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RESUMEN DEL TEMA DE TESIS 

El  interés  en  los microfluidos  ha  conducido  a muchas  ventajas  potenciales  en  los  progresos 

tecnológicos actuales de ingeniería. Las ondas acústicas en frecuencias de ultrasonidos se vienen 

utilizando  para  procesar  y  separar  pequeñas  partículas  por  diferencia  de  densidades  y 

compresibilidades por medio microdispositivos de laboratorio integrado. 

La  separación  de  partículas  en  sistemas  microfluidos  ha  sido  demostrada  por  empleo  de 

centrifugación, magnetofóresis, hidrodinámica, dielectrofóresis y acustifóresis. La acustifóresis es 

una técnica que permite la separación de micropartículas en suspensión empleando  la fuerza de 

radiación  acústica.  Creando  dentro  de  la  microcámara  del  fluido  un  modo  de  resonancia 

fundamental que proporciona un campo nodal de presión acústica, para que ocurra la separación 

de  partículas  debe  existir  una  diferencia  entre  las  propiedades  físicas  de  densidad  y 

compresibilidad, conllevando a un desplazamiento  lateral en  la  trayectoria de partículas en una 

nueva trayectoria laminar definida. 

Este método  es  notablemente  ventajoso  pues  no  requiere  ningún  tratamiento  previo  de  las 

partículas y se pueden aplicar virtualmente a toda clase de partículas. La magnitud de la fuerza de 

radiación acústica sobre las partículas no ejerce daño sobre ellas, debido a su magnitud de acción 

periódica y de respuesta producida en el medio fluido conductor. 

Como la fuerza de radiación acústica ejercida, conduce al movimiento interno de partículas en el 

fluido y su eventual impulsión a lo largo de una trayectoria predeterminada deseada, se planteara 

el  efecto  de  resonancia  en  la microcámara  y  las  ecuaciones  de  trayectoria  que  describen  el 

desplazamiento  de  partículas  y  la  determinación  de  la  concentración  final  basándose  en  la 

simulación computacional. 

Asimismo se realiza la comparación de la simulación computacional con los datos experimentales 

que han obtenido por esta  técnica en  la Universidad de Southampton, Universidad de Lund. Se 

plantea la acción de la frecuencia de actuación sobre la fuerza de radiación acústica y finalmente 

la  separación  de  partículas  constituyentes  de  la  sangre  eritrocitos‐lípidos mediante  simulación 

computacional y se compara con  los datos y fotografías que fueron obtenidas en  la Universidad 

de Lund. 
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SUMMARY THESIS 

 

Interest in microfluidics has led many potential benefits in the current technological engineering. 

The  acoustic  waves  at  ultrasonic  frequencies  have  been  used  to  process  and  separate  small 

particles of different densities and compressibilities laboratory using integrated microdevices. 

 

The  separation  of  particles  in  microfluidic  systems  been  has  demonstrated  by  use  of 

centrifugation,  magnetophoresis,  hydrodynamics  dielectrophoresis  and  acoustophoresis.  The 

acoustophoresis  is  a  technique  that  allows  separation  of  microparticles  in  suspension  using 

acoustic radiation force. Creating within the fluid microcamera one fundamental resonant mode 

nodal provides a sound pressure field, for particle separation to occur there must be a difference 

between the physical properties of density and compressibility, leading to a lateral displacement 

in the trajectory of particles in a laminar new trajectory defined. 

 

This method  is  remarkably  advantageous  as  it  requires  no  pretreatment  of  the  particles  and 

applied  can be  to virtually all  types of particles. The magnitude of  the acoustic  radiation  force 

exerted  on  the  particles  no  damage  on  them,  due  to  their magnitude  of  periodic  action  and 

response produced in the conductive fluid medium. 

 

As  the acoustic  radiation  force exerted,  leading  to  internal motion of particles  in  the  fluid and 

their eventual discharge along a predetermined path desired to be brought into resonance effect 

the microchamber and trajectory equations describing the particle displacement and determining 

the final concentration based on computer simulation. 

 

It also makes the comparison of computer simulation with experimental data have been obtained 

by this technique at the University of Southampton, University of Lund. This raises the action of 

the actuation frequency of the acoustic radiation force and finally the separation of constituent 

particles  of  the  blood  erythrocytes  and  lipid  through  computational  simulation  and  compared 

with the data and photographs were obtained at the University of Lund. 
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INTRODUCCIÓN 

 

 

El  interés  en  los microfluidos  ha  conducido  a muchas  ventajas  potenciales  en  los  progresos 

tecnológicos actuales de ingeniería.  

 

La importancia de los microsistemas se incrementa en el área de análisis químicos, bioquímicos y 

de  ingeniería  química,  los  cuales  se  integran  con  una  variedad  de  disciplinas  y  tecnologías 

individuales  en  la  escala  de micrómetros  y  cuyos  campos  de  aplicación  son  la  tecnología  de 

comunicación,  ingeniería  mecánica,  ingeniería  ambiental,  ingeniería  química,  farmacia‐

bioquímica, ingeniería energética, ingeniería eléctrica, ingeniería automotriz, tecnología médica. 

 

Los microfluidos han  alcanzado un  extenso progreso  en biotecnología debido  a  la  cantidad de 

volumen y  reactivos utilizado, obteniendo  resultados de análisis en  tiempos cortos con un alto 

grado de eficiencia y especificidad. 

 

El  empleo  de  pequeñas  cantidades  de muestra,  un  pequeño  volumen  del  dispositivo, menos 

consumo  de  energía  y  producción  en  masa  potencial  usando  dispositivos  microfluidos  son 

importantes  en  el  estudio,  síntesis,  separación  y  diagnóstico  del  comportamiento  a  nivel 

microscópico.  

 

La  separación  de  partículas  en  sistemas microfluidos  ha  sido  demostrada  por  empleo  de  CD‐

centrifugación, magnetofóresis  (magnetophoresis)  [5, 23, 101, 134], hidrodinámica  [69], dielectrofóresis 

(dielectrophoresis) [27, 76], acustifóresis (acoustophoresis) [6, 41, 44, 54, 82,104].  

 

El uso de la fuerza centrífuga separa las partículas más pesadas de las más ligeras por rotación de 

la microcámara; el método magnético  funciona primero con un etiquetado de  las partículas de 

interés con materiales magnéticos y  luego  la aplicación de un campo magnético externo separa 

las partículas etiquetadas de la mezcla. Una separación continúa como el método hidrodinámico 

requiere  un  diseño  de  obstáculos  asimétricos,  las  partículas  con  tamaño  diferente  tienen  un 

coeficiente de difusión y velocidad de sedimentación diferentes  lo cual aunado a una  fuerza de 
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aspiración y sedimentación permite su separación selectiva. Otro tipo de separación de partículas 

en continuo es la dielectrofóresis en donde se utiliza un campo eléctrico externo, para separar las 

partículas  por  medio  de  la  diferencia  en  sus  propiedades  físicas  de  carga/polarización.  La 

acustifóresis es un método que permite la separación de micropartículas empleando la fuerza de 

radiación acústica, la cual por medio de una onda acústica estacionaria (standing wave) generada 

en  transductores,  creando  dentro  de  la  microcámara  del  fluido  un  modo  fundamental  de 

resonancia el cual proporcionará un campo nodal de presión acústica,  luego para que ocurra  la 

separación  de  partículas  debe  existir  una  diferencia  entre  ellas  en  sus  propiedades  físicas  de 

densidad  y  compresibilidad,  lo  cual  conlleva  a  un  desplazamiento  lateral  de  posición  en  las 

partículas en flujo continuo en una nueva trayectoria definida. 

 

El método es sólo aplicable a partículas en suspensión como es el caso de los elemento formes de 

la sangre humana, que son visibles bajo un microscopio y decantan luego de un tiempo al dejarlas 

en  reposo;  para  los  elementos  no  formes  de  la  sangre  humana,  las  glicoproteínas  pueden 

considerarse  como  una  emulsión  en  el  plasma  sanguíneo,  pero  el  tamaño  de  este  tipo  de 

partículas del orden de nanómetros  reduce la magnitud de la fuerza de radiación acústica siendo 

despreciable su magnitud y no será posible separarlas por acustifóresis; tampoco es aplicable para 

sustitutos de la sangre humana (sangre artificial) [217,218]. 

 

Este método  es  notablemente  ventajoso  pues  no  requiere  ningún  tratamiento  previo  en  las 

partículas y se pueden aplicar virtualmente a toda clase de partículas, sin importar características 

ópticas o de carga. Sin embargo, la formación del plano nodal requiere un material del microcanal 

con  características  acústicas  excelentes  de  reflexión  como  son  el  silicón,  cristal  de  silicio, 

materiales de polímero suave, polidimetilsiloxano (PDMS) que son de uso general en microfluidos, 

el transductor requiere una integración de acople con el dispositivo miniaturizado. 

 

Este método ofrece un re‐direccionamiento en la trayectoria de partículas, una separación rápida, 

consume  substancialmente menos  energía, mantiene  alta  eficacia  de  separación  y  puede  ser 

aplicado para separar virtualmente  toda clase de partículas. Los  trabajos de  investigación sobre 

acustifóresis han sido realizados en el Departamento de Ciencias de  Ingeniería y Mecánica de  la 

Universidad de Pennsylvania USA; Departamento de Sistemas Electromecánicos de la Universidad 

Southampton; Departamento de Física de  la Universidad Técnica de Dinamarca; Universidad de 

Lund Departamento de Mediciones Eléctricas, Instituto Tecnológico de Lund Suecia. 
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El mezclado en microescala es uno de  los problemas en  los microdispositivos  lo cual hace difícil 

crear  turbulencia;  en  tanto  que  el mezclado  acústico  tiene  la  ventaja  de  lograr  un mezclado 

rápido,  sin piezas móviles y ninguna necesidad de  inyección externa de  líquidos o de boquillas 

para crear turbulencia. 

Se  utilizan  transductores  piezoeléctricos  como  fuente  externa  para  la  generación  de  ondas 

acústicas estacionarias incidiendo sobre las microcapas de la microcámara resonante, generando 

en  la  sección  del  fluido  planos  nodales/antinodales  de  presión  acústica  hacia  donde  son 

transportadas las partículas en suspensión. 

La  interacción de  las ondas ultrasónicas  estacionarias  y  las partículas producen  fuerzas que  se 

utilizan  para  la  separación  de  las  partículas  del  fluido;  además  la  distancia  media  entre  las 

partículas  disminuye  tanto  en  los  planos  de  afluencia,  que  la  coagulación  e  incluso  la  fusión 

puedan ser accionadas. 

La  fuerza de  radiación acústica  resultante de  las ondas de  sonido estacionarias  son capaces de 

generar  el  movimiento  de  partículas  contenidas  en  una  suspensión;  en  el  caso  de  las 

glicoproteínas que están emulsionadas en el plasma sanguíneo la variación de su desplazamiento 

en flujo continuo se mantendrá inalterada, luego la separación de dos tipos de partículas sólo es 

obtenida si existe una diferencia entre ellas del factor de contraste, de esta manera las partículas 

de  lípidos se emplazarán en  los planos antinodales en  tanto que  las partículas de eritrocitos se 

emplazaran en el plano nodal. 

Sin embargo, hay dos fenómenos fundamentales asociados al uso de ultrasonido en la separación 

de partículas:  la acustifóresis que es  la  separación de partículas en  suspensión  y  las  corrientes 

acústicas  (streaming  acoustics)  que  corresponde  a  modos  de  resonancia  elevados  los  cuales 

causan turbulencia en el fluido. 

Esta  tesis  pretende  realizar  una  simulación  computacional  de  la  fuerza  de  radiación  acústica, 

comparándola con datos experimentales existentes para la separación de eritrocitos‐lípidos en la 

sangre  de  bovinos  [109,  110]  comparando  los  resultados  experimentales  referenciales  de  Filip 

Petersson [109] con los obtenidos por simulación, los resultados de eficiencia son mayores en este 
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tipo de microdispositivo [187, 192, 193, 194, 107,190, 188, 185, 191, 189] de allí que se halla expandido el uso de este 

modelo  para  el  tratamiento  de  la  sangre  humana  [36,  86,  87,  88,  110,  112,  146,  186];  se  presenta  el 

tratamiento de simulación a dos tipos de microcámara resonante mostrando donde se obtiene un 

mayor porcentaje de separación; así también se presenta la discusión de como los componentes 

de  la  fuerza  de  radiación  acústica  actúan  en  forma  favorable  o  desfavorable  en  base  a  la 

dependencia de la frecuencia de actuación sobre el transductor, lo que conlleva a la condición de 

separación por acustifóresis o a la generación de corrientes acústica. 

 

Los campos de presión estacionarios creados en el fluido se utilizan para recolectar partículas en 

líneas  paralelas  (1D)  o  en  grupos  distintos  (2D).  Para  simular  completamente  el  proceso  de 

separación de partículas se deben confinar estas a una  localización repetible y exacta de donde 

puedan ser separadas.  
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CAPITULO I 

 

TEORÍA ACÚSTICA EN MICROFLUIDOS 

 

 

1.1 Conceptos Básicos 

 

La acústica estudia  la propagación de perturbaciones que originan movimientos relativos de  los 

puntos de un medio en medios materiales, se divide en  tres grupos en  función del  intervalo de 

frecuencia:  

 

 Infrasonidos que comprende frecuencias por debajo del rango audible (0‐20 Hz). 

 Sonidos que cubren el margen audible ሺ20 ൑ f ൑ 20000	Hzሻ.  

 Ultrasonidos que  integran un amplio espectro de  frecuencias ሺ20000 ൑ f ൑ൎ 10ଵଶ	Hzሻ, 

hasta aquellas frecuencias asociadas a distancias intermoleculares. 

  

1.2 Microtecnología y Nanotecnología 

 

1.2.1 La Microtecnología  

 

La  Microtecnología  implica  la  fabricación  de  sistemas  micro‐electro‐mecánicos  (MEMS)  

configurados  en  dimensiones  de  micrómetros,  en  donde  la  relación  del  área  superficial  al 

volumen  de  un  microcanal  es  muy  alto,  lo  cual  permite  tener  una  mayor  eficiencia  en  la 

transferencia  de  calor  y masa;  como  consecuencia  de  esto  las  reacciones  químicas  presentan  

mayores índices de selectividad y conversión [1,37,41]. 

Los beneficios de la miniaturización en los microsistemas son: 
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 Reducción de uso de reactivos así como tiempo de análisis cortos. 

 Relación de área superficial a volumen: con un valor típico de 200	cmଶ/cmଷ 

 Eficiencia de mezclado: la transferencia de calor y masa es considerablemente mejorado. 

 Volúmenes pequeños de reacción.   

 El proceso continuo permite la investigación rápida de parámetros dando por resultado la 

optimización de proceso. 

 La difusión en microcanales pequeños conduce al perfeccionado de mezclado.  

 La presencia de  cantidades pequeñas de materiales peligrosos  reduce  la disposición de 

seguridad.  

 

Las limitaciones de los microsistemas son: 

 

 Desarrollo microestructural del microcomponente inadecuado. 

 La fabricación de microcomponentes es relativamente costoso. 

 Falta de la existencia de estándares e interfaces en los transductores para el desarrollo de 

productos y microcomponentes. 

 Financiamiento limitado para la investigación e innovación de los microsistemas. 

 

Los  fenómenos de  transporte en  los microdispositivos son una  función extendida de gradientes 

del  potencial  aplicado,  de  las  características  físicas  de  los microcanales,  fenómenos  capilares, 

propiedades  físicas del  fluido,  condiciones de  flujo,  interacción de  sistemas multicomponentes, 

textura superficial y configuración geométrica del microcanal y la estructura de los microsistemas 

[476,68].  

 

Los materiales empleados en la fabricación de los dispositivos miniaturizados son por lo general el 

vidrio, cuarzo, silicio, polímeros orgánicos y substratos plásticos; siendo utilizadas las técnicas de 

los semiconductores en su elaboración. 
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Tabla N0 1.1: Usos de microdispositivos 

Campos  Usos

Micromecánica 

Sensores de frenos hidráulicos

Dosificación de combustible 

Sensor capacitivo de aceleración  

Medio ambiente  Control de emisión de contaminantes 

Microfluidos  Laboratorio integrado en un circuito integrado. 

Tecnología médica 

Instrumental médico

Material genético 

Separación de virus patógenos 

Ingeniería química 
Celda de combustible

Síntesis de productos químicos 

. 

Figura 1.1: Ruedas de una bomba de engranaje anular. 

Fuente: HNP Microsystems Technology GmbH. 

Figura  1.2:  Nuevas  maneras  para  química:  dispositivo 

modular de micro reacción para  la síntesis alta y a baja 

temperatura. Fuente: Ehrfeld Mikrotechnik AG. 

1.2.2 La Nanotecnología 

La  Nanotecnología  tiene  como  objetivo  el  diseño,  manipulación,  creación  de  estructuras 

materiales, dispositivos y sistemas funcionales para el control directo de la materia en la escala de 

longitud del orden de nanómetros [1,153].  

La  nanotecnología  se  puede  definir  como  “ingeniería  en  escala  muy  reducida”  desarrolla 

estructuras y dispositivos en la escala del nanómetro (entre 1 ‐ 100 nm), en este límite las nuevas 

características de la materia se deben a las leyes de la física del quantum. 
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Los alcances de los progresos de la nanotecnología se extienden hacia: 

 

 Nuevos materiales: más durables y resistentes y menos costosos. 

 Electrónica: componentes electrónicos pequeños, permitiendo el diseño de gran alcance. 

 Energía: aumento extenso en la generación potencial de energía solar. 

 Salud y nano biotecnología: en las áreas de prevención, diagnóstico y tratamiento. 

 Ambiente: producción energética limpia, económica. 

 

Las ventajas de la nanotecnología se vinculan principalmente con:  

 

 Reproductibilidad de los datos obtenidos. 

 Corto tiempo empleado en el análisis. 

 Mínima cantidad de muestra utilizada. 

 Automatización e integración con microfluidos. 

 Disipan poca energía siendo sensibles a mecanismos externos de amortiguamiento. 

 Incorporación de instrumentación para el análisis de muestras biológicas. 

 

 

Figura 1.3: Manipulación microtecnológica de nanopartículas. 
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Tabla N01.2: Usos de nanotecnología. 

Usos  Áreas  Aplicación 

Medicina  

Investigación  de 

enfermedades 

Introducción en el cuerpo de nanopartículas fluorescentes 

que permiten la localización exacta de una enfermedad. 

Diagnóstico  de 

enfermedades 

Empleo  de  dispositivo  LOC para  procesar  y  analizar 

rápidamente. 

Administración  de 

drogas 

La droga  es  activada  en  sitios  específicos  y  se  supervisa 

por técnicas de proyección de imagen. 

Ambiente 

Fuentes  de  energía  y 

de almacenaje 

Se  previene  la  contaminación  con  colectores  de  energía 

solar  los que trabajan en  luz difusa. Diseño de baterías y 

súper capacitores. 

Solventes  
Desarrollo  de  superficies  estructuradas  que  pueden 

rechazar la suciedad y otros contaminantes. 

Nano materiales 

Polímeros reforzados 

nano revestimientos 

La adición de 2% de minerales de arcilla nano particulada

a  una  capa  del  polímero  tiene  por  resultado  capas 

resistentes. 

Adherencia  nano 

revestimiento 

Permiten  que  las  superficies  sean  fácilmente  limpiadas 

con agua una vez que se haya aplicado la capa. 

Nanopartículas 

Nanopartículas 

fluorescentes 

Las nanopartículas exhiben un rango de colores ante una 

luz, dependiendo de su composición y tamaño (“código de 

barras invisibles”). 

Agentes 

fotocatalíticos 

Las  nanopartículas  tienen  un  área  superficial  grande 

referente a su tamaño y son altamente reactivos. 

Nanotubos  de 

carbón 

Electrónica 
Tienen una  conductividad alta para  implementar nuevos 

circuitos dispositivos. 

Mecánica 
Tienen  resistencia  100  veces más  fuerte  que  el  acero  y 

solamente un sexto de peso. 

Textiles  Telas  

Las  nanopartículas  de  oro  imparten  tonos  de  colores 

suaves  y  estables  e  incluso  proporcionan  características 

anti‐bacterianas. 

 

LOC: Laboratorio de circuito integrado sobre un semiconductor (9a bon chip). 
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1.3 Técnicas de separación utilizadas en microfluidos 

 

La separación de partículas implica la manipulación de dimensiones pequeñas para análisis: 

 

Células        10–100 μm 

Eritrocitos       7000   nm 

Leucocitos        10000   nm 

Virus         20–450 nm 

Proteínas       5–50     nm 

Bacterias       1000‐10000 nm 

 

La hidrodinámica de microfluidos permite manipular y procesar pequeños volúmenes de muestra, 

lo  cual  conlleva  a  la  dilución  de muestra  para  no  obstruir  los  canales  del microdispositivo,  no 

obstante  la  interpretación de una serie de procesos que a nivel macroscópico son despreciables 

son muy diferentes a lo esperado en el nivel microscópico. La población celular es heterogénea y 

diversa  lo  cual  limita  los procesos de  separación  celular de una  forma específica y eficiente  [17, 

33,163]. 

 

Los  sistemas  totales  de micro  análisis  (μTAS)  y  el  laboratorio  de  circuito  integrado  (LOC)  son 

tecnologías automatizadas de la actual investigación en biología, química y bioingeniería; aunque 

los métodos se restringen principalmente hacia algunas especies de célula.  

La  separación  convencional  se  realiza  por  inmuno‐reacciones  en  la  membrana  celular  con 

anticuerpos proteínicos que capturan las células de interés, por ser el tipo de proteínas integradas 

de función específica.  

 

La  tecnología de  separación  celular  en dispositivos microfluidos  se divide  en  dos principios de 

separación:  

 

 Técnicas inmunológicas. 

 Técnicas no‐inmunológicas.    
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Tabla N0 1.4: Tipos de separación celular. 

Tipos  Método  Ventajas  Desventajas 

Separación 

convencional 
Inmunológico 

Alta especificidad y 

selectividad. 

Serie de inmuno‐reacciones 

proteínicas. 

Las  células  aisladas  sufren 

daños. 

Alto costo de separación. 

Serie de inmuno‐reacciones 

Separación 

microfluida 

No‐

inmunológico 

Resultados rápidos.

Empleo de propiedades 

físicas del medio 

circundante. 

Baja especificidad de 

separación entre células. 

No discrimina entre las 

características inmunológicas 

 

 

 

Figura 1.4: Técnicas de separación en microfluidos. 
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Tabla N0 1.5: Técnicas y métodos de separación en dispositivos microfluidos. 

Técnicas  Métodos  Descripción

inmunológica 

Fluorescencia 

celular  activada 

(FACS) 

Evalúa la población celular, tiene un alto costo. 

Ciertas células etiquetadas emiten señal fluorescente en un sistema óptico 

de detección,  el  μFACS  se define  en  ciertos  casos  tales  como  células  con 

características auto‐fluorescentes. 

Células  activadas 

magnéticamente 

(MACS) 

Separa  las células de  interés fuera de  las poblaciones. Utilizan micro/ nano 

partículas magnéticas conjugadas con  las proteínas del anticuerpo que son 

específicos a la proteína de la membrana de la célula de interés, cuando la 

partícula magnética se enlaza a  las células un alto gradiente de energía de 

un campo magnético cambia  la  trayectoria de  las células pero no altera  la 

trayectoria de células no enlazadas.  

Separación 

celular por 

afinidad 

Utilizan soportes sólidos donde un anticuerpo específico es conjugado. Si la 

suspensión  de  células  se  filtra  a  través  de  fase  sólida  enlazada  con 

anticuerpos,  estas  capturan  las  células  de  interés  y  dejan  que  las  otras 

pasen. Las células pueden ser retiradas cambiando la solución buffer. 

No‐

inmunológica 

Dielectrofóresis 

(DEP) 

Es un método para  la manipulación de partículas dieléctricas. Requiere  la 

característica de baja conductividad de las células del medio. Las partículas 

dieléctricas  tienen dos  tipos de comportamiento; DEP positivo y negativo, 

dependiendo de la dirección del movimiento de la partícula bajo un campo 

eléctrico no uniforme. En el DEP positivo  las células son adsorbidas en  los 

electrodos. El DEP negativo proporciona una fuerza repulsiva que actúa en 

las  células,  eliminando  la  adsorción  de  células  en  los  electrodos;  es más 

adaptable a la separación de flujo continuo. 

Separación 

hidrodinámica 

celular 

La separación de células depende de  las propiedades celulares, tales como 

tamaño,  forma,  densidad  y  tiesura,  que  son  determinadas  por  el 

comportamiento  celular  causado  por  la  interacción  entre  las  células  y  la 

fuerza circundante del medio o fuerza gravitacional. 

Sistema acuoso 

bifásico 

Desarrollado para  la separación de  las células de una mezcla heterogénea. 

Cuando algunas  clases de polímeros  solubles en agua en  concentraciones 

críticas se mezclan  juntas, se genera un sistema bifásico acuoso, donde  las 

células  se  agregan  y  se  distribuyen  entre  cada  fase.  La  separación  de  la 

célula en este sistema depende de la carga superficial.  

Separación  por 

ultrasonido 

En  una  onda  acústica  estacionaria,  las  partículas  migran  hacia  planos 

nodales/antinodales  de  presión  acústica,  la  velocidad  de  migración  es 

determinada por el diámetro de las células y el factor acústico de contraste 

que es función de la densidad y la compresibilidad de las células y el medio. 
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1.3.1 Fluorescencia activada de células (FACS) 

 

La  fluorescencia  activada  de  células  (Fluorescence  activated  cell  sorter),  es  un  método  que 

cuantifica  la  cantidad  de  células  con  diferentes  características  estructurales  en  una mezcla  a 

través  de  un  flujo  citométrico  salino  presurizado  por  medios  ópticos  láser,  detectores 

electrónicos, convertidores análogos a digitales; la separación de células en suspensión se realiza 

en base  al  tamaño  y  el  color  fluorescente  emitido.  El  análisis  de  células  en  suspensión  (5000‐

15000) se hace a una velocidad de cientos de células por segundo y  los datos son monitoreados 

[22,26, 54]. 

 

 

Figura 1.5: Esquema de separación FACS. 

 

Cada célula dispersa la luz del láser incidente y emite luz fluorescente. El ángulo de dispersión de 

intensidad  es proporcional  al diámetro de  la  célula  y  su  intensidad ortogonal de dispersión  es 

proporcional a  la cantidad de estructuras granulares dentro de  la célula. Se excluyen del análisis 

células muertas, agregados de células y células deformadas de los datos de fluorescencia. 
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Tabla N0 1.6: Fluorescencia activada de células (FACS)

Ventajas  Desventajas 

Marcas simultáneas y medidas ópticas múltiples 

sobre células individuales. 

La fuente de luz puede incidir en dos células al 

mismo tiempo. 

Alta especificidad y sensibilidad fluorescente

molecular. 

La colección de células marcadas tiene un límite 

70 µm. 

Se pueden procesar hasta 30000 células/s  
Las células en suspensión deben estar 

monodispersas. 

Las células pueden ser fijadas al mismo tiempo 

de medida. 
Se deben cambiar los tubos. 

 

 

1.3.2 Activación Magnética de Células (MACS)  

 

La  activación  magnética  de  células  (Magnetic‐activated  cell  sorter),  tiene  su  principio  de 

aplicación  en  la  naturaleza  magnética  de  ciertas  nanopartículas  lo  cual  permite  que  sean 

manipuladas por un gradiente magnético externo  lo que  implica el transporte/inmovilización de 

partículas  magnéticas  en  flujos ܴ݁~ܱሺ1ሻ.  Si  un  material  magnético  se  pone  en  un  campo 

magnético  de  fuerza  H,  los momentos  atómicos  individuales  en  el material  contribuyen  a  la 

inducción magnética [18, 33, 107]:  

 

ܤ ൌ ଴ߤ ቀܪ ൅
݉
ܸ
ቁ 

 

ܤ ൌ ଴ሺ1ߤ ൅ ߯ሻܪ 

Donde: 

 

 .Inducción magnética    ܤ

 .଴  Permeabilidad del espacio libreߤ 

 .Campo magnético   ܪ 

 ݉    Momento magnético.  

 ܸ    Volumen del material. 

 ߯    Susceptibilidad magnética volumétrica. 

 

 

La mayoría de los materiales exhiben poco magnetismo y lo igualan solamente en presencia de un 

campo aplicado, es por esto que son clasificadas: 

 

(1.1)

(1.2)
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Paramagnetismo      ߯: 10ି଺ െ 10ିଵ 

Diamagnetismo        ߯:െ10ି଺ െ 10ିଷ 

 

Otros materiales  exhiben  estados magnéticos  con o  sin un  campo  aplicado,  éstos  se  clasifican 

como ferromagnéticos y anti‐ferromagnéticos.  

 

௠௔௚ܨ ൌ ሺ݉.  ܤሻߘ

 

 

Figura 1.6: Esquema separación MACS. 

 

La separación magnética de partículas biocompatibles es un proceso de dos etapas: 

 

a).‐Etiquetado de la entidad biológica deseada con el material magnético: El etiquetado se hace 

por  modificación  química  directa  de  la  superficie  de  las  nanopartículas  magnéticas,  para  la 

estabilidad  coloidal  del  fluido,  cubriendo  con  moléculas  biocompatibles  tales  como  dextran, 

alcohol polivinílico  (PVA) y  fosfolípidos. Sitios específicos en  la superficie de células es dada por 

macromoléculas biológicas tales como hormonas o ácido fólico. Como los anticuerpos se enlazan 

específicamente a su antígeno esto proporciona un etiquetado exacto de las células.  

Para  entidades  más  grandes,  tanto  las  nanopartículas  magnéticas  y  partículas  más  grandes 

pueden  ser  utilizadas  micro  esferas  en  aglomeraciones  clasificadas  del  micrón  o  sub‐micrón 

magnético. 

 

(1.3)
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b).‐Separación  de  las  entidades  etiquetadas:  El material magnético  etiquetado  se  separa  del 

fluido pasando la mezcla por una región dentro de la cual hay un gradiente de campo magnético 

que puede inmovilizar el material etiquetado por la fuerza magnética: 

 

௠௔௚௡é௧௜௖௔ܨ ൌ ௠ܸ∆߯ߘ ቆ
ଶܤ

଴ߤ2
ቇ ≫ ௣௔௥௧í௖௨௟௔ݒ௣௔௥௧í௖௨௟௔൫ܴߟߨ6 െ  ௙௟௨௜ௗ௢൯ݒ

 

௣௔௥௧í௖௨௟௔ݒ െ ௙௟௨௜ௗ௢ݒ ൌ
ܴ௣ୟ௥௧í௖௨௟௔
ଶ ∆߯

଴ߤߟ9
ଶܤߘ ൌ

ߦ
଴ߤ
 ଶܤߘ

 

Donde: 

 

     ߟ Viscosidad del medio. 

     ߦ Movilidad magnetoforética. 

 

Este método se puede  limitar a velocidades  lentas de acumulación, donde se producen regiones 

de alto gradiente magnético para capturar las partículas magnéticas específicas del flujo portador.  

 

 

Tabla N0 1.7: Activación magnética de células (MACS) 

Ventajas  Desventajas 

Un arreglo cuadripolar crea un gradiente 

magnético radial hacia el centro del flujo. 

Empleo de conductores magnéticos en el interior 

del microdispositivo implica obstrucciones. 

El número de células recolectadas es 1x106/ml. 
Requerimiento de micro mezcladores pasivos 

para lograr advección. 

La movilidad magnetoforética ߦ de la partícula 

permite manipularla según su tamaño. 

Se requieren flujos con muy bajo número de 

Reynolds ܴ݁~ܱሺ1ሻ. 

Variación del gradiente de campo magnético 

para fraccionar diferentes tipos de partículas 

etiquetadas, por su movilidad magnetoforética. 

Dificultad de adsorción del material magnético 

para el etiquetado de las partículas. 

 

 

 

(1.4)

(1.5)



17 
 

1.3.3 Separación de Células Basadas en la Afinidad  

 

La  separación  de  células  basadas  en  la  afinidad  (Affinity  based  cell  separation),  se  realiza  por 

medio  de  la  identificación  de  la  proteína  o  péptido  capaz  de  enlazarse  a  una  molécula  en 

particular;  es  de  importancia  considerable  en  las  áreas  de  biología  y medicina  [125,  154]  en  la 

producción de anticuerpos monoclonales.  

 

Tabla N0 1.8: Separación de células basadas en la afinidad. 

Ventajas  Desventajas 

Alta selectividad y mayor capacidad de enlace 

para la purificación de anticuerpos integrales. 

La afinidad débil de ciertas regiones limita al 

antígeno inmuno genético. 

La ingeniería de proteína suprime regiones no 

específicas y aumentan la estabilidad. 

Poca estabilidad con respeto a la limpieza y 

sanitización para los proceso de escala. 

Fácil lavado, separación y concentración sin 

necesidad de centrifugación. 

La eficiencia de captura depende de la 

concentración de la proteína en el medio. 

Formas inmovilizadas de ligando se utilizan para 

conservar vivas las bacterias en procesos de 

enriquecimiento. 

Incremento de afinidad puede inducir a la 

agregación de la muestra. 

 

1.3.4 Dielectrofóresis (DEP)  

La dielectrofóresis (dielectrophoresis), es el movimiento de partículas  inducido por efectos de  la 

polarización  en  un  campo  eléctrico  no  uniforme  generado  por  geometrías  divergentes  del 

electrodo, se utiliza para manipular,  transportar, separar y clasificar diversos  tipos de partículas 

[18, 34, 44]. 

El tiempo promedio de la fuerza dielectroforética que actúa en una partícula esférica, inmersa en 

un campo eléctrico no uniforme se puede describir por: 

஽ா௉ܨ ൌ  ଶܧߘሺఠሻ൧ܭ௠௘ௗ௜௢ܴ௣ଷܴ݁ൣ߳ߨ2

 

 (1.6)

(1.7)
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ሺఠሻܭ ൌ
߳௣∗ െ ߳௣∗

߳௣∗ ൅ 2߳௣∗
 

Donde: 

     ଶܧߘ Gradiente del campo eléctrico. 

