatura de las muestras de manera indirecta y sin ser irradiada

directamente.

Trabajo a futuro

Ya que se han encontrado las condiciones de medicién Optimas para el sensor, seria posible
realizar un modelo de alguna enfermedad progresiva en rata y realizar un estudio de la

conduccioén de calor en tejido enfermo ex vivo, como podria ser la cirrosis.

Para llevar a cabo mediciones in vivo en distintos animales sera necesario realizar adecuaciones

al sensor asi como llevar a cabo la integracion del sensor.
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Una vez integrado el sensor, se debera desarrollar un modelo de conduccion in vivo, donde se
tendria que tomar en cuenta la perfusion y temperatura sanguinea, asi como los efectos de

generacion térmica metabdlica como se plantea en la ecuacion “Bioheat” de Pennes.
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Anexo 1: Efecto del disipador de calor en la distribucion de temperatura T,

generada

En este trabajo se presenta la viabilidad de la técnica propuesta para diferenciar y caracterizar la
conduccion de calor en el tejido bioldgico para obtener su difusividad térmica. Sin embargo, la
diferencia entre los valores de difusividad que se desean caracterizar es pequefia. Es por lo
anterior que fue necesario aumentar la sensibilidad del sensor mediante la adicion de un
disipador de calor (DC) en contacto con la muestra. De esta manera la transferencia de energia
térmica entre el BTO y la muestra seria més eficiente’®>’. Para mostrar el efecto del DC en el
sistema, se estimd la respuesta teodrica del dispositivo resolviendo el sistema de ecuaciones
acoplado explicado en la seccion 2.4 para dos escenarios: sin el DC y con el DC, usando valores

de la literatura de diferentes tejidos bioldgicos.

Tabla 1: Valores de difusividad térmica reportados en la literatura*' utilizados para evaluar la respuesta del sensor.

Muestra Difusividad térmica
[m2/s] x 1077

Vejiga a,=1.19
Cartilago a. =1.28
Higado a, =1.32
Rifién a,.=1.33
Corazén a. =1.38
Musculo a, =1.65

La difusividad térmica del acrilico y el aluminio utilizado son: a, = 1.09 X 1077, ag =
830.6 X 10~7 respectivamente. La respuesta tedrica del sensor con respect del tiempo se
presenta en la Figura 1, donde se observa la potencia normalizada (P, ,) con respecto de la
rampa de calentamiento. La potencia de salida se normaliza con respecto del maximo de potencia

obtenido cuando no se ha aplicado una fuente de calor Q.
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Fig. 1. Respuesta tedrica con respecto a la temperatura del sensor para A) sin el DC y B) con el DC. C) Potencia normalizada con

respecto a la difusividad térmica de las muestras.

Como se muestra en la figura 1A, la respuesta del sensor con respecto a la funcion de
calentamiento sin el DC alcanza rapidamente un estado de equilibrio, y la diferencia entre las
curvas es menor. Cuando agregamos un DC al sensor, obtenemos una respuesta mejorada como
se muestra en la figura 1B, ya que el gradiente térmico es mayor debido a que el intercambio
térmico entre los tres medios es mas eficiente. Ademas, se puede ver que la diferencia entre las
curvas de respuesta para cada muestra es mayor; por lo tanto, la sensibilidad del sensor se mejora
al agregar un DC, como se muestra en la Fig. 1C, donde se muestra la potencia normalizada con
respecto a la difusividad térmica a 33 °C. El cambio de potencia Optica para cada valor de
difusividad es mayor cuando el DC est4 presente, ademas de la regresion lineal de los valores de

potencia normalizada con respecto de la difusividad térmica se obtiene que la sensibilidad del
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sensor cuando no se tiene un DC es de 0.20[1/ m s~2] mientras que cuando se le agrega un DC

la sensibilidad aumenta a 0.45 [1/ m s~2].

Adicional a las simulaciones llevadas a cabo, se realizé un analisis de la interaccion térmica que
existe entre el BTO, la muestra de tejido biologico y el DC. Para lo cual se utilizé una cdmara
infrarroja Flir-i5 para tomar una fotografia cada 50 segundos del proceso de calentamiento del
sistema al aplicar una Q. Dado que se trata de un analisis demostrativo, fue necesario quitar el

aislamiento térmico del sistema para poder realizar las tomas.
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Fig 2. Imagenes térmicas infrarrojas correspondientes a la progresion de calentamiento del sistema durante 250s para A) El
sistema sin el DC y B) con el DC.

Se muestra en la Fig. 2 las tomas realizadas con la cdmara infrarroja del sistema para distintos
tiempos y del lado derecho de cada fotografia se muestra el perfil de temperatura medido a la

mitad del sistema abarcando tnicamente los elementos de interés: el DC, la muestra y el BTO.

De la Fig. 2A se observa que al aplicar la Q se genera un gradiente de temperatura en la muestra,
asi como en el BTO debido a que el intercambio de calor no es tan eficiente en esta condicion y

la manera de ceder temperatura de la muestra al entorno depende de las propiedades térmicas del
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aire, ya que es lo unico con lo que se encuentra en contacto el tejido. Ademas, se puede ver que a
partir del fotograma 3 de la Fig. 2A la pendiente de la distribucion de temperatura en el BTO
deja de cambiar considerablemente, lo que significa que este alcanza el régimen estable
répidamente ya que casi no se cede calor en la frontera con la muestra y la distribucion de

temperatura T, deja de cambiar.

Por otro lado, al agregar el DC al sistema y aplicar la misma Q que, en el caso anterior, se
observa que no se genera un gradiente de temperatura en el tejido biologico (Referirse a la Fig.
2B), como sucedi6 en el caso donde no se colocé el DC, lo que querria decir, que la transferencia
de calor en el sistema es mas eficiente y en la frontera superior de la muestra unicamente se cede
calor disminuyendo el efecto de la temperatura ambiente. De igual manera se observa que la
pendiente de la distribucion de temperatura generado en el BTO cambia desde el fotograma 1
hasta el 5, lo que indica que no se alcanza el régimen estable ya que la distribucion de

temperatura T, sigue cambiando.

Con lo anterior se puede concluir que agregar un DC incrementa el flujo de calor del sistema con
lo cual se obtiene una mayor sensibilidad a cambios en la difusividad térmica de las muestras, lo
que ayuda a determinar pequenas diferencias entre las propiedades térmicas de los distintos

tejidos que se desea caracterizar.
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We determined the thermal effusivity of liquids using an optical sensor based on the laser beam deflection technique, without directly irradiate
the samples for heating and thus minimally altering them. Applying a heat pulse in a thermo-optical slab we generate a unidimensional
temperature distribution. This temperature distribution modifies the refractive index in the slab that finally causes the deflection of a laser
beam that propagates perpendicularly to the direction of the heat propagation. The deflection of the laser beam depends on the interaction of
the thermal energy with the sample at the slab interface. The exchange of thermal energy between the thermo-optical slab and the sample
depends, on the thermal properties of both of them, being the thermal effusivity of our particular interest. Utilizing a theoretical model, we
estimate the thermal effusivity of liquids using tridistilled-water and glycerine as reference.

We present a simplified version of a past sensor proposal as well as the theoretical analysis of the sensor response. We obtain the thermal
effusivity of tridistilled water and glycerine samples with a maximum error of 3%. Finally, we estimate the thermal effusivity of dissolutions

of NaCl in tridistilled-water with maximum error of 7.3%.

Keywords: Thermal effusivity; thermo-optical sensor; optical beam deflection technique.

PACS: 42.81.P; 44.20.+b.

1. Introduction

The thermal effusivity is of importance since it gives infor-
mation of how heat is exchanged with the surrounding media,
i.e. thermal dissipation capabilities of materials. Thermal ef-
fusivity could be of interest, to study how biomaterials dissi-
pate thermal energy to its surroundings and how this thermal
property may change due to pathological diseases. In partic-
ular, thermal effusivity has been measured by means of ther-
mopiles, thermistors, resistors or hotwire probes [1-3], being
these the typical methods used. In this type of sensors they
usually rise the temperature of the sample more than 20°C [3-
5], hence altering or in the worst case completely destroying
them. In addition, these approaches have the inconvenience
for their use in corrosive environments or special care must be
paid to isolate the probes since these techniques require be-
ing in contact with the sample. Some optical techniques offer
the advantage of being non-invasive since the probing beam
is not in contact with the sample to be characterized [6]. Par-
ticularly, the laser beam deflection technique has been used
to determine thermal properties of solids and liquids [7], as
well as for spectroscopic refractometry [7-9] where the heat-
ing beam directly irradiate the samples and the probing beam
propagate in free space thus making this technique prone to
external noise [10,11], these techniques tend to be complex
to integrate.