   ߳௠   Permisividad del medio en suspensión. 

   ߳௣∗ 	  Permisividad compleja de la partícula. 

  ߳௠∗ 	  Permisividad compleja del medio. 

  ܴ௣   Radio de la partícula. 

    ሺఠሻܭ Factor de Claussius‐Mosotti. 

 

La DEP positiva ocurre cuando la parte real del factor de Claussius‐Mosotti Re [K (ω)] > 0 la fuerza 

dielectroforética está dirigida hacia un alto campo eléctrico. La DEP negativa, ocurre cuando Re [K 

(ω)] < 0 la fuerza está en la dirección de disminución de la intensidad del campo eléctrico. 

Una partícula será atraída si ܭሺଵሻ ൐ 0	ሺߝଶ ൐ ܭ ଵሻ o rechazadaߝ
ሺଵሻ ൏ 0	ሺߝଶ ൏  ଵሻ de una región deߝ

fuerte intensidad de campo eléctrico.  

 

Se aplica a partículas del  tamaño de 0.1 a 1 µm suspendidas en solución salina acuosa con una 

conductividad en el rango de 10‐4‐ 1 Siemens/m. 

Las señales aplicadas en  los electrodos pueden ser > 20 voltios que da  lugar a campos eléctricos 

de 2x107 V/m. Las señales aplicadas tienen frecuencias en el rango de 102 a 109 Hz. 

 

Tabla N0 1.9: Dielectrofóresis (DEP) 

Ventajas  Desventajas 

Clara percepción de la velocidad de las 

partículas. 
Manipulación engorrosa y subjetiva. 

El momento de dipolo y el campo eléctrico son 

siempre paralelos, se puede obtener un esfuerzo 

de torsión cero. 

Las perdidas eléctricas tienen fuerte 

dependencia con la frecuencia y estas con la 

fuerza y el torque.  

Una frecuencia particular puede manipular 

partículas con gran selectividad. 

La fuerza depende del medio, características 

eléctricas, forma, tamaño de las partículas. 

La fuerza de dielectrofóresis no depende de la 

polaridad del campo eléctrico. 

Una alta fuerza de campo eléctrico produce una 

fuerza en el electrólito, fijándola en el 

movimiento. 
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1.3.5 Separación Hidrodinámica de Células 

 

La  separación  hidrodinámica  de  células  (Hydrodynamic  cell  separation),  es  dada  sin  fase 

estacionaria donde un  líquido transporta  las especies que se pretenden separar, se presenta un 

fenómeno  similar de dispersión hidrodinámica, pero a éste  se  le  suma un efecto de  colisiones 

entre las partículas y un efecto de interacción hidrodinámica [23, 71].  

 

El  efecto  convectivo del  campo de  fuerzas dirige  las  especies hacia una  zona de  acumulación, 

creando una no homogeneidad transversal de concentración suplementaria. Especies de tamaño 

diferente tienen coeficiente de difusión y velocidad de sedimentación diferente, por  lo tanto,  la 

distancia media a la pared de acumulación y la velocidad axial media van a ser diferentes.  

 

Se tienen dos métodos de separación: 

 

Distribución  de  flujo  fraccionado  FFF  (Field  Flow  Fractionation),  este método  de  separación 

permite  la  identificación  de  especies  en  un  campo  multi‐gravitacional,  térmico  e  hidráulico, 

inyectando una pequeña cantidad de soluto y observando a través de detectores ultravioleta los 

picos de retención.  

La  fuerza de  sustentación hidrodinámica  (lift  force) es de origen  inercial, que  actúan  sobre  las 

partículas que se desplazan paralelas a  la pared del microcanal que permite una trayectoria que 

las conduce a una posición de equilibrio en un punto  intermedio entre el centro y  la pared del 

microcanal. La fuerza de sustentación Flift force es función del tamaño de  la célula,  la distancia a la 

pared y de la velocidad media de flujo: 

 

௙௢௥௖௘	௟௜௙௧ܨ ൌ ݀ସ〈ݒ௙௟௨௝௢〉ଶ
௣௔௥௘ௗሻ	௟௔	௔	ሺௗ௜௦௧௔௡௖௜௔ܨ
௖௔௡௔௟	ௗ௘௟	௦௘௣௔௥௔௖௜ó௡ܮ
ଶ  

 

 

Fraccionamiento de células en  transporte  lateral SPLITT  (Split‐flow  Lateral Transport Thin Cell 

Fractionation), la manipulación es función de los flujos de inyección‐aspiración, la suspensión de 

partículas es inyectada por una entrada y el líquido conductor por la otra entrada, una diferencia 

de los dos flujos lleva a una migración axial en la vecindad de la pared del lado de inyección. Las 

partículas cuya velocidad de sedimentación es mayor en el espesor de  la celda, alcanzarán más 

(1.8)



20 
 

fácilmente  la  salida  opuesta  al  punto  de  inyección.  Por  la  salida  superior,  saldrá  una  fracción 

compuesta de partículas más pequeñas que el diámetro crítico. El diámetro crítico a partir del cual 

las células serán recolectadas a la salida es dado por: 

 

 

݀௖௥í௧௜௖௢
ଶ ൌ

ሾܳ௦௔௟௜ௗ௔ െ ܳ௘௡௧௥௔ௗ௔ሿ

ߟ௖௔௡௔௟18	ௗ௘௟	௦௘௣௔௥௔௖௜ó௡ܮ௖௔௡௔௟	ௗ௘௟	௟௢௡௚௜௧௨ௗܮ݃	ߩ∆
 

 

 

Figura 1.7: Separación hidrodinámica de células. 

 

 

 

(1.9)

Tabla N0 1.10: Separación hidrodinámica de células. 

Ventajas  Desventajas 

La separación puede lograrse cuando un campo

de fuerza transversal al flujo es aplicado. 

Si las partículas tienen un coeficiente de difusión 

muy grande, la separación no es posible. 

No se tiene en cuenta el movimiento browniano 

de las partículas de separación. 

La separación se realiza en flujos a bajo número 

de Reynolds. 

La Flift force es para una partícula rígida y esférica 

en un líquido viscoso. 

No se puede predecir la trayectoria en una 

partícula no esférica y deformable. 

No utiliza membranas de filtración para efectuar 

la separación.  

La zona de transporte por los flujos determina una 

membrana virtual.  
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1.3.6 Sistema Acuoso Bifásico (ABS) 

El  sistema  acuoso  bifásico  ABS  (Aqueous  biphasic  systems),  es  un  sistema  de  extracción  de 

partículas que son mutuamente  incompatibles en una mezcla a concentraciones apropiadas o a 

una temperatura particular; las dos fases se componen sobre todo de agua y de componentes no 

volátiles, estas dos fases se decantan un tiempo previo antes de muestrear y  la fase superior es 

retirada, saliendo una cantidad pequeña en la interface, la fase más baja entonces es muestreada 

a  través de  la  interface. La separación ocurre cuando  la cantidad presente del polímero excede 

cierta concentración limitadora, siendo el coeficiente de partición sensible a las características de 

superficie [22, 33]. 

ܭ ൌ
௔௖௧௜௩௜ௗ௔ௗ೑ೌೞ೐	೟೚೛೐

௔௖௧௜௩௜ௗ௔ௗೌ೏ೞ೚ೝ್೔೏ೌ	೔೙೟೐ೝ೑ೌೞ೐
ൌ ݁ݐܥ exp ቂ݇ܶ ቀ∆ܩ௘௟ െ ൫ߛ௙௢௡ௗ௢ െ ௧௢௣௘ߛ െ ௙ି௧൯ߛ

ଶ ஺

ସఔ೟್
ቁቃ
ିଵ

  

 

Donde: 

  ௘௟ܩ∆    Diferencia de energía libre electrostática entre la interface y el tope. 

   .௙௢௡ௗ௢  Energía libre de interfase de la célula en la fase fondoߛ

    ௧௢௣௘ߛ Energía libre de interfase de la célula en la fase tope. 

    ௙ି௧ߛ Energía libre de interfase de la célula entre la fase fondo y tope. 

    ܣ Área superficial de la célula. 

  ݇   Constante de Boltzmann. 

  ܶ   Temperatura absoluta. 

 

Tabla N0 1.11: Sistema acuoso bifásico. 

Ventajas  Desventajas 

Estabiliza las moléculas extraídas, favoreciendo una 

concentración más alta en una de las capas.  

El cociente entre los diversos iones influencia en 

el fenómeno de partición. 

La separación de las fases ocurre rápidamente, 

evitando su degradación. 

La separación de las partículas depende de la 

carga superficial. 

La presencia de sales mejora la purificación de 

enzimas en ambos sistemas integrados. 

Tiene un costo alto por la gran pureza del 

polímero a emplear.  

La mejor purificación de enzimas fue alcanzada 

cuando los volúmenes de las fases son iguales.  

Aumento del cociente del volumen de la fase a 

causa una disminución del coeficiente ܭ. 

(1.10)
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1.3.7 Acustifóresis 

 

La acustifóresis (acoustophoresis) se viene utilizando para separar partículas en suspensión de su 

medio o de otras partículas, así como la interceptación de partículas de un sistema biológico cuyo 

tamaño este comprendido entre 1 a 20 μm como es el caso de los elementos formes de la sangre, 

para el caso de partículas menores el método no es aplicable  [185, 188,1903, 191]; para este método se 

requiere  elementos  piezocerámicos/piezoeléctricos  que  crean  una  onda  acústica  estacionaria 

dentro de un microcanal de polidimetilsiloxano (PDMS) [20]. 

 

1.4 Separación de partículas por acustifóresis. 

 

La acustifóresis es un método de separación continua de partículas en suspensión en fracciones 

múltiples y no para partículas en emulsión (apartado 5.6). El método resulta ser conveniente para 

partículas biológicas suspendidas [187, 192, 193, 194, 107,190, 188, 185, 191, 189] y no‐biológicas [12, 16, 17]. 

 

La presión acústica ejercida por la onda superficial conduce al movimiento interno del líquido y la 

eventual  impulsión  de  las  partículas  a  lo  largo  de  una  trayectoria  predeterminada,  actuando 

eléctricamente como nanobombas direccionales y programables. 

 

Si se exponen las partículas en suspensión de un microfluido en flujo laminar, a una fluctuación de 

onda ultrasónica  estacionaria  (USW)  generada  entre  las paredes  laterales del  canal usando un 

actuador  piezocerámico  (micro  resonador  de  capas  acopladas),  se  ejerce  una  fuerza  axial  de 

radiación acústica perpendicular a la dirección del flujo, que conduce a las partículas hacia planos 

nodales o antinodales generados por  la onda acústica estacionaria, según su tamaño, densidad, 

compresibilidad y amplitud de presión acústica.  

 

Si en un microcanal actúa una frecuencia de resonancia fundamental, la presión de los antinodos 

estará presente a lo largo de las paredes del canal y un nodo de presión a lo largo del centro en el 

caso  de media  longitud  de  onda.  Luego  las  partículas  de  los  elementos  formes  de  la  sangre 

suspendidas en el plasma sanguíneo humano [165, 167] que se incorporan al canal en flujo continuo 

serán afectadas por  las fuerzas de radiación acústicas y se dará el movimiento hacia el nodo de 

presión o a  los antinodos dependiendo de  las densidades y compresibilidades de  las partículas y 
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del medio respectivamente [72, 151], para las partículas en emulsión las glicoproteínas contenidas en 

el plasma sanguíneo humano no es aplicable la acustifóresis (apartado 5.6). 

Sin embargo, hay dos problemas fundamentales asociados con  las ondas acústicas estacionarias 

para separar partículas: 

 

 La  cavidad  de  resonancia  tiene  que  ser microfabricada  exactamente  para  satisfacer  el 

criterio de resonancia (dimensiones algunos centenares de micras). 

 La cavidad tiene que ser acoplada a un actuador ultrasónico de tal manera que se reduzca 

al mínimo la potencia en el material. 

 

Las corrientes acústicas y  las fuerzas de radiación son efectos de alta  intensidad del ultrasonido 

aplicado,  los sistemas de micro manipulación básicamente consisten en  la formación de campos 

estacionarios de alta frecuencia (varios MHz) en el fluido y la utilización de fuerzas acústicas que 

actúan  para  producir  la  agregación  o  separación  de  las  partículas  suspendidas.  Dado  que  el 

diámetro de las partículas de los elementos formes [164, 165, 166,171] de la sangre humana (eritrocitos 

3‐7.5  µm,  leucocitos  5‐20  µm,  neutrófilos  12‐15  µm,  eosinófilos  12‐17  µm,  basófilos  6‐8  µm, 

linfocitos 4‐10 µm, monocitos 10‐30 µm), son mucho menores que la longitud de onda [63, 109] 480‐

760 µm, las fuerzas de radiación acústica actúan principalmente en una dirección y las partículas 

se mueven hacia los nodos o a los antinodos de la onda acústica estacionaria [21].  

 

Mediante este tipo de proceso es posible: 

  

 El mezclado de partículas. 

 La manipulación de partículas. 

 La concentración de un tipo de partículas. 

 El filtrado de sistemas celulares de forma no‐invasiva. 

 Niveles energéticos muy bajos que eviten posible daño celular. 

 

Entre las aplicaciones más importantes en partículas o células en suspensión se tiene:  

 

 Separación de partícula  

 Manipulación sin contacto de macropartículas en análisis de inmuno aglutinación. 
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 Transferencia molecular a  las  superficies para mejora de  las  reacciones  superficiales en 

sensores biológicos y químicos.  

 Mezcla y lavado de muestras para biosensores. 

 Análisis general. 

 Pre‐filtración de partículas de suspensiones analíticas. 

 Concentración de partículas para incrementar la sensibilidad de los biosensores. 

 Captura  de  células  en  flujos  de  nutrientes  para mejorar  y  controlar  el  crecimiento  de 

cultivos celulares y tejidos superficiales. 

 Captura y manipulación de cultivos celulares. 

 Agregación de células para estudiar su interacción.  

La fuerza acústica de radiación axial permite conducir esferas cuyo diámetro debe ser menor que 

λ/n la longitud de onda acústica estacionaria, de la que se puede derivar la expresión de la fuerza 

de radiación acústica de la partícula según Yosioka y Kawasima (1955) como [93, 110, 121, 161]: 

௔௖ܨ ൌ
ߨ ଴ܲ

ଶܸߚ଴
ߣ2

߶ሺఉ,ఘሻ݊݁ݏ ൬
ݖߨ4
ߣ
൰ 

 

߶ሺఉ,ఘሻ ൌ
௣ߩ5 െ ଴ߩ2
௣ߩ2 ൅ ଴ߩ

െ
௣ߚ
଴ߚ

 

 

Donde: 

  P0  Amplitud de presión del sonido. 

  V  Volumen de la partícula. 

z   Distancia de un nodo de presión. 

λ  Longitud de onda ultrasónica. 

  ϕ(β,ρ)  Factor adimensional. 

  ρp  Densidad de la partícula. 

  ρ0  Densidad del medio. 

   βp  Compresibilidad de la partícula. 

  β0  Compresibilidad del medio. 

 

(1.11)

(1.12)
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La dirección de la fuerza es determinada por el signo del factor ϕ(β,ρ), un valor positivo resulta en 

un movimiento hacia el nodo de presión; y un valor negativo hacia el correspondiente antinodo 

de presión. 

 

 

Figura 1.8: Separación de partículas por acustifóresis para 2/ߣ. 

 

Las fuerzas que actúan sobre las partículas en un flujo microfluido son: fuerzas de fricción, fuerzas 

de gravedad, flotabilidad, fuerzas de campo externo, fuerzas de arrastre, fuerza de Basset, fuerza 

de Saffman, fuerza de Magnus, otras. 

 

La fuerza total que actúa entonces en la partícula se puede expresar como [149, 163]:  

 

෍ܨ௣௔௥௧ ൌ ௙௥௜௖ܨ ൅ ௚௥௔௩ܨ ൅ ௙௟௢௧ܨ ൅ ௘௫௧ܨ ൅ ௔௥௥ܨ ൅ ஻௔௦௦௘௧ܨ ൅ ௌ௔௙௙௠௔௡ܨ ൅ ெ௔௚௡௨௦ܨ ൅ ௢௧௥௔௦ܨ

௡

௜

 

 

 

1.5 Flujo laminar y turbulento 

Un fluido puede moverse en régimen laminar o turbulento, en el caso de los microcanales de 10 a 

400 μm los valores del número de Reynolds son del orden de la unidad o menores, por lo que el 

flujo  es  siempre  laminar;  es  por  ello  que  en  la  mezcla  de  dos  fluidos  estos  no  se  mezclan 

fácilmente,  las  características  de  rugosidad  en  las  superficies  de  las  paredes  del  microcanal 

pueden afectar considerablemente las condiciones de flujo 
[122]. 

(1.13)
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1.6 Velocidad del sonido y número de Match 

 

La velocidad del sonido es la velocidad de propagación sonora que depende de las características 

del medio,  en un material  el  cual  sirve de medio de  transporte. Cualquier modificación de  las 

propiedades del material hará variar la velocidad de propagación [11,30]. 

El número de Mach está relacionado con la suposición de incompresibilidad tiene que ver con la 

relación  de  velocidad  típica  y  la  velocidad  del  sonido,  cuya  expresión  aparece  en  la 

adimensionalización por la magnitud reducida: 

  

ܯ ൌ
଴ݒ
ܿ଴
 

 

 

1.6.1 Propagación del sonido  

 

La propagación del sonido en los diferentes medios de propagación se puede resumir en la tabla 

siguiente: 

 

Tabla N0 1.12: Propagación del sonido

Medios  Propagación  Formas 

Gases y líquidos 
No puede ser objeto de 

tensiones transversales 

Ondas planas.  

Ondas esféricas.  

Sólidos 
Ondas longitudinales y 

transversales 

Longitudinales 

Transversales 

 

 

1.6.2 Velocidad de onda, velocidad de fase y grupo. 

 

La propagación de una onda plana, puede expresarse por la ecuación: 

 

ݑ ൌ ଴݁௜ݑ
ሺఠ௧ି௞௫ሻ 

Donde: 

=2 f    Frecuencia angular. 

(1.14)

(1.15)
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k=2/   Número de onda.  

     Longitud de onda. 

 

Esta  solución  refleja  la  propagación  de  una  onda  continua  de  frecuencia  única  (propagación 

armónica), permite definir la velocidad de fase [14, 75]: 

 

௙௔௦௘ݒ ൌ
߱
݇
ൌ  ݂ߣ

 

La velocidad de  fase es  la propagación de un punto de  la onda asumida continua y de  longitud 

infinita. Cuando la señal de onda sale de un emisor y llega a un receptor se define el concepto de 

velocidad de grupo dado por: 

 

௚௥௨௣௢ݒ ൌ
߲߱
߲݇

 

 

La velocidad de grupo se asocia al  fenómeno de modulación a partir de una portadora  infinita, 

esta se relaciona con la velocidad con que viaja la señal emitida.  

La relación entre  la velocidad de fase y velocidad de grupo en ultrasonido define el concepto de 

dispersión: 

 

௚௥௨௣௢ݒ ൌ ௙௔௦௘ݒ െ ߣ
௙௔௦௘ݒ߲
ߣ߲

 

 

 

1.6.3 Mecanismos de absorción de sonido en fluidos 

 

Cuando  las  ondas  acústicas  se  propagan  en  un  medio,  su  intensidad  en  la  dirección  de 

propagación se reduce. Los mecanismos para  la amortiguación del sonido en  líquidos se pueden 

clasificar en dos grupos [11, 31]:  

 

 Amortiguación de viscosidad  

 Amortiguación de relajación.  

 

(1.16)

(1.17)

(1.18)
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Amortiguación  de  viscosidad  durante  la  propagación  de  las  ondas  de  sonido  en  el medio,  las 

moléculas se mueven originando fricción entre ellas.  

 

Amortiguación de  relajación  incluyen  los efectos  térmicos de  radiación,  conducción,  relajación 

térmica, relajación estructural (características físicas); las que se presentan durante el transporte 

de calor entre las regiones comprimidas más calientes y las regiones rarificadas más frías. 

 

Sin  importar  el material  a  través del  cual  el  sonido pasa,  la  intensidad, medida  como  flujo de 

energía en la onda por unidad de tiempo y unidad de área perpendicular a la dirección de flujo de 

propagación, decrece con la distancia a la fuente lo cual se denomina atenuación.  

En  el  caso  de  una  fuente  puntual  de  sonido  que  se  irradia  en  un medio  ideal,  la  intensidad 

disminuye inversamente con el cuadrado de la distancia de la fuente, el área esférica con la cual la 

energía  se  propaga  aumenta  con  el  cuadrado  de  la  distancia  de  propagación  (atenuación 

geométrica).  

El  sonido  puede  ser  reflejado/refractado  sobre  el  medio  incidente  y  puede  ser  difractado 

/dispersado mientras pasa alrededor de obstáculos.  

 

 

1.7 Diseño de dispositivos 

 

Todos los dispositivos electromecánicos constan de los siguientes componentes: 

 

 Un  elemento mecánico.  El  elemento mecánico  reacciona  como  respuesta  a una  fuerza 

aplicada,  estacionaria o que  varía  con  el  tiempo  (que  es  la que  se quiere detectar),  la 

reacción suele ser un movimiento de dicho elemento [105, 108].   

 Elemento sensor o captador elemental. Convierte  las variaciones de una magnitud física 

en variaciones de una magnitud eléctrica (señal). 

 Acondicionamiento  de  señal,  realiza  la  función  de modificar  la  señal  entregada  por  el 

sensor para obtener una señal adecuada (amplificación, linealización, etc.). 
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Figura 1.9: Cantilever de un microscopio. 

 

Las  fuerzas aplicadas, son  las señales que se desean medir y pueden abarcar desde cambios de 

presión, hasta la presencia de absorbatos químicos, pasando por  variaciones de temperatura que 

hacen  variar  la  elasticidad  o  la  tensión  interna  causando  una  variación  en  la  frecuencia  de 

vibración.  

 

El elemento transductor convierte la energía mecánica en energía eléctrica o en señales ópticas y 

viceversa, pueden ser de muy distintos tipos pero todos están basados en los mecanismos físicos 

relacionados con los materiales piezoeléctricos o magneto cinéticos, con el nano magnetismo y el 

efecto túnel, así como con la electrostática y la óptica [132,158]. 
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1.7.1 Microtecnología: proceso de fabricación de un microsistema 

 

Los  procesos  de  fabricación  de  dispositivos  son  diversos  pudiendo  agruparse  en  los  siguientes 

tipos de proceso [105, 123, 145]: 

 

Tabla N0 1.13: Procesos de fabricación de dispositivos 

Procesos  Descripción 

Depósito de capas finas 

Formación 

sucesiva de capas 

superficiales por 

etapas de 

deposición y 

grabado de capas 

finas superficiales. 

Método bastidor 

centrifugo (spin 

casting) 

Depósito de una solución en el centro 

de la oblea y distribuirla por inercia en 

forma de una capa delgada 

homogénea. 

Depósito de capas de 

material  en  fase 

gaseosa. 

PVD Deposición física de vapor 

(Physical Vapour Deposition). Material 

vaporizado depositado sobre la 

superficie. 

CVD Deposición química de vapor 

(Chemical Vapour Deposition). 

Procesos convectivos–difusivos de 

transferencia de masa, en los 

depósitos sobre la superficie 

Crecimiento epitexial. 

Crea una capa mono 

cristalina sobre un 

sustrato base. 

 

Método vaporización física epitexial

VPE (vapour physical epitaxy), MBE 

haz molecular epitexial (molecular 

beam epitaxy), tecnología SOI (Si 

sobre aislante), oxidación térmica que 

permite obtener capas finas o gruesas 

de SiO2 mediante la difusión de 

oxidante (O seco o vapor de H2O) y 

posterior reacción a temperaturas 

elevadas. 

Metalización 

(plating). 

Depósito de capas de metal, por 

electrolisis o por reducción química. 

Serigrafía (silk screen 

printing). 

Impresión de capas 10 a 50 mm de 

espesor, tienen bajo costo.  

Pulverización de 

plasma (plasma 

spraying). 

Ionización de un gas, que se mezcla 

con el material que se desea recubrir. 

 

Procesado local de  Modificación de  las propiedades de  la  superficie, por creación de  semiconductores 
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superficies  tipo  ‘p’  o  ‘n’ y  se  utiliza  también  para  controlar el  ataque  químico  sobre  el  Si  en 

procesos de micro mecanizado de volumen.  

Micro mecanizado 

superficial (surface 

micromachining) 

Fabricación  aditiva  sucesiva  sobre  la  superficie  de  un  substrato,  litografía  patrón 

sobre dichas capas (ataque seco en las capas depositadas) y ataque selectivo (ataque 

húmedo isotrópico para liberar las capas). 

Micro mecanizado en 

volumen (bulk 

micromachining) 

Fabricación  substractiva  de  micro  estructuras  por  eliminación  de  material  del 

substrato base, mediante fototransmisión del patrón seguido de un ataque químico 

del substrato de canales. 

Técnicas micrométricas 

producción tridimensional 

Producción 

tridimensional  

de mayor 

complejidad por 

proceso de 

ablación láser o 

EDM Maquinado 

por descarga 

eléctrica 

(Electrical 

Discharge 

Machining). 

 

Técnica enlazada de 

oblea “wafer 

bonding”.  

Es la unión oblea a oblea mediante

enlaces hidrogenados y 

calentamiento a 1000 ºC. 

Micro mecanizado 

por ablación láser.  

Eliminación de material por 

vaporización al incidir un haz de luz 

láser. 

Micro mecanizado

por diamante.  

Obtención del sistema por corte de 1‐

3 mm profundidad. 

Micro perforado

(microdrilling).  

Rotación de precisión del micro 

taladro en un ciclo de perforado. 

Estereolitografía o 

micro fotomoldeado.  

Construcción de una estructura de 

resina fotosensible de forma 

incremental. 

Técnica LIGA Litografía, 

galvanoplastia, moldeo 

( Lithographie 

Galvanoformung 

Abformung) 

Obtención de micro estructuras a partir de moldes creados por litografía de rayos X 

seguida de metalizado. 

 

 

 

Fotolitografía  Grabados químicos 

 

Procesos térmicos 

 

Figura 1.10: Fotografías de diferentes zonas de trabajo de una sala blanca 
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Figura 1.11. Esquema proceso de fabricación de un acelerómetro piezo resistivo. 

 

 

Figura 1.12: Anverso y reverso de un acelerómetro terminado. Detalle del dorso. 

 

 

Figura 1.13: Anverso y reverso de dos acelerómetros diferentes. 
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1.8 Caracterización de dispositivos  

 

El principal dispositivo en la separación acústica es el transductor piezoeléctrico que es un sistema 

que  convierte energía eléctrica en energía mecánica  a  través del efecto piezoeléctrico directo, 

esta energía mecánica se propaga en un medio material como ondas acústicas [2, 116].  

El cerámico piezoeléctrico de composición PZTN, es obtenido en reacción de estado sólido a una 

temperatura de calcinación de 850 ºC durante 3.5 horas, y sinterizado a 1250 ºC durante 3 horas: 

 

ܾܱܲ ൅ 0.52ሺ0.99ሻܼܱݎଶ ൅ 0.48ሺ0.99ሻܱܶ݅ଶ ൅ ܾܰଶܱହ → ܾܲሺܼݎ଴.ହଶܶ݅଴.ସ଼ሻ଴.ଽଽܾܰ଴.଴ଵܱଷ 

 

Substratos  piezoeléctricos:  Los  cerámicos  piezoeléctricos  presentan  mayores  factores  de 

conversión  electromecánica  son  materiales  constituidos  por  un  conglomerado  de  cristalitos 

ferroeléctricos  orientados  al  azar,  siendo  acopladas  las  propiedades  elásticas  y  eléctricas.  Los 

materiales cerámicos más conocidos son  los PZT constituidos por titanatos zirconatos de plomo, 

de  bario, metaniobatos  de  plomo,  niobatos  de  sodio,  etc.  los  PZT  tienen  un  elevado  efecto 

piezoeléctrico y punto de Curie. 
 

 

Tabla 1.14: Características principales y aplicaciones de los cerámicos  piezoeléctricos 

Material  Características  Aplicaciones 

PZT‐4  Alto permisividad, excitación eléctrica.  Sonar y ultrasonidos de potencia. 

PZT‐5A  Alto acoplamiento, muy alta permisividad.  Ensayos no‐destructivo/diagnóstico. 

PZT‐6B  Muy alto Q mecánico, buena estabilidad.  Filtros para ondas eléctricas. 

PZT‐7A  Baja permisividad.  Líneas ultrasónicas de retardo. 

PZT‐8 
Muy buenas propiedades alta excitación 

eléctrica. 
Transductores de alta potencia. 

Pb(Nb O3)2  Baja permisividad, muy bajo Q mecánico.  Ensayo no destructivo/diagnóstico. 

NaK(Nb O3) 2  Alta velocidad de la onda.  Líneas de retardo. 

 

 

Respuesta acoustoeléctrica del modo emisión (RAE): muestra la proximidad de la frecuencia de 

resonancia del modo espesor con  la frecuencia de resonancia eléctrica obtenida de  las medidas 
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de  admitancia.  Si  el  sistema  es  lineal  y  recíproco  la  RAE  se  puede  calcular  en  el  dominio  de 

frecuencias mediante la siguiente ecuación: 

 

ሺఠሻܧܣܴ ൌ ඨ
ሺఠሻܧ
ܲሺఠሻ

 

Donde: 

 RAE ()    Transformada de Fourier de la respuesta acustieléctrica. 

     E()    Transformada de Fourier de la señal de salida del sistema. 

    P()    Transformada de Fourier de la excitación. 

 

Interacción  acusti‐óptica  es  la  interacción  entre  ondas  de  luz  monocromática  (láser)  y  de 

ultrasonido, un colimador genera una fuente luminosa puntual a través de una lente convergente 

se pasa a un medio de propagación donde el  transductor, permite  relevar el campo acústico a 

distintas distancias axiales.  

 

Transductor  interdigital:  La  excitación  y  detección  de  ondas  acústicas  de  superficies,  placas 

flexurales, son hechos con el sistema de  litografía patrón sobre una película depositada sobre  la 

superficie  del  substrato  piezoeléctrico.  La  excitación  acústica  está  dada  por  voltajes  de 

radiofrecuencia, la variación en el tiempo del voltaje resulta en una sincronización que varía con la 

deformación del substrato piezoeléctrico y la generación de ondas acústicas. La longitud de onda 

más efectiva excitada es igual a la periodicidad del transductor patrón [11].  

 

 

 

 

Figura 1.14: Características del transductor interdigital. 

 

(1.19)
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1.9 Compresión de una onda acústica 

 

El sonido es una onda mecánica que se propaga a través de la materia, en estado gaseoso, líquido 

o sólido, la propagación de la perturbación sonora se produce por la compresión y expansión del 

medio por el que se propagan. La elasticidad del medio permite que cada partícula transmita  la 

perturbación  a  la  partícula  adyacente,  dando  origen  a  un  movimiento  en  cadena,  siendo 

fundamental el medio transmisor [95]. 

 

 

Figura 1.15: Compresión – expansión de una onda sonora. 

 

 

1.10 Impedancia e intensidad acústica 

 

La propagación unidimensional de una onda acústica que viaja a velocidad del sonido constante c, 

mide el tiempo promedio de movimiento hecho por las partículas. Las partículas que oscilan hacia 

adelante y hacia atrás en  la dirección de propagación de  la onda con velocidad ݒ permite definir 

que para cualquier onda plana viajando en la dirección positiva/negativa x en cualquier instante la 

impedancia característica del fluido es [31]: 

 

ܼ௜ ൌ
௜݌
௜ݒ
ൌ േ	ߩ௜ܿ௜  

 

En  la  figura 1.16  aparecen dos medios 1  y 2  cuyas  impedancias  son,  respectivamente,  Z1  y  Z2. 

Consideramos una onda incidente «i» que va del medio 1 al 2, al llegar al límite parte de la energía 

sonora se refleja mediante una onda reflejada «r», y otra parte se transmite al medio 2 mediante 

una onda transmitida «t».   

(1.20)
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1.16: Reflexión del sonido 

 

 

Coeficiente de transmisión:  

 

ݐ ൌ ௧ܲ

௜ܲ
ൌ

2ܼଶ
ܼଵ ൅ ܼଶ

 

 

Coeficiente de reflexión: 

 

ݎ ൌ ௥ܲ

௜ܲ
ൌ
ܼଶ െ ܼଵ
ܼଵ ൅ ܼଶ

 

 

Esta última ecuación nos indica que cuanto mayor sea la diferencia entre Z2 y Z1, la reflexión será 

mayor y por  tanto existirá una elevada amortiguación del sonido. Si Z1 es pequeño, como en el 

caso del aire,  se elegirá para una buena amortiguación un Z2 grande; por el  contrario,  si Z1 es 

grande,  como  en  el  caso  del  agua  y  de  los  sólidos,  se  elegirá  una materia  de  impedancia  Z2 

pequeña.  

 

La  intensidad  del  sonido  es  la  velocidad  con  la  cual  ejerce  un  trabajo  sobre  una  superficie 

imaginaria de área unitaria en  la dirección perpendicular a  la superficie. La  intensidad de sonido 

instantánea en  la dirección x es obtenida por multiplicación de  la presión  instantánea de sonido 

por la velocidad instantánea de la partícula en la dirección x: 

 

௜ܫ ൌ  ௜ݒ௜݌

 

Para una onda plana desplazándose en la dirección x se tiene: 

 

௜ܫ ൌ
௜݌
ଶ

௜ܿ௜ߩ
 

(1.21)

 (1.22)

(1.23)

(1.24)
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1.11 Aplicación del Ultrasonido 

 

La aplicación del ultrasonido en medicina se resume en la tabla siguiente: 

  

Tabla N0 1.15: Biomedicina ultrasónica 

Métodos  Características 

Ecografía 

general 

Las frecuencias ultrasónicas consiguen alta resolución por las cortas longitudes de 

onda, se utilizan frecuencias en el rango de 1 a 10 MHz. Una alta resolución está 

por encima de los 20 MHz. La atenuación en los tejidos blandos es del orden de 1 

dB/cm
 

para  una  frecuencia  de  1 MHz  y  es  aproximadamente  proporcional  a  la 

frecuencia. 