In a previous work, we proposed a sensor based on the
beam deflection technique integrated in a solid slab to dif-
ferentiate heat conduction in liquids using a deflection angle
sensor with good resolution and stability [12]. In this pre-

vious work, the heating beam is replaced by an opaque film
in the slab heated by a non-coherent light source, thus avoid-
ing direct laser irradiation for the sample. More recently, we
proposed a numerical study of the laser beam deflection tech-
nique integrated in a slab, to characterize thermal properties
of biological tissue [13].

We also determined the diffusivity of liquid samples for
glycerol in tridistilled-water dissolutions for concentrations
variating from 0.8 wt. % to 1.2 wt. % [14]. Using an oblique
incidence of the heat source, we determined the angle of the
most pronounced change in heat conduction thus finding the
critical angle of the incident thermal wave. This method did
not depended on photometric measurements and was used
to obtain the thermal diffusivity of dissolutions of glycerin
in tridistilled-water with good agreement with reported val-
ues. Nevertheless, it had the disadvantage of requiring sev-
eral measurements by sample to obtain a thermal property.

In this work, we propose an extension of our latest pro-
posals to determine the thermal effusivity of liquid samples
at a fixed incident angle thus simplifying the device complex-
ity and reducing the number of measurements needed to only
one by sample. We also reduced the measurement time and
increase the temperature to no more than 3°C thus; reducing
the stress we induce in the samples avoiding their damage.

2. Basis

Let us consider a finite thermo-optic slab (i.e. medium 1)
of known thermal properties; thermal effusivity e, thermal
conductivity kq, and thermal diffusivity «; with its lateral
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faces thermally isolated, and that the lower and the upper me-
dia, medium O and medium 2 respectively, are considered as
semi-infinite.

Now, if we apply a heat step @ for 300s at the interface
1 (between medium O and the thermo-optic slab) there is an
induced temperature distribution 7, in the thermo-optic slab
(TOS). Since we consider the walls perpendicular to the wall
where () is applied to be thermally isolated and the media O
and 2 to be semi-infinite, we can assume that the heat flows
only in the z-direction. We can also assume that there is a
heat wave reflection on each interface due to the difference
of effusivity of media O (eg) and effusivity of media 2 (es),
so the temperature distribution 7} depends on the contribu-
tion of the heat waves travelling in the positive x-direction
and backwards in the opposite z-direction. This temperature
distribution produces a gradual change of the refractive in-
dex n of the TOS that depends on the temperature at each
point [12].

Finally, we consider a collimated laser beam (CLB) of
wavelength A = 1550 nm that propagates along the z-
direction at a distance d from the interface 1. The change
in the refractive index n along the optical path, induced by
the application of the heat source @), would produce an angu-
lar deflection 1, of the CLB to the coldest region of the slab.
A schematic of the physical considerations is shown in Fig. 1.

Under these assumptions, it is possible to estimate
the temperature distribution in the TOS using the one-
dimensional Fourier’s law of heat conduction. The solution
to the resulting equation for a thermal conduction problem
with these characteristics was given by Sandoval et al [12],
where the resulting temperature distribution with respect to =
(T%) due to a heat step can be obtained from:

Ty(w,t) = _kgl Z (R10R12)"™

N =0

X {1 —erf {<2nwd+ $ 1>}
2 Oélt
R12<1 erf{2(nw +td—z 1})];
’ 2 aqt

ey

where R; o and R; > are the thermal reflection coefficients
for the thermal waves that depend on the thermal effusivity
of the surrounding media and can be expressed like:

o (-2) )
Rl,F(l—Z)/(HZ).

The generated thermal waves interact n,, times at the inter-
face 1 and the interface 2 (between medium 1 and medium 2).

The sensibility of the sensor depends in part to the ther-
mal and optical properties of the TOS. Then, it is of impor-
tance to choose a material that has good optical transparency

and

FIGURE 1. Schematic for the laser beam deflection principle in a
slab.

to reduce optical power loss due to absorption, and that has a
high thermo-optical coefficient (On/dT) because for higher
values of On/JT we need lower temperatures to achieve a
sufficient ;.. On the other hand, the operational range de-
pends on the thermal effusivity of the TOS due to the thermal
reflection coefficients (/21,0 and 1?1 2). This is why for this
study we use a commercial acrylic TOS since it has an ade-
quate transmittance of T4cpy15c = 50% for the near infrared
interval, a On /0T of —1.05 x 10~* [K~!] that is at least
two orders of magnitude higher than those of the commercial
optical glasses, and has a thermal effusivity of 150 [W s°-
m~2 K~'], which allows to measure samples that has higher
values of effusivity due to the restriction of I2; ¢ and 12y o.

To obtain a theoretical thermal distribution 7, we evalu-
ate Eq. 1 considering; a heat pulse of Q = 194 [W/cm?], an
acrylic TOS of dimensions: L = 0.03 m, D = 0.01 m, and
the thermal properties shown in Table I:

We evaluated Eq. 1 for several values of thermal effusiv-
ity of Medium 2 (thermal effusivity of the sample) of known
liquids. The effusivities used are shown in Table II.

The results of evaluating Eq. 1 with the values mentioned
above are shown in Fig. 2, where we plotted the 7, as a func-
tion of time.

In Fig. 2 we show the generated T, with respect of time
as it increases due to the heat pulse. The T, further increases
for higher values of e2_ sqmpic, because there is a higher heat
exchange between medium 1 and medium 2. Note that the
T, for each sample can be distinguished from time 140 s to
300 s, where the characteristic response for each sample is

TABLE 1. Thermal properties considered to obtain a theoretical 7.

Thermal Thermal Thermal
effusivity conductivity diffusivity
Ws®Sm™2K™'] [W/mK] [m?/s]
Medium O ep = 5.5 - -
(air)
Medium 1 e1 = 150 k1 =0.158 oy =1.28 x 1077
(acrylic)
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TABLE II. Thermal effusivity values used to evaluate Eq. 1 for
several liquid samples.

Medium 2 Thermal effusivity
[Ws%% m—2 K]
€2_cthanol * 634.9
€2—glycerol ¥ 938.16
€2_blood * * 1395
€2_pile * * 1549.6
€2_tri—water* 1570

*Obtained from M.N. Pop [15], and
*#*from L. Mcintosh et al [16]

FIGURE 2. Theoretical temperature distribution 7, as function of
time for values of thermal effusivity ez of known liquids.

markedly different, therefore, this is the period of time where
the thermal effusivity of the samples can be obtained.

The deflection angle 6 of the CLB in an acrylic TOS, pro-
duced by the change in the refractive index due to a thermal
distribution, can be approximated according to the equation:

NL@n

(t)NgaiT ) @

where On/0T is the thermo-optical coefficient of the
acrylic [17] (=1.05 x 10~ [K~']), n is its refractive index
(1.49), L is the length of the TOS (0.03 m), and T}, is de-
termined from Eq. 1. We obtained the deflection angle of
the CLB in the TOS produced by the application of a heat
pulse ofa Q = 194 [W/cm?] for 300 s for the same values of
eo mentioned in Table II. Figure 3 shows the deflection an-
gle obtained as function of the thermal effusivity at the time
t =300s.

As we can see from Fig. 3, it is possible to obtain a par-
ticular deflection angle for liquids within a range of effusivity
between 600 [W s%° m~—2 K—1] and 1500 [W s9®> m—2 K—!]
applying a small amount of energy and for a short period of
time.

FIGURE 3. Deflection angle as function of the thermal effusivity at
a fixed height of the TOS d = 6.5 x 1073 m.

2.1. Theoretical sensor response

To obtain the effusivity of liquid samples, we estimate the
change of optical power due to the decoupling of the CLB,
using an angle deflection sensor (ADS). The ADS is formed
by input and output collimators connected to a laser source
and a photodetector, respectively. The TOS is between the
input and output aperture of the ADS as shown in Fig. 4A.
As we explained early, the decoupling of the CLB at the out-
put collimator is caused by the beam deflection due to the
induced thermal distribution 7T}, when a heat source () is ap-
plied. The change of optical power can be approximated with
the integration of the deflecting CLB in the area of the output
fiber core with respect to the time. Initially, we assume that
the Gaussian CLB propagates along the optical axis of the
device (z-direction) when there is no @ applied, and maxi-
mum power is detected. Then, when the (@ is applied, there
is a beam deflection according to Eq. 2, that depends on the
thermal properties of the TOS and the thermal effusivity of
the sample (e2), namely the unknown variable.

To estimate the power change due to the deflection an-
gle, we estimate the deflection of the CLB of intensity I that
is projected into a SMF-28 optical fiber core of diameter
Geore = 8.2 um. The projection of the angular deflection
in the core is transduced to a lateral displacement (¢,.) in the
z-direction of the propagated beam. A schematic of the sen-
sor transduction is shown in Fig. 4B.

The diameter of the projected spot can be estimated with
the equation: ¢spor = 4\ f/Tdcor Where f is the focal length
of the output collimator, and ¢.,; is the diameter of the col-
limated beam incident on the output lens and ) is the wave-
length of the laser source. Then, the waist radius projected in
the core entrance of the optical fiber (W{)) can be calculated
by: W} = Af/mwg, where wy is the original waist of the
CLB. The lateral displacement 4, is then calculated straight-
forward as: 6, = f - tan(6), where 6 is obtained from Eq. 2.

Rev. Mex. Fis. 64 (2018) 101-106



104 C. GARCIA-CADENA, C. SANCHEZ-PEREZ, AND E. GUTIERREZ-HERRERA

FIGURE 4. Schematic of A) the angle deflection sensor (ADS) and
B) the beam displacement (d,,) in the fiber optic entrance due to the
angular deflection in the TOS.

Ultimately, to estimate the power change due to the lat-
eral beam displacement, we calculate the overlapping of the
fundamental propagation mode incident in the core entrance
of the fibre optic using:

Te Y
Pout — / / T (@30 0D gody (3

—Te—Y

where y = /72 — 22 and 7. is the fiber core radius. Since
this function is symmetric in the y-axis and we assume that
there is no displacement in this axis, we can re-write Eq. 3
as:

Pyt = IU)IO\/E / e_((($—5x)2+y2)/w’g

(bgore 2
x erf 5 x? | dx, “4)

where [ is the laser beam intensity of 1.1 mW, and the erf
function is equivalent to erf (z) = (1/y/7) [, e~ dt Eval-
uating Eq. 4, with the same effusivity values for medium 2
used in the past section (see Table II), we obtain the theoreti-
cal response of the sensor, as shown in Fig. 5.

We can see from Fig. 5 that for higher values of e2_ sampie
we measure a lower P,,;, like in the case of tridistilled-water,
due to a decrease in the reflection coefficient 121 2, and in con-
sequence there is an increase of the thermal energy transfer
from medium 1 to medium 2.

As said in the section before, it is possible to distinguish
the curves for the different values of thermal effusivity for the
periods of time between 140 s and 300 s of heating; therefore
it is the period of time where the experimental values of effu-
sivity are obtained.

FIGURE 5. Theoretical response of the sensor for the values of
thermal effusivity in Table I.

3. Experimental setup

To measure the angular deflection, we use a fiber optic ADS
(Fig. 6) formed by a Thorlabs laser source at 1550 nm con-
nected to a single mode optical fiber mounted in a factory-
aligned Thorlabs U-bench model FBC-1550-FC with a trans-
mittance Tpepcn, = 90%. The TOS is a 0.03 x 0.01 x 0.01 m
acrylic slab placed at the U-bench aligned to the optical axis.
For the TOS alignment, we used a three-axis micrometric
mounting. The output power is measured with a Thorlabs
P001188 photodetector. We used a thin black polymer layer
at the bottom of the TOS illuminated by a halogen lamp as a
heat source due to the absorption of photons by the photother-
mic effect. At the opposite side of the heat source we build an
acrylic liquid container of dimensions 0.03 x 0.01 x 0.05 m.

This is a simplified version of the previous work where
we had additional to the ADS a mobile heat source to find
the critic angle. In this case we do not have to sweep a range
of angles thus reducing the number of measurements.

Also, for each experiment the sensor and samples are
thermalized to an initial temperature of 25°C assuring that
each measurement starts at the same temperature. Then we
apply a heat source of Q = 194 [W/cm?] monitoring the sen-
sor output for 300 seconds, compared to previous measure-
ments where we monitored the sensor for at least 1200 sec-

FIGURE 6. Schematic diagram of the sensor.
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onds. To approximate the experimental condition of medium
2 to be considered as semi-infinite, we used samples of 1.5 g
for filling the liquid container, which it is 5 times taller than
the TOS. We also monitored the temperature at the two inter-
faces of the TOS with the heat source and the sample during
the entire experiment using two thermocouples. As a calibra-
tion method, we characterized the sensor response to tridis-
tilled water and glycerol.

4. Experimental results

To validate the proposed experimental method and as means
of calibration, we corroborated the sensor response using the
procedure described in the past section. The sensor response
measured as the output power for 3 consecutive measure-
ments of glycerol and tridistilled-water is shown in Fig. 7.
The output power is normalized to the maximum power reg-
istered when there is no heat applied.

Using the theoretical model, we fitted the effusivity val-
ues of each sample, shown in dashed lines in Fig. §, thus
obtaining a thermal effusivity of

FIGURE 7. Sensor response to tridistilled-water and glycerol lig-
uid samples. Dashed lines represent experimental values and solid
lines represent theoretical values.

€o—tri—water = 1650 [W s*/?m~2k 1]

for tridistilled water and
€2—glycerin = 961 [W Sl/2m72k71]

for glycerol. These values compared with those previously
reported have a relative error of 4.7% and 3.8%, respectively.

Then, we characterized the response of the sensor for five
different dissolutions of NaCl in tridistilled-water. The con-
centrations vary from 0 wt.% to 25 wt.% (see Table II). The
curves in Fig. 8 show how the normalized power with respect
to time as the response of the sensor to this samples.

We can see in Fig. 8 that effusivity of the sample es_g
decreases as the concentration of NaCl increases, thus trans-
ferring less thermal energy between the TOS and the sample
and producing a less changing thermal distribution.

The retrieved values of thermal effusivity and its uncer-
tainty for the samples are summarized in Table III. For com-

FIGURE 8. Sensor response for 5 different samples of NaCl-
tridistilled water dissolutions (refer to Table I) with its best theo-
retical approximation. Dashed lines represent experimental values
and solid lines theoretical values.

TABLE III. Description of the samples used in the experimental setup and the thermal effusivity values estimated in this work as well as the

ones found in literature.

NaCl €a_s €lit
Sample concentration [Ws'2m=2k™!] Ws'/2m 2k Error
(Wt. %) (%)
(this work) (Reported values [15])
S1 0 1650 + 35 1570 7.3
S2 5 1570 +43 - -
S3 10 1480 +34 1533 5.6
S4 20 1355 +43 1384 5.2
S5 25 1290 +30 - -
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parison purposes, we present the values reported in a previ-
ous work for NaCl-tridistilled water dissolutions for the NaCl
concentrations of 0% wt., 10 wt.% and 20 wt.%.

For completeness purpose we also compared the ob-
tained thermal effusivity values with the thermal effusivity
estimated from the series mixing model for a binary mix-
ture [18]. Considering the effective thermal conductivity
to be: K.y = vEnaar + (1 — v)Kiri—water, Where v
is the volume of NaCl in tridistilled water, Kyac1 is the
thermal conductivity of NaCl and Kjy,;_qater 1S the ther-
mal conductivity of tridistilled water. Then the heat capac-
ity per unit volume for the binary mixture is: pCeyy =
(1 - v)(pCtTi—water) + U(pCNaCl)’ where pCtTi—water is
the density times the heat capacity of the tridistilled-water
and pCna is the density times the heat capacity of the NaCl.
Finally, to obtain the effective effusivity of the binary mixture

we have that: eqif = / Kefr - pCeff.

If we consider Kiri—water = 0.59 [W/K m], Knacl =
0.44 [W/K m]’ Ptri—water — 997 [Kg/m3]’ PNaCl = 2165
[Kg/m3], Ciri—water = 4180 [J/K Kg], and Cnaci = 880
[J/K Kg], we obtain a maximum relative error of 8.5%, com-
pared to the measured effusivity values.

The values obtained using this optical device show good
agreement with those of the literature with a maximum error
of 7.3%, as well as the binary mixture solution, validating this
technique to obtain the thermal effusivity of liquid samples.
The proposed optical device to obtain the thermal effusivity
of liquid samples is suitable to characterize thermal effusiv-
ity of dissolutions with concentrations which vary in at least

5% of the solute. The photo-thermal device response could
be improved by increasing the heat applied that also can di-
minish the response time, however, special attention should
be paid to some samples that could be altered.