Ultrasonografía 

vascular 

Estudia la morfología intravascular por técnicas Doppler, se basan en el cambio en 

frecuencia  que  se  produce  cuando  una  onda  es  reflejada  por  un  obstáculo  en 

movimiento. 

Elastografía 
Estudio del comportamiento elástico de los tejidos para detectar anormalidades en 

base a parámetros de propagación ultrasónica (velocidad y atenuación). 

Vibro‐

Acustigrafía 

Técnica  de  prospección  basada  en  fuerzas  de  radiación  de  haces  ultrasónicos 

intensos  que  inducen  en  el  cuerpo  ondas  transitorias  de  cizalladura  a 

audiofrecuencias. 

Terapia 

Ultrasónica 

La  intensidad  >  0.1‐1 W/cm2 produce  efectos  como  calor,  agitación,  difusión, 

inestabilidades en las interfases, fricción, ruptura mecánica, etc. Se utilizan niveles 

de intensidad que varían desde algunos W/cm
2 

hasta kW/cm2; como en técnicas de  

litotricia  (presiones  acústicas  15‐150MPa),  HIFU  Ultrasonido  enfocado  de  alta 

intensidad  (High  Intensity  Focused  Ultrasound),  hemóstasis,  hipertermia, 

sonoporación, etc. 

 

 

1.11.1 Clasificación de los sistemas. 

 

Los equipos de ultrasonido se clasifican de acuerdo a los siguientes parámetros [11]: 

 

 Potencia 

 Frecuencia 

 Longitud de señal (Continuo/Pulso) 
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Tabla N0 1.16 : Clasificación de equipos de ultrasonido

Parámetros  Características 

Potencia 
Alta potencia cuando se cambia alguna propiedad del material orden de watts. 

Baja potencia utilizado para la medición o diagnóstico en orden de miliwatts. 

Frecuencia 

Zona de baja frecuencia en el intervalo de 25 KHz hasta cerca del MHz.  

Zona media de 1 MHz a 10 MHz, donde se ubican los equipos médicos de diagnóstico.  

Zona alta por encima de 10 MHz. 

Longitud  

de señal 

Continua 

El transductor es excitado mediante una transición de voltaje, sigue por 

inercia una serie de ciclos de oscilación de acuerdo a las características 

físicas del sensor. 

Pulsada 

Los pulsos pueden tener diferentes longitudes y pueden ser del tipo 

Escalón o del tipo Radio Frecuencia RF. La frecuencia de oscilación obliga al 

sensor a trabajar en régimen forzado. 
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1.12 Números adimensionales en microfluidos 

 

Una  variedad  amplia  de  fenómenos  físicos  ocurre  en  dispositivos  microfluidos.  Los  números 

adimensionales expresan la relación de fenómenos de un sistema con parámetros hidráulicos. 

 

Tabla N0 1.17: Números adimensionales en microfluidos

  Número  Ecuación  Descripción 

Re  Reynolds 
଴ܮ଴ܷߩ
ߤ

  Fuerzas de inercia / fuerzas viscosas. 

Pe  Péclet 
ܷ଴ܮ଴

 
ܦ

Convección / difusión. 

Ca  capilar 
଴ܷߤ
ߛ

  Fuerzas viscosas / tensión superficial. 

Wi  Weissenberg  ߬௣ߛሶ   Tiempo de relajación/tiempo de velocidad cortante. 

De  Deborah 
߬௣
߬௙௟௢௪

  Tiempo de relajación/tiempo de flujo. 

El  Elasticidad 
௣߬	ߤ
ଶ݄ߩ

  Efectos elásticos/efectos inercia. 

Gr  Grashof 
଴ܮ௕ܷߩ
ߤ

  Fuerza inercia/fuerza viscosa. 

Ra  Rayleigh 
ܷ௕ܮ଴

 
ܦ

Flux convectivo/flux difusivo. 

Kn  Knudsen 
ߚ
଴ܮ
  Longitud microscópica/longitud macroscópica. 

 

 

1.12.1 Número de Reynolds 

 

El  número  de  Reynolds  es  intrascendente  en  microdispositivos,  los  flujos  tienen  números 

pequeños de Reynolds lo cual hace que los efectos de inercia sean despreciables [99, 122, 124].  

Si  la  velocidad  de  un  fluido  a  través  de  un microcanal  curvado  es U0 y  anchura  Lo,  durante  el 

tiempo ߬଴~ݓ/ܷ଴ un elemento de fluido alrededor de la esquina pierde densidad de momentum y 

ejerce una densidad de fuerza de inercia centrífuga  ௜݂௡௘௥௖௜௔~
ఘ௎బ
௧బ

ൌ
ఘ௎బ

మ

௅బ
.  
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Para  el  caso  de  un  canal  con  contracción  sobre  una  longitud  L0  el  elemento  fluido  gana 

momentum    ௜݂௡௘௥௖௜௔~
ௗ௨

ௗ௧
ൌ ଴ܷߩ

ௗ௨

ௗ௧
~
ఘ௎బ

మ

௟
 . 

 

 

 

La densidad de fuerza viscosas resulta de los gradientes de esfuerzos viscosos y con una longitud 

característica de escala L0:  

௩݂௜௦௖௢௦௔ ൌ
଴ܷߟ
଴ܮ
ଶ  

 

La relación de estas dos densidades de fuerza resulta: 

 

௜݂

௩݂
ൌ
଴ܮ଴ܷߩ
ߟ

ൌ ܴ݁ 

 

 

El número de Reynolds para  los dispositivos comunes de microfluido puede  ser estimado en el 

rango de O (10−6) y O (10) para el agua con velocidad de 1 µm/s y radio del canal de 1‐100 µm.  

 

1.12.2 El número de Péclet 

 

En la inyección de dos fluidos se requiere que las partículas o moléculas se difundan a través del 

microcanal [122]. 

 

Tiempo de difusión:   

߬ௗ௜௙௨௦௜ó௡~
	௔௡௖௛௨௥௔ܮ
ଶ

ࡰ
 

 

Desplazamiento a lo largo del microcanal:      

(1.25)

(1.26)
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଴ܷ~ݖ
௔௡௖௛௨௥௔ܮ
ଶ

 
ࡰ

El número de Péclet expresa la relación de la convección a la difusión: 

 

ܲ݁ ≡
ܷ଴ܮ௔௡௖௛௨௥௔ ~

ݖ
௔௡௖௛௨௥௔ܮ

 
ܦ

 

La relación entre convección y difusión forma  la base de un número de técnicas para detectar y 

separar elementos de flujo operando con Pe intermedio. 

 

a. El microdispositivo “T” emplea  corrientes  laminares adyacentes que  se  juntan y el  soluto de 

cada corriente se difunden en la otra, formando una zona de interdifusión, cuya separación cerca 

del tope y paredes inferiores varia con z 1/3 y con z 1/2 cerca del medio.  

 

b. Un microdispositivo “H” puede filtrar dos corrientes de partículas con diferentes números de 

Pe por tamaño sin una membrana. Partículas pequeñas de soluto con bajo Pe se difunden en el 

canal antes de salir, mientras que  las partículas grandes de alto Pe se confinan en  la mitad del 

canal.  

 

En ausencia de difusión (Pe>>1) las partículas suspendidas siguen líneas de flujo. En Pe moderado 

una partícula se difunde a través de una trayectoria en una dirección predispuesta por la simetría 

del conjunto. 

 

Difusión dominante de mezclado ܲ݁ ≪ 1 

Cuando  la  velocidad  de  bombeo  es  extremadamente  pequeña,  la  difusión  molecular  es  la 

dominante en la dispersión ܦ ≫  :௭, el mezclado se alcanza en un tiempoܦ

 

߬ோ~
ሺ2ܴߨሻଶ

ܦ
ൌ ൬

ܴߨ2
݄
൰
ଶ

߬஽ 

 

Dispersión de Taylor ܲ݁ ≫ 1 

Si el flujo volumétrico aumenta la dispersión de Taylor es el dominante en una dispersión axial. En 

este caso, el tiempo de mezclado: 

 

(1.27)

(1.28)
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்߬஽~
ሺ2ܴߨሻଶ

௭ܦ
~
ሻଶܴߨሺ2ܦ

ܷ଴
ଶ݄଴

ଶ ~
߬ோ
ܲ݁ଶ

 

 

La dispersión de Taylor mediante mezclado requiere 1 ≪ ܲ݁ ≪
ଶగோ

௛
 

 

Mezclado Convectivo revuelto ܲ݁ ≫
ଶగோ

௛
 

Cuando  el  flujo  es  suficientemente  rápido  las  líneas  de mezclado  son múltiples  antes  que  las 

moléculas se difundan a  través del canal. Después de un  tiempo de agitación ߬௦, el  fluido en el 

centro hace ܰ ൌ
௎బఛೞ
ଶగோ

   revoluciones completas. Una  raya vertical es estirada por el  flujo en una 

parábola, plegado N tiempos y la distancia adyacente entre las rayas disminuyen como ݄௘௙௘௖~
௛

ଶே
. 

Para  que  un  completo  mezclado  ocurra,  las  moléculas  se  difunden  solamente  a  través  de 

߬௛~
௛೐೑೐೎
మ

஽
.  

 

Cuando las escala de tiempo coinciden: 

 

௖ܰ௢௡௩~ ൬
݄
ܴߨ

൰
ଵ/ଷ

ܲ݁ଵ/ଷ 

 

߬௦~߬௛ ൌ ߬௖௢௡௩~ܲ݁ିଶ/ଷ ൬
ܴߨ
3
൰
ଶ/ଷ

~߬஽ܲ݁ିଶ/ଷ ൬
݄
ܴߨ

൰
ସ/ଷ

߬ோ 

 

 

1.12.3. El número capilar 

 

En  los  fluidos  inmiscibles,  la  tensión  superficial  γ  afecta  la  dinámica  de  las  superficies  libres 

inmiscibles de los flujos.  

 

1. Formación de gotas en flujos bifásicos: Dos corrientes de fluidos inmiscibles pueden fluir uno a 

través  del  otro,  la  tensión  superficial  actúa  para  reducir  el  área  de  interfase  y  los  esfuerzos 

viscosos actúan para extender y arrastrar  la  interfaz,  la desestabilización de  la  interfaz causa  la 

formación de gotas de radio R [25, 73]. 

 

(1.29)

(1.30)

(1.31)
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ݏ݁ݎ݈ܽ݅݌ܽܿ	ݏ݋ݖݎ݁ݑ݂ݏ݁ ൌ  ௜௡௧௘௥௙௔௭|	ݏ݋ݏ݋ܿݏ݅ݒ	ݏ݋ݖݎ݁ݑ݂ݏ݁

 

ߛ
ܴ
ൎ
଴ܷߟ
݄

 

 

݄
ܴ
ൎ
଴ܷߟ
ߛ

≡  ࢇ࡯

 

 

 

 

Figura 1.17: Generación de micro gotas monodispersas en un dispositivo microfluido. 

 

2.  Control  del  fluido  usando  superficies  patrones:  Las  tensiones  superficiales  pueden  ejercer 

deformaciones superficiales libres y/o movimiento de líquido dentro de microcanales, en donde la 

energía de interfase sólido‐líquido  ߛ௦௟  es más baja que la interfase sólido‐gas ߛ௦௚. La dinámica de 

tensión  superficial conduce a  la  intrusión de  fluido en un  tubo de  radio w  sigue un balance de 

equilibrio de las fuerzas capilar y viscosa [147].  

 

La curva del menisco en el  interfaz fluido‐gas da  lugar a  la presión de Laplace ∆ݓ/ߛ∆~݌, donde  

ߛ∆ ൌ ௦௟ߛ െ  representa la energía neta por área ganada o perdida por el avance de la interfase	௦௚ߛ

del  fluido.  Esta  presión  conduce  la  columna  del  fluido  de  longitud  z  en  el  canal  un  flujo  de 

Poiseuille con escala de velocidad: 

 

~ݑ
ଶݓ݌∆

ݖߟ
~
ݓߛ∆
ݖߟ

 

 

Según lo esperado, el número capilar determina la dinámica ݖ/ݓ~ܽܥ. Porque la longitud z de la 

columna cambia cuando se mueve ሺݑ ൌ  ሶሻ , el fluido invade retardando el flujo, según la ecuaciónݖ

de Washburn: 

 

(1.32)

(1.33)

 (1.34) 
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~ݖ ൬
ݐݓߛ∆
ߟ

൰
ଶ

 

 

3. Manipulación del fluido con  las fuerzas capilares,  la figura 1.18 representa una gotita  larga de 

longitud L en un canal de radio w con una superficie no homogénea: hidrofóbica ߛ௦௟
௅  para ݖ ൏ 0 e 

hidrofílica ߛ௦௟
ோ ൐ ௦௟ߛ

௅  para ݖ ൐ 0.  Energéticamente  la  gotita  desea  moverse  sobre  la  superficie 

hidrofílica  con  velocidad U que decrece  con  la  energía  almacenada  a una  velocidad ~∆ܷݓߛ ൌ

൫ߛ௦௟
௅ െ ௦௟ߛ

ோ൯ܷݓ.  La  perdida  de  energía  por  disipación  viscosa,  consume ߟ  ܮଶܷߟ~ሻଶܸ݀ݖ߲/ݑሺ߲׬

cuando la disipación por esfuerzo viscoso es dominante, si se asume un balance entre la energía 

capilar y la disipación viscosa: 

 

ܮଶܷߟ ൌ  ߛ∆ܷݓ

 

ܽܥ ≡
ܷߟ
ߛ∆

ൌ
ݓ
ܮ
 

 

 

 

Figura 1.18: Manipulación de la energía superficial Sólido‐líquido 

 

 

1.12.4 Los números de Weissenberg y Deborah 

 

Los  polímeros  disueltos  agregan  un  componente  elástico  al  fluido  y  determinan  el 

comportamiento  y  los  efectos  del  flujo  de  polímeros.  En  dispositivos microfluidos  se  pueden 

obtener  velocidades  de  esfuerzo  de  estiramiento  controlable  para  torcer  las  moléculas  del 

polímero y sondar sus propiedades elásticas. 

 

El más simple modelo del sistema trata un polímero como una barra con dos discos cada uno de 

resistencia hidrodinámica  ξ  conectado por un  resorte entrópico Hookean de  contracción kH.  La 

(1.35)

(1.36)

(1.37)



45 
 

constante del resorte kH se puede obtener para una cadena articulada con N pasos de progresión 

de longitud b como kH =3kBT/Nb
2. Si se confina un polímero a lo largo del centro de contracción 

del microcanal, debido a  la contracción su  flujo extensional aumenta conforme se mueve en el 

canal, como ݑ௭ ൌ ଴ݑ ൅ ሶ݁ݖ. La separación de discos Rp origina tres efectos físicos:  

 

El movimiento browniano conduce los discos con velocidad promedio ܴ௣ܴ௣ሶ ~ܦ~
௞ಳ்

క
 

El resorte tira de los discos junto con velocidad ܴ௣ሶ ~
ି௞ಹୖ೛

క
 

El flujo extensional de advección de los discos es mayor con velocidad ܴ௣ሶ ~ ሶܴ݁௣ 

 

Cada efecto tiene su propia escala de tiempo característico: 

 

߬஽ ൌ
ோబ
మ

ࣞ
    Para que los discos difusores rastreen una longitud de escala R0. 

߬௣ ൌ
క

௞ಹ
   Para que el resorte del polímero se relaje. 

߬௘ ൌ ሶ݁ିଵ   Escala de tiempo asociado al flujo extensional. 

 

Los esfuerzos de la solución se asumen ser dominados por el solvente viscoso, constituyendo un 

supuesto  fluido  de  Boger.  Deformaciones  del  polímero  se  asumen  ser  pequeño  puesto  que 

tenemos un caso de elasticidad no lineal para deformaciones grandes. 

 

El número de Weissenberg.  

 

En el equilibrio  ሶ݁ ൌ 0 la fuerza del resorte se balancean con  las fuerzas brownianas para dar un 

tamaño característico del polímero ܴ଴~ ቀ
௞ಳ்

௞ಹ
ቁ
଴.ହ
~ሺܾܰଶሻ଴.ହ. Por el contrario, el flujo extensional 

actúa para conducir los beads y altera el tamaño constante del polímero vía: 

 

ܴ௣ሺ௘ሶሻ~ ൬
݇஻ܶ

݇ு െ ሶ݁ߦ
൰
଴.ହ

~
ܴ଴

ሺ1 െܹ݅ሻ଴.ହ
 

 

Aquí el número de Weissenberg es: 

 

ܹ݅ ൌ ߬௣ ሶ݁ ൌ ߬௣ߛሶ  

 

(1.38)

(1.39)
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El  cuál  relaciona el  tiempo de  relajación del polímero  con el  tiempo de deformación del  flujo, 

cuando Wi es pequeño, el polímero se alivia antes de que el flujo se deforme perceptiblemente y 

las  perturbaciones  al  equilibrio  son  pequeñas.  Cuando Wi  se  acerca  a  1,  el  polímero  no  tiene 

tiempo para relajarse y está deformado perceptiblemente. 

 

 

El número de Deborah  

 

Otra escala de tiempo relevante ߬௙௟௨௝௢ característico de  la geometría del flujo puede existir, por 

ejemplo, un canal se contrae sobre una  longitud L0  introduce una escala de  tiempo geométrico 

߬௙௟௨௝௢ ൌ
௅బ
௎బ
 requerido por un polímero para atravesarlo. Asimismo, un flujo oscilatorio  introduce 

un  tiempo de oscilación ߬௙௟௨௝௢~߱ିଵ. La escala de  tiempo de  flujo puede ser grande o pequeño 

comparado  con  el  tiempo  de  relajación  del  polímero ߬௣ ,  dando  por  resultado  una  relación 

adimensional conocido como el número de Deborah: 

 

݁ܦ ൌ
߬௣

߬௙௟௨௝௢
 

 

El uso de Wi es exclusivamente para describir el esfuerzo de un flujo constante, escala de tiempo 

de flujo  local debido a una velocidad de esfuerzo  local y el uso de De para el caso general, para 

escala de tiempo global del flujo debido al tiempo de residencia en el flujo. 

 

 

1.12.5 El número de la elasticidad 

 

Cuando la velocidad de flujo U0 aumenta, los efectos elásticos son más fuertes y los números De y 

Wi  se  incrementan.  Sin  embargo,  el  número  de  Reynolds  Re  aumenta  de  la misma  forma,  de 

modo que los efectos de inercia se convierten más importantes. El número de elasticidad: 

 

݈ܧ ൌ
݁ܦ
ܴ݁

ൌ
߬௣ߟ
ଶ݄݌

 

 

(1.40)

(1.41)
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Donde h es  la dimensión más corta fijada velocidad de esfuerzo, expresa  la  importancia relativa 

de elasticidad a los efectos de inercia [98]. 

 

El número de elasticidad depende de la geometría y las características materiales del fluido, y son 

independientes  de  la  velocidad  del  flujo.  Las  dimensiones  pequeñas  de  h  en  dispositivos 

microfluidos  permiten  altos  El  de  flujo  sean  establecidos  más  fácilmente;  flujos  elásticos  en 

experimentos macroscópicos requerirían considerablemente de más solventes viscosos. 

 

Transición de estiramiento. Como los esfuerzos aumentan y Wi se convierte en ࣩሺ1ሻ, fuerzas del 

fluido  superan  su  restauración  de  resorte  entrópico,  haciendo  el  polímero  pase  a  un  estado 

estirado. Varias simulaciones del flujo emplean el modelo finito extensible, no linear elástico. 

 

Diferencias normales de  los esfuerzos. Los polímeros  introducen un componente anisotrópico a 

los  esfuerzos  normales:  un  polímero  extendido  ejerce  una  tensión  a  lo  largo  de  su  eje  de 

extensión, también estos esfuerzos sobre  la superficie perpendicular a  la extensión es más bajo 

que en las superficies paralelas. Existen tres diversos esfuerzos normales: en la dirección del flujo, 

en  la dirección del gradiente y en  la dirección de vorticidad, dando dos diferencias normales de 

los esfuerzos. 

 

Modificaciones del flujo. Despreciando el movimiento browniano, cada disco es convectivo con el 

flujo y conducido por restauración de  la fuerza del resorte. La advección  implica moverse con el 

medio  local del fluido, y no ejerce así ninguna fuerza sobre el fluido. Por el contrario, el resorte 

debe ejercer una fuerza sobre los discos a través de su medio.  

 

Memoria del flujo. Polímeros suspendidos sujetos a tensión, ejercen un esfuerzo elástico sobre el 

fluido. El tiempo de relajación finito del polímero da ‘memoria de flujo’ al fluido.  

 

Inestabilidad elástica. Los fluidos no Newtonianos exhiben un orden de  inestabilidades de flujo, 

que son de naturaleza puramente elásticos en un De o We crítico, así como Re→0.  

Los flujos newtonianos de bajo Re varían linealmente con la presión; por el contrario, soluciones 

diluidas de polímero se comportan linealmente solamente para aplicación de pequeñas presiones, 

para las cuales Wi ≪	1 y los polímeros se deforman solamente levemente.  

 

Deformación controlada del polímero para las separaciones. Polímeros con tamaño R0 pequeño 

concerniente al  tamaño de  la abertura del gel bg no deforma perceptiblemente y el  flujo  fluye 
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libremente  sin  separación,  mientras  que  colisiones  y  un  enredo  entre  el  polímero  y  el  gel 

dependen fuertemente de la longitud del polímero cuando R0~bg, causando fuerte separación. Sin 

embargo, cuando ܴ଴ ≫ ௚ܾ, el polímero debe reptar en un estado altamente extendido al moverse 

y su movilidad es insensible a la longitud. 

 

 

1.12.6 Los números de Grashof y de Rayleigh. 

 

Las diferencias de densidad tienen efectos en el comportamiento del fluido y  la gravedad puede 

desempeñar un papel importante. El fluido en una mitad del canal contiene moléculas densas del 

soluto  en  una  concentración  c,  mientras  que  la  otra  mitad  está  clara,  si  la  densidad  varía 

linealmente con la concentración del soluto: 

 

ߩ∆ ൌ  ܥ∆଴݇௧é௥୫௜௖௢ߩ

 

Donde  ρ0  densidad  del  líquido  claro,  el  sistema  es  claramente  inestable,  como  las  fuerzas 

boyantes conducen al fluido denso al menos denso y viceversa.  

Para  obtener  una  estimación  del  escalamiento,  el  balance  de  fuerzas  viscosas  y  boyantes  en 

estado cuasi estacionario resulta: 

 

ߟ
ܷ௕௢௬௔௡௧௘

݄ଶ
ൌ  ݃ܿ∆଴ߩ௖ߙ

 

ܷ௕௢௬௔௡௧௘ ൌ
଴∆݄ܿ݃ଶߩ௖ߙ

ߟ
 

 

Relacionando  el  flux  convectivo  con  respecto  al  flux  de  difusión  permite  determinar  la  fuerza 

dominante sobre el transporte del soluto: 

 

ߟ/଴∆݄ܿ݃ଶߩ௖ߙ
ु

≡ ܴܽ 

 

Para que esto ocurra, las fuerzas de inercia deben ser significativas relativas a las fuerzas viscosas, 

que requiere que el número de Grashof: 

(1.42)

(1.43)

(1.44)

(1.45)
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ܽ݅ܿݎ݁݊݅	݁݀	ܽݖݎ݁ݑ݂
ܽݏ݋ܿݏ݅ݒ	ܽݖݎ݁ݑ݂

~
଴ܷ௕݄ߩ
ߟ

~
଴ߩ௖ߙܿ∆

ଶ݄݃ଷ

ଶߟ
≡  ݎܩ

 

Gradientes en la conductividad de la solución de pares de campos eléctricos conducen a un flujo 

fluido  alternante  debido  a  estos  gradientes.  Físicamente  la  conductividad  de  una  solución 

depende de la concentración local de iones cargados que se desarrollan vía difusión, advección o 

debido a las fuerzas eléctricas. 

 

La  velocidad  electro‐hidrodinámica  del  fluido  (EHD)  depende  de  la  distribución  de  cargas, 

conductividades  y  campos.  Se puede  asumir que  la difusión  retarde  los  flujos de modo que el 

sistema se desarrolle suavemente. También la convección puede ser más fuerte que la difusión. 

 

La derivación de los números de Grashof y de Rayleigh se da por la velocidad EHD obtenida bajo 

asunción que las cargas se separan hasta los campos que se fijan en el campo aplicado E0, dando 

una escala de densidad de carga ߩ௘~
ఢೢாబ
௅బ

.  

 

La  fuerza  eléctrica  sobre  el  fluido  ா݂ ൌ ଴ܧ௘ߩ ~
ఢೢாబ

మ

௅బ
 es  balanceada  por  la  fuerza  viscosa  ௩݂~

ఎ௎

௅బ
మ  

dando una escala de velocidad EHD: 

 

ܷாு஽~
ϵ௪ܧ଴

ଶܮ଴
ߟ

 

 

Una relación de escala de velocidad, permite obtener el número eléctrico de Rayleigh: 

 

ܴܽ௘௟௘௖௧ ൌ
ܷாு஽ܮ଴
ࣞ

ൌ
߳௪ܧ଴

ଶܮ଴
ଶ

ࣞߟ
 

 

Y el número eléctrico de Grashof es: 

 

௘௟௘௖௧ݎܩ ൌ
ܷாு஽ܮ଴

ߥ
ൌ
߳௪ܧ଴

ଶܮ଴
ଶ

ߥߟ
 

 

 

 (1.46)

(1.47)

(1.48)

(1.49)
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1.12.7. El número de Knudsen 

 

Usando la teoría cinética de gases, se puede calcular la trayectoria libre entre las colisiones: 

 

௙ߣ ൌ
1
ܴ݊ଶ

 

 

Donde n es la densidad del número de moléculas con radio R.  

 

El número de Knudsen expresa  la relación de  la  longitud de  la  trayectoria  libre a  la  longitud de 

escala macroscópica: 

݊ܭ ൌ
௙ߣ
଴ܮ

 

 

Las moléculas más cercanas que λf de una pared sólida, pueden chocar con la pared que con otras 

moléculas. Esto implica que el fluido se comporte como una serie continua hasta una distancia λf 

desde la pared, e influencia en las condiciones límite del fluido.  

 

Según el número de Knudsen los regímenes del flujo se pueden dividir en: continua (ecuación de 

Navier‐Stokes y Euler), deslizamiento, transición y régimen del flujo  libre molecular (ecuación de 

Boltzmann).  

 

Tres distintos regímenes de Kn se han medido en flujo presión:  

 

Kn << 1 donde el gas se comporta sin desplazamiento en el fluido;  

Kn  ~ 1 el gas se comporta como serie continua pero se desliza en los límites;  

Kn >> 1 donde la aproximación de la serie continua se realiza totalmente. 

 

Varios  experimentos  indican  que  el  agua  y  otros  líquidos  se  comportan  como  fluidos  de  serie 

continua hasta capas moleculares del orden 10. 

 

 

 

 

(1.50)

(1.51)
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CAPITULO II  

 

ECUACIONES EN ACÚSTICA                                                                            

 

La descripción del movimiento de un  fluido está  relacionada  con  la  respuesta de un elemento 

diferencial del  fluido  con  respecto a  las  influencias externas. Se desarrollan  las ecuaciones que 

describen  la  distribución  del  sonido  a  partir  del  método  de  aproximación  por  variable  de 

perturbación de primer y segundo orden, siendo los resultados correspondientes al primer orden 

que  nos  determina  la  ecuación  de  Helmholtz  y  las  de  segundo  orden  que  conducen  a  la 

descripción de corriente acústica (streaming wave). 

 

2.1 La ecuación de continuidad 

 

La materia a través de una onda acústica es caracterizada por la densidad ρ la cual representa la 

masa local espacial promedio por unidad de volumen.  
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Considerando un elemento de fluido cuya área superficial δS encierra un volumen δV del fluido se 

tiene que  la velocidad neta de cambio de masa que  fluye a  través de  la superficie en cualquier 

instante como [19, 120]: 

 

݀
ݐ݀
නܸ݀ߩ ൌ െනݑߩ. ॡ݀ܵ 

 

Ecuación que representa la conservación de masa cuya integral debe ser igual a la velocidad con la 

cual el volumen integral de la ρ decrece con el tiempo. 

 

La transformación de la integral de superficie permite obtener: 

 

݀
ݐ݀
නܸ݀ߩ ൌ െනߘ. ሺݑߩሻܸ݀ 

 

න൤
ߩ݀
ݐ݀

൅ .ߘ ሺݑߩሻ൨ ܸ݀ ൌ 0 

 

Relación que es válida para el cambio del volumen dentro de todo el espacio prefijado dentro del 

fluido. Luego se tiene que la ecuación de continuidad resulta: 

 

ߩ݀
ݐ݀

൅ .ߘ ሺݑߩሻ ൌ 0 

 

Teniendo en cuenta que el volumen material del fluido आ cambia como resultado del movimiento 

de cada elemento de superficie ܵߜ con velocidad  ݑ , entonces en cada instante se tiene: 

 

݀आ
ݐ݀

ൌ නݑ. ॡ݀ܵ ൌ නߘ.  आ݀	ݑ

 

Se puede luego expresar una velocidad de expansión ߘ.  :como ݑ

 

dआ
ݐ݀

ൌ .ߘ आߜ	ݑ ൅ ࣩሺआሻ 

 

 (2.1)

(2.2)

(2.3)

(2.4)

(2.5)
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Por otro  lado el desplazamiento del elemento de área en una distancia ݈ߜ permite aproximar el 

volumen material del fluido como: 

 

आߜ ൎ .ܵߜ ݈ߜ ൅ ࣩሺఋआሻ 

 

El desplazamiento del elemento de área se puede aproximar a la diferencia de velocidades en los 

extremos: 

݈ߜ݀
ݐ݀

ൌ .݈ߜ ݑߘ ൅ ࣩሺఋ௟ሻ 

 

Remplazando en la ecuación anterior: 

 

݈ߜ ൤
ܵߜ݀
ݐ݀

൅ .ܵߜ ݑߘ െ .ߘܵߜ ൨ݑ ൌ ࣩሺఋआሻߘ. ݑ ൅ ࣩሺఋआሻ െ  ሺ௟ሻ~ࣩሺఋआሻࣩܵߜ

 

ܵߜ݀
ݐ݀

൅ .ܵߜ ݑߘ െ .ߘܵߜ ݑ ൌ ࣩሺఋௌሻ 

 

Relacionando esta ecuación  con  la ecuación de  continuidad es posible obtener  la velocidad de 

cambio  del  elemento  superficial  del  material  evaluando  la  densidad  en  cada  posición  del 

elemento diferencial en movimiento como: 

 

݀ሺܵߜߩሻ

ݐ݀
൅ .ߘ ሺݑܵߜߩሻ ൌ 0 

 

 

2.2 La ecuación de momentum 

 

Sobre  una  porción  de  fluido  actúan  tanto  las  fuerzas  de  superficie  como  de  volumen;  la 

generalización de la segunda ley de Newton se puede aplicar sobre un elemento de volumen del 

fluido con densidad ρ y las densidades de fuerza  ௝݂  siguiendo el flujo de partículas 
[128]: 

 

ߩ
݀
ݐ݀
ሺ௥,௧ሻݒ ൌ ෍ ௝݂

௝

 

 

(2.6) 

 (2.7)

(2.8)

(2.9)

(2.10)

(2.11)
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ߩ
1
ݐ݀
൤݀ݐ

ሺ௥,௧ሻݒ߲
߲t

൅ .ݎ݀
ሺ௥,௧ሻݒ߲
ݎ߲

൨ ൌ෍ ௝݂

௝

 

 

ߩ ൬
ሺ௥,௧ሻݒ߲
ݐ߲

൅ ൬
ݎ݀
ݐ݀
. ൰ߘ ሺ௥,௧ሻ൰ݒ ൌ෍ ௝݂

௝

 

 

ߩ ൬
ሺ௥,௧ሻݒ߲
ݐ߲

൅ ൫ݒሺ௥,௧ሻ. ሺ௥,௧ሻ൰ݒ൯ߘ ൌ෍ ௝݂

௝

 

 

ߩ
ሺ௥,௧ሻݒܦ
ݐܦ

ൌ෍ ௝݂

௝

 

 

También  se puede  considerar que el  cambio de  velocidad es  función del  vector posición  y del 

tiempo en un elemento diferencial de volumen material del fluido δआ: 

 

݀
ݐ݀

න ሺ௥,௧ሻ݀आݒ ൌ
݀
ݐ݀
቎݈݅݉
ఌ→଴

෍ݒ௡ሺ௥,௧ሻߜआ௡
௡

቏ 

 

Como  se  puede  aproximar  el  elemento  diferencial  de  volumen material  del  fluido  entre  dos 

puntos de desplazamiento en un intervalo de tiempo dado como: 

 

आߜ݀
ݐ݀

ൎ .आߜ ݑߘ ൅ ࣩሺ|ఋआ|ሻ 

 

Entonces se tendría en la ecuación (2.14): 

 

݀
ݐ݀

න ሺ௥,௧ሻ݀आݒ ൌ ݈݅݉
ఌ→଴

෍൤
௡ሺ௥,௧ሻݒܦ
ݐܦ

आ௡ߜ ൅ .आߜ௡ሺ௥,௧ሻݒ ௡ሺ௥,௧ሻ൨ݒߘ
௡

 

 

݀
ݐ݀

න ሺ௥,௧ሻ݀आݒ ൌ න
ሺ௥,௧ሻݒܦ
ݐܦ

݀आ ൅ න .ሺ௥,௧ሻ݀आݒ  ሺ௥,௧ሻݒߘ

 

(2.12)

(2.13)

(2.14)

(2.15)

(2.16)

(2.17)
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La ecuación (2.17) representa  la contribución de una porción de volumen del fluido moviéndose 

con  velocidad ݒሺ௥,௧ሻ dentro  del  elemento  de  integración  δआ.  Luego  se  puede  rescribir  esta 

ecuación para el flujo másico por unidad de superficie ݒߩሺ௥,௧ሻ como: 

 

݀
ݐ݀

න ሺ௥,௧ሻ݀आݒߩ ൌ න
ሺ௥,௧ሻݒߩܦ
ݐܦ

݀आ ൅ න .ሺ௥,௧ሻ݀आݒߩ  ሺ௥,௧ሻݒߘ

 

La ecuación de continuidad en su forma de derivada substancial está dado por: 

 

ߩܦ
ݐܦ

൅ .ߘߩ ሺ௥,௧ሻݒ ൌ 0 

 

Luego  insertando  la ecuación (2.19) en (2.18) se obtiene  la velocidad de cambio de momentum, 

que resulta similar al lado izquierdo de la ecuación (2.13): 

 

݀
ݐ݀

න ሺ௥,௧ሻ݀आݒߩ ൌ න ߩ
ሺ௥,௧ሻݒܦ
ݐܦ

݀आ 

 

Las densidades de fuerza se extienden sobre el volumen por unidad de masa del fluido y la fuerza 

ejercida a través del elemento de superficie por el esfuerzo tensorial respectivamente como: 

 

න ߩ ௩݂௢௟௨௠௘௡݀आ ൅ න ௜௝ߪ ௝݊݀ܵ 

 

Sobre una porción del elemento de volumen actúan tanto  las  fuerzas de volumen  junto con  las 

fuerzas de superficie, luego la velocidad total de cambio de momentum estará dado por: 

 

න ߩ
ሺ௥,௧ሻݒܦ
ݐܦ

݀आ ൌ න ߩ ௩݂௢௟௨௠௘௡݀आ ൅ න  ௜௝݀आߪߘ

 

De donde se deduce la ecuación (2.13): 

 

(2.18)

(2.19)

(2.20)

(2.21)

(2.22)



56 
 

ߩ
ሺ௥,௧ሻݒܦ
ݐܦ

ൌ ߩ ௩݂௢௟௨௠௘௡ ൅ ௜௝ߪߘ ൌ෍ ௝݂

௝

 

 

Entonces  teniendo en cuenta tan solo  la contribución viscosa y de presión  la ecuación  (2.23) se 

reduce: 

ߩ
ሺ௥,௧ሻݒܦ
ݐܦ

ൌ െ݌ߘ ൅ ሺߟ ൅  ሺ௥,௧ሻݒଶߘሻߚ

 

 

2.3 Termodinámica del sonido 

 

La  teoría  termodinámica de un estado  cuasi estático es descrita por  la densidad  ρ y  la energía 

interna específica अ que determinan un estado específico. Luego de la segunda ley se tiene: 

 

ܶ݀ॺ ൌ ݀अ ൅  ܸ݀݌

 

De la ecuación de conservación de masa la ecuación (2.25) se rescribe como: 

 

ܶ݀ॺ ൌ ݀अ െ ݌
ܸ
ߩ
 ߩ݀

 

Expresando el volumen especifico en términos de la densidad: 

 

ܶ݀ॺ ൌ ݀अ െ
݌
ଶߩ
 ߩ݀

 

La  formulación  acústica  asume  que  el  proceso  de  propagación  del  sonido  es  un  estado  cuasi 

estático; entonces para un elemento de fluido en movimiento se tiene que  la ecuación (2.27) se 

da como: 

 

ܶ
ॺܦ
ݐܦ

ൌ
अܦ
ݐܦ

െ
݌
ଶߩ
ߩܦ
ݐܦ

 

 

De la ecuación de momentum y de conservación de energía es fácil demostrar que la entropía por 

unidad de masa de cualquier partícula permanezca constante. 