5. Conclusions

A simplified photo-thermal device to estimate the thermal ef-
fusivity of liquids has been proposed and validated for water
and glycerol. The configuration used allows us to obtain the
thermal effusivity o liquids reducing the number of measure-
ments. We also demonstrated the use of the proposed tech-
nique to characterize thermal effusivity of homogeneous dis-
solutions of NaCl in tridistilled-water with a maximum rela-
tive error of 7.3%. The proposed device has the advantage of
inducing minimal alteration to samples, since we indirectly
heat each sample; we also reduced the experiment time in
which we obtain the thermal properties thus reducing the time
in which the samples are submitted to heating. Moreover, the
pumping beam conventionally used for heating in the optical
beam deflection technique is replaced by a non-coherent light
source, thus, the effect of the local heating is highly dimin-
ished.
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Optical device for thermal diffusivity determination in liquids

by reflection of a thermal wave
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In this work, we present a device for determination of the thermal diffusivity using the oblique reflection
of a thermal wave within a solid slab that is in contact with the medium to be characterized. By using the
reflection near a critical angle under the assumption that thermal waves obey Snell’s law of refraction
with the square root of the thermal diffusivities, the unknown thermal diffusivity is obtained by simple
formulae. Experimentally, the sensor response is measured using the photothermal beam deflection
technique within a slab that results in a compact device with no contact of the laser probing beam with
the sample. We describe the theoretical basis and provide experimental results to validate the proposed
method. We determine the thermal diffusivity of tridistilled water and glycerin solutions with an error
of less than 0.5%. Published by AIP Publishing. [http://dx.doi.org/10.1063/1.4998983]

I. INTRODUCTION

Thermal diffusivity is one of the most important prop-
erties where characterization of materials involved in thermal
transient response for several applications is essential. Various
techniques have been proposed to measure thermal diffusivi-
ties. The most often used are based on thermistor probes that
are inserted into the sample; these probes are used as a heat
source as well as a temperature sensor! resulting in invasive
methods. Non-contact optical techniques that are non-invasive
have been proposed principally in photoacoustic? and infrared
detection.>* More simple systems have been proposed using
the reflective thermal lens technique, where the diffusivity of
liquids is determined by analyzing a probe beam that is mod-
ified by the thermal lens effect produced by a laser pump
applied to a surface in contact with the sample.’> There are
another proposals incorporating compact measuring devices
that employ relatively specialized instrumentation such as the
lock-in technique often based on the thermal wave resonator,’
or the interesting approach which uses pyroelectric measure-
ments to determine the diffusivity of liquids with the excitation
of thermal waves by the absorption of electromagnetic energy
and the measurement of the amplitude and phase of the pyro-
electric voltage proportional to the average temperature in the
sample.’

The optical beam deflection (OBD) technique applied to
thermal properties’ determination has been widely used in dif-
ferent configurations for measuring the optical reflectance’
or the optical transmittance and scattering,'? as well as in
the laser induced thermal grating technique where the inter-
ference of two lasers is used to induce a spatially periodic
temperature distribution and a third laser used as a probing
laser to determine the diffraction angle in liquid solutions.!!
In these photothermal techniques despite of the non-contact
advantage, the sample is directly irradiated by a pump laser
source as a heat source, resulting in possible damaging of
the samples since heat is punctually produced. Moreover the
angular detection outcomes in non-integrated devices limit its
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application to research laboratory use. A different approach in
OBD techniques has been proposed in which the probing beam
deflects into a transparent solid slab used to characterize the
spectrum of the absorbance of an opaque film heated by a non-
coherent light source.'? Also the OBD technique was applied
to determine thermal effusivity of liquids in a compact device
using a film resonator angle sensor'® and later incorporating
an optical fiber angle sensor.'*

In determination of thermal properties, some theoretical
and experimental studies present the interpretation of har-
monic transient heat conduction of Fourier’s law by the math-
ematical representation of diffusive thermal waves that have
been reported as a well approximation in problems involv-
ing the reflection and refraction of these thermal waves.!> An
experimental work aimed to prove the reflection and refraction
of plane thermal waves at an interface was proposed, where
measurements were done by the classical OBD technique in
free space. 16 T ater, a theoretical work was developed in which
the maximum value of the reflection coefficient for the oblique
incidence of plane thermal waves at an interface of two media
was obtained at the critical angle from which the thermal dif-
fusivity could be obtained'” although measurements were not
presented.

In this work, we present an extension of the OBD fiber
optic integrated device'* for thermal diffusivity determination
using the oblique reflection of a thermal wave into a solid
slab that is in thermal contact with the liquid medium to be
characterized. By using the reflection near the critical angle
considering that thermal waves obey Snell’s law of refrac-
tion,!” we determine the thermal diffusivity of tridistilled water
and solutions of glycerin at very low concentrations.

Il. HARMONIC THERMAL WAVES

Let us consider harmonic thermal waves in an isotropic
and homogeneous solid medium produced by a time periodic
heat source of amplitude Qp that oscillates at the angular

Published by AIP Publishing.
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frequency (w) as Q = Qp/2(1 + cos(wt)) with ¢ represent-
ing the time. Considering heat is uniformly applied at one
of its surfaces in the x direction, we can find the temperature
distribution 7 by solving the unidimensional Fourier’s equa-
tion for the harmonic heat conduction in the non-stationary
case using the representation of plane thermal waves'® T (x, 1)
=Re [i:, (x, w) exp (iwt)] with 7::, being an unknown func-
tion determining the spatial dependence of the thermal wave.
In this case, the solution is of the form'®

1/2
To = ’ZW‘%O ( 2) exp [—i (2 —wt+ ;—r)] G)
In this equation, D is the thermal diffusivity, & is the thermal
conductivity, and @ = V2D/w is the thermal diffusion length.
Since the periodic heat is applied as a step pulse of the form
Qi) = Q for t > 0 and Q(¢) = 0 for t < 0, one must also
consider the temperature distribution 7 due to the heat step
pulse,18

, @)

with erf(x)= % fy exp ( 2) du being the error function.
Under these assumptions, the total temperature distribution
is obtained by adding the two solutions 7 = T, + T.

The oscillatory solution 7, [Eq. (1)] has the form sim-
ilar to that of a plane wave. Although this thermal wave is
not formally a wave and some precautions should be taken
for the interpretation of its propagation as it has been widely
discussed.'®?" Its spatial behavior exp((1 + i)/a)x depends on
the thermal diffusion length (@) that represents the distance at
which the amplitude of the wave decays e times; thus the ther-
mal wave propagates as an attenuated wave that also depends
on the frequency w of oscillation of the heat source. Addition-
ally, in Eq. (1), the term (x/a@ + n/4) will produce a phase-
lag between the thermal excitation and the response of the
sample.

A. Thermal wave reflection and refraction
at a plane interface

When the plane thermal wave is applied at the inter-
face separating two media of thermal diffusivity D; and D,
and thermal conductivity k; and k;, respectively, it generates
a reflected wave and a refracted wave as shown in Fig. 1.
Let us consider the incidence of the plane thermal wave
(T;), perpendicular to the plane yz at x = 0, at oblique inci-
dence with an angle §; with respect to the normal at the
interface, '8

T”,- = E exp (-0 cos Bix — 071 sin B;z) exp(iwt). 3)

The expressions for the reflected (i) and transmitted (7~“,)
waves can be written as

T, = ErT exp (o) cos Byx — oy sin Brz) exp (iwt)  (4)
and
T, = EtT exp (=05 cos Bix — o3 sin Biz) exp(iwt),  (5)

where E is the amplitude of the thermal wave. r and ¢ are the
reflection and transmission coefficients. o712) = \/iw/D1(2) is
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FIG. 1. Reflection and refraction of a thermal wave at a plane interface.

the wave number of medium 1 or medium 2. 3, and 3, are the
angles of the reflected thermal wave and the transmitted ther-
mal wave. To calculate the field 77 in medium 1, one must take
into account the superposition of the incident thermal wave and
the reflected wave; while in the medium 2, the contribution is
only that of the transmitted thermal wave, expressed as

+T, (6)

’ﬂl

T, =
and
T, =T;. 7

Assuming that medium 1 and medium 2 are in perfect
thermal contact, the temperature field as well as the heat flux
must be continuous at the interface at x = 0, so that ther-
mal boundary conditions of continuity for the temperature
T1 T2 and heat flux k; ‘W‘ =ky 52 ‘m apply from which the ther-
mal Snell’s relations for reﬂectlon and refraction of the thermal
wave are found,

Bi=pr (8a)
and
| B s 1
——sin B, = —
VD, " VD,
Applying Egs. (8) to Egs. (6) and (7), one can obtain
the real component for the reflection (r) and transmission ()

sin f3;. (8b)

coefficients,
11 COS ﬂ,’ - 7]21[1 - %sinzﬁi
r= )]
n1cos Bi+ 124/l — %sinzﬂi
and
2 .
t= 1108 B (10)

7108 B; + 241 — %sinzﬁi

with the thermal parameters 171 = k1 /vD7 and 1, = ko /D>
It is straight forward to observe from Eq. (9) that there

is a maximum value for r given at the so-called critical angle

(B.) as in the reflection of an optical wave; thus for dr/dB; =0,

Bi = B, given by
D
Be=sin"", /17;. an
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FIG. 2. Reflection coefficient (r) as a function of the angle of incidence B; for an interface of acrylic in medium 1 and water, blood, and urine as medium 2 for

(a) 0 < Bj <90° and (b) 62 < B < 68°.

To accomplish the condition of the critical angle, one must
consider that thermal diffusivity of the incident medium must
be lower than that of the emergent medium (D < D) in order
Eq. (11) to be determined. When thermal waves reflect, its
amplitude is always lower to that of the incident wave yield-
ing to an attenuated total reflection phenomenon, even at the
critical angle where the reflection coefficient has its maximum
value r = 1 (see Fig. 2). This is due to the diffusive characteris-
tic of the thermal waves. We calculate the reflection coefficient
(r) as a function of the incidence angle (8;) for different val-
ues of the thermal parameters 11 and 1, as resumed in Table
I. We consider thermal properties of acrylic>' for medium 1,
while for the medium 2, we take into account three liquids
of known thermal properties: tridistilled water,”? blood, and
urine selected to accomplish the condition of the critical angle
(D1 < Dy). Thus the thermal parameter 777 is kept constant,
while 1, varies according to the values of k; and D.

Results are plotted in Fig. 2(a) where one can observe that
r slowly increases for lower values of 3; and becomes maxi-
mal at a certain angle (8.) to rapidly decrease after this value,
also the critical angle shifts to higher values as the thermal
parameter D, is lower. Figure 2(b) displays the reflection coef-
ficient r around the zone corresponding to their maximal values
from which the critical angle for the liquids considered is 3.,
= 62.82°, B.p = 65.42°, and B, = 62.82° for tridistilled
water, blood, and urine,?’ respectively. These values corre-
spond to those calculated using Eq. (11) and resumed in Table I.
Also for the three liquids considered, the critical angle can be
found with an angular resolution better than 0.1° and the range
in which the critical angle is found is of some degrees.

Using this condition of the critical angle, a device to char-
acterize the reflection of a thermal wave for different angles of
incidence on an interface separating two media in thermal con-
tact can be designed. Thus, by determining the critical angle
when the reflection is maximal, the thermal diffusivity of one
of the media, in this case, D, may be calculated, being the
other media of known thermal properties,

D,

sin? B, .

D, (12)

In Sec. II B, we present how the reflection of a thermal
wave integrated in a solid slab could be applied to characterize
the reflection of a thermal wave and how this principle can be
used to propose a compact and reliable system to characterize
the thermal diffusivity of liquids and mixtures.

B. Thermal wave reflection within a solid slab

The reflection of a thermal wave into a solid slab of dimen-
sions d X L x [ (medium 1) in contact with the medium to
be characterized (medium 2) at one of its faces is shown in
the schematic of Fig. 3. The plane harmonic thermal wave
in Fig. 3(a) initially arrives from the external medium 0 to
the solid slab with an angle S; ., with respect to the nor-
mal to the external interface (x-direction) and then it refracts
into the slab with an angle 8, = sin~! [(\/ITI / \/ITO) sin ,8,-,6)“].
The thermal wave arrives with an angle §; in; at the internal
interface, separating medium 1 and medium 2, to partially be
reflected and refracted into medium 2. When the thickness of
the slab (d) is higher than the thermal diffusion length «, there

TABLE I. Thermal data for reflection coefficient and critical angle calculation.

Dy x107® Dy x107® ki ko 1 m Be
Medium 2 (m?/s) (m?/s) (W/mK)  (W/mK)  (Ws2/m2K)  (Ws'2/m?K)  (deg)
Water 0.110 0.139 0.19 0.58 573 1558 62.82
Blood 0.110 0.133 0.19 0.51 573 1396 65.42
Urine 0.110 0.129 0.19 0.56 573 1556 67.43
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FIG. 3. Schematic of the reflection and transmission of a plane thermal wave at oblique incidence in a solid slab. Star symbol represents the laser probing beam

in (a) lateral view and (b) upper view.

is no interference due to the fact that reflected thermal waves
heavily damp and the phase difference with incident thermal
wave became negligible. Let us consider the incidence at the
internal interface being at the critical angle (8; jn; = Bc) given
by Eq. (11) in order to determine the thermal diffusivity of
medium 2 by Eq. (12), since in most of the practical cases
the external medium would be air of thermal diffusivity com-
monly higher than that of most of the solid materials; the first
refraction at the external interface will limit the angular range
in which the angle §; ;,; could vary at the internal interface;
thus, we consider the internal interface with an initial angle
of inclination y. Under this configuration, the incident angle
at the internal interface is SB;,x = ¥ — B:; hence one may
consider the inclination y to be close to an initial guessed
value for the critical angle, in order to find a sharp signal
by changing the angle of incidence of the heat source within
some degrees to experimentally find 8. and then obtain the
thermal diffusivity of aqueous solutions of unknown thermal
properties.

In the proposed technique, we utilize a laser probing beam
propagating in the y-direction in medium 1 represented by
the star symbol in Fig. 3(a) perpendicularly to the plane of
incidence of the thermal wave, near the internal interface to
characterize the reflection of the thermal wave at different

Heat flux g (mW/cm?)

80p"%0

e ®

Heat flux ¢ (mW/cm?)

angles of incidence of the heat source. When harmonic heat is
applied at the external interface, the spatial distribution of the
temperature (7' ) at the path of the probing beam will pro-
duce its deflection by a certain angle 6, as shown in Fig. 3(b),
towards the internal interface that is at the lower tempera-
ture, according to the optical beam deflection (OBD) method.
The deflection of the probing beam depends on the optical
properties of the slab as well as the spatial distribution of tem-
perature 7}, along the beam probing path inside the slab.!® To
accomplish the condition for unidirectional heat flux along
the x-direction, we use a slab (see Fig. 3) of d = 5 mm,
L =27 mm, and / = 30 mm with the up and down faces (atz =0
and z = L) and the two lateral faces (at y = 0 and y = )
thermally isolated. As the deflection of the probing beam
depends on the temperature distribution in medium 1 that will
be modified by the reflection of the thermal wave at the internal
interface as the angle of incidence of the heat source changes,
we calculate the term T x» using Egs. (6), (3), and (4), for a
thermal wave oscillating at the angular frequency w = 1 rad s~
At this frequency, the thermal diffusion length @ = 0.47 mm
being lower than the thickness d; thus there is no interference
into the slab. In Fig. 4, we show the heat flux associated to T x
according to the Fourier law (g = —k; T ) for the first case in
Table I, corresponding to the thermal properties of acrylic for

1.55 b)

1,50 N\
1.45 \

1:35: /. \\

1304 ™

125 T T T T T T T T
624 625 626 627 628 629 63.0 63.1 63.2

Angle of incidence g, (deg.)

FIG. 4. Heat flux on medium 1 (acrylic) for tridistilled water on medium 2 at the central position of the slab where the probing beam propagates for (a) transient
behavior for different values of the internal incident angle B;,; and (b) heat flux at time 7 = 900 s as a function of the internal incident angle.



084901-5

medium 1 and tridistilled water for medium 2 at the central
position of the slab (0.5d, 0.5L) for different angles S3; ;-

As it can be seen in Fig. 4(a) the heat flux (g) increases as
a function of time for all values of S; ;,,, but there is a marked
decrease around the value of S, ;,, = 62.82°. This effect is
most clear in Fig. 4(b) in which we plotted ¢ as a function of
Bi.int at time ¢ = 900 s, it can be seen that ¢ is maximum for
Bi.int = B = 62.82°, and then it gradually diminishes as §; ins
increases. This is due to the fact that the reflected thermal
wave can be seen as a hot wall from the internal interface
to the external interface producing the decay of heat flux in
medium 1.

lll. EXPERIMENTAL RESULTS

To experimentally obtain thermal diffusivity of liquids
using the reflection of a thermal wave in a slab, we assem-
bled the setup shown in Fig. 5. We characterized the thermal
behavior by measuring the deflection of a probing laser beam
travelling into an acrylic slab (medium 1) in contact with a
container in which the liquid to be characterized is placed
(medium 2). As shown in Fig. 5(a), the harmonic heat source
is generated by an absorbing black polymer coat illuminated
by a halogen lamp. We use a mechanical chopper to modu-
late the heat in frequency and a rotary stage with a resolution
of 1° to modify its angle of incidence f; .y, measured from
the normal to the external interface in the x-direction (thermal
axis), that allows a resolution scanning of the internal angle
of incidence 68, in; = 0.07°. Heat diffuses towards the oppo-
site face of the slab that is in contact with the liquid sample,
where the thermal wave partially reflects back to the slab and
refracts to the liquid medium [Fig. 5(a)]. The thermal device
is fabricated by manufacturing a block of acrylic with a jet
CNC machine resulting in a hollow cavity with the inclination
y assembled together with the slab. We measure the deflection
angle of the probing beam by using an intensity modulated
angle sensor formed by two fiber-collimator ensembles, both
aligned to the direction of propagation of the laser probing
beam establishing the optical axis (details of this setup can be
seen in Ref. 14). A diode laser at the wavelength A = 1550 nm
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is connected by a single mode fiber (SMF) to the input colli-
mator to launch light into the thermal device and then light is
collected by the output collimator connected by an SMF to a Si
photodetector for power measuring by a computer [Fig. 5(b)].
The position of the thermal device is initially adjusted by plac-
ing their faces in the y-axis perpendicular to the optical axis
that is also perpendicular to the thermal axis, in order to avoid
any initial deviation of the laser beam. In this way, we register
the maximum power at the beginning of the test then when heat
is applied; the laser beam deflects from the optical axis caus-
ing a diminution of the optical output power detected. When
heat is turned off, the laser beam returns to its initial position;
thus the detected power increases until recovering its initial
value.