(2.23)

 (2.24)

(2.25)

(2.26)

(2.27)

(2.28)
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Como se puede expresar la presión como una función de la densidad ߩ y la entropía ॺ la derivada 

del tiempo resulta: 

 

݌ ൌ  ሺఘ,ॺሻ݌

 

݌ܦ
ݐܦ

ൌ ൬
݌߲
߲ॺ
൰
ఘ

ॺܦ
ݐܦ

൅ ൬
݌߲
ߩ߲
൰
ॺ

ߩܦ
ݐܦ

 

 

Lo que en un proceso isentrópico se reduce: 

 

݌ܦ
ݐܦ

ൌ ൬
݌߲
ߩ߲
൰
ॺ

ߩܦ
ݐܦ

 

 

݌ܦ
ݐܦ

ൌ ܿ଴
ଶ ߩܦ
ݐܦ

 

 

Donde  el  incremento  de  la  entropía  total  en  un  proceso  irreversible  requiere  que  la  derivada 

parcial ቀ
డ௣

డఘ
ቁ
ॺ
  sea positiva; y la constante ܿ଴ es relacionada como la velocidad del sonido. 

 

 

2.4 Aproximación por el método de perturbación 

 

Las variables dinámicas pueden ser extendidas por el método de perturbación con varianza en el 

tiempo por medio de fluctuaciones en torno a un estado de equilibrio del medio en movimiento, 

en donde las características de escala de tiempo de propagación deben ser menores al del estado 

de equilibrio [19, 128].  

Entonces  es  posible  escribir  la  variación  de  cada  variable  como  la  contribución  del  estado  de 

equilibrio más las contribuciones viscosa y no viscosa como: 

  

݌ ൌ ଴݌ ൅ ௩௜௦	ଵ,௡௢݌ ൅ ଵ,௩௜௦݌ ൅ ௩௜௦	ଶ,௡௢݌ ൅ ൅݌ଶ,௩௜௦ … 

  

ݒ ൌ ଴ݒ ൅ ௩௜௦	ଵ,௡௢ݒ ൅ ଵ,௩௜௦ݒ ൅ ௩௜௦	ଶ,௡௢ݒ ൅ ଶ,௩௜௦ݒ … 

  

(2.29)

(2.30)

(2.31)

(2.32)

(2.33)

(2.34)
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ߩ ൌ ଴ߩ ൅ ௩௜௦	ଵ,௡௢ߩ ൅ ଵ,௩௜௦ߩ ൅ ௩௜௦	ଶ,௡௢ߩ ൅ ଶ,௩௜௦ߩ … 

  

݌ ൌ  ሺఘሻ݌

 

Utilizando la fórmula de aproximación de Taylor para un polinomio en torno de un punto: 

 

௡ሺ௫ሻܨ ൌ ሺ݂௔ሻ ൅
ሺ݂௔ሻ
ᇱ

1!
ሺݔ െ ܽሻ ൅

ሺ݂௔ሻ
ᇱᇱ

2!
ሺݔ െ ܽሻଶ ൅ ⋯൅

ሺ݂௔ሻ
௡

݊!
ሺݔ െ ܽሻ௡ 

 

Extendiendo la presión como función de la densidad, en la ecuación (2.33) se tiene: 

 

ሺఘబାఘభାఘమሻ݌ ൌ ଴݌ ൅ ൬
݌߲
ߩ߲
൰
௦
൥
௩௜௦	ଵ,௡௢ߩ ൅ ଵ,௩௜௦ߩ

				൅
௩௜௦	ଶ,௡௢ߩ ൅ ଶ,௩௜௦ߩ

൩ ൅
1
2!
ቆ
߲ଶ݌
ଶߩ߲

ቇ
௦

൥
௩௜௦	ଵ,௡௢ߩ ൅ ଵ,௩௜௦ߩ

				൅
௩௜௦	ଶ,௡௢ߩ ൅ ଶ,௩௜௦ߩ

൩

ଶ

൅ ⋯ 

 

De donde se puede considerar que  la derivada de presión en condiciones  isentrópicas es  igual a 

una constante definida como la velocidad de sonido: 

 

൬
݌߲
ߩ߲
൰
௦
≡ ܿ଴

ଶ 

 

 

2.4.1 Ecuaciones de Orden cero 

 

Luego  en  la  ecuación  (2.24)  se  puede  reducir  en  términos  de  orden  cero  para  la  ecuación  de 

continuidad, momentum  y  ecuación  de  estado  insertando  las  ecuaciones  (2.33),  (2.34),  (2.35) 

como: 

 

߲௧ߩ଴ ൅ .ߘ ሺߩ଴ݒ଴ሻ ൌ 0 

  

଴ݒ଴ሾ߲௧ߩ ൅ ሺݒ଴. ଴ሿݒሻߘ ൌ െ݌ߘ଴ ൅ ሺߟ ൅  ଴ݒଶߘሻߚ

 

݌ ൌ  ଴݌

 

(2.35)

(2.36)

(2.37)

(2.38)

(2.39)

(2.40)

(2.41)

(2.42)
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Las ecuaciones anteriores se pueden reducir considerando que el sistema en estado de equilibrio 

está quieto, es decir que ݒ଴ ≡ 0, entonces: 

 

߲௧ߩ଴ ൌ 0 

  

଴݌ߘ ൌ 0 

  

݌ ൌ  ଴݌

 

Las ecuaciones de orden cero expresan que en estado de equilibrio los términos son constantes y 

no dependen de la viscosidad del medio. 

 

 

2.4.2 Ecuaciones de Primer Orden  

 

Similarmente se tendrá para los términos de primer orden en contribución viscosa ‘i’: 

 

߲௧ߩଵ ൅ .ߘ ൫ߩ଴ݒଵ,௜൯ ൅ .ߘ ൫ߩଵ,௜ݒ଴൯ ൌ 0 

 

ଵ,௜ݒ଴ൣ߲௧ߩ ൅ ൫ݒଵ,௜. ଴ݒ൯ߘ ൅ ሺݒ଴. ଵ,௜൧ݒሻߘ ൅ ଴ݒଵ,௜ሾ߲௧ߩ ൅ ሺݒ଴. ଴ሿݒሻߘ ൌ െ݌ߘଵ,௜ ൅ ሺߟ ൅  ଵ,௜ݒଶߘሻߚ

 

Entonces teniendo en cuenta que ݒ଴ ≡ 0, obtenemos  la ecuación de continuidad, momentum y 

de presión: 

 

߲௧ߩଵ,௜ ൅ .ߘ ൫ߩ଴ݒଵ,௜൯ ൌ 0 

 

ଵ,௜ݒ଴߲௧ߩ ൌ െ݌ߘଵ,௜ ൅ ሺߟ ൅  ଵ,௜ݒଶߘሻߚ

  

ଵ,௜݌ ൌ ܿ଴
ଶߩଵ,௜ 

 

 

 

 

(2.43)

(2.44)

(2.45)

(2.46)

(2.47)

(2.48)

(2.49)

(2.50)
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2.4.3 Ecuaciones de Segundo Orden  

 

Insertando las ecuaciones (2.33) a (2.36), se obtienen las ecuaciones de continuidad, momentum 

y de presión como: 

 

߲௧ߩଶ,௜ ൅ .ߘ ൫ߩ଴ݒଶ,௜൯ ൅ .ߘ ൫ߩଶ,௜ݒ଴൯ ൅ .ߘ ൫ߩଵ,௜ݒଵ,௜൯ ൌ 0 

 

൦
ଶ,௜ݒ଴ൣ߲௧ߩ ൅ ൫ݒଶ,௜. ଴ݒ൯ߘ ൅ ሺݒ଴. ଶ,௜ݒሻߘ ൅ ൫ݒଵ,௜. ଵ,௜൧ݒ൯ߘ ൅

ଵ,௜ݒଵ,௜ൣ߲௧ߩ ൅ ሺݒ଴. ଵ,௜ݒሻߘ ൅ ൫ݒଵ,௜. ଴൧ݒ൯ߘ ൅
଴ݒଶ,௜ሾ߲௧ߩ ൅ ሺݒ଴. ଴ሿݒሻߘ

൪ ൌ െ݌ߘଶ,௜ ൅ ሺߟ ൅  ଶ,௜ݒଶ׏ሻߚ

ଶ,௜݌ ൌ ܿ଴
ଶߩଶ,௜ ൅

1
2
ቆ
߲ܿ଴

ଶ

ߩ߲
ቇ
௦

ଵ,௜ߩ
ଶ  

 

La linealización a segundo orden conduce luego:  

 

߲௧ߩଶ,௜ ൅ .ߘ ൫ߩ଴ݒଶ,௜൯ ൅ .ߘ ൫ߩଵ,௜ݒଵ,௜൯ ൌ 0 

  

ଶ,௜ݒ଴ൣ߲௧ߩ ൅ ൫ݒଵ,௜. ଵ,௜൧ݒ൯ߘ ൅ ଵ,௜൧ݒଵ,௜ൣ߲௧ߩ ൌ െ݌ߘଶ,௜ ൅ ሺߟ ൅  ଶ,௜ݒଶߘሻߚ

  

ଶ,௜݌ ൌ ܿ଴
ଶߩଶ,௜ ൅

1
2
ቆ
߲ܿ଴

ଶ

ߩ߲
ቇ
௦

ଵ,௜ߩ
ଶ  

 

 

2.5 Ecuación Acústica  

 

Tomando  la divergencia en  la ecuación (2.49) y dado que se puede  intercambiar  los operadores 

diferenciales de espacio y tiempo, usando los términos constantes de orden cero: 

 

ଵ,௜ݒߘ଴߲௧ߩ ൌ െߘଶ݌ଵ,௜ ൅ ሺߟ ൅  ଵ,௜൯ݒߘଶ൫ߘሻߚ

 

Insertando la ecuación (2.48) y (2.50) en (2.57) se obtienen las ecuaciones de onda: 

 

߲௧
ଶߩଵ,௜ ൌ ܿ଴

ଶߘଶߩଵ,௜ ൅
ሺߟ ൅ ሻߚ

଴ߩ
 ଵ,௜൯ߩଶ൫߲௧ߘ

(2.51)

(2.52)

(2.53)

(2.54)

(2.55)

(2.56)

(2.57)

(2.58)
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߲௧
ଶ݌ଵ,௜ ൌ ܿ଴

ଶߘଶ݌ଵ,௜ ൅
ሺߟ ൅ ሻߚ

଴ߩ
 ଵ,௜൯݌ଶ൫߲௧ߘ

 

Similarmente de las ecuaciones (2.50), (2.49) y (2.48) se tiene la ecuación de onda modificada: 

 

߲௧
ଶݒଵ,௜ ൌ ܿ଴

ଶߘ൫ߘ. ଵ,௜൯ݒ ൅
ሺߟ ൅ ሻߚ

଴ߩ
 ଵ,௜ݒଶߘ

 

 

2.5.1 Ecuación acústica no amortiguada 

 

En la ecuación (2.60) se observa que el primer término del lado derecho, se puede escribir por la 

identidad vectorial  como ߘሺߘ. ሻݒ ൌ ݒଶߘ ൅  ,ሻݒ	ݔ	ߘሺ	ݔ	ߘ solamente para el  caso de que el  fluido 

sea  irrotacional  y esto  conlleva a que  la  velocidad  sea aproximada por  la  función potencial de 

velocidad [38]. 

 

Entonces  asumiendo  condiciones  de  fluido  no  viscosas  e  insertando  la  identidad  vectorial,  la 

ecuación (2.60) se reduce: 

 

߲௧
ଶݒଵ,௡௢	௩௜௦ ൌ ܿ଴

ଶ ቀߘଶݒଵ,௡௢	௩௜௦ ൅  ௩௜௦൯ቁ	ଵ,௡௢ݒ	ݔ	ߘ൫	ݔ	ߘ

 

Para un fluido irrotacional ߘ	ݔ	ሺߘ	ݔ	ݒሻ ൌ 0, se tiene: 

 

௩௜௦	ଵ,௡௢ݒ ≡  ௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ׏

 

Luego la ecuación de onda en forma del potencial de velocidad resulta: 

 

߲௧
ଶߔଵ,௡௢	௩௜௦ ൌ ܿ଴

ଶߘଶߔଵ,௡௢	௩௜௦ 

 

De la ecuación (2.57) y (2.62) e insertando la ecuación (2.50) respectivamente se tiene: 

 

௩௜௦	ଵ,௡௢ߔଶߘ଴߲௧ߩ ൌ െߘଶ݌ଵ,௡௢	௩௜௦ 

 

 (2.59)

(2.60)

(2.61)

 (2.62)

(2.63)

(2.64)
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௩௜௦	ଵ,௡௢ߔଶߘ଴߲௧ߩ ൌ െܿ଴
ଶߘଶߩଵ,௡௢	௩௜௦ 

 

௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ଴߲௧ߩ ൌ െܿ଴
ଶߩଵ,௡௢	௩௜௦ 

 

Aplicando nuevamente la ecuación (2.50) en la ecuación (2.65): 

 

௩௜௦	ଵ,௡௢݌ ൌ െߩ଴߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦ 

 

Para una onda armónica plana la solución de la ecuación (2.63) es de la forma: 

 

௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ ൌ  ଴ሺ୰ሻ݁ି௜ఠ௧ߔ

 

Entonces remplazando esta ecuación en la ecuación de onda se obtiene la ecuación de Helmholtz: 

଴ሺ௥ሻߔଶߘ ൌ െ
߱ଶ

ܿ଴
ଶ  ଴ሺ௥ሻߔ

 

 

2.5.2 Ecuación acústica amortiguada 

 

Tomando la divergencia en la ecuación (2.49): 

 

.ߘ଴߲௧ߩ ଵ,௜ݒ ൌ െߘଶ݌ଵ,௜ ൅ .ߘ ሺߟ ൅  ଵ,௜ݒଶߘሻߚ

  

.ߘ଴߲௧ߩ ଵ,௜ݒ ൌ െߘଶ݌ଵ,௜ ൅ ሺߟ ൅ .ߘଶ൫ߘሻߚ  ଵ,௜൯ݒ

 

Luego insertando las ecuaciones (2.48) y (2.50) en (2.70): 

 

߲௧
ଶߩଵ,௜ ൌ െܿ଴

ଶߘଶߩଵ,௜ ൅ ൬
ߟ ൅ ߚ
଴ߩ

൰  ଵሻߩଶሺ߲௧ߘ

 

La ecuación (2.71) representa la ecuación de onda acústica amortiguada modificada en términos 

de la densidad; similarmente se puede obtener directamente el de la presión. Si la ecuación (2.71) 

se expresa para la presión en la forma: 

(2.65)

(2.66)

(2.67)

(2.68)

(2.69)

(2.70)

(2.71)
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ଵ,௜݌ ൌ  ଵሺ௥ሻ݁ି௜ఠ௧݌

 

Entonces se puede obtener la ecuación de pérdida de Helmholtz: 

 

ଵሺ௥ሻ݌ଶߘ ൌ െ
߱ଶ

ܿ଴
ଶ

1

൬1 െ ݅߱
ሺߟ ൅ ሻߚ
଴ܿ଴ߩ

ଶ ൰
 ଵሺ௥ሻ݌

 

Donde se define entonces el coeficiente viscoso de amortiguamiento el cual es aproximadamente 

del orden 10‐6: 

 

ߛ ≡ ߱
ሺߟ ൅ ሻߚ

଴ܿ଴ߩ
ଶ  

 

 

2.5.3 Densidad de fuerza sobre el cuerpo 

 

Sumando las ecuaciones (2.49) y (2.69) e insertando la ecuación (2.50) 

 

௩௜௦	ଵ,௡௢ݒ଴߲௧ൣߩ ൅ ଵ,௜൧ݒ ൌ െܿ଴
ଶߘ൫ߩଵ,௡௢	௩௜௦ ൅ ଵ,௜൯ߩ ൅ ሺߟ ൅ ௩௜௦	ଵ,௡௢ݒଶߘሻߚ ൅ ሺߟ ൅  ଵ,௜ݒଶߘሻߚ

 

La  ecuación  (2.75) muestra  términos  de  segundo  orden,  los  cuales  se  pueden  despreciar  y  la 

ecuación se reduce: 

 

௩௜௦	ଵ,௡௢ݒ଴߲௧ൣߩ ൅ ଵ,௜൧ݒ ൌ െܿ଴
ଶߘ൫ߩଵ,௡௢	௩௜௦ ൅ ଵ,௜൯ߩ ൅ ሺߟ ൅  ௩௜௦	ଵ,௡௢ݒଶߘሻߚ

 

La ecuación (2.49) para la parte no viscosa es: 

 

௩௜௦௖	ଵ,௡௢ݒ଴߲௧ߩ ൌ െܿ଴
ଶߩߘଵ,௡௢	௩௜௦ 

 

Sustrayendo la ecuación (2.77) de (2.76) resulta: 

 

ଵ,௜ݒ଴߲௧ߩ ൌ െܿ଴
ଶߩߘଵ,௜ ൅ ሺߟ ൅  ௩௜௦	ଵ,௡௢ݒଶߘሻߚ

 

(2.72)

(2.73)

(2.74)

(2.75)

(2.76)

(2.77)

(2.78)
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ଵ,௜ݒ଴߲௧ߩ ≡ െܿ଴
ଶߩߘଵ,௜ ൅  ଵ,௜ܨ

 

Ecuación  en  la  que  el  término   ଵ,௜ representaܨ  la  densidad  de  fuerza  que  es  ejercida  sobre  el 

elemento sometido a ondas acústicas. 

 

 

2.5.4 Acústica de segundo orden no viscoso 

 

La ecuación (2.55) para una parte no viscosa está dado por: 

 

௩௜௦௖	ଶ,௡௢ݒ଴ൣ߲௧ߩ ൅ ൫ݒଵ,௡௢	௩௜௦௖. ௩௜௦௖൧	ଵ,௡௢ݒ൯ߘ ൅ ௩௜௦௖൧	ଵ,௡௢ݒ௩௜௦௖ൣ߲௧	ଵ,௡௢ߩ ൌ െ݌ߘଶ,௡௢	௩௜௦௖  

 

Rescribiendo  la  ecuación  (2.80)  usando  las  ecuaciones  (2.62)  y  (2.65)  para  el  caso  irrotacional 

resulta: 

 

௩௜௦௖	ଶ,௡௢ݒ଴ൣ߲௧ߩ ൅ ൫ߔߘଵ,௡௢	௩௜௦௖. ௩௜௦௖൧	ଵ,௡௢ߔߘ൯ߘ െ
଴ߩ
ܿ଴
ଶ ߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖ൣ߲௧ߔߘଵ,௡௢	௩௜௦௖൧ ൌ െ݌ߘଶ,௡௢	௩௜௦௖  

 

଴ߩ ൤߲௧ݒଶ,௡௢	௩௜௦௖ ൅
1
2
௩௜௦௖ห	ଵ,௡௢ߔߘหߘ

ଶ
൨ െ

଴ߩ
2ܿ଴

ଶ ߘ ቂ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖൯
ଶ
ቃ ൌ െ݌ߘଶ,௡௢	௩௜௦௖ 

 

Si se considera que la velocidad de segundo orden también se puede representar como un fluido 

irrotacional, la ecuación (2.81) se escribe como: 

 

௩௜௦௖	ଶ,௡௢ߔߘ଴߲௧ߩ ൌ െ݌ߘଶ,௡௢	௩௜௦௖ െ
଴ߩ
2
௩௜௦௖ห	ଵ,௡௢ߔߘหߘ

ଶ
൅
଴ߩ
2ܿ଴

ଶ ߘ ቂ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖൯
ଶ
ቃ 

 

De donde se puede observar que el gradiente de presión de segundo orden no viscoso depende 

de potenciales escalares de velocidad irrotacional: 

 

௩௜௦௖	ଶ,௡௢݌ߘ ൌ െߩ଴߲௧ߔߘଶ,௡௢	௩௜௦௖ െ
଴ߩ
2
௩௜௦௖ห	ଵ,௡௢ߔߘหߘ

ଶ
൅
଴ߩ
2ܿ଴

ଶ ߘ ቂ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖൯
ଶ
ቃ 

 

Sumando la ecuación (2.66) con la ecuación (2.83) se tiene: 

 

(2.79)

(2.80)

(2.81)

(2.82)

(2.83)
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௩௜௦௖	ଵ,௡௢݌ߘ ൅ ௩௜௦௖	ଶ,௡௢݌ߘ

ൌ െߩ଴ൣ߲௧ߔߘଵ,௡௢	௩௜௦௖ ൅ ߲௧ߔߘଶ,௡௢	௩௜௦௖൧ െ
଴ߩ
2
௩௜௦௖ห	ଵ,௡௢ߔߘหߘ

ଶ

൅
଴ߩ
2ܿ଴

ଶ ߘ ቂ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖൯
ଶ
ቃ 

 

Es decir que la contribución diferencial de presiones no viscosas está en función de la distribución 

de la velocidad potencial, cuyos dos últimos términos se pueden correlacionar con la densidad de 

energía potencial y cinética respectivamente como: 

 

݌ߜ ൌ ௩௜௦௖	ଵ,௡௢݌ ൅ ௩௜௦௖	ଶ,௡௢݌

ൌ െߩ଴ൣ߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖ ൅ ߲௧ߔଶ,௡௢	௩௜௦௖൧ െ
଴ߩ
2
หߔߘଵ,௡௢	௩௜௦௖ห

ଶ

൅
଴ߩ
2ܿ଴

ଶ ቂ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖൯
ଶ
ቃ 

 

La ecuación  (2.85) promediada en el  tiempo  se  reduce al diferencial  infinitesimal de  la presión 

acústica: 

 

〈݌ߜ〉 ൌ െ
଴ߩ
2
〈หߔߘଵ,௡௢	௩௜௦௖ห

ଶ
〉 ൅

଴ߩ
2ܿ଴

ଶ 〈൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖൯
ଶ
〉 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(2.84)

(2.85)

(2.86)
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CAPITULO III 

 

PRESIÓN DE RADIACIÓN ACÚSTICA 

 

Si  las  partículas  en  un  líquido  se  exponen  a  un  campo  ultrasónico,  estas  experimentan 

desplazamientos por  fluctuaciones de presión.  Los  gradientes  acústicos de presión dan  lugar  a 

fuerzas  acústicas.  Su  magnitud  y  dirección  dependen  de  la  diferencia  en  las  características 

mecánicas entre las partículas y el medio.  Se desarrolla la deducción de la ecuación generalizada 

sobre una esfera en base al modelo potencial de radiación acústica [31, 40, 42]. 

Las fuerzas secundarias de radiación son  importantes debido al espaciamiento  interpartículas en 

el campo de presión y pueden influenciar en el modelo de la fuerza acústica de presión.  

 

3.1 Teoría de la fuerza acústica  

 

Las partículas dentro de una distribución de presión de onda acústica estacionaria experimentan 

una fuerza de radiación que varía a lo largo de la dirección de la propagación de la onda acústica. 

Esta fuerza primaria de radiación es un vector definido sobre la superficie del obstáculo respecto 

al tiempo dado como [101, 128]: 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ 〈 න൫ߎ௜௝ െ ௝൯݀ݒ௜ݒ଴ߩ ௝ܵ

ௌሺ೟ሻ

〉 

 

 

(3.1)
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Donde: 

௜௝ߎ    Esfuerzo tensorial de radiación acústica. 

݅	, ݆   Componentes de la dirección axial y lateral. 

  ଴ߩ Densidad del fluido. 

  ݒ Velocidad de la partícula. 

ܵሺ௧ሻ   Superficie de la partícula en cada instante de tiempo ݐ 

௝ܵ   Superficie lejos del límite de la partícula.  

 

Para un fluido Euleriano los esfuerzos tensoriales son: 

 

௜௝ߎ ൌ ௜௝ߜ݌ ൅  ௝ݒ௜ݒ଴ߩ

 

Donde: 

    ݌ Presion del medio fluido. 

௜௝ߜ     Delta de Kronecker. 

  ௜ݒ Velocidad de la partícula en la dirección i. 

 

La  presión  descrita  en  términos  de  la  velocidad  potencial  de  la  partícula,  con  elemento  de 

superficie ݀ܵ ൌ  en ߠ݀	߶݀	ߠ݊݁ݏଶݎ el  fluido  es  dado  por  medio  de  la  ecuación  (2.85)  en  la 

ecuación (3.1): 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ 〈 න ቈߩ଴߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖ ൅ ௩௜௦௖	ଶ,௡௢ߔ଴߲௧ߩ ൅
଴ߩ
2
หߔߘଵ,௡௢	௩௜௦௖ห

ଶ

ௌሺ೟ሻ

െ
଴ߩ
2ܿ଴

ଶ ൫߲௧ߔଵ,୬௢	௩௜௦௖൯
ଶ
቉ ݊݀ܵ〉 

 

3.2 Componentes de la presión de radiación acústica  

 

Los componentes de la presión de radiación acústica se pueden agrupar como: 

 

 Densidad de energía potencial. 

 Densidad de energía cinética. 

 Densidad de flux de momentum. 

(3.2)

(3.3)
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Donde la contribución de la energía cinética es negativa sobre la presión de radiación acústica y la 

de energía potencial es positiva, cuando la difracción del sonido por el obstáculo es despreciable y 

el  tamaño  del  obstáculo  está  lejos  de  los  valores  de  resonancia.  La  densidad  de  flux  de 

momentum se toma en cuenta en coordenadas de Lagrange. 

 

3.3 Fuerza de radiación acústica 

 

Las ondas acústicas generan disturbios en la posición de ciertas partículas y éstas ejercen fuerzas 

en  las partículas contiguas mientras se mueven. Bajo ciertas condiciones  las fuerzas acústicas en 

una onda acústica estacionaria pueden mover las partículas de una manera controlada [92]. 

La  fuerza de  radiación primaria  resulta del  gradiente de presión  creado por  la propagación no 

linear de la onda acústica: 

 

〈௣௥௜௠	௥௔ௗܨ〉 ൌ 〈 ሺܸ௧ሻ݌௔௖ú௦௧௜௖௔ሺ௥,௧ሻ〉 

 

La presión de  radiación  secundaria  resulta de  la presión mínima producida por  la disipación de 

energía cerca de cada burbuja resonante asociado con la localización de la burbuja.  

 

Las fuerzas acústicas de radiación se dividen en: 

 

 Fuerzas de radiación acústica primaria, generada por  la  interacción de una partícula y el 

campo primario de la onda acústica. 

 Fuerza de radiación acústica secundaria, generada por la interacción entre partículas y el 

campo de la onda dispersa.  

 

3.3.1 Fuerzas de radiación acústicas primarias  

 

La fuerza axial primaria en la dirección de propagación de la onda acústica estacionaria es la que 

conduce  casi  instantáneamente  las partículas hacia  los planos del nodo o  antinodo del  campo 

acústico aplicado.  

Esta  fuerza de radiación acústica primaria transversal agrega  las partículas en puntos  locales de 

densidad de energía acústica máxima de  los planos nodales de presión. Estos máximos pueden 

causar una distribución de amplitud no uniforme de la fuente, divergencia de la onda e influencia 

(3.4)
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sobre  la  frontera.  Las  fuerzas  primarias  resultan  del  gradiente  de  presión  creado  por  la 

propagación no linear de la onda acústica [19, 128]. 

 

Si el  campo ultrasónico es de  la  forma de una onda  acústica estacionaria, entonces  la presión 

acústica puede ser escrita: 

 

௔௖݌ ൌ  ሻݐሺ߱ݏ݋ܿ	ሻݔሺ݇݊݅ݏ	଴݌

 

Donde: 

      ଴݌   Amplitud de presión. 

    ݇ ൌ
ଶగ

ఒ
    Número de onda. 

    ߱ ൌ
ଶగ

்
    Velocidad angular. 

 

La señal acústica es ajustada a una resonancia definido por  la anchura del canal, generando una 

onda acústica estacionaria, ortogonal al flujo del canal. 

De acuerdo con la teoría de fuerza acústica presentada por Yosioka y Kawasima
 

la fuerza sobre la 

partícula puede ser expresada como [17, 24, 109]: 

 

௥௔ௗܨ ൌ ቈ
଴݌ߨ

ଶ
௖ܸߚ௪

ߣ2
቉ߔሺఉ,ఘሻ݊݅ݏሺ2݇ݔሻ 

  

Donde: 

  ௖ܸ     Volumen de la partícula. 

      ௪ߚ Compresibilidad. 

  λ     Longitud de onda ultrasónica del medio. 

   .ሺఉ,ఘሻ  Constante cuyo signo determina la dirección acústica de la fuerzaߔ

 

Cuando ߔሺఉ,ఘሻ es positivo  la  fuerza  tirará  la partícula hacia el nodo y cuando ߔሺఉ,ఘሻ es negativo 

hacia el anti‐nodo.  El factor ߔሺఉ,ఘሻ se obtiene de la expresión siguiente:  

 

ߔ ൌ
௖ߩ5 െ ௪ߩ2
௖ߩ2 ൅ ௪ߩ

െ
௖ߚ
௪ߚ

 

 

(3.5)

(3.6)

(3.7)
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Donde: 

  ,	௖ߩ ௖ߚ       Densidad y compresibilidad de la partícula. 

  ,	௪ߩ    ௪ߚ Densidad y compresibilidad del medio. 

  ௜ߚ ൌ
ଵ

஡೔	௖బ
మ   Compresibilidad. 

  ܿ଴      Velocidad del sonido en el material correspondiente. 

 

Para una dependencia espacial sinusoidal de  la presión de  radiación acústica,  la máxima  fuerza 

tiene como valor: 

 

௥,௠á௫ܨ ൌ ቆ
଴݌ߨ

ଶ
௖ܸߚ௪

ߣ2
ቇߔሺఉ,ఘሻ 

 

En  la  Tabla  3.1  se  da ܨ௥,௠á௫  para  diferentes  diámetros  de  partícula  asumiendo  que  están 

expuestos  a  la misma  amplitud  de  presión  acústica;  lo  cual  indica  la  reducción  en  la  fuerza 

acústica  con  la  disminución  del  tamaño  de  partícula.  La  reducción  tiene  que  ser  compensada, 

puede  ser  hecha  aumentando  la  frecuencia  del  campo  ultrasónico  (es  decir  disminuyendo  la 

anchura del canal de separación) así como el aumento de la amplitud de la señal de impulsión. La 

disminución de la concentración de la partícula resultará en gradientes más grandes de presión y 

de tal modo cada partícula experimentaría una fuerza más grande. 

 

Tabla 3.1: Fuerzas acústicas que actúan en partículas en un campo ultrasónico de 2 MHz 

  c (m/s) 
ρ x 103 

(kg/m3) 

ߚ ∗ 10ିଵ଴ 

(Pa‐1) 

Volumen Vc 

(m3) 
Φ 

Fuerza ܨ௥,௠á௫ 

(N) 

Agua  1497  0.997  4.48       

Poliamida 5 µm  2380  1.033  1.56  5.24 x 10‐16  0.69  4.93 ∗ 10ିଵଶ݌଴
ଶ 

Poliestireno 800 nm  2320  1.060  1.75  2.14 x 10‐18  0.67  2.00 ∗ 10ିଵସ݌଴
ଶ 

Poliestireno 400 nm  2320  1.060  1.75  2.68 x 10‐19  0.67  2.51 ∗ 10ିଵହ݌଴
ଶ 

Poliestireno 100 nm  2320  1.060  1.75  4.19 x 10‐21  0.67  3.93 ∗ 10ିଵ଻݌଴
ଶ 

 

Sin embargo, el aumento de  frecuencia y  la presión de radiación acústica están  limitados por  la 

localización del plano nodal.  Si  el  campo de presión  acústica  es muy  elevado  la onda  acústica 

estacionaria  va  desapareciendo,  esto  conduce  a  un  desarrollo  de  ondas  acústicas  lanas  en  el 

(3.8)
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microcanal  las  cuales  causan  las  corrientes  acústicas  y  la  cavitación,  lo  que  interrumpiría  el 

proceso de separación. En los experimentos la amplitud del voltaje y el modo de presión acústica, 

fue elegida por debajo de la cavitación [34, 159]. 

 

 

3.3.2 Fuerzas de radiación acústica secundarias  

 

La fuerza de radiación secundaria resulta de una mínima presión producida por  la disipación de 

energía, asociada con la localización de las partículas, cerca de la burbuja resonante lo cual genera 

una fuerza de interacción entre partículas. 

 

Cuando dos tipos de partículas en suspensión son expuestas a un campo ultrasónico, se produce 

una  dispersión  secundaria,  donde  cada  partícula  está  sujeta  a  ondas  acústicas  incidentes  y  a 

ondas  dispersas  de  la  otra  partícula.  La  condición  requerida  para  la  derivación  de  esta  fuerza 

específica es que la distancia entre las partículas sea mucho más pequeña que la longitud de onda 

acústica,  la fuerza secundaria de radiación entre dos esferas compresibles  idénticas en un plano 

de onda acústica estacionaria es descrita por la ecuación [83, 93,109].  

 

௦௘௖௨௡	௥௔ௗܨ ൌ ଺ܽߨ4 ൥
൫ߩ௣ െ ௠൯ߩ

ଶ
ሺ3ܿݏ݋ଶߠ െ 1ሻ

௠݀ସߩ6
ሺ௫ሻݒ
ଶ െ

߱ଶߩ௠൫ߚ௣ െ ௠൯ߚ
ଶ

9݀ଶ
ሺ௫ሻ݌
ଶ ൩ 

 

Donde: 

ܽ	     Radio de la partícula. 

݀	    Distancia desde el centro entre las partículas. 

 .Ángulo entre la línea central de partícula y dirección propagación de la onda    	ߠ

 .ሺ௫ሻ Velocidad del campo incidente no perturbado en la posición de las partículasݒ 

   .ሺ௫ሻ Presión del campo incidente no perturbado en la posición de las partículas݌

 

Donde un signo negativo significa que hay fuerza atractiva entre las partículas y un signo positivo 

una fuerza repulsiva.  

 

El primer término de la ecuación (3.9) es la contribución de dipolos dependiente de la orientación 

de  las  partículas  y  desaparece  en  los  nodos  de  velocidad ሺߠ ൌ 0଴ሻ y  el  segundo  término  es  la 

(3.9)
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contribución del monopolo  independiente de  la orientación de  la partícula y que desaparece en 

los nodos de presión ሺߠ ൌ 90଴ሻ.  La  influencia de  la  fuerza de  radiación  secundaria es pequeña 

comparada con la fuerza de radiación primaria axial.  

 

La fuerza primaria de radiación alinea las partículas sólidas y líquidas en un plano nodal lateral, en 

esta localización la contribución del dipolo domina la contribución del monopolo. 

Para ߠ ൌ 0଴ la  fuerza  depende  de  la  distancia  interpartícula,  para  distancias  pequeñas  está  es 

repulsiva y para distancias más grandes es atractiva. Para las partículas en fase gaseosa alineadas 

en  un  plano  antinodal  de  presión,  la  contribución  del monopolo  domina  la  contribución  del 

dipolo, y la fuerza es atractiva. Así la fuerza secundaria de radiación ayuda a reducir al mínimo los 

efectos  del  componente  lateral  de  la  fuerza  primaria  de  radiación  y  ayuda  en  la  alineación  y 

agregación de la partícula dentro de columnas en los nodos y antinodos de presión. 

 

La fuerza secundaria de radiación acústica será ൎ 10ିଵ଴ más pequeña que el componente axial de 

la  fuerza primaria de  radiación. Donde  la agregación de  la partícula ocurre, puede  ser asumido 

que las partículas están tocándose y bajo estas condiciones la fuerza secundaria de radiación será 

ൎ 10ିହ más pequeña que el componente axial de la fuerza primaria de radiación. 
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Tabla 3.2: Propiedades de Partículas [51]

Partícula   Tipo 

Diámetro

Ro 

(µm) 

Densidad 

 ଴ߩ

(g/cm3) 

Velocidad sonido 

co 

(m/s) 

Decafluorobutano a   Gas encap.  3.0 11.2x10‐3 100 

Aire   Gas no encap. 35.0 b 1.3 x10‐3 c 344 c 

Isobutano a   Gas encap.  9.0 130.0 x10‐3 d 120 d 

Isobutano a   Gas encap.  40.0 130.0 x10‐3 120 

Isopentano a   Gas encap.  30.0 135.0 x10‐3 100 

Poliestireno  Sólido   0.5 1.050 2500 c 

Poliestireno  Sólido  15.5 1.065 2500 c 

Poliestireno  Sólido  19.0 1.064 2500 c 

Maicena.   Sólido  N/A N/A N/A 

Glicerina   Líquido   N/A 1.260 c 1920 c 

Células  rojas  sangre/ 

solución isotónica (I)  
Biológico   4.0  1.099 f  1646 ±7 f 

Células rojas sangre / 

solución isotónica (II) 
Biológico   4.0  1.100 g  1600 h 

Células  rojas  sangre 

en plasma (I)  
Biológico   4.0  1.099 f  1631 f 

Células  rojas  sangre 

en plasma (II)  
Biológico   4.0  1.100 g  1600 h 

Células rojas sangre / 

solución hipotónica.  
Biológico   4.0  1.056f  1577±5 f 

 

a –Para gases no encapsulados, la densidad y velocidad del sonido están basados en una  

     composición de una capa de gas.  

b –Estimado vía inyección por jeringa. 

 c –Valores obtenidos de la Asociación de Ingenieros Especialistas. 

d –Valores usados de Pierce & Stevens (manufactura en 40 µm diámetro de isobutano).  

e –No usados en experimentos simples, mostrados solo por comparación. 

f –Valores obtenidos por Weiser.  

g –Valores obtenidos por Dintenfaus. 

h –Valores obtenidos por Wladminoff y Talbert. 

i –Todos los otros valores son obtenidos de los fabricantes. 
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 3.4 Fuerzas de radiación sobre objetos 

 

Las partículas dentro de una distribución de presión de onda acústica estacionaria experimentan 

una fuerza de radiación acústica que varía a lo largo de la dirección de propagación de la onda [39, 

42].  

La presión descrita en términos de la velocidad potencial de la partícula según la ecuación (2.85) 

con un elemento esférico de superficie ݀ܵ ൌ ଶܽߨ2  :en el fluido es ߠ݀ߠ݊݁ݏ

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ 〈 න ቈߩ଴ ൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ݐ߲
൰ ൅ ௩௜௦	ଶ,௡௢ߔ଴߲௧ߩ ൅

଴ߩ
2
หߔߘଵ,௡௢	௩௜௦ห

ଶ

ௌሺ೟ሻ

െ
଴ߩ
2ܿ଴

ଶ ൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ݐ߲
൰
ଶ

቉ . ݊݀ܵ〉 

 

La fuerza de radiación corregida en términos de segundo orden, es integrada sobre una pequeña 

superficie ܵ଴ en la vecindad de la partícula en un punto instantáneo: 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ 〈 න ଴ߩ ൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ݐ߲
൰ ݊݀ܵ

ௌሺ೟ሻ

〉 ൅ 〈න ଴ߩ ൬
௩௜௦	ଶ,௡௢ߔ߲

ݐ߲
൰ ݊݀ܵ

ௌబ

〉 ൅ 〈න
଴ߩ
2
หߔߘଵ,௡௢	௩௜௦ห

ଶ
݊݀ܵ

ௌబ

〉

െ 〈න
଴ߩ
2ܿ଴

ଶ ൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ݐ߲
൰
ଶ

݊݀ܵ
ௌబ

〉 

 

De  tal manera que si  la superficie de  la partícula es rígida e  inamovible el segundo  término del 

lado derecho de la ecuación es cero. 

El cambio de momentum en una porción del fluido en el tiempo en un volumen  ሺܸ௧ሻ siguiendo el 

teorema de transporte de Reynolds: 

 

݀
ݐ݀

නሺݒߩሻܸ݀
௏ሺ೟ሻ

ൌ ݈݅݉
ఋ௧→଴

቎
׬ ሺݒߩሻሺ௧ାఋ௧ሻܸ݀௏ሺ೟శഃ೟ሻ

െ ׬ ሺݒߩሻሺ௧ሻܸ݀௏ሺ೟ሻ

ݐߜ
቏ 

 

Rescribiendo el lado derecho de la expresión anterior: 

 

(3.10)

(3.11)

(3.12)
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݈݅݉
ఋ௧→଴

቎
׬ ሺݒߩሻሺ௧ାఋ௧ሻܸ݀௏ሺ೟శഃ೟ሻ

െ ׬ ሺݒߩሻሺ௧ାఋሻܸ݀௏ሺ೟ሻ
൅ ׬ ሺݒߩሻሺ௧ାఋ௧ሻܸ݀௏ሺ೟ሻ

െ ׬ ሺݒߩሻሺ௧ሻܸ݀௏ሺ೟ሻ

ݐߜ
቏ 

 

݈݅݉
ఋ௧→଴

቎
׬ ሺݒߩሻሺ௧ାఋ௧ሻܸ݀௏ሺ೟శഃ೟ሻ

െ ׬ ሺݒߩሻሺ௧ାఋሻܸ݀௏ሺ೟ሻ

ݐߜ
቏ ൅ න

߲ሺݒߩሻሺ௧ሻ
ݐ߲

ܸ݀
௏ሺ೟ሻ

 

 

Dado que el integrando es el mismo se puede cambiar el límite de integración: 

 

݈݅݉
ఋ௧→଴

቎
׬ ሺݒߩሻሺ௧ାఋ௧ሻܸ݀௏ሺ೟శഃ೟ሻି௏ሺ೟ሻ

ݐߜ
቏ ൅ න

߲ሺݒߩሻሺ௧ሻ
ݐ߲

ܸ݀
௏ሺ೟ሻ

 

 

El cambio de volumen en  función de  la velocidad normal saliente del elemento del  fluido y del 

elemento de superficie ݀ܵ: 

 

ܸ݀ ൌ .ݒ  ܵ݀	ݐߜ	݊

 

Insertando en la ecuación (3.12) las ecuaciones (3.13), (3.14), (3.15) y evaluando el límite ݐߜ → 0 

la ecuación (3.12) se reduce: 

 

݀
ݐ݀

නሺݒߩሻܸ݀
௏ሺ೟ሻ

ൌ නሺݒߩሻሺ௧ሻ	ݒ. ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

൅ න
߲ሺݒߩሻሺ௧ሻ

ݐ߲
ܸ݀

௏ሺ೟ሻ

 

 

Aplicando la ecuación (3.16) para el término de primer orden se tiene: 

 

݀
ݐ݀

න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ܸ݀
௏ሺ೟ሻ

ൌ න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻ	ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

൅ න
߲൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻ

ݐ߲
ܸ݀

௏ሺ೟ሻ

 

 

Si se supone una superficie ficticia fija exterior ܴ que encierra al  ሺܸ௧ሻ, entonces el  ሺܸ௧ሻ esta dentro 

de  esta  región  ficticia  fija ܴ y  al  cual  corresponde  una  superficie ܵሺ௧ሻ   interior  de  un  objeto 

deformable de un obstáculo la ecuación (3.17) se escribe como: 

(3.13)

(3.14)

(3.15)

(3.16)

(3.17)



76 
 

݀
ݐ݀

න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ܸ݀
௏ሺ೟ሻ

ൌ න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻ	ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

൅ න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻ	ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊	ܴ݀
ோ

൅ න ߲௧൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻܸ݀
௏ሺ೟ሻ

 

Como  la  superficie  ficticia ܴ es  fija  su  velocidad  normal  es  cero ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊ோ ൌ 0 y  sobre ܵሺ௧ሻ  

corresponde ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊ ൌ െݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊ௌሺ೟ሻ  cuyo signo es negativo por estar en dirección contraria 

al vector normal de  ሺܸ௧ሻ y ܵሺ௧ሻ esta dentro de  ሺܸ௧ሻ. Luego insertando la ecuación (2.49) en (3.18): 

 

݀
ݐ݀

න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ܸ݀
௏ሺ೟ሻ

ൌ െ න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻ	ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

െ න ௩௜௦ܸ݀	ଵ,௡௢݌ߘ
௏ሺ೟ሻ

 

 

Aplicando el teorema de Gauss en el segundo término del lado derecho de la ecuación (3.19): 

 

න ௩௜௦ܸ݀	ଵ,௡௢݌ߘ
௏ሺ೟ሻ

ൌ െ න .௩௜௦	ଵ,௡௢݌ ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

൅ න .௩௜௦	ଵ,௡௢݌ ݊	ܴ݀
ோ

 

 

݀
ݐ݀

න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ܸ݀
௏ሺ೟ሻ

ൌ െ න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻ	ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

൅ න .௩௜௦	ଵ,௡௢݌ ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

െ න .௩௜௦	ଵ,௡௢݌ ݊ோ	ܴ݀
ோ

 

 

Promediando la ecuación (3.21) se tiene: 

 

〈 න .௩௜௦	ଵ,௡௢݌ ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

〉 ൌ 〈 න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻ	ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

〉 

(3.18)

(3.19)

(3.20)

(3.21)

(3.22)
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Insertando la ecuación (2.66) en la ecuación (3.22): 

 

〈 න .௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ଴߲௧ߩ ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

〉 ൌ െ 〈 න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ሺ௧ሻ	ݒଵ,௡௢	௩௜௦. ݊	݀ܵ
ௌሺ೟ሻ

〉 

 

Entonces la ecuación (3.11) se expresa sobre la superficie ܵ଴  de un objeto suspendido cuyo límite 

de superficie se mueve en un campo acústico como: 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ െ 〈න൫ߩ଴ݒଵ,௡௢	௩௜௦൯ݒଵ,௡௢	௩௜௦݊݀ܵ
ௌబ

〉 ൅
଴ߩ
2
〈නหߔߘଵ,௡௢	௩௜௦ห

ଶ
݊݀ܵ

ௌబ

〉

െ
଴ߩ
2ܿ଴

ଶ 〈න൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯
ଶ
݊݀ܵ

ௌబ

〉 

 

 

3.5 Fuerza acústica sobre una esfera. 

 

En  la  ecuación  (3.24)  la  velocidad  de  primer  orden  no  viscoso  se  puede  expresar  como  una 

contribución de  la velocidad normal y tangencial en coordenadas esféricas  [40, 69, 127], en donde se 

desprecia el ángulo azimutal sobre el eje ߠ ൌ 0: 

 

݀ܵ ൌ ߶݀ߠ݀ߠ݊݁ݏଶݎ ൌ 2πݎଶߠ݀ߠ݊݁ݏ 

 

௩௜௦	ଵ,௡௢ݒ ൌ ݎ௡௢௥௠௔௟̂ݒ ൅ ෠ߠ௧௔௡௚௘௡௖௜௔௟ݒ ൌ ݎ௥̂ݒ ൅  ෠ߠఏݒ

 

 

 

(3.23)

 

(3.24)

(3.25)

(3.26)
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〈௥௔ௗܨ〉 ൌ െ2ݎߨ଴
ଶߩ଴ 〈න ݎ௥̂ݒൣ	 ൅ ߠ݀	ߠ݊݁ݏ	ሻݖ௥̂ݒ෠൧ሺߠఏݒ

ଶగ

଴

〉 ൅ ଴ݎߨ
ଶߩ଴ 〈න หߔߘଵ,௡௢	௩௜௦ห

ଶ
ߠ݀	ߠ݊݁ݏ	ߠݏ݋ܿ	

ଶగ

଴

〉

െ
଴ݎߨ

ଶߩ଴
ܿ଴
ଶ 〈න ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯

ଶ
ߠ݀	ߠ݊݁ݏ	ߠݏ݋ܿ

ଶగ

଴

〉 

 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ െ2ݎߨ଴
ଶߩ଴ 〈න ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ௥ଶݒ

ଶగ

଴

〉 ൅ ଴ݎߨ2
ଶߩ଴ 〈න ߠ݀		ߠଶ݊݁ݏఏݒ௥ݒ

ଶగ

଴

〉

൅ ଴ݎߨ
ଶߩ଴ 〈න หߔߘଵ,௡௢	௩௜௦ห

ଶ
ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉

െ
଴ݎߨ

ଶߩ଴
ܿ଴
ଶ 〈න ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯

ଶ
ߠ݀ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉 

El vector gradiente de una función escalar en coordenadas polares esféricas está definido: 

 

ߘ ൌ ݎ̂
߲
ݎ߲

൅
෠ߠ

ݎ
߲
ߠ߲

൅
߶෠

ߠ݊݁ݏݎ
߲
߲߶

 

 

Insertando la ecuación (3.28) en (3.27) y con la ecuación (2.62) se tiene: 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ െ2ݎߨ଴
ଶߩ଴ 〈න ቈ൬

௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲
ݎ߲

൰
ଶ

቉
௥ୀ௥బ

ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉 ൅ ଴ݎߨ2
ଶ 〈න ߠ݀		ߠଶ݊݁ݏఏݒ௥ݒ

ଶగ

଴

〉

൅ ଴ݎߨ
ଶߩ଴ 〈න ቈ൬

௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲
ݎ߲

൰
ଶ

൅
1
ଶݎ
൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ߠ߲
൰
ଶ

቉
௥ୀ௥బ

ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉

െ
଴ݎߨ

ଶߩ଴
ܿ଴
ଶ 〈න ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯

ଶ
ߠ݀ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉 

 

 

(3.27)

(3.28)

 

(3.29)
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〈௥௔ௗܨ〉 	ൌ 		

ۏ
ێ
ێ
ێ
ێ
ێ
ێ
ێ
ێ
ێ
ێ
ێ
ۍ
െ	ݎߨ଴

ଶߩ଴ 〈න ቈ൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ݎ߲
൰
ଶ

቉
௥ୀ௥బ

ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉																			

൅2ݎߨ଴
ଶߩ଴ 〈න ൤൬

௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲
ݎ߲

൰
1
ݎ
൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ߠ߲
൰൨
௥ୀ௥బ

ߠ݀		ߠଶ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉

൅			ݎߨ଴
ଶߩ଴ 〈න ቈ

1
ଶݎ
൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ߠ߲
൰
ଶ

቉
௥ୀ௥బ

ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉														

െ			
଴ݎߨ

ଶߩ଴
ܿ଴
ଶ 〈න ൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯

ଶ
ߠ݀ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉																																	
ے
ۑ
ۑ
ۑ
ۑ
ۑ
ۑ
ۑ
ۑ
ۑ
ۑ
ۑ
ې

 

 

De donde se puede identificar cada término de la ecuación (3.29) como: 

 

〈௥ܨ〉 ൌ െݎߨ଴
ଶߩ଴ 〈න ቈ൬

௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲
ݎ߲

൰
ଶ

቉
௥ୀ௥బ

ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ	

ଶగ

଴

〉 

 

 

〈ఏ௥ܨ〉 ൌ ଴ݎߨ2 ଴ߩ 〈න ൤൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ݎ߲
൰ ൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ߠ߲
൰൨
௥ୀ௥బ

ߠ݀	ߠଶ݊݁ݏ	

ଶగ

଴

〉 

 

 

〈ఏܨ〉 ൌ ଴ߩߨ 〈න 	ቈ൬
௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲

ߠ߲
൰
ଶ

቉
௥ୀ௥బ

ߠ݀		ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉 

 

Y el cuarto término se puede expresar como la contribución de t: 

 

〈௧ܨ〉 ൌ െ
଴ݎߨ

ଶߩ଴
ܿ଴
ଶ 〈න ቈ൬

௩௜௦	ଵ,௡௢ߔ߲
ݐ߲

൰
ଶ

቉
௥ୀ௥బ

ߠ݀		ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉 

 

La fuerza promedio sobre la partícula esférica resulta: 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ 〈௥ܨ〉 ൅ 〈ఏܨ〉 ൅ 〈ఏ௥ܨ〉 ൅  〈௧ܨ〉

 

Considerando la ecuación de Helmholtz [40] en coordenadas esféricas bajo simetría axial: 

(3.30)

(3.31)

(3.32)

(3.33)

(3.34)
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ሺ௥,ఏሻߔଶߘ ൅ ݇ଶ ሺ௥,ఏሻߔ ൌ 0 

 

1
ଶݎ

߲
ݎ߲
൬ݎଶ

ሺ௥,ఏሻߔ߲

ݎ߲
൰ ൅

1
ଶݎ
൤
1

ߠ݊݁ݏ
߲
ߠ߲

൬ߠ݊݁ݏ
ሺ௥,ఏሻߔ߲

ߠ߲
൰൨ ൅ ݇ଶ ሺ௥,ఏሻߔ ൌ 0 

 

Separando  variables  por ߔሺ௥,ఏሻ ൌ ܴሺ௥ሻܲሺఏሻ y  denotando  por ߣ௖  la  constante  de  separación  se 

obtiene: 

 

݀
ݎ݀

൬ݎଶ
ܴ݀
ݎ݀
൰ ൅ ൫݇ଶ ଶݎ െ ௖ߣ ൯ܴ ൌ 0 

 

1
ߠ݊݁ݏ

݀
ߠ݀

൬ߠ݊݁ݏ
݀ܲ
ߠ݀
൰ ൅ ௖ߣ ܲ ൌ 0 

 

ሺ1 െ ଶሻݓ
݀ଶܲ
ଶݓ݀ െ ݓ2

݀ܲ
ݓ݀

൅ ௖ߣ ܲ ൌ 0 

 

La  primera  ecuación  conduce  a  las  funciones  esféricas  de  Bessel  y  la  segunda  ecuación  a  los 

polinomios de Legendre donde se ha remplazado ݓ ൌ  .ߠݏ݋ܿ

 

Si el polinomio de Legendre se plantea como una serie de la forma: 

 

ܲሺ௪ሻ ൌ ௥ݓ ෍ܽ௞ݓ௞

ஶ

௞ୀ଴

 

 

Luego elaborando cada término de la ecuación (3.39): 

 

݀ܲሺ௪ሻ
ݓ݀

ൌ ௞ݓ௥ିଵ෍ܽ௞ݓ	ݎ

ஶ

௞ୀ଴

൅ ௥ݓ ෍݇ܽ௞ݓ௞ିଵ

ஶ

௞ୀଵ

 

 

 

ሺ1 െ ଶሻݓ
݀ܲሺ௪ሻ
ݓ݀

ൌ ௞ݓ௥ିଵ෍ܽ௞ݓݎ

ஶ

௞ୀ଴

൅ ௥ݓ ෍݇ܽ௞

ஶ

௞ୀଵ

௞ିଵݓ െ ௞ݓ௥ାଵ෍ܽ௞ݓݎ

ஶ

௞ୀ଴

െ ௥ݓ ෍݇ܽ௞ݓ௞ାଵ

ஶ

௞ୀଵ

 

 

 (3.35)

(3.36)

(3.37)

(3.38)

(3.39)

(3.40)
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݀
ݓ݀

൤ሺ1 െ ଶሻݓ
݀ܲሺ௪ሻ
ݓ݀

൨

ൌ ݎሺݎ െ 1ሻݓ௥ିଶ෍ܽ௞ݓ௞

ஶ

௞ୀ଴

൅ ௥ିଵ෍݇ܽ௞ݓݎ

ஶ

௞ୀଵ

௞ିଵݓ ൅ ௥ିଵ෍݇ܽ௞w௞ିଵݓݎ

ஶ

௞ୀଵ

൅ ௥ݓ ෍݇ሺ݇ െ 1ሻܽ௞

ஶ

௞ୀଵ

௞ିଶݓ െ ݎሺݎ ൅ 1ሻݓ௥ ෍ܽ௞

ஶ

௞ୀ଴

௞ݓ െ ௥ାଵ෍݇ܽ௞ݓݎ

ஶ

௞ୀଵ

௞ିଵݓ

െ ௥ିଵ෍݇ܽ௞ݓݎ

ஶ

௞ୀଵ

௞ାଵݓ െ ௥ݓ ෍݇ሺ݇ ൅ 1ሻܽ௞ݓ௞

ஶ

௞ୀଵ

 

 

Remplazando en la ecuación diferencial y extendiendo sobre términos de igual potencia: 

 

ݎሺݎ െ 1ሻܽ଴ ൌ 0 

 

ݎሺݎ ൅ 1ሻܽଵ ൌ 0 

 

ሾݎሺݎ െ 1ሻ ൅ ሺ݇ݎ2 ൅ 2ሻ ൅ ሺ݇ ൅ 1ሻሺ݇ ൅ 2ሻሿܽ௞ାଶ ൌ ݎሺݎൣ ൅ 1ሻ െ ௖ߣ ൅ 2ሺݎ ൅ 1ሻ݇ ൅ ݇ሺ݇ െ 1ሻ൧ܽ௞ 

 

⇒ 

ܽ௞ାଶ ൌ
ሺ݇ ൅ ሻሺ݇ݎ ൅ ݎ ൅ 1ሻ െ ௖ߣ
ሺ݇ ൅ ݎ ൅ 1ሻሺ݇ ൅ ݎ ൅ 2ሻ ൅ ݎ

ܽ௞ 

 

La relación de recurrencia para ܽ௞ es posible cuando 	ߣ௖ ൌ ݈ሺ݈ ൅ 1ሻ, si ݎ ൌ 0: 

 

ܽ௞ାଶ ൌ
ሺ݇ሻሺ݇ ൅ 1ሻ െ ݈ሺ݈ ൅ 1ሻ

ሺ݇ ൅ 1ሻሺ݇ ൅ 2ሻ
ܽ௞ 

 

De modo que la serie resulta: 

 

ܲ௟ሺ௪ሻ ൌ ෍
ሺെ1ሻ௞ሺ2݈ െ 2݇ሻ!

2௟݇! ሺ݈ െ ݇ሻ! ሺ݈ െ 2݇ሻ!
௟ିଶ௞ݓ

௄ୀ
௟
ଶ ௣௔௥௔	௟	௣௔௥

௄ୀ
௟ିଵ
ଶ ௣௔௥௔	௟	௜௠௣௔௥

௞ୀ଴

 

 

En la ecuación (3.37) cambiando la variable ݐ ൌ ௖ߣ  y ݎ݇ ൌ ݈ሺ݈ ൅ 1ሻ se tiene: 

(3.41)
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݀
ݐ݀
൬ݐଶ

ܴ݀
ݐ݀
൰ ൅ ሾݐଶ െ ݈ሺ݈ ൅ 1ሻሿܴ ൌ 0 

 

Si la solución es de la forma: 

ܴ ൌ  ఔሺ௧ሻܬ௣ݐ

 

Sustituyendo en la ecuación diferencial se tiene: 

 

ఔᇱᇱܬଶݐ ൅ ሾ2݌ ൅ 2ሿݐ	ܬఔᇱ ൅ ሾݐଶ ൅ ݌ሺ݌ ൅ 1ሻ െ ݈ሺ݈ ൅ 1ሻሿ	ܬఔ ൌ 0 

 

Ecuación que se asemeja a la ecuación de Bessel si 2݌ ൅ 2 ൌ ݌ ⇒ 1 ൌ െ1/2 

 

ఔᇱᇱܬଶݐ ൅ ఔᇱܬ	ݐ ൅ ቂݐଶ െ ଵ
ସ
െ ݈ሺ݈ ൅ 1ሻቃ ఔܬ	 ൌ 0 

 

Si se restringe en la ecuación anterior ߥଶ ൌ ݈ሺ݈ ൅ 1ሻ ൅ ߥ ⇒  1/4 ൌ േሺ݈ ൅ 1/2ሻ. 

 

Luego las soluciones linealmente independientes para ܴ son de la forma: 

 

ܴଵ ൎ
1

ݐ√
൫௟ାభమ൯ሺ೟ሻܬ

 

 

ܴଶ ൎ
1

ݐ√
൫ି௟ିభమ൯ሺ೟ሻܬ

 

 

Cuyas  soluciones  originan  funciones  esféricas  de  Bessel  de  primer  y  segundo  orden  cuya 

definición estándar es: 

 

      ݆௟ሺ௧ሻ ൎ ቀగ
ଶ௧
ቁ
ଵ/ଶ

൫௟ାభమ൯ሺ೟ሻܬ
        Función esférica de Bessel. 

 

      ݊௟ሺ௧ሻ ൌ ሺെ1ሻ௟ାଵ ቀ
గ

ଶ௧
ቁ
ଵ/ଶ

൫ି௟ିభమ൯ሺ೟ሻܬ
    Función esférica de Newman. 

 

La solución general de la ecuación de Helmholtz resulta entonces de la forma: 

 

 (3.42)

(3.43)

 (3.44) 

(3.45)
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ሺ௥,ఏሻߔ ൌ෍ൣܣ௟݆௟ሺ௞௥ሻ ൅ ௟݊௟ሺ௞௥ሻ൧ܤ
௟ୀ଴

ܲ௟ሺ௖௢௦ఏሻ 

 

 

3.6 Modelo del potencial acústico sobre una esfera. 

 

Como el potencial de velocidad en el interior de la partícula esférica es de naturaleza más simple 

que el potencial en su superficie exterior, el potencial de velocidad de onda ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖  se rescribe 

como la suma de velocidades potenciales incidente y dispersa [40, 127]: 

 

௩௜௦௖	ଵ,௡௢ߔ ൌ ௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘ߔ ൅  ௗ௜௦௣௘௥௦௔ߔ

 

Luego se puede expresar las velocidades potenciales incidente y dispersa como una suma infinita 

del producto de  la  función  esférica de Bessel,  la  función  esférica de Hankel  y  el polinomio de 

Legendre como: 

 

௜௡௖ߔ ൌ ଴෍ሺ2݊ߔ ൅ 1ሻሺെ݅ሻ௡݆௡ሺ௞௥ሻ

ஶ

௡ୀ଴

ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ݁௜ఠ௧ 

 

ௗ௜௦௣ߔ ൌ ଴෍ሺ2݊ߔ ൅ 1ሻሺെ݅ሻ௡ܥ௡

ஶ

௡ୀ଴

݄௡ሺ௞௥ሻ
ሺଶሻ ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ݁௜ఠ௧ 

 

݄௡
ሺଶሻ ൌ ݆௡ሺ௭ሻ െ ݅	݊௡ሺ௭ሻ 

Donde: 

    ଴ߔ Amplitud de velocidad potencial del plano de onda incidente. 

  ௡ܲ   Polinomio de Legendre. 

  ݇   Número de onda. 

  ݄௡
ሺଶሻ

   Función esférica de Hankel de segunda clase. 

    ݆௡    Función de Bessel esférica de orden ݊. 

    ݊௡ሺ௭ሻ   Función esférica de Newmann de orden n. 

      ௡ܥ Coeficiente de la onda acústica dispersa nth parcial. 

 

(3.46)

(3.47)

(3.48)

(3.49)
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De  las ecuaciones  (3.48) y  (3.49)  se puede deducir por  la ecuación  (2.66)  las expresiones de  la 

presión de onda incidente y la presión acústica dispersa son respectivamente de la forma: 

 

௜ܲ௡௖ ൌ ଴ܲ ෍ሺ2݊ ൅ 1ሻሺെ݅ሻ௡݆௡ሺ௞௥ሻ

ஶ

௡ୀ଴

ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ݁௜ఠ௧ 

 

ௗܲ௜௦௣ ൌ ଴ܲ ෍ሺ2݊ ൅ 1ሻሺെ݅ሻ௡ܥ௡

ஶ

௡ୀ଴

݄௡ሺ௞௥ሻ
ሺଶሻ ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ݁௜ఠ௧ 

 

Similarmente  con  las  ecuaciones  (2.62),  (2.66),  (3.48)  y  (3.49)  el  componente  radial  de 

desplazamiento de la onda incidente y dispersa en la partícula resulta ൫ߘ ൌ ௥߲ ൅
భ
ೝ
߲ఏ൯: 

 

௜௡௖,௥ݒ ൌ
଴ܲ݇

߱ ߩ
෍ሺ2݊ ൅ 1ሻሺെ݅ሻ௡
ஶ

௡ୀ଴

݆௡ሺ௞௥ሻ
ᇱ ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ݁௜ఠ௧ 

 

ௗ௜௦௣,௥ݒ ൌ
଴ܲ݇

߱ ߩ
෍ሺ2݊ ൅ 1ሻሺെ݅ሻ௡ܥ௡

ஶ

௡ୀ଴

݄௡ሺ௞௥ሻ
ሺଶሻᇱ ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ݁௜ఠ௧ 

 

Se puede escribir  la velocidad de desplazamiento en el  fluido como ݒ ൌ െߔߘ ൅  థ, el cualܣ	ݔ	ߘ

está asociado con la onda compresional y de cizalla. Estos potenciales son de la forma: 

 

ߔ ൌ ෍ܽ௡݆௡ሺ௞భ௥ሻ

ஶ

௡ୀ଴

ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ 

 

థܣ ൌ ෍ܾ௡݆௡ሺ௞మ௥ሻ

ஶ

௡ୀ଴

߲ఏܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ 

 

Luego de estas dos ecuaciones se puede derivar: 

 

௥ݒ ൌ െ෍ ൤ܽ௡݇ଵ݆௡ሺ௞భ௥ሻ
ᇱ ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ ൅

ܾ௡
ݎ
݆௡ሺ௞మ௥ሻ߲ఏ

ଶܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ൨

ஶ

௡ୀ଴

 

 

(3.50)

(3.51)

(3.52)

(3.53)

(3.54)

(3.55)

(3.56)
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ఏݒ ൌ െ෍ ቂ
ܽ௡
ݎ
݆௡ሺ௞భ௥ሻ߲ఏܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ െ ܾ௡݇ଶ ݆௡ሺ௞మ௥ሻ

ᇱ ߲ఏ ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻቃ

ஶ

௡ୀ଴

 

 

En la superficie de la partícula esférica las condiciones límite son: 

 

C. L. 1: La presión que ejerce el fluido sobre la superficie de la partícula esférica y el componente 

normal del esfuerzo en la superficie de la esfera son iguales en  ݎ ൌ  :଴ݎ

 

௜ܲ௡௖ ൅ ௗܲ௜௦௣ ൌ െ߬௥௥  

 

߬௥௥ ൌ ଵߩ2 ܿଶ
ଶ ൤ቀ

ߪ
1 െ ߪ2

ቁߘ. ሺെߘ߶ሻ ൅
௥ݒ߲
ݎ߲

൨ 

 

Donde: 

ߪ ൌ 	
ଶିሺ௖భ/௖మሻమ

ଶሾଵିሺ௖భ/௖మሻమሿ
ൌ Relación de Poisson´s. 