To characterize the thermal diffusivity of liquids, we use
tridistilled water as the test sample. We designed the thermal
device to allow the scanning of the angle (; ;,; around the
critical angle S, ,, = 62.80° for an interface acrylic-tridistilled
water. Considering that the first refraction of the thermal wave
comes from air (medium 0) of thermal diffusivity D, =21.67
x 1078 m? s7'?* to the acrylic slab, the range in which the
angle of refraction can vary is 0 < 8, < 4.08°; therefore, the
device was designed with an angle of inclination y = 63.5°.
Under these conditions, the range of thermal diffusivities that
can be measured with this device is 0.1373 < D < 0.1483
x 1076 m? s~! given by the scanning in the internal angle 59.4
< ﬁi,int < 63.5°.

We characterize the sensor response for different angles
of external incidence (f; ) of the heat source for tridis-
tilled water placed in the container. We register the output
power during 20 s and then apply heat at an angular frequency
w=0.11rads™!, during 1000 s. The thermal device has the
same dimensions used for calculation in Sec. II B, thus o < d.
In Fig. 6(a), we plot the detected output power normalized to
the maximal value (without heat applied) as a function of time
for different values of §; in; from 63.24° to 62.75°. As one can
observe, the power diminishes as time passes meaning that
the deflection of the laser beam is greater as a consequence of
the gradual increase of the heat flux in the slab. As expected
in these diffusion problems, the change in the beam path is

c}& b)
&
S
Rotary P
Absorbing stage *‘
fllm
a
Chopper ) Slab
Liquid Lam
‘ Laser Slab  container P +«——Output
beam l l collimator
ﬂlﬂ!
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FIG. 5. Experimental setup for the thermal diffusivity characterization of liquids for (a) lateral view for the thermal device and (b) upper view for the complete

setup.
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incident angle Bj int and (b) RMS values of the normalized sensor response for the last 300 s as a function of the internal incident angle B int.

minimal until 500 s elapsed. After that, the temporal variation
of the detected power is different for all the angles considered
in measurements; the higher the angle, the less the difference
in the sensor response. However, this behavior is different for
the value of §; i, = 63.10°. We calculated the RMS value of
the normalized sensor response for the last 300 s, when sen-
sitivity is better, as a function of the angle S; ;. In Fig. 6(b),
we display the mean value of five measurements and its uncer-
tainty. One can assume that for the angle §; j,; = 63.10° the
reflection of the thermal wave is higher as shown in Fig. 4; thus
heat flux increases in the slab at the position where the probing
beam propagates, generating a higher temperature gradient so
the beam further deflects, and in consequence the detected sen-
sor response is lower than that registered for the other values
of Bi ins. Assuming that B¢, oy = 63.10 £ 0.07°, we calcu-
late using Eq. (12) the thermal diffusivity of tridistilled water
Dy exp =0.1383 £ 0.00001 x 107° m? s~! that compared to the
value (D,,) used in calculations gives a relative error of 0.5%
+0.01%.
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We also characterized the thermal diffusivity of glycerin
(99.9% purity) solutions in tridistilled water at different con-
centrations (p) of 0.8 wt. % (S1), 1.2 wt. % (S2), and 1.6 wt. %
(S3) using the proposed method. We measured the output sen-
sor response during 1000 s for different angles ; ;,; varying in
steps of AB; i = 0.07°, and then we calculate the RMS value
of the normalized sensor response. In Fig. 7(a), we show the
RMS value of the normalized sensor response for samples S1,
S2, and S3 for the last 300 s, as did in the results above. It is
worth to note that the critical angle shifts to higher values as the
concentration of glycerin in solutions is higher. In Fig. 7(b),
we plotted the retrieved critical angle as a function of the con-
centration that has a linear dependence as we measure very
low concentrations. From the critical angle values, we calcu-
late the thermal diffusivity for the three concentrations as Dy
=0.1379 + 0.00001 x 1078 m* s™!, D> = 0.1377 + 0.00 001
x 107° m? s71, and Dg3 = 0.1375 + 0.00001 x 107% m? 57!,
respectively. To demonstrate consistency in our method, we
compare the retrieved thermal diffusivity of the solutions with
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FIG. 7. Experimental results for glycerin in tridistilled water solutions. (a) RMS values of the normalized sensor as a function of the internal incident angle 3; in;
for different concentrations in weight of glycerin in tridistilled water solutions and (b) the retrieved critical angle as a function of the concentration.
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the thermal diffusivity estimated from the series mixing model
for a binary mixture? using the effective thermal conductivity
kmix = pkg + (1 — p)k,, and the heat capacity per unit volume
PCmix = PPgCg + (1 = p)pweyw that yields Dy = [pkg +(-p)
kwllpke/Dg + (1 — p)ky/D,y oxp]. Assuming the thermal dif-
fusivity of glycerin® Dy =0.0922 X 107% m? s7! and thermal
conductivity k, = 0.29 W/mK, we obtain a relative error below
0.2% for the three solutions.

Results presented in Figs. 6(b) and 7(a) indicate that
the determination of the critical angle does not depend on
the power level of the sensor response. One should simply
determine the minimal RMS value of the sensor response
to obtain thermal diffusivity of liquids by the critical angle
method.

IV. CONCLUSIONS

A simple and accurate method to determine the thermal
diffusivity of liquids was proposed and evaluated. The method
assumes the measurement using the optical beam deflection
technique into a slab by the effect of the heat flux due to
the reflection of a plane thermal wave that follows the ther-
mal Snell’s law. We determine the critical angle at the maxi-
mum reflection of the thermal wave from which the thermal
diffusivity was inferred with simple analytical formulae.
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ABSTRACT

Non-subjective and early diagnostic technique for liver fibrosis may decrease morbidity in patients and reduce medical
costs. Liver fibrosis results in changes in density and thermal properties of tissue. In this work, we evaluate numerically
the feasibility of using the optical beam deflection method (OBDM) by means of a thermo-optic material in contact with
liver tissue to quantitate changes in thermal conduction. We use the finite-difference method to model the heat transfer
in liver and acrylic slab. The response required for thermal characterization for different fibrosis stages is assessed by
calculating the deflection angle using ray trace analysis. Numerical study shows the potential of the OBDM for
developing an optical-integrated sensor as non-subjective diagnostic technique for liver fibrosis.

Keywords: Heat flux, Photothermal deflection, Finite-difference method, Thermal conductivity, Ray trace analysis,
Liver fibrosis.

1. INTRODUCTION

In the world, chronic diseases account for over 60% of the rate of mortality. Chronic liver diseases and cirrhosis (i.e.
liver fibrosis), for instance, were the twelfth cause of death in 2010 in the USA [1], with 1.3% of the total deaths.
Furthermore, these illnesses increased in 3.3 % with respect to 2009, and they seem to continue increasing as mentioned
on the pre-final 2013 report [2].

Liver fibrosis is the consequence of a sustained wound healing response to chronic liver injury induced for different
causes, such as hepatitis C and high alcohol consumption, to name a few. Moreover, the cirrhosis represents the
irreversible consequences of the end stage of liver fibrosis and a diminished liver function. However, recent studies have
provided substantial evidence about the possibility to revert the fibrosis on its early stages [3].

The gold standard of diagnosis for liver fibrosis continues to be biopsy sample and its corresponding histological
assessment under microscope. The molecular composition of liver fibrosis consists of the increased extracellular matrix
constituents, collagen type I and III, fibronectin, elastin and sulfated proteoglycans [4]. A previous study showed that
the accumulation of the extracellular matrix modifies the thermal properties of hepatic tissue on each fibrosis stage, due
to the changes on the liver composition and structure [5]. Hence, the development of an optical-integrated sensor for
liver fibrosis thermal evaluation is imperative for providing a quantitative evaluation scale, as well as an objective
diagnostic tool.

Several techniques for tissue thermal characterization have been proposed [6]. Thermistor probe and hot wire methods,
as well as thermal conductive testers have been used to study and characterize the thermal properties of tissue. However,
these techniques require a significant size of tissue sample, and so, they are very intrusive for medical purpose. In this
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work, we propose the use of the optical beam deflection method (OBDM) by means of a thermo-optic material in contact
with a standard liver biopsy to quantitate changes in thermal conduction to each fibrosis stage (i.e. thermal signature
stage). Our principal goal is to explore the feasibility to implement an optical-integrated sensor as evaluation tool of the
fibrosis and to avoid the denaturation of the hepatic tissue.

In the following Section, we perform the description of our experimental setup, as well as the finite-difference and ray
trace methods used for the numerical study of this technique. In Section 3, we discuss the thermal variables used in the
numerical study and the results of the OBDM on the tissue thermal characterization. Finally, we dedicate the last part of
this work to summarize.

2. STUDY DESIGN AND METHODS

In a previous work, we reported the first experimental setup of the heat flux sensor [7]. The integrated sensor consists on
a 1550 nm laser source (S1FC1550, Thorlabs U.S.), a thermo-optic material block (i.e. acrylic), a fiber u-bench (FB221-
FC, Thorlabs U.S.) with input and output GRIN pigtailed collimators (50-1550-FC, Thorlabs U.S.), a fiber photodiode
power sensor (S154C, Thorlabs U.S.), and a known heat source, as depicted in Fig. 1. This compact configuration is
based on the OBDM and the use of a fiber optic angle sensor that may support the tissue thermal characterization [8].

The sensitivity and repeatability of the heat flux sensor to assess chemical composition and structural arrangement on
several animal tissues obtained commercially were showed under unsteady-state conditions [9]. An analytical model
based on heat wave approximation theory was used to emulate the experimental data. However, transient boundary
conditions, as well as non-regular shapes can be such that a mathematical solution is not quite accurate or possible.
Hence, we suggest the use of the numerical and ray trace methods to improve the evaluation of the required sensor
response for tissue thermal characterization. The numerical study provides the heat flux information into the tissue and
the thermo-optic material so, we can determine the changes of the refractive index through the acrylic block under
unsteady-state conditions. Meanwhile, the ray trace method shows the magnitude of the photothermal deflection of laser
beam through the acrylic block that depends on the thermal properties of the tissue sample.

Fig. 1. Schematic of the heat flux sensor. The components of the integrated sensor are: a 1550 nm laser
source, an acrylic block, a bench support with pair pigtailed collimators, a photodiode power
sensor and a known heat source.

Standard techniques of numerical methodology for solving the governing equations for fluid flow and heat transfer are
the finite-difference, finite-element, and finite-volume methods [10-12]. The finite-element and finite-volume methods
are used to discretize the spatial domain into smaller volumes on the non-regular shape objects. In contrast, the finite-
difference method is more convenient to generate geometrical grid on objects with regular shapes. Under a similar
scenario, the finite-difference method needs lower computational requirements to get comparable results.

On the other hand, a relatively refined mesh on the finite-difference method guaranties the heat, mass and momentum

conservation principles [12]. Nevertheless, the finite-volume method does not guarantee the same accuracy of finite-
difference despite of satisfying the conservation principle on each control volume, regardless of mesh size. Therefore,
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considering the size of the tissue samples under study and the geometry of components of the sensor; the finite-
difference method is relatively straightforward to develop an accurate and compact scheme.

2.1 Finite-Difference Method

A uniform heat flux distribution over the tissue surface due to the heat source is supposed. Moreover, assuming that
length is much greater than height for tissue sample and acrylic block, we can approximate the heat flow as a one
dimension flow into the thermal analysis. Therefore, throughout this work, the temperature gradient is considered
exclusively along the X axis and a constant temperature flux on the Xzplane. Thus, only the normal component of the
deflection angle is assessed.

Within a one-dimensional solid body the differential equation which governs the internal heat flow, under transient
conditions and assuming no temperature dependence of the thermal conductivity, is the following.

[T\ T .
0x2 _pca‘r'

Here, T [K] denotes the temperature, 7 [s] is the time variable, k [W/m-K] stands for the thermal conductivity, p [kg/m3]
is the density and ¢ [J/kg-K] stands for the specific heat capacity. &T/0X denotes the temperature gradient in the X
direction and 0T/O 7 represents the temperature gradient after a time increment due to the heat flux.

We implemented a one-dimensional discretization with equal increments in the X direction. Taylor series expansions are
used to approximate differential increments in temperature, space coordinates and time. Second partial and time
derivatives from Eq. (1) may be approached as follows.

OZT 1
oT T,ﬁ“ -7 ;
ar At ' ®)

Where, the m subscript denotes the X increment on the nodal point designation and the p superscript designates the time
increment. Using the second derivative and time approximations in Eq. (1), as well as considering the thermal
diffusivity (i.e. @ = kipc [m/s]), we can express the temperature on the m node after a time increment Az on the basis of
the forward-difference technique as follows.

C)

1 2alt
nﬁ (A )2( +1+ 1)+[1 (A )2] P

Equation (4) is useful for determining the temperature of the internal nodes as a function of space and time. However, a
convection resistance to heat flow is usually involved at the solid boundary and it has to be considered. Then, we must
make an energy balance at each convention boundary such that.

a%T
—kA W = hA(Tb - Too). (5)
boundary

Here, h [W/m?>-K] denotes the heat transfer coefficient, A [m’] stands for the surface area involved on the heat exchange,
Ty [K] is the boundary temperature and T, [K] denotes the environment temperature. By implementing the finite-
difference approximation and making a transient energy balance in the m node by setting the sum of the energy
conducted and convected into the node equal to the increase in the internal energy of the node, the Eq. (5) may be
rewrited as shown next.

Proc. of SPIE Vol. 9609 960913-3

Downloaded From: https://www.spiedigitallibrary.org/conference-proceedings-of-spie on 5/22/2018 Terms of Use: https://www.spiedigitallibrary.org/terms-of-use



p+1 Tp

k(Tnszl—1 - T,ﬁ) + hAX(TOO - Trﬁ) = pCAx2 mTTm (6)

On the basis of the forward-difference technique, the temperature of each node after a time increment T,flﬂ becomes.

e DL PPV S oS P 7
moT ATk m-1l T laAt k my ™
To avoid violating the second law of thermodynamic (i.e. T}, becomes negative) and the convergence of the numerical
solution, the selection of space and time increments must be restricted according to following expression.

Ax? Sy (hAx N 1)
alAt ~ k '

In accordance to the node positions in each object under study, the equations (4) and (7) were implemented in the
algorithm developed considering the interior, convection boundary or exterior corner physical situation [13].

On the other hand, for heat transfer by conduction from tissue sample to thermo-optic material, we assume a perfect
thermal contact due to the polished acrylic surface and the heat transfer fluid used (i.e. phosphate-buffered saline, PBS).
Then, our numerical study considers the conductivity matching condition, k;, due to the significant difference on the
specific heat capacity, C;, on each layer, as Ref [14] shows.

At
T,Tl = 60k, + ko) AxZ Kir)Dx? {[(Zki + 3k )a; — ai+1ki]T£+2 + [=2(k; + 3kiy)a; + 4ai+1ki]Tr§:+1
L L

+ [daikiys — 2Bk; + ki) @I Th_y + [—aikinr + Gk + 2k @i 1Th_,} + Th. (8)

Equation (8) contemplates one grid-point on the interface for spatial discretization. Hence, Ty, represents the interface
temperature; meanwhile, Tpyj and Tp; denote the node temperature in the tissue and polymer layers, respectively.
Furthermore, i subindex indicates the correspondence of the variables to each layer. In our particular case, i represents
the thermal properties of tissue and i + 1 the properties of the acrylic.

The experimental thermal scenario considered throughout this work is the free convection condition (i.e. h = 10 W/m*K)
in a controlled environment at room temperature (i.e. T, = 22°C), as well as the following initial and boundary
conditions:

T=T, at 7=0,0<x>H
T=T. atx=0, 7>0
T=T(9 atx=H, 7> 0.

Here, T; is the initial temperature on tissue sample and acrylic block, as well as T, stands for the environment
temperature. Both are considered room temperature, because the whole system is on thermal equilibrium before each
measurement. H is the height of the tissue or acrylic layers during the thermal analysis, respectively. T(7) denotes the
time dependent temperature function of the heating source, which consists of a 420 seconds pulse applied to the tissue
samples, 20 seconds after beginning each power measurement.

Figure 2a shows the temperature gradient AT(7) on the tissue surface (i.e. AT(7) = T(7) - T;) used for the numerical study.

Whereas, Fig. 2b depicts the temperature gradient AT,(7) along the height of the acrylic block (i.e. AT(7) = To(2) - Ty)
due to the heat conducted by the tissue into the polymer.
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a) b)

Fig. 2. a) Temperature gradient AT(7) considered on the tissue surface and utilized for numerical study. 7, and 7y [s]
denote the time on and the time off of the heating source. b) Temperature gradient AT (7) along the acrylic height
shows the heat conducted by tissue into the acrylic. m subscript indicates the X increment on the nodal point
designation in the finite-difference method. For further information refer to the text.