ܿଵ ൌ Velocidad de onda compresional en la esfera del material. 

ܿଶ ൌ Velocidad de onda de cizalla en la esfera del material. 

ଵߩ ൌ Densidad de la esfera del material. 

݇௜ ൌ 	߱/ܿ௜  = Número de onda. 

߱ ൌ ݂ߨ2 ൌ  Frecuencia angular. 

 

C. L. 2: El componente normal de desplazamiento del fluido es igual al componente de velocidad 

de desplazamiento de la esfera en la interface ݎ ൌ  :଴ݎ

 

௥ݒ ൌ ௜௡௖,௥ݒ ൅ ௗ௜௦௣,௥ݒ  

 

C. L. 3: El componente del esfuerzo  tangencial  (shearing  stress) en  la  superficie de  la esfera es 

cero	ݎ ൌ  :଴ݎ

 

߬௥ఏ ൌ ߬௥థ ൌ 0 

 

߬௥ఏ ൌ ߤ ൤
ఏݒ߲
ݎ߲

െ
ఏݒ
ݎ
൅
1
ݎ
௥ݒ߲
ߠ߲

൨ 

(3.57)

(3.58)

(3.59)

(3.60)

(3.61)

(3.62)
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߬௥థ ൌ ߤ ቈ
1

ߠ݊݁ݏ	ݎ
௥ݒ߲
ߠ߲

൅
థݒ߲
ݎ߲

െ
థݒ
ݎ
቉ 

 

Aplicando las condiciones límite el coeficiente de la onda acústica dispersa ܥ௡ resulta: 

 

௡ܥ ൌ െ
௡݆௡ሺ௫ሻܨ െ ௡ሺ௫ሻ݆ݔ

ᇱ

௡݄௡ሺ௫ሻܨ
ሺଶሻ െ ௡ሺ௫ሻ݄ݔ

ሺଶሻᇱ  

 

Donde: 

௜ݔ ൌ ݇௜	ݎ଴  

 

݆௡ሺ௫ሻ
ᇱ ൌ

߲݆௡ሺ௫ሻ
ݔ߲

 

 

݄௡ሺ௫ሻ
ሺଶሻᇱ ൌ

߲݆௡ሺ௫ሻ
ݔ߲

െ ݅
߲݊௡ሺ௫ሻ
ݔ߲

 

 

௡ܨ ൌ
ଶݔ
ଶ

2

௙ߩ
௣ߩ

		

ଵ݆௡ሺ௫భሻݔ
ᇱ

ଵ݆௡ሺ௫భሻݔ
ᇱ െ ݆௡ሺ௫భሻ

െ
2݊ሺ݊ ൅ 1ሻ݆௡ሺ௫మሻ

ሺ݊ ൅ 2ሻሺ݊ െ 1ሻ݆௡ሺ௫మሻ ൅ ଶݔ
ଶ݆௡ሺ௫మሻ
ᇱᇱ

ሺ1ߪଵൣݔ െ ሻ݆௡ሺ௫భሻെ݆௡ሺ௫భሻߪ2
ᇱᇱ ൧

ଵ݆௡ሺ௫భሻݔ
ᇱ െ ݆௡ሺ୶భሻ

െ
2݊ሺ݊ ൅ 1ሻൣ݆௡ሺ௫మሻ ൅ ଶݔ ݆௡ሺ௫మሻ

ᇱ ൧
ሺ݊ ൅ 2ሻሺ݊ െ 1ሻ݆௡ሺ௫మሻ ൅ ଶݔ

ଶ݆௡ሺ௫మሻ
ᇱᇱ

 

 

Desarrollando la función esférica de Hankel de segundo orden en el denominador de la ecuación 

(3.64) y multiplicando por su conjugada: 

 

௡ܥ ൌ
െൣܨ௡݆௡ሺ௫ሻ െ ௡ሺ௫ሻ݆ݔ

ᇱ ൧
ଶ
൅ ሺെ݅ሻൣܨ௡݆௡ሺ௫ሻ െ ௡ሺ௫ሻ݆ݔ

ᇱ ൧ൣܨ௡݊௡ሺ௫ሻ െ ௡ሺ௫ሻ݊ݔ
ᇱ ൧

௡݆௡ሺ௫ሻܨൣ െ ௡ሺ௫ሻ݆ݔ
ᇱ ൧

ଶ
൅ ௡݊௡ሺ௫ሻܨൣ െ ௡ሺ௫ሻ݊ݔ

ᇱ ൧
ଶ ൌ ௡ߙ ൅  ௡ߚ݅

 

El potencial de velocidad en el interior de la partícula esférica en la ecuación (3.47) resulta: 

 

௩௜௦௖	ଵ,௡௢ߔ ൌ ଴෍ሺ2݊ߔ ൅ 1ሻሺെ݅ሻ௡ൣܷ௡ሺ௞௥ሻ ൅ ݅ ௡ܸሺ௞௥ሻ൧

ஶ

௡ୀ଴

ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ݁௜ఠ௧ 

 

 (3.63)

(3.64)

 (3.65) 

(3.66)

(3.67)

(3.68)

(3.69)

(3.70)
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ܷ௡ሺ௞௥ሻ ൌ ሺ1 ൅ ௡ሻ݆௡ሺ௞௥ሻߙ ൅  ௡݊௡ሺ௞௥ሻߚ

 

௡ܸሺ௞௥ሻ ൌ ௡݆௡ሺ௞௥ሻߚ െ  ௡݊௡ሺ௞௥ሻߙ

 

Donde la parte real de la ecuación (3.70): 

 

ܴ݁൛ߔଵ,௡௢	௩௜௦௖ൟ ൌ ଴෍ሺ2݊ߔ ൅ 1ሻܴ݁ሼܴ௡ሽ
ஶ

௡ୀ଴

ܲ௡ሺ௖௢௦ఏሻ 

 

ܴ௡ ൌ ൛ሺെ݅ሻ௡ൣܷ௡ሺ௞௥ሻ ൅ ݅ ௡ܸሺ௞௥ሻ൧݁௜ఠ௧ൟ 

 

Como  la  distribución  acústica  es  axialmente  simétrica  con  respecto  a  la  dirección  θ,  en  las 

ecuaciones (3.30), (3.31), (3.32), (3.33) realizando el cambio de variable ߤ ൌ  :se tiene ߠݏ݋ܿ

 

〈௥ܨ〉 ൌ െݎߨ଴
ଶߩ௙ 〈 න൫ ௥߲ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯௥ୀ௥బ

ଶ
ߤ݀	ߤ

ଵ

ିଵ

〉 

 

〈ఏܨ〉 ൌ ଴௙ߩߨ 〈 න 	൫ ఓ߲ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯
ଶ
ሺ1 െ ߤ݀	ߤଶሻߤ

ଵ

ିଵ

〉 

 

〈ఏ௥ܨ〉 ൌ െ2ݎߨ଴ ௙ߩ 〈 න൫ ௥߲ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯൫ ఓ߲ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯	ሺ1 െ ߤ݀	ଶሻߤ

ଵ

ିଵ

〉 

 

〈௧ܨ〉 ൌ െ
଴ݎߨ

ଶߩ௙
ܿ଴
ଶ 〈 න൫߲௧ߔଵ,௡௢	௩௜௦൯

ଶ
ߤ݀	ߤ

ଵ

ିଵ

〉 

 

Remplazando la ecuación (3.73) en (3.75), (3.76), (3.77), (3.78) se tendrá: 

 

〈௥ܨ〉 ൌ െݎߨ଴
ଶߩ௙ 〈 න൭ߔ଴෍ሺ2݊ ൅ 1ሻሼܴ௡ᇱ ሽ

ஶ

௡ୀ଴

ܲ௡ሺఓሻ൱
௥ୀ௥బ

ଶ

ߤ݀	ߤ

ଵ

ିଵ

〉 

 

(3.71)

(3.72)

(3.73)

(3.74)

 (3.75)

(3.76)

(3.77)

(3.78)

(3.79)
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Desarrollando la sumatoria se tiene la forma siguiente: 

 

〈௥ܨ〉 ൌ െݎߨ଴
ଶߩ௙ 〈 නሺ݇ߔ଴ሻଶ෍ 2ሺ2݊ ൅ 1ሻሺ2ሺ݊ ൅ 1ሻ ൅ 1ሻܴ௡ᇱ ܴ௡ାଵ

ᇱ ܲ௡ሺఓሻ	

ஶ

௡ୀ଴

ܲ௡ାଵሺఓሻߤ	ߤ݀

ଵ

ିଵ

〉 

 

Asociando la identidad del polinomio de Legendre: 

 

නߤ

ଵ

ିଵ

ܲ௡ሺఓሻܲ௟ሺఓሻ݀ߤ ൌ

ە
ۖ
۔

ۖ
ۓ

2ሺ݈ ൅ 1ሻ
ሺ2݈ ൅ 1ሻሺ2݈ ൅ 3ሻ

, ݊		݋݀݊ܽݑܿ ൌ ݈ ൅ 1

2݈
ሺ2݈ െ 1ሻሺ2݈ ൅ 3ሻ

, ݊		݋݀݊ܽݑܿ ൌ ݈ െ 1

				0			 														 ݋ݎݐ݋

 

 

〈௥ܨ〉 ൌ െݎߨ଴
ଶߩ௙ሺ݇ߔ଴ሻଶ 〈෍ 2ሺ2݊ ൅ 1ሻሺ2ሺ݊ ൅ 1ሻ ൅ 1ሻܴ௡ᇱ ܴ௡ାଵ

ᇱ 2ሺ݊ ൅ 1ሻ
ሺ2݊ ൅ 1ሻሺ2݊ ൅ 3ሻ

ஶ

௡ୀ଴

〉 

 

〈௥ܨ〉 ൌ െ4ݎߨ଴
ଶߩ௙ሺ݇ߔ଴ሻଶ෍ሺ݊ ൅ 1ሻ

ஶ

௡ୀ଴

〈ܴ௡ᇱ ܴ୬ାଵ
ᇱ 〉 

 

Usando las siguientes ecuaciones promediadas en el tiempo: 

 

〈ܴ௡ ܴ௡ାଵ〉 ൌ
1
2
൫ܷ௡ ௡ܸାଵ െ ௡ܸ ܷ௡ାଵ൯ 

 

〈ܴ௡ᇱ ܴ௡ାଵ
ᇱ 〉 ൌ

1
2
ሺܷ௡ᇱ ௡ܸାଵ

ᇱ െ ௡ܸ
ᇱܷ௡ାଵ

ᇱ ሻ 

 

〈ܴ௡ ܴ௡ାଵ
ᇱ 〉 ൌ

1
2
൫ܷ௡ ௡ܸାଵ

ᇱ െ ௡ܸ ܷ௡ାଵ
ᇱ ൯ 

 

〈ܴ௡ᇱ ܴ௡ାଵ〉 ൌ
1
2
൫ܷ௡ᇱ ௡ܸାଵ െ ௡ܸ

ᇱܷ௡ାଵ൯ 

 

Remplazando la ecuación (3.85) en la ecuación (3.82) resulta: 

 

〈௥ܨ〉 ൌ െ2ߩߨ௙൫݇ݎ଴ ൯
ଶ
଴ߔ
ଶ෍ሺ݊ ൅ 1ሻ

ஶ

௡ୀ଴

ሺܷ௡ᇱ ௡ܸାଵ
ᇱ െ ௡ܸ

ᇱܷ௡ାଵ
ᇱ ሻ 

 (3.80)

(3.81)

(3.82)

(3.83)

(3.84)

(3.85)

(3.86)

(3.87)
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Similarmente se pueden obtener: 

〈ఏܨ〉 ൌ ଴ߔ௙ߩߨ2
ଶ෍ ݊ሺ݊ ൅ 1ሻሺ݊ ൅ 2ሻ

ஶ

௡ୀ଴

൫ܷ௡ ௡ܸାଵ െ ௡ܸ U௡ାଵ൯ 

 

〈௥ఏܨ〉 ൌ ଴ݎ௙൫݇ߩߨ2 ൯ ଴ߔ
ଶ෍ൣ݊ሺ݊ ൅ 1ሻ൫ܷ௡ ௡ܸାଵ

ᇱ െ ௡ܸ ܷ௡ାଵ
ᇱ ൯

ஶ

௡ୀ଴

െ ሺ݊ ൅ 1ሻሺ݊ ൅ 2ሻ൫ܷ௡ᇱ ௡ܸାଵ െ ௡ܸ
ᇱܷ௡ାଵ൯൧ 

 

〈௧ܨ〉 ൌ െ2ߩߨ௙൫݇ݎ଴ ൯
ଶ
଴ߔ
ଶ෍ሺ݊ ൅ 1ሻ

ஶ

௡ୀ଴

൫ܷ௡ ௡ܸାଵ െ ௡ܸ ܷ௡ାଵ൯ 

 

La fuerza de radiación acústica sobre una partícula esférica promediada en el tiempo resulta: 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ 〈௥ܨ〉 ൅ 〈ఏܨ〉 ൅ 〈௥ఏܨ〉 ൅  〈௧ܨ〉

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(3.88)

(3.89)

(3.90)

(3.91)
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CAPITULO IV 

 

Corrientes acústicas 

 

Las altas  intensidades acústicas pueden  también  inducir el movimiento del  fluido vía corrientes 

acústicas. Las corrientes acústicas son de  larga escala y son generados por  la atenuación de una 

onda acústica. Una  típica corriente geométrica que  fluye en  la cavidad es de carácter rotatorio, 

tiene una dirección en el eje de  la  cavidad  y otra dirección  cerca del  límite de  la  cavidad  y  su 

magnitud puede variar varios centímetros por segundo. Si el movimiento del  fluido es bastante 

grande,  la  fuerza de  fricción viscosa puede exceder  la  fuerza de  radiación acústica y destruir  la 

separación  [83, 96]. En este capítulo se utilizaran  las ecuaciones de segundo orden obtenidas de  la 

solución  aproximada  por  el método  de  perturbación  que  describen  la  corriente  acústica  y  su 

aproximación por capa  límite aplicando el criterio de velocidad normal sobre  la superficie de  la 

esfera. 

 

4.1 Distribución de presión en corriente acústica 

 

La  interacción de cantidades armónicas de primer orden en  la capa  límite puede  introducir una 

distribución promedio de segundo orden en el movimiento del fluido.  

Vamos a considerar la generalización de fluido no viscoso, tal como se formuló en el apartado 2.4 

con la aproximación por el método de perturbación las condiciones de estado no estacionario se 

expresan como una contribución de equilibrio y otra de perturbación; en base a ello se planteó la 
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aproximación  de  orden  cero  que  nos  conduce  directamente  a  condiciones  de  equilibrio  en 

૙࣋ , ଴݌ , ࢖  ecuaciones  (2.43  ‐ 2.45).  Similarmente  con  las ecuaciones de primer orden  (2.48  – 

2.50)  se  obtuvo  la  generalización  de  distribución  en  acústica  que  nos  conducen  a  la  conocida 

ecuación Helmholtz (2.68). 

 

Siguiendo esto pasamos a  la aproximación de segundo orden que  involucra  la  fluctuación en  la 

ecuación de continuidad viscosa ecuación (2.51), en  la referencia  [128] plantea el análisis para un 

flujo  no  viscoso  partiendo  de  la  definición  de  la  densidad  de  flujo  de masa  promediado  en  el 

tiempo es idénticamente igual a cero. 

 

Las  corrientes  de  flujo  en  acústica  son  el  producto  de  transferencia  de momentum,  luego  el 

tiempo  promedio  de  la  velocidad  de  segundo  orden  está  relacionado  con  la  velocidad  de 

corriente, entonces esto se atribuye a la transferencia de momentum debido al esfuerzo viscoso y 

atenuación acústica. 

Tomando el promedio en el tiempo de la ecuación de continuidad (2.51): 

 

〈߲௧ߩଶ,௩௜௦〉 ൅ .ߘ଴ߩ〉 〈ଶ,௩௜௦ݒ ൅ .ߘ〉 ൫ߩଵ,௩௜௦ݒଵ,௩௜௦൯〉 ൌ 0 

 

.ߘ〉଴ߩ 〈ଶ,௩௜௦ݒ ൅ .ߘ〉 ൫ߩଵ,௩௜௦ݒଵ,௩௜௦൯〉 ൌ 0 

 

Similarmente en la ecuación de momentum aproximada de segundo orden (2.52) se tiene: 

 

.ଵ,௩௜௦௖ݒ଴〈൫ߩ 〈ଵ,௩௜௦௖ݒ൯ߘ ൅ 〈ଵ,௩௜௦௖ݒଵ,௩௜௦௖߲௧ߩ〉 ൌ െ〈݌ߘଶ,௩௜௦௖〉 ൅ ሺߟ ൅  〈ଶ,௩௜௦௖ݒଶߘ〉ሻߚ

 

Retomando  la  forma  de  la  ecuación  (2.79)  de  la  densidad  de  fuerza  sobre  el  cuerpo ܨଵ,௜ en  la 

ecuación (4.3): 

 

〈ଶ,௩௜௦௖݌〉ߘ ൌ െߩ଴〈൫ݒଵ,௩௜௦௖. 〈ଵ,௩௜௦௖ݒ൯ߘ െ 〈ଵ,௩௜௦௖ݒଵ,௩௜௦௖߲௧ߩ〉 ൅ ሺߟ ൅  〈ଶ,௩௜௦௖ݒଶߘ〉ሻߚ

 

〈ଶ,௩௜௦௖݌〉ߘ ൌ െߩ଴〈൫ݒଵ,௩௜௦௖. 〈ଵ,௩௜௦௖ݒ൯ߘ െ 〈߲௧൫ߩଵ,௩௜௦௖ݒଵ,௩௜௦௖൯ െ 〈ଵ,௩௜௦௖ߩଵ,௩௜௦௖߲௧ݒ

൅ ሺߟ ൅  〈ଶ,௩௜௦௖ݒଶߘ〉ሻߚ

(4.1)

(4.2)

(4.3)

(4.4)

(4.5)
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Insertando la ecuación (2.48) en (4.5) a fin de eliminar la densidad de primer orden viscoso: 

 

〈ଶ,௩௜௦௖݌〉ߘ ൌ െߩ଴〈൫ݒଵ,௩௜௦௖. 〈ଵ,௩௜௦௖ݒ൯ߘ െ 〈߲௧൫ߩଵ,௩௜௦௖ݒଵ,௩௜௦௖൯ ൅ .ߘଵ,௩௜௦௖൫ݒ଴ߩ 〈ଵ,௩௜௦௖൯ݒ

൅ ሺߟ ൅  〈ଶ,௩௜௦௖ݒଶߘ〉ሻߚ

 

Esta ecuación se reduce aplicando el operador de tiempo promedio en: 

 

〈ଶ,௩௜௦௖݌〉ߘ ൌ െߩ଴〈൫ݒଵ,௩௜௦௖. 〈ଵ,௩௜௦௖ݒ൯ߘ െ .ߘଵ,௩௜௦௖൫ݒ଴ߩ〉 〈ଵ,௩௜௦௖൯ݒ ൅ ሺߟ ൅  〈ଶ,௩௜௦௖ݒଶߘ〉ሻߚ

 

Los  dos  primeros  términos  de  la  ecuación  (4.7)  del  lado  derecho  se  pueden  agrupar,  siendo 

considerados estos como términos de primer orden de la densidad de fuerza de cuerpo viscoso: 

 

〈௩௜௦௖	ܨ〉 ൌ .ଵ,௩௜௦௖ݒ଴〈൫ߩ 〈ଵ,௩௜௦௖ݒ൯ߘ ൅ .ߘଵ,௩௜௦௖൫ݒ଴ߩ〉  〈ଵ,௩௜௦௖൯ݒ

 

Obteniendo el gradiente de presión aproximada de segundo orden viscoso en acústica: 

 

〈ଶ,௩௜௦௖݌〉ߘ ൌ െ〈ܨ௩௜௦௖〉 ൅ ሺߟ ൅  〈ଶ,௩௜௦௖ݒଶߘ〉ሻߚ

 

Sin  pérdida  de  generalidad  la  densidad  de  fuerza  sobre  el  cuerpo  se  puede  escribir  como  la 

contribución de un gradiente para una parte de amortiguamiento y otra parte no amortiguada, 

luego la ecuación (4.9) toma la forma: 

 

〈ଶ,௩௜௦௖݌〉ߘ െ 〈௔௠௢௥௧	ख़௡௢ߘ〉 ൌ െ〈ߘख़௔௠௢௥௧〉 ൅ ሺߟ ൅  〈௚௟௢௕௔௟	ଶ,௩௜௦௖ݒଶߘ〉ሻߚ

 

Esta ecuación representa que el sistema es dependiente de  la presión de segundo orden viscoso 

juntamente con el componente no amortiguado de  flujo, el cual determinara  la distribución de 

presión acústica por efecto de las corrientes acústicas en el caso amortiguado. 

 

 

 

 

 

 

(4.6)

(4.7)

(4.8)

(4.9)

 (4.10)
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4.2 Teoría de capa límite para la corriente acústica 

 

El  radio  de  la  partícula  esférica  se  toma mayor  que  la  amplitud  de  desplazamiento  del  fluido 

oscilante, pero menor que  la  longitud de onda de  la distribución del sonido. Solamente el  límite 

de  alta  frecuencia  se  considera,  para  una  capa  limite  oscilatoria  de  Stokes ߣ௩ es mucho más 

pequeño  que  el  radio  de  la  esfera,  y  los  efectos  de  corriente  de  la  capa  de  límite  son más 

pronunciados [137]. 

 

ߣ ≫ ݈௖௔௥௔௖௧௘௥í௦௧௜௖௔ ≫  ௩ߣ

 

Los  efectos  volumétricos  se  podrían  tratar  con  condiciones  límite  de  deslizamiento  al  no 

deslizamiento tal como se plantea en [42, 93, 128]. 

 

Aquí  como  se puede  asumir que el  comportamiento de  la distribución de  velocidad de primer 

orden será similar al de segundo orden en el entorno de la región de flujo de capa límite. 

 

Dado que la densidad y la presión pueden ser asumidos independientes del tiempo entonces: 

 

ߩ ൌ ௥௘௙ߩ ൅ ௔௖ú௦௧௜௖ߩ  

 

݌ ൌ ௥௘௙݌ ൅  ௔௖ú௦௧௜௖݌

 

Las ecuaciones de continuidad y de momentum respectivamente para capa límite son: 

 

ߩ߲
ݐ߲

൅ .ߘ ሺߩ ሻݒ ൌ 0 

 

ߩ
ݒ߲
ݐ߲

൅ ߩ .ߘ ݒ ൌ െ݌ߘ ൅  ݒଶߘߤ

 

En  lo que sigue se determina  la velocidad de  la corriente acústica por medio de  la expresión de 

velocidad de una onda acústica estacionaria y  la aplicación de aproximación por el método de 

perturbación aplicado a las esferas de la partícula suspendidas en el fluido. 

 (4.11)

 (4.12)

 (4.13)

 (4.14)

 (4.15)
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Ahora  bien  matemáticamente  para  una  onda  acústica  estacionaria  con  velocidad  local 

unidimensional se tiene [42]: 

௭ݑ ൌ ܷஶܿݏ݋ ቀ݇ݖ ൅
ߨ
2
ቁ ݁௜ఠ௧ 

 

 

௭ݑ ൌ െܷஶ݊݁ݏሺ݇ݖሻ݁௜ఠ௧ ൎ െܷஶ ቈ݇ݖ െ
݇ଷݖଷ

3!
቉ ݁௜ఠ௧ 

 

Para una partícula esférica pequeña en el nodo  (ecuación 4.11),  la ecuación anterior  se puede 

aproximar al primer término: 

ݖ ൌ  ߠݏ݋ܿݎ

 

௭ݑ ൌ െܷஶ݇݁ݖ௜ఠ௧ ൌ െܷஶ݇ݎ	ߠݏ݋ܿ	݁௜ఠ௧ 

 

Mientras que el medio dentro de  la  capa  límite  cerca de  la esfera vibra  rotacionalmente, para 

resolver  la  condición  límite  de  no  deslizamiento  en  la  pared,  el medio  fuera  de  la  capa  vibra 

irrotacionalmente con el campo de sonido. Por lo tanto, la distribución de flujo se puede escribir 

como una función potencial que satisface la ecuación (4.17): 

 

߰௭→ஶ ൌ
െܷஶ
݇

 ݁௜ఠ௧	ሻݖሺ݇ݏ݋ܿ	

 

Expandiendo la serie cos (kz) en la ecuación anterior e insertando la ecuación (4.18): 

 

߰௥→ஶ ൌ
ܷஶ
݇
	ቈ1 െ

ሺ݇ݎሻଶ

2!
ߠଶݏ݋ܿ ൅⋯ ቉	݁௜ఠ௧ 

 

߰௥→ஶ ൌ
ܷஶ
݇
	ቈ1 െ

ሺ݇ݎሻଶ

3
൬
3
2
ߠଶݏ݋ܿ െ

1
2
൅
1
2
൰ ൅ ⋯ ቉	݁௜ఠ௧ 

 

 

 

 (4.16)

 (4.17)

 (4.18)

(4.19)

 (4.20)

 (4.21)
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Usando el polinomio de Legendre con n=2: 

 

߰௥→ஶ ൌ
ܷஶ
݇
	ቈ1 െ

ሺ݇ݎሻଶ

3
ܲଶሺ௖௢௦ఏሻ െ

ሺ݇ݎሻଶ

6
൅ ⋯ ቉	݁௜ఠ௧ 

 

Las condiciones límite para las ecuaciones (4.14) y (4.15) son: 

 

ݑ ൌ ݎ                                                                  0 ൌ  ଴ݎ

߰௥→ஶ ൌ
ି௎ಮ
௞
	ቂ1 െ

ሺ௞௥ሻమ

ଷ
ܲଶሺ௖௢௦ఏሻ െ

ሺ௞௥ሻమ

଺
൅ ⋯ ቃ	݁௜ఠ௧             ݎ ൌ ∞ 

 

 

 

4.3 Método de perturbación en capa límite 

 

El método de la perturbación se emplea para derivar el campo del flujo para la situación cuando 

una partícula esférica se coloca en el nodo de velocidad [32].  

Esta solución es aplicable para una esfera pequeña colocada en el antinodo de velocidad de una 

onda acústica estacionaria con ݎ଴ ≪   .ߣ

Por el método de perturbación independiente del tiempo se tiene: 

ݒ ൌ ଴ݒ ൅ ଵݒ߳ ൅ ࣩሺ߳ଶሻ 

 

݌ ൌ ଴݌ ൅ ଵ݌߳ ൅ ࣩሺ߳ଶሻ 

 

ߩ ൌ ଴ߩ ൅ ଵߩ߳ ൅ ࣩሺ߳ଶሻ 

 

 

4.4 Solución de orden cero 

 

La ecuación de momentum por el método de perturbación para orden cero es: 

 

௥௘௙ߩ
଴ݒ߲
ݐ߲

ൌ െ݌ߘ଴ 

(4.22)

(4.23)

 (4.24)

(4.25)

(4.26)

(4.27)
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La ecuación expresa la estructura no solenoidal de un potencial de velocidad, luego por similitud 

con la ecuación (2.66) se tiene entonces: 

 

଴݌ ൌ െߩ௥௘௙߲௧߰଴ 

 

Entonces  resulta  de  la  ecuación  (4.24)  para ݎ → ∞ la  distribución  de  presión  en  la  corriente 

acústica es igual: 

 

௥→ஶ݌ ൌ
ି௜ఠఘೝ೐೑௎ಮ

௞
	ቂ1 െ

ሺ௞௥ሻమ

ଷ
ܲଶሺ௖௢௦ఏሻ െ

ሺ௞௥ሻమ

଺
൅ ⋯ ቃ	݁௜ఠ௧             ݎ ൌ ∞ 

 

En la superficie de la esfera la velocidad normal es cero: 

 

଴ݑ ൌ
డటబ

డ௥
ൌ ݎ                                  0 ൌ 1 

 

Manipulando la ecuación (4.22) a fin de que cumpla la condición límite anterior: 

 

߰଴ ൌ
െܷஶ
݇

	ቈ1 െ
݇ଶ

3
൬ݎଶ ൅

2
ଷݎ3

൰ ܲଶሺ௖௢௦ఏሻ െ
݇ଶ

3
ቆ
ଶݎ

2
൅
1
ݎ
ቇ ൅⋯ ቉	݁௜ఠ௧ 

 

De igual manera la presión en la superficie de la esfera según la ecuación (4.28) resulta: 

 

଴݌ ൌ
െ݅߱ߩ௥௘௙ܷஶ

݇
	ቈ1 െ

݇ଶ

3
൬ݎଶ ൅

2
ଷݎ3

൰ ܲଶሺ௖௢௦ఏሻ െ
݇ଶ

3
ቆ
ଶݎ

2
൅
1
ݎ
ቇ ൅⋯ ቉	݁௜ఠ௧ 

 

Como la velocidad del fluido sobre la superficie de la partícula esférica es debido a la contribución 

de  velocidad  normal  y  tangencial  se  tiene  entonces  que  la  velocidad  de  capa  límite  de  la 

corrriente acústica es una contribución radial y azimutal [97]: 

 

௕ݒ ൌ ௥௕ݒ ൅ ఏݒ
௕ 

 

De  donde  la  ecuación  de  momentum  de  orden  cero  para  el  componente  normal,  permite 

establecer  que  en  capa  límite  la  presión  es  esencialmente  constante  y  perpendicular  a  la 

superficie, entonces no es función de la dirección normal: 

(4.28)

 (4.29)

 (4.30)

 (4.31)

 (4.32)

 (4.33)
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డ௣బ
್

డ௥
ൌ ݎ                            0 ൌ 1 

 

Lo  cual  reduciría  a  la  ecuación  (4.32)  a  una  función  independiente  de  la  dirección  normal  y 

establecer a su vez la condición límite de la velocidad tangencial de capa límite en la superficie de 

la esfera: 

 

଴݌
௕ ൌ

െ݅߱ߩ௥௘௙ܷஶ
݇

	ቈ1 െ
5݇ଶ

9
ܲଶሺ௖௢௦ఏሻ െ

݇ଶ

2
൅⋯ ቉	݁௜ఠ௧ 

 

ఏ଴ݒ
௕ ൌ ݎ                            0 ൌ 1 

 

La  condición  límite  de  la  ecuación  (4.36)  debe  cumplirse  para  la  ecuación  de momentum  del 

componente tangencial: 

 

௥௘௙ߩ
ఏ଴ݒ߲

௕

ݐ߲
ൌ െ

଴݌߲
௕

ߠ߲
൅ ߤ

߲ଶݒఏ଴
௕

ଶݎ߲
 

 

De la ecuación (4.35) resulta: 

 

଴݌߲
௕

ߠ߲
ൌ െ

௥௘௙ܷஶߩ5݇݅߱
3

 ௜ఠ௧݁ߠ݊݁ݏ	ߠݏ݋ܿ	

 

Por tanto a fin de poder cumplir con la ecuación (4.37) el componente de velocidad tangencial de 

capa límite será igual: 

 

ఏ଴ݒ
௕ ൌ

5ܷ݇ஶ
3

ߠ݊݁ݏ	ߠݏ݋ܿ	 ൥1 ൅ ݁
ିሺଵା௜ሻට

ఘೝ೐೑ఠ
ଶఓ 	ሺ௥ିଵሻ

൩ ݁௜ఠ௧ 

 

Similarmente  el  componente  de  velocidad  normal  se  obtiene  a  partir  de  la  ecuación  de 

continuidad y la condición límite en la superficie de la partícula esférica: 

 

଴ߩ߲
௕

ݐ߲
൅ ௥௘௙ߩ

௥଴ݒ߲
௕

ݎ߲
൅
௥௘௙ߩ
ߠ݊݁ݏ

߲൫ݒఏ଴
௕ ൯ߠ݊݁ݏ	
ߠ߲

ൌ 0 

 

௥଴ݒ
௕ ൌ ݎ                            0 ൌ 1 

 

 (4.34)

(4.35)

 (4.36)

 (4.37)

 (4.38)

 (4.39)

 (4.40)

(4.41)
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Aplicando  el  criterio de orden  cero  es posible obtener  la densidad  en  la  superficie ߩ଴
௕ de  capa 

límite de la ecuación (4.34) e insertando (4.37), se desarrollan las derivadas de la ecuación (4.38), 

(4.40) se  tiene entonces que el componente  resultante para  la velocidad normal de capa  límite 

para la corriente acústica es: 

 

 

௥଴ݒ
௕ ൌ 	െܷ݇ஶ ቎ቆ1 െ

݇ଶ

2
ቇ ሺݎ െ 1ሻ

൅ ቎ቆ
10
3
െ
5kଶ

9
ቇ ሺr െ 1ሻ ൅

10
6
ሺ1 െ iሻඨ

2μ
ρ୰ୣ୤ω

൭1 െ e
ିሺଵା୧ሻට

஡౨౛౜ன
ଶஜ 	ሺ୰ିଵሻ

൱቏ Pଶሺୡ୭ୱ஘ሻ቏	e୧ன୲ 

 

 

 (4.42)
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CAPITULO V  

 

SIMULACIÓN NUMÉRICA COMPUTACIONAL 

 

 

La distribución  laminar de velocidad en  la  suspensión de partículas dentro del microdispositivo 

permite asumir la constancia de trayectoria en las partículas.  

La  operación  de  separación  utiliza  ondas  acústicas  estacionarias  (standing wave)  a  través  del 

microcanal principal, cierto tipo de partículas se dirigen al plano nodal axial del microcanal y  las 

restantes  hacia  el  plano  antinodal  de  presión  acústica,  obteniendo  dos  concentraciones  de 

partículas en las salidas. Es posible identificar un rango de frecuencias resonantes en el dispositivo 

y el funcionamiento asociado con la separación [95, 110]. 

 

Un balance de fuerzas sobre la superficie de la partícula conlleva a poder controlar su movimiento 

y  velocidad  de  aglomeración.  Por  efecto de  los  componentes de  las  fuerzas  ejercidas  sobre  la 

partícula se determina las trayectorias de estas al ser sometidas a la fuerza de radiación acústica. 

 

Se  va  a  desarrollar  en  este  capítulo  la  implementación  del  modelamiento  de  separación  de 

partículas de eritrocitos/lípidos por el uso del microdispositivo propuesto por Martin Hill  [56, 60, 67, 

68, 144], si bien el autor utiliza el microdispositivo para separar partículas de látex y esporas “bacillus 

globilli”, se mostrara por simulación que es posible separar de la sangre humana los eritrocitos de 

los  lípidos utilizando este microdispositivo, asimismo se plantea  la dependencia de  la frecuencia 

de actuación sobre la fuerza de radiación acústica que no se ha tenido en cuenta en estudios de 

aplicación de  la acustifóresis en flujo continuo utilizados en  la separación de componentes de  la 

sangre humana [36, 86, 87, 88, 110, 112, 146]. 
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Se plantea  la acción de  la  frecuencia de actuación sobre  la  fuerza de  radiación acústica,  la cual 

determina su influencia sobre los componentes de la fuerza de radiación y el hecho por el cual es 

posible  la  separación o  la  formación de corrientes acústicas en  la microcámara  resonante, este 

planteamiento no ha sido tratado en la separación de partículas por acustifóresis [6, 7, 9, 12,17, 28, 33, 42, 

52,55 57, 64, 109, 111, 144].  

 

5.1 Implementación de la simulación. 

 

En el capítulo III se ha desarrollado y presentado como se obtiene la expresión generalizada de la 

presión de radiación acústica sobre una esfera (ecuación 3.91), las cuales conducen al análisis de 

la distribución de presión acústica mediante dos teorías conocidas [7, 9, 12, 29, 55, 66,77, 111, 143].  

En el caso unidimensional la teoría de Yosioka, la cual predice que las partículas se desplazan a los 

nodos o antinodos de presión de acuerdo a sus propiedades físicas [9, 63, 85, 110]:  

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ
ߨ ଴ܲ

ଶܸߚ଴
ߣ2

߶ሺఉ,ఘሻ݊݁ݏ ൬
ݖߨ4
ߣ
൰ 

 

߶ሺఉ,ఘሻ ൌ
௣ߩ5 െ ଴ߩ2
௣ߩ2 ൅ ଴ߩ

െ
௣ߚ
଴ߚ

 

 

En el caso de dos o más dimensiones  la  teoría de Gor'kov, considera que  las  fuerzas actúan en 

todas  las direcciones,  lo cual es dado por un promedio en el  tiempo del gradiente negativo del 

potencial de radiación definido [43, 60, 62, 89, 93, 143]: 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ െ׏〈ܷ〉 

 

〈ܷ〉 ൌ ଴ݎߨ2
ଷߩ଴ ቈ

1
3

〈ଶ݌〉

଴ߩ
ଶܿ଴

ଶ ଵ݂ െ
1
2
ଶݒ〉 〉 ଶ݂቉ 

 

ଵ݂ ൌ 1 െ
଴ߩ ܿ଴

ଶ

௣ߩ ܿ௣ଶ
 

 

ଶ݂ ൌ 2
௣ߩ െߩ଴
௣ߩ2 ൅ߩ଴

 

 (5.1)

 (5.2)

 (5.3)

(5.4)

(5.5)

(5.6)
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Donde: 

  P0  Amplitud de presión del sonido. 

  V  Volumen de la partícula. 

z   Distancia de un nodo de presión. 

λ  Longitud de onda ultrasónica. 

  ϕ(β,ρ)  Factor adimensional. 

  ρp  Densidad de la partícula. 

  ρ0  Densidad del medio. 

   βp  Compresibilidad de la partícula. 

  β0  Compresibilidad del medio. 

  ܿ଴   Velocidad de sonido del medio. 

  ܿ௣   Velocidad de sonido de la partícula. 

  ݌〉 〉  Amplitud de presión promediada en el tiempo. 

  ݒ〉 〉  Velocidad de amplitud promediada en el tiempo. 

 

 

5.2 Condiciones límite 

 

Las  condiciones  límite  definen  la  naturaleza  de  como  la  simulación  computacional  sobre  los 

contornos de un dominio, responden a un gradiente de potencial incidente sobre ellos; dado que 

la propagación de sonido es elástica  las ondas de sonido se transmiten por  los medios de forma 

ordinaria, en tanto que la interacción acústica sobre estructuras crea una aceleración estructural 

sobre  este  dominio  a  través  del  contorno  fluido/sólido;  lo  que  sigue  es  la  presentación  de 

condiciones  de  frontera  que  emplea  COMSOL  4.3  y  se  emplean  en  el  análisis  de  formulación 

acústica[29, 103] como: 

 

Frontera  rígida:  La  condición  de  frontera  de  sonido  rígida  se  refiere  al  componente 

normal de aceleración cero para una densidad de fluido constante: 

 

݌߲
߲ं

ൌ 0 

 

Frontera  flexible:  En  la  condición  de  frontera  flexible  el  diferencial  de  presión  es 

despreciable entonces: 

(5.7)
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݌ ൌ 0 

 

Fuente de presión: La condición límite para una presión acústica específica constante: 

 

݌ ൌ  ଴݌

 

Condición límite de impedancia: La condición límite de impedancia es una generalización 

de las condiciones límite de sonido rígido y flexible: 

 

൤
1
଴ߩ

݌߲
߲ं

൨ ൅
݅߱
ܼ௜
݌ ൌ 0 

 

La  condición  límite  de  impedancia  es  una  aproximación  para  una  superficie/superficie 

para la cual la velocidad normal en cualquier momento depende solamente de la presión 

local en ese punto. 

 

Condiciones  límite  de  radiación:  La  condición  límite  de  radiación  describe  una  onda 

saliente del dominio que se modela con reflexiones mínimas.  

 

.࢔
1
଴ߩ

݌߲
߲ं

൅ ൣ݅݇ ൅ ሺंሻ൧ߢ
݌
଴ߩ

ൌ ൣ݅݇ ൅ ሺंሻߢ െ ݅ሺ࢑. ሻ൧࢔
଴݌
଴ߩ
݁ି௜ሺ࢘.࢑ሻ 

 

Donde: 

	݇       :   Número de onda. 

  ݎ     :   Distancia más corta de un punto sobre la frontera hasta la fuente. 

  ଴݌      :   Amplitud de presión.  

࢑  ൌ  : ࢑࢔݇ Vector de onda. 

   ࢑࢔      :   Vector unitario en la dirección de propagación. 

  ሺंሻߢ	     :  Función de forma que depende del tipo de onda. 

Onda plana:     ሺंሻߢ ൌ 0 

Onda cilíndrica:   ሺंሻߢ ൌ
ଵ

ଶ௥
 

Onda esférica:    ሺंሻߢ ൌ
ଵ

௥
 

 

(5.8)

(5.9)

(5.10)

 (5.11)
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Aceleración normal específica:  La aceleración normal  interna ܽ௡ representa una  fuente 

externa, una forma de análisis estructural de acoplamiento:  

 

1
଴ߩ

݌߲
߲ं

ൌ ܽ௡ 

 

Condición de interface en la frontera: Sistema de continuidad para límites interiores: 

 

1
଴ߩ

݌߲
߲ं

ฬ
ଵ
ൌ
1
଴ߩ

݌߲
߲ं

ฬ
ଶ
 

 

 

5.3 Modelamiento  

 

En el dispositivo propuesto por Martin Hill [56, 60, 61, 62, 67, 68,144] el modo de operación se realiza en un 

modo de resonancia fundamental de media longitud de onda (figura 5.1), este microdispositivo es 

empleado para separar partículas de látex y esporas "bacillus globilli" así como se hace un estudio 

de  impedancia y voltajes. Para este modelo en esta tesis se plantea que es posible separar de  la 

sangre humana las partículas de eritrocitos de los lípidos bajo la acción de la fuerza de radiación 

acústica, las partículas de eritrocitos serán dirigidas a una franja comprendida en un plano nodal a 

la cuarta parte de la altura del microcanal y su posterior separación a través de la segunda salida 

en un modo de operación de cuarta longitud de onda.  

 

Como se aprecia en el microdispositivo de  laboratorio de superficie  integrado  (lab on chip LOC) 

propuesto  por Martin Hill,  cuenta  con  una  entrada  y  dos  salidas  luego  es  conveniente  que  la 

separación de partículas de eritrocitos de  la sangre humana se efectué por  la segunda salida en 

tanto que  la partículas de  lípidos  lo  realice por  la primera; esto nos conduce a que se necesite 

generar un plano nodal en modo de operación de cuarta longitud de onda. 

 

Se  considera  una  distribución  laminar  parabólica  de  flujo  dentro  del  compartimiento,  las 

simulaciones  estructurales  del  dispositivo  resonador  ayudan  a  determinar  el  plano  al  cual  las 

partículas convergen  (nodos de presión) y estiman  la proporción de partículas capturadas en  la 

superficie [111, 144] dentro del área de máxima energía acústica alcanzado.   

 

 (5.12)

 (5.13)
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Entre las variables más importantes se tiene:  

 Profundidad de la cavidad. 

 Espesor de la capa de Pírex.  

 Espesor de la capa de silicio.  

 

La estructura básica se compone de un transductor piezoeléctrico, una capa de pegamento, una 

capa de  silicón, una microcámara de  separación para  las partículas  en  suspensión  y una placa 

reflectora de pírex.  

 

El modelo  asume  que  la  concentración  de  partículas  no  es  tan  alta  como  para  interrumpir  la 

distribución acústica, por lo cual se utiliza para la simulación computacional una concentración de 

sangre humana al 40%. 

 

 

Figura 5.1: Sección transversal del microdispositivo propuesto por Hill [56, 60, 61, 62, 67, 68,144]. 

 

La generación de un modo de resonancia nλ/2 dentro de la capa del reflector impone un mínimo 

de presión en  la  interface  fluido/reflector, esto  significa que  la  resonancia del dispositivo y por 

tanto la densidad de energía acústica, esta predominante asociada con el reflector más bien que 

con la capa del fluido [136, 144, 156]. 

 

En  la  figura  5.2  se muestra  la  distribución  de  presión  acústica  para  el modo  fundamental  de 

resonancia de operación de cuarta  longitud de onda y para una operación de media  longitud de 

onda en el microdispositivo de Hill utilizando COMSOL 4.3.  

 

De  la  figura  se  puede  observar  en  el  sector  de  la microcámara,  en  el  caso  de  un modo  de 

operación en cuarta longitud de onda la presión acústica resultante (figura 5.2b) con la formación 

de zonas de alta  (color  rojo) y baja  intensidad  (color azul) de presión acústica; siendo mayor  la 
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incidencia  de  fluctuación  cuando  se  aplica  un modo  de  operación  de media  longitud  de  onda 

(figura 5.2d), con lo cual se verifica que un modo de operación en media longitud de onda es más 

energético y eficiente para la separación de eritrocitos. 

 

       

(a)                                                                        (b) 

       

(c)                                                                        (d) 

 

Figura 5.2: Distribución de presión acústica a través de  la superficie del microdispositivo de Hill cuando se 

aplica un modo de operación en cuarta y media  longitud de onda. Para un modo de operación de cuarta 

longitud  de  onda  en  el microcanal  (a),  (b)  con    =  968.07  µm,  h=  240  µm,  f=1.532 MHz.  En modo  de 

operación de media longitud de onda en el microcanal (c), (d) con   = 480.04 µm, h= 240 µm, f=3.0512 MHz. 

 

Cuando se varia el espesor del  reflector se puede observar en  la  figura 5.3 que se generan dos 

nodos de presión, tal que si se aumenta el espesor del reflector > 1 mm para una frecuencia de 

cuarta longitud de onda en el modelo anterior, se observa que un nodo se va acercando más a la 

superficie  del  reflector; en  tanto  para  un  espesor  <  1  mm  el  plano  nodal  va  tendiendo  al 

compartimiento del fluido alejándose de la superficie del reflector [162]. Con lo cual se verifica que 

la densidad de energía acústica está asociada con el espesor de la capa del reflector y ello impone 
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un mínimo de presión acústica en  las cercanías de  la  interface  fluido/reflector que es  lo que se 

requiere  para  este  modo  de  operación  planteado  y  poder  efectuar  la  separación  entre  las 

partículas de eritrocitos/lípidos. 

 

 

 

Figura 5.3: Variación del espesor del reflector para el modelo de Hill, observándose la tendencia de dirección 

del nodo hacia  la superficie del reflector y  la generación de nuevos nodos de presión para un canal con h= 

240 µm, 968.07=ߣ µm, f=1.532 MHz, en modo de operación de cuarta longitud de onda. 

 

 

Un análisis estructural de  resonancia para  las eigenfrecuencias en el modelo de Hill empleando 

COMSOL 4.3, nos permite apreciar la fluctuación en la presión acústica que se genera a través de 

las capas micromaquinadas y la sección de energía acústica. 

 

Las eigenfrecuencias resultantes por simulación para el microdispositivo propuesto por Martin Hill 

(figura 5.1) en MHz son los siguientes para  ݊௘௜௚௘௡௙௥௘௖௨௘௡௖௜௔௦ ൌ 10: 

 

Ans = 1x106 * [2.9168 2.9267 2.9572 2.9861 3.0280 3.0512 3.0581 3.0819 3.0951    3.1005]/(MHz) 
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Figura 5.4: Distribución de presión acústica simulada con COMSOL 4.3 a través de las capas del 

microdispositivo para ݂ ൌ 2.9168 ∗ 10଺	MHz para el modelo propuesto por Hill. 

 

 

 
 

 

Figura 5.5: Distribución de presión acústica simulada con COMSOL 4.3 a través de las capas del 

microdispositivo propuesto por Martin Hill para ݂ ൌ 2.9267 ∗ 10଺	MHz 
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Figura 5.6: Distribución de presión acústica para ݂ ൌ 2.9572 ∗ 10଺	MHz 

 

 

 
 

 

Figura 5.7: Distribución de presión acústica para ݂ ൌ 3.0512 ∗ 10଺	MHz 
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5.4 La sangre humana y sus constituyentes  

 

La  fisiología  médica  define  histológicamente  la  sangre  humana  como  [164,  165,  167,173]  un  tejido 

conjuntivo compuesto de elementos formados y materia  intracelular. Los elementos formados o 

líquido  orgánico  intracelular  está  constituido  por  los  glóbulos  blancos,  glóbulos  rojos  y  las 

plaquetas;  la materia  intracelular o  líquido orgánico extracelular es el componente  líquido de  la 

sangre llamada plasma en el cual se encuentran los elementos figurados en suspensión. 

 

La sangre actúa manteniendo la composición adecuada y casi constante de los líquidos corporales 

los que permiten la nutrición, el crecimiento y la función de las células del organismo. 

 

Es de color rojo intenso, con derivados oxigenados de hierro en la hemoglobina, mientras que la 

sangre desoxigenada es de color rojo oscuro  la cual se puede ver en  la sangre venosa;  la sangre 

venosa  se ve de  color azul a  través de  la piel  como  resultado de  la deflexión de  la  luz  cuando 

penetra en la piel. 

La sangre es el  fluido que circula por  todo el organismo a  través del sistema circulatorio, es un 

tejido  líquido compuesto por agua y sustancias orgánicas e  inorgánicas disueltas, que forman el 

plasma sanguíneo y está constituido por:  

 Glóbulos rojos. 

 Glóbulos blancos. 

 Plaquetas.  

Una gota de sangre de 1 mm3 contiene aproximadamente unos 5 millones de glóbulos rojos, de 

5000 a 10000 glóbulos blancos y alrededor de 250000 plaquetas [164, 168,173]. 

Las funciones de la sangre en el cuerpo humano son: 

Transporte. Es el principal medio de  transporte de anticuerpos, ácidos, bases,  iones, vitaminas, 

hormonas,  lípidos,  pigmentos, metabolitos  y minerales  en  el  cuerpo  humano;  estas  sustancias 

transportadas  se  encuentran  disueltas  o  enlazadas  a  proteínas,  en  el  caso  de  sustancias 

transportadas  por  las  células  se  encuentran  preferentemente  el  O2  y  CO2  enlazadas  a  la 

hemoglobina. El sistema circulatorio es el responsable de la homotermia distribuyendo el calor a 

través de todo el cuerpo. 
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Hemóstasis. Es un mecanismo complejo que previene  la pérdida de sangre a través de  los vasos 

sanguíneos. La detención de la hemorragia es llamada hemóstasis. 

 

Homeóstasis.  Es  un  estado  estacionario  que  proporciona  un  óptimo  desarrollo  interno  de  la 

función celular, el mantenimiento del pH, suministro de nutrientes, la temperatura, concentración 

de iones. La homeóstasis es el resultado de un normal funcionamiento de transporte de la sangre, 

sistema inmunológico y hemostático. 

 

Inmunidad. Los leucocitos en la sangre en conjunción con las proteínas detectan microrganismos 

y  otras  sustancias  extrañas  constituyendo  un  sistema  de  defensa  ante  microrganismos  que 

ingresan por lo general por medio de una infección. 

 

 

 

Tabla No 5.1: Niveles normales de los constituyentes de la sangre [164, 165, 167,173] 

Células  Diámetro ( µm)  Niveles 

Eritrocitos  3.0‐7.5 
Hombres 4.5‐6.5 x106/mm3 

Mujeres  3.8‐5.8 x106/mm3 

Leucocitos      5000‐10000 /mm³ 

 

Neutrófilos  12‐15  60 ‐ 70 % 

Eosinófilos  12‐15  2 ‐ 4 % 

Basófilos  12‐15  0 ‐ 1 % 

Linfocitos  6‐8  20 ‐ 30 % 

Monocitos  12‐20  3 ‐ 8 % 

Plaquetas  2‐4  1.5‐4.5 x105/mm3 

Hemoglobina   
14‐18 g/dl en varones 

12‐16 g/dl en mujeres 

Hematocrito 

 
 

40‐54% en varones 

37‐47% en mujeres 

Fibrinógeno    200‐450 mg/dl 
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5.4.1 El plasma sanguíneo  

Es  la  parte  líquida  de  la  sangre  de  sabor  salado,  color  amarillento  y  en  él  flotan  los  demás 

componentes de la sangre, en el plasma se encuentran las sustancias nutritivas provenientes del 

sistema digestivo, las sustancias de desecho producidas por los tejidos y las hormonas. Cuando la 

sangre  se  pone  en  contacto  con  el  aire  o  se  interrumpe  la  circulación,  una  de  las  proteínas 

plasmáticas, el  fibrinógeno, se precipita en  forma de  red  (fibrina) dando  lugar a  la coagulación. 

Cuando este fenómeno se produce, se obtiene el plasma coagulado como un líquido amarillento y 

transparente denominado suero sanguíneo.  

 

Está  formado  en  un  90  por  ciento  de  agua,  un  7  %  de  proteínas  (fibrinógeno,  albúmina  y 

globulinas) y un 3 % de sales inorgánicas las cuales por su importancia en el organismo se agrupan 

en proteínas plasmáticas y los lípidos del plasma [157, 165, 168, 169,172]. 

 

5.4.1.1 Proteínas plasmáticas 

 

Las proteínas plasmáticas están constituido por albúminas y varias fracciones de globulinas como 

el  fibrinógeno,  inhibidores  de  las  proteasas  (antitripsina  y  macroglobulina),  proteínas 

transportadoras (transferina, haptoglobina y ceruloplasmina; las que se encuentran en equilibrio 

dinámico entre  la  formación y su utilización por  los  tejidos; no existen órganos de depósito. Se 

forman dependiendo de la ingesta de aminoácidos esenciales. 

 

La mayoría de las proteínas plasmáticas se sintetizan en el hígado [168, 170, 171,172], a excepción de las 

inmunoglobulinas que son elaboradas por  los plasmocitos. Una pequeña parte es producida por 

macrófagos, células endoteliales renales, etc. 

 

5.4.1.2 Lípidos en el plasma sanguíneo 

 

Es  un  grupo  de  sustancias  muy  heterogéneas  que  se  clasifican  en  dos  grupos  [164,  168,  170,173], 

atendiendo a que posean en su composición ácidos grasos (Lípidos saponificables) o no lo posean 

(Lípidos insaponificables). Los ácidos grasos son moléculas formadas por una larga cadena hidro‐

carbonada de  tipo  lineal  (zona  lipófila)  y un número par de átomos de  carbono. Tienen en un 

extremo de la cadena un grupo carboxilo CH3(CH2)n‐COOH los que se clasifican en dos grupos. 
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Los ácidos grasos saturados: tienen enlaces simples entre los átomos de carbono como los ácidos 

mirístico (C14); el palmítico (C16) y el esteárico  (C18),  las grasas saturadas se encuentran tanto en 

los  alimentos  de  origen  animal  (carne  de  res,  aves,  productos  lácteos  enteros)  como  en  los 

alimentos de origen vegetal (coco, aceite de palma). 

 

Los ácidos grasos  insaturados: tienen uno o varios enlaces dobles en su cadena y sus moléculas 

con cambios de dirección en dónde aparece un doble enlace. Son ejemplos el oleico (C18, un doble 

enlace) y el linoleíco (C18, dos dobles enlaces).  

 

Las grasas mono insaturadas se encuentran en el aceite de oliva, el maní, el aguacate y el aceite 

de semilla de nabos. La grasa polinsaturada se encuentra en alimentos vegetales como el azafrán, 

el girasol, el maíz y el aceite de soya. El ácido graso omega‐tres (aceite de pescado) es un tipo de 

grasa polinsaturada que se encuentra en  la comida marina, especialmente en  los pescados con 

tejido graso.  

 

Estos lípidos del plasma llegan al plasma sanguíneo a través de las células intestinales, los ácidos 

grasos  libres  se  combinan  con  el  glicerol  para  formar  triglicéridos  y  en  menor  cantidad  el 

colesterol  absorbido  se  esterifica,  se  transportan  como  quilomicrones.  La  lipoproteína  más 

importante es  la apo‐lipoproteína apo B48, pero  la apo C‐II contiene un factor para que actúe  la 

lipoproteína  lipasa disolviendo  los  triglicéridos en ácidos grasos.  Los quilomicrones  remanentes 

pasan al hígado donde se adhieren a receptores específicos [173, 174, 176]. 

 

El metabolismo endógeno  forma partículas de  lipoproteínas de muy baja densidad en el hígado 

que contienen apo‐lipoproteínas apo B‐100 y apo‐lipoproteínas del  tipo E. Su hidrólisis produce 

lipoproteínas de baja densidad. Esta síntesis final en el hígado genera  las proteínas plasmáticas, 

una parte de estos ácidos grasos lípidos saponificables y lípidos insaponificables que no han sido 

sintetizados pasan al plasma sanguíneo. 
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Tabla N0. 5.2: Componentes básicos del plasma sanguíneo humano [166, 168, 172,173]. 

Clase : Sustancia  Rango  Clase: Sustancia  Rango 

Cationes:  Proteínas: 

  Na+ 

K+ 

Ca+2 

Mg+2 

Fe+3 

Cu+2 

H+ 

136‐145 mEq/L 

3.5‐5.0 mEq/L 

4.2‐5.2 mEq/L 

1.5‐2.0 mEq/L 

50‐170 µg/dL 

70‐155 µg/dL 

35‐45 nmol/L 

  Albúmina 

Globulina 

3.5‐5.5 g/dL 

2.3‐3.5 g/dL 

Grasas: 

  Colesterol 

Fosfolípidos 

Triglicéridos 

150‐200 mg/dL 

150‐200 mg/dL 

35‐160 mg/dL 

   

Aniones  Otros:     

  Cl‐ 

HCO3
‐ 

SO4
‐2 

HPO4
‐2/H2PO4

‐ 

95‐105 mEq/L 

22‐26 mEq/L 

0.9‐1.1 mEq/L 

3.0‐4.5 mg/dL 

  Creatinina 

Vitamina A 

Vitamina B12 

Vitamina C 

0.6‐1.2 mg/dL 

0.15‐0.6 µg/mL 

200‐800 pg/ml 

0.4‐1.5 mg/dL 

 

 

5.4.2 Los glóbulos rojos 

Denominados eritrocitos o hematíes [169, 172, 173], tienen forma de disco bicóncavo con un diámetro 

de 3 – 7.5 μm, con una vida útil en el cuerpo humano de 120 días siendo destruidos en el bazo, en 

el hígado y médula ósea por  los macrófagos y no en  la  sangre. En  la destrucción eritrocítica  la 

molécula de hemoglobina se desdobla en hematina y globina. De la hematina se separa el hierro, 

que es utilizado de nuevo o almacenado y la bilirrubina es secretada por el hígado con la bilis.  

 

Esta  forma bicóncava  favorece  tanto  la difusión  rápida del oxígeno así  como  su deformación a 

través  del  paso  capilar  por  las  arterias;  el  termino  poiquilocitosis  se  refiere  a  una  excesiva 

variación  en  la  forma  de  eritrocitos  y  a  la  excesiva  variación  en  el  tamaño  se  denomina 

anisocitosis.  

Su  formación  es  regulada  por  la  hormona  llamada  eritropoyetina  (glicoproteína) mediante  el 

proceso  de  eritropoyesis  iniciando  con  proeritroblasto  ‐‐  eritroblasto  basófilo  ‐‐ritroblastos 

policromáticos‐‐eritoblastos ortocromáticos ‐‐ reticulocitos ‐‐ eritrocitos. 
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Los eritrocitos contienen  la proteína hemoglobina con enlaces reversibles de oxígeno presentes 

en  el  citoplasma de  las  células  rojas,  siendo  su  función  la de  transportar  el oxígeno desde  los 

pulmones  a  los  tejidos  y  también  transportar  el  dióxido  de  carbono  desde  los  tejidos  a  los 

pulmones, la hemoglobina mantiene el equilibrio ácido‐base en la sangre. Cuando la hemoglobina 

esta  enriquecida  en oxígeno  (sangre  arterializada)  aparece de un  color  rojo brillante  y  cuando 

tiene  un  contenido  pobre  de  oxígeno  (sangre  venosa)  aparece  de  un  color  rojo  oscuro.  Su 

concentración en los hombres es de 15.5±2.5 g/dL y en las mujeres de 14 ±2.5 g/dL. 

La membrana  citoplasmática del  eritrocito  está  asociada  al citoesqueleto,  compuesto 

por proteínas como  la  espectrina, ancrina.  La  función  de  esta  armazón  proteínica  determina  la 

forma del glóbulo rojo y permite su necesaria deformación al pasar por capilares muy estrechos. 

Los esfingo lípidos presentes en la membrana constituyen los antígenos para la determinación de 

los  grupos  sanguíneos  del sistema  ABO.  El citoplasma tiene  afinidad  por  los  colorantes  ácidos 

(eosina) con  los que adquiere un tono rosado debido a  la presencia de hemoglobina. En general 

los  eritrocitos  humanos  son  células  que  no  presentan  en  su  estructura  núcleo, mitocondrias, 

lisosomas, ribosomas, retículo endoplasmático y aparato de Golgi [169,173].  

Esto hace que el metabolismo humano sea muy limitado incapaz de sintetizar nuevas proteínas o 

lípidos  por  lo  que  deben  obtener  su  energía metabólica  a  través  de  la  fermentación  láctica, 

requiriendo una cantidad menor de energía que otras células para su capacidad reductora en los 

diferentes procesos metabólicos. 

La cantidad considerada normal fluctúa entre 4.500.000 (en la mujer) y 5.000.000 (en el hombre) 

por milímetro cúbico de sangre  [157] el numero depende del oxígeno necesario en el cuerpo y  la 

disponibilidad de oxígeno al pulmón. Una alta producción de eritrocitos se denomina policitemia 

generando  hipoxia  estancada  y  cianosis  periférica;  para  el  caso  de  insuficiencia  de  eritrocitos 

como resultado de un proceso patológico se define la anemia (deficiencia de hierro, vitamina B12, 

ácido fólico) 
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5.4.3 Los glóbulos blancos 

Llamados  también  leucocitos son células que no  tienen color,  tienen un  tamaño mayor que  los 

glóbulos rojos; tienen  la función en el sistema  inmunológico de efectuar  la fagocitosis y defensa 

linfocítica. Son de tamaño mayor que los hematíes [164, 165, 166,171], en un recién nacido el número de 

leucocitos es de 20000  leucocitos/mm3 y decrece en  los adultos a 4000‐11000  leucocitos/mm3, 

son células vivas que se trasladan por los capilares y se dedican a destruir microbios y las células 

muertas que  encuentran por  el organismo.  También producen  anticuerpos que neutralizan  los 

microbios que producen las enfermedades infecciosas. 

Se  originan  en  la médula  ósea  roja;  pero  la mayoría  de  los  linfocitos  y monocitos  derivan  de 

hemocitoblastos del tejido linfático junto con los tejidos hemopoyéticos. 

Los  leucocitos  se  clasifican  según  la  presencia  o  ausencia  de  gránulos  en  su  citoplasma  y 

constituyen la parte inmunológica del cuerpo humano. 

Leucocitos granulosos: Neutrófilos. Eosinófilos. Basófilos. 

Leucocitos no granulosos: Linfocitos. Monocitos. 

Tabla No 5.3: Propiedades físicas glóbulos blancos [ 165, 167]

Células 
Diámetro

( µm) 

Densidad

(Kg/m3) 

Leucocitos  5‐20 1062‐1082

Neutrófilos  12‐15 1032‐1075

Eosinófilos  12‐17 1046

Basófilos  6‐8 1029

Linfocitos  4‐10 1055‐1080

Monocitos  10‐30 1060‐1067

 

5.4.3.1 Neutrófilos  

Los leucocitos polimorfo nucleares neutrófilos [169, 170] son las células predominantes (40 ‐ 75 %) en 

la  sangre  periférica  del  adulto  normal.  Su  tamaño  es  homogéneo,  entre  12  a  15  µm  y  se 

caracterizan  por  presentar  un  núcleo  con  cromatina  compacta  segmentado  en  2  a  5  lóbulos 
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conectados  por  delgados  puentes.  Su  citoplasma  contiene  abundantes  gránulos  finos  color 

púrpura que contienen abundantes enzimas destructoras, así como una sustancia antibacteriana 

llamada fagocitina, necesarias para la lucha contra los gérmenes extraños. 

Es una célula muy móvil y su consistencia gelatinosa le facilita atravesar las paredes de los vasos 

sanguíneos  y  migrar  hacia  los  tejidos  para  destruir  microbios  y  responder  a  estímulos 

inflamatorios.  La  principal  función  de  los  neutrófilos  es  la  de  detener  o  retardar  la  acción  de 

agentes  infecciosos o materiales extraños. Su propiedad más  importante es  la  fagocitosis y son 

capaces de ingerir bacterias y pequeñas partículas. 

Su capacidad fagocítica aumenta cuando las bacterias están recubiertas de anticuerpos. Para esto, 

el neutrófilo emite pseudópodos alrededor de la partícula a ingerir, la rodea y los fusiona, con lo 

que  la misma queda en su  interior, englobada por una vacuola  fagocítica, donde será destruida 

con ayuda de las enzimas líticas que posee la célula. 

Los neutrófilos en banda, "bastones" o "cayados" es la más inmadura de las células granulocíticas 

que pueden verse en sangre periférica de personas normales y comprenden aproximadamente 1 

a 3% del  total  leucocitario. En muchas oportunidades, cuando  se  trata de  combatir  infecciones 

bacterianas  severas,  pueden  aumentar  su  número,  ya  que  la médula  ósea  los  libera  antes  de 

terminar su maduración. 

 

5.4.3.2 Eosinófilos  

Los  eosinófilos  son  los  granulocitos  maduros  que  responden  a  infecciones  parasitarias  y 

condiciones alérgicas, es una célula fácilmente identificable por la presencia de grandes gránulos 

color naranja en su citoplasma. 

El eosinófilo maduro es  redondeado  [165, 168,171]  con un diámetro entre 12 a 17 µm y un núcleo 

generalmente bilobulado. Comprenden entre 1 a 4 % de los leucocitos en sangre periférica. 

Los  eosinófilos  tienen  igual  actividad motriz  que  los  neutrófilos  y  aunque  poseen  propiedades 

fagocíticas, participan menos en la ingestión y muerte de las bacterias. Un aumento en su número 

frecuentemente acompaña a reacciones alérgicas o procesos inmunológicos. 



117 
 

5.4.3.3 Basófilos  

El menos  numeroso  de  los  granulocitos  en  la  sangre  periférica,  se  distingue  por  sus  gránulos 

oscuros, que con  frecuencia oscurecen  los detalles del núcleo y que se sabe contienen grandes 

cantidades de heparina e histamina  [169, 172, 173]. Comprenden aproximadamente 0.5% del total de 

leucocitos y de  todos  los granulocitos,  son  los que  tienen menos movilidad y menor  capacidad 

fagocítica. 

Participan  en  reacciones  de  hipersensibilidad  inmediata,  tales  como  reacciones  alérgicas 

secundarias  a  picaduras  de  insectos  y  están  involucrados  también  en  algunas  reacciones  de 

hipersensibilidad. 