2.2 Ray Trace Analysis

Different proposals for ray trace analysis have been published [15-17]. All of them may be used to determine the angle
deflection of laser beam. Considering the proposed analysis, it is possible to neglect polarization issues. In order to
calculate the photothermal deflection of laser beam, the approach we use for performing the ray trace analysis was
vectorial in nature. The principal equations in our ray trace analysis are vectorial refraction and translation equations.
We implemented the recursive form of vectorial refraction [15], Eq. (9), considering an ideal acrylic block (i.e. in
absentia of manufacturing errors and glass inhomogeneities).

. . 1/2 .
it M o n,]n+12 =i o2 i il M <
K, =KL+ =) -1+ (K N) | — (K, NY) 5 N 9
nm m m

Here, K is the unit ray director vector. N denotes the unit normal vector to a surface. n stands for the index of refraction.
m subscripts denotes the X position, which correlates the ray trace with the node temperature given by finite-difference
method. The superscripts j and j + 1 indicate the variables of the incident and transmitted rays at the | interface,
respectively (see Fig. 3). In this paper, r denotes a vector and @ implies a unit vector.

Changes on the refractive index through the thermo-optic material due to the thermal gradient in the X direction are
calculated on each time iteration (refer to Eqs. 4 and 7) as follows.

j L
n, =nl +—(TF —TE™). (10)
dT
Where, n, stands for the refractive index at room temperature, dn/dT is the thermo-optical coefficient of acrylic.

Meanwhile, T} — T,I,JL+1 denotes the temperature gradient after a time increment in the m node due to heat flux into the
acrylic block.

The vectorial translation equation gives information of the changes on the coordinates at the intersection point of the rays
with the surfaces. We implemented the following translation equation in its recursive form.

) ) Zj+1ﬁ—rj SN
/=) ( — rf) K [m]. (11)
Kirjl.N}H m

m m

Proc. of SPIE Vol. 9609 960913-5

Downloaded From: https://www.spiedigitallibrary.org/conference-proceedings-of-spie on 5/22/2018 Terms of Use: https://www.spiedigitallibrary.org/terms-of-use



a) b)

Fig. 3. a) The ray-tracing variables are: unit ray director vector K, unit surface normal N, index of refraction n, intersection
point of a ray r, intersection point of a surface with the z-axis z, ray position on X-axis M subindex, incident and
transmitted rays at the j™ interface j and j + 1 superindex, respectively. b) Heat flux through the thermo-optic material
modifies the index of refraction (Eq. 10) deviating the rays (unit director vectors) over the Xz- plane.

Here, r [m] represents the intersection point of the ray with an interface, the variable z [m] denotes the intersection point
of the interface with the z-axis, and # is the unit direction vector in the z direction. j indicates the j™ interface for the
departure ray (at a previous surface) and j + 1 denotes the following interface (refer to Fig. 3).

We used unit ray director vector and intersection points of the rays in a circular grid pattern with the purpose to
determine the beam displacement on X-direction and the optical path difference caused by the heat flux through the
acrylic block. This is with the intention to determine the power coupled at the input aperture of the fiber optical angle
sensor. Specifically, we study the sensor performance by considering a 1.8 mm collimated beam diameter going through
the middle height of the block.

3. RESULTS AND DISCUSSION

Escobedo G., et al. (Ref. [5]), determined the variations of the percent of collagen positive area and specific heat
capacity values on each fibrosis stage according to Metavir scoring system. Metavir score contemplates five progressive
stages: FO, no fibrosis; F1, portal fibrosis; F2, few fibrosis septa; F3, numerous septa; F4, cirrhosis [3]. Previous works
showed that the accumulation of extracellular matrix (i.e. fibrosis) and fat deposits (i.e. steatosis) in liver may increase
on different rate and affect the tissue thermal properties on each fibrosis stage [5, 18].

In order to establish a thermal scenario on each fibrosis stage for the thermal characterization of hepatic tissue, let us
consider the average value of density, specific heat and thermal conductivity compiled by Rossmanna and Haemmerich
(Ref [6]) as the tissue characteristics in normal conditions (e.g. without fibrosis and fat deposits in liver). Additionally,
an early thermal analysis showed a linear progressive increase of the specific heat capacity of the hepatic tissue from 30
to 65°C, according to the Metavir score [5]. Starting from the specific heat value in normal conditions and the change
rate between the fibrosis stages at 30°C, we calculated the heat capacity values for every Metavir score (see Table 1).

Table 1. Thermal properties for each fibrosis stage used in the numerical study

Metavir Specific Heat [J/kg-K] Thermal conductivity [W/m-K] Thermal diffusivity [m?/s]
score
FO 3504 0.52 1.38x 107
Fl 3628 0.47 1.20 x 1077
F2 3753 0.42 1.04 x 1077
F3 3877 0.37 8.84x 10
F4 4002 0.32 741 x 10%®
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Fig. 4. Power intensity decreases due to the deflection angle of beam laser through a 3mm acrylic block as result of the thermal
characterization of liver fibrosis stages, according to Metavir score (refer to text for further information). b) Detection
sensitivity of the heat flux sensor increases by enlarging the optical path (OP) of the laser beam; where OPy = Ly-Nyeyiic (i€
initial length Ly = 3mm and refractive index N,cyj;c = 1.481).

On other hand, according to our preliminary results of the thermal property evaluation of liver fibrosis, we assume a
linear decrease of the thermal conductivity through the development of this chronic disease. Then, the thermal
conductivity coefficients utilized for the stages from F1 to F4 were those taken from conductivity values between liver
and fatty tissue given by Ref [6] according to linear decline. Furthermore, the thermal diffusivity for each Metavir score
was determined by means of the following relation & = k/pc (refer to Table 1). Possible density variations between
stages were neglected (i.e. p= 1079 kg/m’, in normal conditions).

For this study, it was assumed that the thermal properties into small tissue samples are homogeneous and constant for
each fibrosis stage. Under this assumption, we evaluated numerically the feasibility of using the OBDM to quantitate
changes in thermal conduction by means of the finite-differences and ray trace methods (Egs. 4, 7-11). The response
required by the heat flux sensor for thermal characterization of the fibrosis stages was assessed by applying an unsteady
temperature function of 420 seconds (see Fig. 2a). For acrylic block of 3mm long under the thermal scenario described,
a 0.1% power change differentiates between liver fibrosis stages in the Metavir score (refer to Fig. 4a). The 1.5 mW
laser source and the photodiode power sensor of 10 pW resolution into the sensor make the detection attainable for these
conductivity variations, due to the chemical and structural modifications caused by the fibrosis accumulation.

Finally, we performed a detection sensitivity study by enlarging the optical path of the laser beam through the thermo-
optic material (see Fig. 4b). The numerical analysis showed an 89% sensitivity fall for a 70% optical path decrease;
whereas, a 120% sensitivity rise due to a 60% optical path increase was observed, both of them compared to the optical
path of a 3 mm acrylic block (i.e. POy = Lo-Nyerytic» Lo = 3mm and Nyeryiie = 1.481). This non-linear variation on the
detection sensitivity suggests that a redesign may significantly improve the sensor performance. The use of long path
cells may reduce the sensor size and improve its portability. The Harriot, White or Pfund cells may be used in this
direction. Therefore, we can conclude that the OBDM has a high potential for developing an optical-integrated sensor as
non-subjective diagnostic technique for liver fibrosis.

4. SUMMARY

We evaluated numerically the feasibility of using the OBDM by means of a thermo-optic material in contact with liver
tissue sample to quantitate changes in thermal conduction. Finite-differences and ray trace methods were implemented
to carry out the numerical analysis. The study consisted in applying a known heat pulse over a tissue sample and
determining the heat flux through the tissue and the acrylic block. We calculated the variation of the index of refraction
through the laser path due to the temperature gradient in the acrylic block. Photothermal deflection of the laser beam
was resolved by means of the ray trace analysis.
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In accordance to previous studies, we assumed a thermal scenario on each liver fibrosis stage according to the Metavir
score. The response required for thermal characterization for different fibrosis stages was assessed by calculating the
deflection angle using ray trace method. The numerical study showed that for a 3 mm acrylic block, under the thermal
scenario proposed, a 0.1% power variation may signalize the changes in thermal conduction of the hepatic tissue due to
the chemical and structural modifications caused by the fibrosis accumulation. The 1.5 mW laser source and the
photodiode power sensor of 10 pW resolution in the heat flux sensor make this acute condition achievable. Moreover,
we showed that the detection sensitivity of the flux sensor may be adjusted through the optical path of the laser beam.
Therefore, in this work, we validated the potential of the OBDM for developing an optical-integrated sensor as non-
subjective diagnostic technique for liver fibrosis
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