 

5.4.3.4 Linfocitos  

Las  funciones del  sistema  linfático  son en general  la producción de anticuerpos circulantes y  la 

expresión  de  la  inmunidad  celular,  hipersensibilidad  retardada,  rechazo  de  los  injertos  y 

reacciones  injerto/huésped. Los  linfocitos en  la sangre periférica han sido descritos en base a su 

tamaño y granularidad de  su  citoplasma,  los  linfocitos pequeños  son  los más  comunes,  con un 

tamaño  entre  4  y  10  µm  y  su  citoplasma  se  percibe  frecuentemente  con  un  anillo  periférico 

alrededor del núcleo. 

Dos tipos funcionalmente diferentes de linfocitos son definidos  [164, 167,170]: los linfocitos T o timo‐

dependientes y los linfocitos B o médula ósea dependientes. Aproximadamente el 70 a 80% de los 

linfocitos en sangre periférica muestran características de células T. Estos tienen una vida media 

de  varios  años,  así  como  una  gran  capacidad  y  velocidad  para  recircular  entre  la  sangre  y  los 

tejidos.  

Además,  una  vez  activadas,  son  las  células  efectoras  o  ejecutoras  de  la  inmunidad  celular  y 

secretan  sustancias  biológicamente  activas  (linfoquinas)  que  sirven  de mediadores  solubles  de 

inmunidad en la respuesta inflamatoria. 

Por otra parte, algunos  linfocitos T colaboran en  la diferenciación de estimulación por antígenos 

que  inducen  los  linfocitos  B  en  las  células  plasmáticas,  responsables  de  la  producción  de 

anticuerpos circulantes o inmunidad humoral. 
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5.4.3.5 Monocitos   

Son un sistema de células fagocíticas producidas en la médula ósea, que viajan por la sangre para 

luego  emigrar  a  diferentes  tejidos  [168,173]  como  el  hígado,  bazo,  pulmones,  ganglios  linfáticos, 

huesos,  cavidades  serosas,  etc.,  para  convertirse  en macrófagos  libres  o  fijos,  cuyas  funciones 

corresponden al sistema mononuclear fagocitario. 

Los monocitos  varían  considerablemente  en  tamaño  entre  10  ‐  30 µm  de  diámetro,  con  una 

relación núcleo/citoplasma que varía entre 2:1 a 1:1 y su núcleo frecuentemente muestra forma 

de  riñón.  Su  citoplasma  es  abundante  y  de  color  gris  azulado  contenedor  de muchos  y  finos 

gránulos púrpura, pudiendo estar acompañados de vacuolas blanquecinas. 

 

5.4.4 Las plaquetas  

 

Las plaquetas sanguíneas son corpúsculos  incoloros anucleados en  forma de discos biconvexos, 

redondos u ovales, cuyo diámetro está comprendido entre 1.5‐3  μm. En el hombre  su número 

varía entre 150 000 a 350 000 plaquetas/mm3, contribuyen a  la formación de  los coágulos en el 

proceso de hemóstasis, complementada por el fibrinógeno que es una proteína sintetizada en el 

hígado. 

 

Se distinguen en la plaqueta con la coloración de May Grünwald Giemsa [166, 171, 172] dos zonas bien 

definidas, una porción central compuesta por granulaciones púrpuras denominadas cromómera y 

una porción periférica homogénea más clara denominada hialómera. 

 

En  la  cromómera  se  localizan  las  mitocondrias,  ribosomas,  glucógeno,  vesículas  dilatadas  y 

gránulos.  El  significado  fisiológico  de  estos  gránulos  se  desconoce  aunque  se  supone  que 

contienen el factor 3, uno de los factores que intervienen en la coagulación. 

 

La hialómera contiene en su porción periférica un anillo constituido por micro túbulos, estos son 

los  responsables  del  movimiento  y  contractilidad  de  las  plaquetas  y  de  la  formación  de  los 

seudópodos;  la  contractilidad  de  las  plaquetas  es  de  especial  importancia  en  la  adhesividad  y 

coagulación,  los micro  túbulos están relacionados con  la trombostenina, una proteína contráctil 

del tipo actina.  
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En la hialómera hay sustancias plaquetarias como la 2 y 4‐adrenalina, noradrenalina, fibrinógeno, 

serotonina  y  enzimas  que  intervienen  en  el  metabolismo  intermediario  de  glúcidos,  lípidos, 

trifosfato de adenosina. 

 

Desempeñan una función muy importante tanto en  la hemóstasis  [167,168] como en la coagulación 

sanguínea.  En  un  lapso  de  1  a  5  segundos  después  de  la  lesión  de  un  capilar  sanguíneo,  las 

plaquetas  se  adhieren  a  la  cubierta  lesionada  entre  sí  para  formar  un  tapón  plaquetario  que 

detiene  el  flujo  de  sangre  hacia  los  tejidos,  liberando  prostaglandinas  que  afectan  el  flujo 

sanguíneo  local  por  vaso  constricción.  Si  la  lesión  es  extensa,  se  activa  el  mecanismo  de 

coagulación para ayudar a la hemóstasis. 

 

La protrombina es una proteína que se elabora en el hígado que se encuentra normalmente en el 

plasma sanguíneo como una sustancia  inactiva. La trombina en una proteína activa, una enzima 

que normalmente no se halla en el plasma y cataliza la conversión a fibrina [170, 172], la cual forma 

una red de finos filamentos entrelazados que atrapan las células sanguíneas.  

 

 

	ܾܽ݊݅݉݋ݎݐ݋ݎܲ ௙௔௖௧௢௥௘௦	௣௟௔௤௨௘௧௔௥ప௢௦,஼௔శమ	௧ప௦௨௟௔௥
ሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬԦ	ܾܶܽ݊݅݉݋ݎ 

 

	݋ó݃݁݊݊݅ݎܾ݅ܨ ்௥௢௠௕ప௡௔
ሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬሬԦ	ܽ݊݅ݎܾ݅ܨ 

 

 

La  sangre  contiene  sustancias  llamadas  antitrombinas  como  la  heparina,  la  fibrinolisina  que 

inactivan  a  la  trombina  lo  cual  permite  que  las  plaquetas  se  adhieran  a  la  superficie  lisa  no 

humedecible que se va formando en la coagulación. 
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5.4.5 Análisis de la Sangre Humana 

 

Los  análisis  de  sangre  se  usan  como  rutina  para  ayudar  en  el  diagnóstico  de  enfermedades, 

mediante  los  análisis  se  puede  detectar  la  presencia  de  muchas  enfermedades  habituales  y 

frecuentes como  la anemia,  la diabetes,  infecciones, pero  también pueden dar a conocer otras 

menos frecuentes y más graves como la leucemia. 

 

5.4.5.1 El Hemograma 

 

Es  un  análisis  que  se  realiza  a  una muestra  de  sangre;  para  la  realización  del  hemograma  se 

requiere adicionar EDTA a  la muestra,  lo que  impide que  se  coagule. Esta prueba  sirve para el 

recuento  de  la  cantidad  y  las  propiedades  de  los  elementos  formes,  glóbulos  rojos,  glóbulos 

blancos y plaquetas [164, 173]; comprende una parte cualitativa (eritrocitos, leucocitos, plaquetas) y 

otra parte cuantitativa (hematocrito, hemoglobina). 

 

El hemograma ayuda para el diagnóstico de ciertas infecciones, refleja la capacidad del organismo 

para  reaccionar  frente  a  la  enfermedad,  sirve  de  indicador  de  los  progresos  del  paciente  en 

algunos estados patológicos como la infección y la anemia [164, 165, 167,168]. 

 

Hemograma o análisis de células: 

 

 Hematíes  (RBC):  Los  hematíes  se  encargan  del  transporte  de  la  hemoglobina  y  del 

oxígeno. Gracias a ellos el O2 que entra en los pulmones llega al resto del cuerpo. 

 Número de  leucocitos  (WCC):  Los glóbulos blancos o  leucocitos  son  células de defensa 

que  circulan  por  el  torrente  sanguíneo.  Existen  varios  tipos:  neutrófilos,  linfocitos, 

monocitos, eosinófilos. El valor total agrupa a la suma de todos ellos; si uno de estos tipos 

está elevado o disminuido, puede afectar a la cifra global. 

 Hemoglobina  corpuscular media  (HCM):  Indica  la  cantidad de hemoglobina que hay en 

cada glóbulo rojo. En cierto modo nos está diciendo lo 'rojos' que son los hematíes. 

 Plaquetas: Son las células de la sangre encargadas de la hemóstasis, es decir, de cerrar los 

vasos sanguíneos cuando se produce una herida formando parte del coágulo. 

 Velocidad de sedimentación (VSG): Se relaciona directamente con la tendencia que tienen 

los glóbulos rojos a formar acúmulos y con la cantidad de proteínas que hay en el plasma. 
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Tabla N0 5.4: Valores normales en sangre humana en el análisis celular [164, 165, 167,168]. 

Item  Valores normales Referencia

Eritrocitos 
V  4.5‐5.6 mill./µL 

M 4.2‐5.4 mill./µL 

↑ Tabaquismo, insuficiencia respiratoria, fibrosis 

pulmonar, deshidratación, cardiopatía, corpulmonar, 

↓ Anemia, hemolisis, hemorragia, mieloma multiple, 

falta hierro, vitamina B12, acido fólico. 

Leucocitos  4000‐11000/µl 

↑ Infección aguda, hemorragia, alergia, leucemia 

↓  Infección  grave,  quimioterapia,    antibióticos

(cloranfenicol), analgésicos (nolotil). 

Neutrófilos  2500‐6000 
↓ Riesgo  a  infección, neutropenia,  leucemia mieloide, 

apendicitis. 

Linfocitos  200‐1000 
↑ TBC, brucelosis, leucemias monocíticas, recuperación 

medular. 

Eosinófilos  50‐300  ↑ Asma, alergias, parasitosis, eczema, psoriasis. 

Basófilos  0‐100  ↑ Leucemia mieloide, policitemia vera. 

Hemoglobina 
14‐18g/dl

12‐16 g/dL 

↓ Insuficiencia  renal  crónica,  deficiencia  hormona 

eritropoyetina, sangrado postoperatorio. 

Plaquetas  130000‐450000/ml

↑ Enfermedad transitoria, hemorragia aguda. 

↓ Infección grave, actividad excesiva del bazo, púrpura 

trombocitométrica idiopática. 

VCM  78‐100 fl (a) 
↑ Déficit vitamina B12, acido fólico. 

↓ Talasemia, déficit de hierro. 

HCM  27‐32 pg (b) 
↑ Déficit vitamina B12, acido fólico. 

↓ Talasemia, déficit de hierro. 

VSG 
V 10‐14 ml/h 

M 10‐20 ml/h 

↑ Infecciones,  lupus,  artritis  reumatoide,  polimialgia, 

anemia,  embarazo,  TBC.  Si  es  mayor  a  100  mm/h 

problema de cáncer, colagenosis. 

↓ Policitemia, fallo cardiaco, descenso proteinas. 

 

(a) fl: femtolitros por hematíe. (b) pg: picogramos. V: varones. M: mujeres. 
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5.4.5.2 Análisis químico / bioquímico de la sangre 

 

En estas pruebas se mide  la concentración de  las sustancias disueltas en el plasma sanguíneo y 

partículas  en  suspensión,  así  como  las  funciones  hepática  y  renal;  se  determina  el  nivel  de 

minerales  (electrolitos),  azúcar  (glucosa)  y  grasas  (lípidos)  [166, 168, 169,170].  Se  pueden  cuantificar 

otras sustancias en función de la enfermedad y los síntomas de cada paciente. 

 

Análisis bioquímico: 

 

 Glucosa: Mide  la cantidad de este azúcar que circula por  la sangre. Estas cifras se miden 

cuando la persona se encuentra en ayunas. 

 Creatinina: Es una proteína derivada del músculo que circula por la sangre y se elimina a 

través de la orina. Se emplea para valorar la función de los riñones. 

 Albúmina: Favorece  la presión osmótica  coloidal para mantener  líquidos en el  torrente 

sanguíneo y que no pasen a los tejidos, manteniendo un equilibrio. 

 Urea: Es otra medida de la función renal y también del grado de hidratación y de la masa 

muscular. 

 Ácido úrico: Es el producto  final del metabolismo de algunos aminoácidos, que a su vez 

son  las  sustancias  que  componen  las  proteínas.  Se  elimina  fundamentalmente  por  la 

orina. 

 Bilirrubina: Es un pigmento que se almacena en la vesícula y se elimina por la bilis al tubo 

digestivo.  Se  emplea  fundamentalmente  para  valorar  la  función  de  la  vía  biliar  y  del 

hígado. 

 Transaminasas:  Son  enzimas  que  se  encuentran  en  el  interior  de  las  células  hepáticas 

(hepatocitos). Existen tres tipos principales: GOT – ALT, GPT – AST, GGT. Sirven para medir 

la función del hígado.  

 Fosfatasa alcalina: Es una sustancia (enzima) presente en diferentes partes del organismo, 

como el hígado, el hueso o el  intestino. Puede alterarse en situaciones de enfermedad, 

pero también durante el crecimiento.  

 Calcio: Mantiene  la arquitectura ósea y  la transmisión neuromuscular. La  falta de Calcio 

produce excitación de  los músculos y de  los nervios, al contrario el exceso produce una 

relajación de los mismos.  
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 Potasio:  Sirve  para  mantener  la  carga  eléctrica  de  la  membrana  celular,  para  la 

transmisión  de  estímulos  nerviosos  y musculares,  para  el  transporte  de  nutrientes  al 

interior de las células y la salida de productos de degradación de las mismas.  

 Colesterol: Es un lípido o grasa que circula por la sangre y que también está presente en 

otros  tejidos  como  el hígado o  el  cerebro.  Las  cifras normales  varían  en  función de  la 

forma de colesterol.  

 Colesterol total: Si la cifra es normal, el nivel de grasas en el organismo es bueno. Cuando 

está elevado, hay que analizar las otras fracciones de colesterol. Aunque no es frecuente, 

se puede tener un colesterol total alto porque se tiene un colesterol HDL muy elevado sin 

que en estos casos sea necesario hacer dieta o tomar tratamientos.  

 Colesterol LDL: Los niveles altos se asocian a mayor riesgo de infarto de miocardio y otras 

enfermedades cardiovasculares. Se deben tener cifras bajas, sobre todo después de haber 

tenido algún problema cardiovascular (prevención secundaria).  

 Colesterol HDL: Las cifras elevadas son protectoras del sistema cardiovascular, de  forma 

que no solo no  importa tenerlo alto sino que es el objetivo de algunos tratamientos que 

esta cifra se eleve, al menos por encima de 35 mg/dL.  

 Triglicéridos: Son también un tipo especial de grasas que circulan en la sangre.  
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Tabla N0 5.5: Valores normales en sangre humana en el análisis químico [166, 168, 169,170]. 

Item  Valores normales Referencia

Glucosa  70‐110 mg/dL 

↑ Pre‐diabetes, diabetes, síndrome de Cushing, 

medicación con corticoides. 

↓ Hipoglucemia, exceso insulina. 

Creatinina  0.6‐1.2 mg/dL 
↑ Deshidratación, problemas riñón ó en vías urinarias.

↓ Desnutrición. 

Albúmina  3.4‐5.4 g/dL ↓ Desnutrición, síndrome nefrótico, hepatitis, cirrosis.

Urea  10‐40 mg/dL 

↑ Deshidratación, insuficiencia renal, individuos mucha 

masa muscular. 

↓ Personas con poca masa muscular. 

Ácido úrico  3.4‐7 mg/dL 
↑ Dieta abundante en proteínas: marisco, carnes, 

espinaca, recambio celular rápido. 

Bilirrubina  0.2‐1 mg/dL ↑ Hepatitis, hemólisis, obstrucción piedras en vesícula.

Transaminasas: 

GOT‐ALT 

GPT‐AST 

GGT 

 

0‐37 U/L 

0‐41 U/L 

11‐50 U/L 

↑ Hepatitis por virus, hígado graso, consumo alcohol, 

obstrucción vía biliar, quistes, tumores. 

Fosfatasa 

alcalina 
40‐129 U/L 

↑ Obstrucción biliar, crecimiento óseo, raquitismo, 

recup. fractura ósea, medic. epilepsia/anticonceptivos.

↓ Desnutrición. 

Potasio  3.5‐ mmol/L 
↑ Bloqueo cardíaco.

↓ Arritmia cardíaca. 

Calcio  84‐105 mg/L ↓ Descalcificación, alteración hormona paratiroidea.

Colesterol LDL  100‐135 mg/dL ↑ Riesgo de infarto.

Colesterol HDL  40 ‐60 mg/dL 
↑ Dietas ricas en grasas, hipercolesterolemia familiar.

↓ Desnutrición, dietas severas. 

Triglicéridos  0‐150 mg/dL 
↑ Dietas ricas en grasas, hipertrigliceridemia, ingesta 

elevada de alcohol tabaco. 
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5.4.6 Lípidos en la sangre 

 

El análisis de  la sangre determina un perfil lipídico que mide la cantidad de  lípidos que hay en la 

sangre.  Los  lípidos  que  se miden  son  por  lo  general  el  colesterol  total,  el  colesterol  HLD,  el 

colesterol  LDL  y  los  triglicéridos,  cuando  los  niveles  de  estos  lípidos  son  anormales  existe  un 

mayor riesgo de enfermedad cardíaca y derrame cerebral.  

 

 

5.4.7 El colesterol  

El  colesterol  es  un  alcohol  que  pertenece  al  grupo  de  los  esteroides  cuyos  compuestos  se  les 

clasifica  como  lípidos  [177, 178, 182].  Son  necesarios  para  el  buen  funcionamiento  de  la  actividad 

neuronal del cuerpo humano, la formación de membranas en el organismo; pero si se encuentra 

en exceso puede ser perjudicial. El colesterol total es la suma de los diferentes tipos de colesterol 

[157]. 

 

 

El colesterol es uno solo, se divide en dos tipos por su diferencia de transporte: 

Lipoproteína de alta densidad (HDL). 

Lipoproteína de baja densidad (LDL). 

 

Para que el colesterol y los ácidos grasos sean transportados en la sangre y usados por las células, 

el cuerpo debe usar un tipo de proteína llamada apoproteína para transportar los lípidos a través 

de la sangre al interior de las células. Estas grasas ligadas a proteínas se llaman lipoproteínas [174, 

176, 179]. 
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Figura 5.8: Esquema estructura de las lipoproteínas. 

 

Las  lipoproteínas  se  definen  como macromoléculas  compuestas  por  lípidos  y  proteínas,  cuya 

función  es  envolver  los  líquidos  insolubles  en  el  plasma  provenientes  de  los  alimentos  y  los 

sintetizados  por  el  organismo  humano,  transportándolos  desde  el  intestino  y  el  hígado  a  los 

tejidos  periféricos  y  viceversa;  devolviendo  el  colesterol  al  hígado  para  su  eliminación  del 

organismo en forma de ácidos biliares.  

 

 

Tabla No 5.6: Límites de concentración de colesterol. 

Nivel (mg/dl)  Interpretación

<200  Optimo

200‐239  Alto

>240  Muy alto.

Fuente: Asociación Americana del Corazón. 

 

5.4.8 Lipoproteínas de alta densidad (HDL) 

 

Está  constituida  por  lipoproteínas  heterogéneas  (diferentes  partículas,  tamaños,  porcentajes 

proteínas/lípidos). La HDL va adquiriendo colesterol de  los tejidos periféricos y transportan este 

nuevo  colesterol al hígado  [174, 175, 176, 179], donde  se excreta después de  la  conversión en ácidos 

biliares (función transporte de colesterol inverso). Son las lipoproteínas más pequeñas (5‐25 nm) y 

más densas (1019‐1210 Kg/m3) y ejercen una función anti‐inflamatoria, antioxidante y un efecto 

vaso dilatador.  
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A medida  que  el HDL3  circula  por  el  torrente  sanguíneo  recoge más  colesterol  y mediante  la 

acción  de  la  lipoproteína  acil‐colesterol‐transferasa  genera más  ésteres de  colesterol. Como  el 

HDL3 migra a  través de  la vasculatura existe una  interacción con  las  lipoproteínas de densidad 

intermedia (IDL) y de baja densidad (LDL) [176, 179], esta interacción se produce a través de la acción 

de la transferencia de la proteína de éster del colesterol que intercambia los ésteres de colesterol 

de  la HDL3 con  los de LDL, esto produce una conversión de partículas HDL3 a HDL2 por  lo cual 

incrementa su tamaño. 

 

Está compuesto por apo  lipoproteínas periféricas, α‐lipoproteína designada con  la  letra A, hay 3 

tipos de HDL: HDL1, HDL2 y HDL3. 

 

Tabla No 5.7: Especificación de propiedades de lipoproteínas (HDL) 

Lipoproteína  Diámetro (nm)  Densidad (Kg/m3)  Proteínas (%)  Lípidos (%) 

HDL1  20‐25  1019‐1063  32  68 

HDL2  10‐20  1063‐1125  33  67 

HDL3  5‐12  1125‐1210  57  43 

 

Fuente: Centro Médico Universidad de Maryland (UMMC). 

 

 

Tabla No 5.8: Límites de concentración de lipoproteínas HDL 

Nivel HDL 
Interpretación 

mg/dl  mmol/L 

<40  <1.03  Riesgo enfermedad cardíaca. 

40‐59  1.03‐1.52  Nivel medio. 

>60  >1.55  Óptima protección cardíaca. 

 

Fuente: Asociación Americana del Corazón 

 



128 
 

 

Figura 5.9: Bosquejo del colesterol LDL en el flujo sanguíneo e inicio de ateroesclerosis que 

conduce al endurecimiento de arterias (arteriosclerosis).  

 

 

5.4.9 Lipoproteínas de baja densidad (LDL) 

 

Este tipo de lípido normalmente no es dañino, salvo cuando existe alguna afección en las paredes 

internas de  las arterias  sanguíneas en donde  se acumulan;  los  radicales  libres  liberados por  las 

membranas de  la pared se unen a  la LDL y modifican su  forma   a LDL oxidada  (LDLc)  [176, 178, 180] 

esta estimula a  los glóbulos blancos del sistema  inmune a  reunirse en ese  lugar,  formando una 

sustancia grasa llamada placa y causando inflamación consecuente.  

 

La ateroesclerosis se inicia por una lesión en el endotelio vascular por factores diversos (hipoxia, 

hipertensión, virus,  radicales  libres, citosinas,  lipoproteínas oxidadas), produciendo un aumento 

en la permeabilidad arterial a los distintos componentes del plasma incluidos las lipoproteínas LDL 

que están circulando en el torrente sanguíneo. 

 

El  sistema  inmunológico  llevan  a  los monocitos  y  plaquetas  al  sitio  donde  se  ha  producido  la 

lesión  y  ambos  atraviesan  la  capa  de  células  endoteliales,  llegando  a  la  capa  intima;  allí  los 

monocitos  se  transforman  en  macrófagos  y  captan  por  sus  receptores  de  eliminación  las 

lipoproteínas aterogénicas  [180, 181] principalmente  las LDL  las cuales completan  su oxidación por 
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peroxidación lipídica y por acción del radical libre  .NO‐ que se libera en grandes cantidades como 

respuesta a la lesión.  

Como  consecuencia  de  estos  procesos,  los  macrófagos  almacenan  colesterol  en  su  interior, 

adquiriendo  el  aspecto  característico  de  células  espumosas  formando  el  núcleo  lipídico  del 

ateroma.  Cuando  el  almacenamiento  es  excesivo,  las  células  pueden  llegar  a  necrosarse, 

depositándose entonces el colesterol extra celularmente. 

 

Fruto  del  daño  endotelial  y  de  la  activación  de  los  macrófagos,  se  produce  la  migración  y 

proliferación  de  las  células  musculares  desde  la  capa  media  hasta  capa  intima.  Como 

consecuencia producen colágeno y proteoglicanos [181, 182], que serán responsables de la formación 

de una  capa  fibrosa  sobre el núcleo  lipídico aumentando el  tamaño del ateroma. Cuando esta 

capa fibrosa pierde elasticidad se formara una trombosis que es responsable del infarto agudo. 

 

No  están  fisiológicamente  involucradas  en  un  influjo  neto  de  colesterol  hacia  los  tejidos,  son 

producidas  como  proteínas  receptoras  de  LDL  por  las  células  para  la  síntesis  de  la membrana 

plasmática. Cuando el colesterol es captado pasa a  los  lisosomas donde se hidrolizan  los ésteres 

de colesterol dando lugar a colesterol libre, quedando a disposición de la célula para la biosíntesis 

de  las membranas. Si  se acumula demasiado colesterol  libre en  la célula, ésta detiene  tanto  la 

síntesis de colesterol como la síntesis de proteínas receptoras de LDL, con lo que la célula produce 

y absorbe menos colesterol. 

 

En  determinadas  circunstancias  patológicas  [177,  184]  como  la  hipercolesterolemia  LDL,  la 

hipertensión arterial,  la diabetes mellitus, se desarrolla una entrega exagerada y no regulada de 

colesterol LDL químicamente modificadas a células macrófagas subendoteliales, cuya acumulación 

sobrecargada de colesterol, conocidos como células espumosas, determina el desarrollo de placas 

de ateroma en la pared arterial. 
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Tabla No 5.9: Especificación de propiedades de lipoproteínas (LDL) [174, 178, 180]. 

Lipoproteína 
Diámetro 

(nm) 
Densidad (Kg/m3)  Proteínas (%)  Lípidos (%) 

LDL pequeño  18‐21.2  1006‐1063  19  81 

LDL mediano  21.2‐23  1063‐1092  20  80 

LDL grandes  23‐29  1092 ‐1123  22  78 

 

 

 

 

Tabla No 5.10: Límites de concentración de lipoproteínas LDL 

Nivel LDL (mg/dl)  Interpretación 

<100  Optimo 

100‐129  Próximo al optimo 

130‐159  Limítrofe al alto nivel 

160‐189  Alto nivel 

>190  Muy alto riesgo cardiopatía isquémica.  

 

Fuente: Centro Médico Universidad de Maryland  (UMMC). 

 

 



131 
 

 

Tabla N0 5.11: Composición de los principales complejos de lipoproteínas en la sangre [174, 178, 180]. 

Complejo  Origen  Densidad/(Kg/m3)  %Proteína  %A
a

  %B
b

  %C
c

  %D
d

  %E
e

 

Quilomicrón  Intestino  < 950  1–2  85–88  8  3  1  0 

VLDL  Hígado  950 – 1006  7–10  50–55  18–20  12–15  8–10  1 

IDL  VLDL  1006 – 1019  10–12  25–30  25–27  32–35  8–10  1 

LDL  VLDL  1019 – 1063  20–22  10–15  20–28  37–48  8–10  1 

HDL1 
Intestino, hígado 

(quilomicrones y VLDL) 
1019 ‐ 1063  32 ‐ 68  2 ‐ 10  28 ‐ 45 25 ‐ 33 7 ‐ 13  0 

HDL2 
Intestino, hígado 

(quilomicrones y VLDL) 
1063 – 1125  33–35  5–15  32–43  20–30  5–10  0 

HDL3 
Intestino, hígado 

(quilomicrones y VLDLs) 
1125 – 1210  55–57  3–13  26–46  15–30  2–6  6 

Albúmina   Tejido adiposo  > 1281  99  0  0  0  0  100 

 

     a Triglicéridos, b Fosfolípidos, c Esteres de colesterol, d Colesterol libre, e Ácidos grasos.   

     VLDL: lipoproteína de muy baja densidad. ILD: lipoproteína de densidad intermedia. 
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5.4.10 Los triglicéridos 

 

Los triglicéridos (triacilgliceroles o triacilglicéridos) son una clase de lípidos que se forman por una 

molécula de glicerina y tres ácidos grasos libres con una longitud de cadena de 10 ‐ 24 carbonos, 

siendo  los ácidos grasos más comunes en  la  sangre humana: Caprílico  C8:0, Cáprico  C10:0, Laúrico 

C12:0, Mirístico  C14:0,  Palmítico  C16:0,  Esteárico  C18:0,  Linolenico  C18:2, Oleico  C18:1,  Linoleico  C18:2;  los 

cuales pueden ser producidos por el hígado  [178, 179, 183]. Transformando el exceso de hidratos de 

carbono  y  calorías  en  grasas  almacenando  energía  para  el  organismo,  si  el  cuerpo  acumula 

demasiados triglicéridos, los vasos sanguíneos se pueden obstruir y provocar problemas de salud 

[157]. 

Las  grasas  se  hidrolizan  en  el  intestino  delgado  al  combinarse  con  los  jugos  pancreáticos  e 

intestinales en ácidos grasos y glicerina para atravesar la pared intestinal. Luego son reconstruidos 

al otro lado de la pared intestinal; dado que los lípidos son insolubles en agua deben combinarse 

con  proteínas  sintetizadas por  el  intestino para  ser  transportadas  y distribuidas  a  través  de  la 

sangre  a  todo  el organismo.  Los  triglicéridos  son  empaquetados  junto  con  el  colesterol  en  las 

esferas de transporte de las lipoproteínas. 

 

El  incremento  en  el  nivel  de  los  triglicéridos  que  se  hallan  en  la  sangre,  se  conoce  como 

hipertrigliceridemia;  la  acumulación  de  triglicéridos  en  el  hígado  es  patológico  (esteatosis 

hepática).  El  tejido  adiposo  acumula  energía a  través  de  los  triglicéridos  si  se  producen 

irregularidades metabólicas se desarrolla la obesidad. 

Los triglicéridos son transportados a través de las lipoproteínas  [174, 183, 184] que los llevan desde el 

intestino hasta el hígado y  luego  los distribuyen a  las demás  células del organismo humano,  la 

albúmina sérica y los cuerpos cetónicos. 

La  síntesis  de  los  triglicéridos  se  realiza  en  el  retículo  endoplasmático  de  la  mayoría  de  las 

células  del organismo, el proceso es más activo en el hígado  (especialmente en los hepatocitos) y 
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en el tejido adiposo. Dicha síntesis suele estar relacionada a la acción de segregar lipoproteínas de 

muy baja densidad. 

 

Tabla N0 5.12: Propiedades físicas triglicéridos [178, 179, 183]. 

Triglicérido 
Diámetro 

(µm) 
Densidad (Kg/m3)  # C 

Triglicéridos<C10  0.03  973  <10 

TriglicéridosC10‐C14   0.09  925  10‐16 

Triglicéridos>C16  1‐5  875  >16 

 

 

Tabla No 5.13: Límites de concentración de triglicéridos.  

Nivel Triglicéridos (mg/dl)  Interpretación 

<150  Normal 

150‐199  Nivel alto 

200‐499  Alto 

>500  Muy alto riesgo apoplejía 

 

Fuente: Centro Médico de la Universidad de Maryland (UMMC). 

 

 

5.5 Mecanismo de separación  

 

Un  diagrama  esquemático  del  dispositivo  de  separación  se  muestra  en  la  figura  5.10.  El 

transductor  interdigital  (IDTs)  depositado  por  técnicas  de  fotolitografía  sobre  un  substrato 

piezoeléctrico  transparente y el microcanal de polidimetilsiloxano  son enlazados anódicamente 

entre los IDTs. La solución de la mezcla de las partículas es inyectada por microbombas de jeringa, 

un  flujo  laminar es establecido a  la entrada del microcanal; aplicando  señales de CA al  IDTs  se 

genera dos  series de ondas  acústicas de  superficie  la  cual  se propaga en direcciones opuestas 

hacia el canal [11, 31].  
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Esta  interferencia  constructiva  de  ondas  acústicas  da  lugar  a  ondas  longitudinales  de  salida 

generando la onda acústica estacionaria, causando una fluctuación de presión acústica dentro del 

fluido,  la  cual  es  la  causante  de  conducir  a  las  partículas  suspendidas  hacia  los  planos 

nodales/antinodales generados.  

 

 

Figura 5.10: Mecanismo de separación, mostrando el posicionamiento de la trayectoria de partículas al 

actuar la fuerza de radiación acústica. 

 

 

La modificación de trayectoria de las partículas conlleva a colocarlas a un plano nodal de  presión 

sobre los nodos (amplitud mínima de presión) ó hacia los antinodos (amplitud máxima de presión) 

[59, 85, 144,], dependiendo del factor adimensional de contraste (ecuación 1.12) la cual es función de 

la densidad y compresibilidad entre  las partículas y el medio que  las contiene; entonces resulta 

para las partículas de eritrocitos un Φ ≈ 0.3432 y para las partículas lípidas de triglicéridos>C16 un Φ 

≈  ‐  0.3285,  lo  que  conlleva  a  que  la  trayectoria  de  las  partículas  de  eritrocitos  se modifique 

desplazándolos  plano  de  presión  acústica  nodal,  mientras  que  las  partículas  lípidas  de 

triglicéridos>C16 se ubiquen en el plano antinodal (figura 5.11). 

 

Las partículas experimentan la acción de la fuerza de radiación acústica, fuerza viscosa, fuerza de 

arrastre, fuerza boyante y la fuerza de gravedad, siendo reposicionadas en una nueva trayectoria 

de flujo tanto las partículas de eritrocitos como las partículas lípidas de triglicéridos>C16 a lo largo 

de  la  sección  transversal  del microcanal,  las muestras  recogidas  en  los  puntos  de  salida  del 

microcanal  se  han  separado  en  base  al  tamaño  de  partícula,  densidad  y  compresibilidad.  Las 
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partículas guardarán su posición  lateral  incluso después de dejar de actuar  la fuerza acústica de 

radiación debido a las condiciones laminares.   

 

El  método  de  acustifóresis  se  emplea  para  separar  eritrocitos  de  las  partículas  lípidas  de 

triglicéridos>C16 en la sangre humana [36, 86, 87, 88, 110, 112, 146] para evitar la microembolia, las partículas 

de eritrocitos tienen un tamaño de 3 – 7.5 µm, en estos modelos utilizados se emplea un modo de 

operación de media longitud de onda.  

 

Desarrollándose  la aplicación de este método de acustifóresis en  la separación de componentes 

de la sangre humana en los siguientes centros de medicina [36, 86, 87, 88, 110, 112, 146]: 

 

 Inmunología Clínica y Medicina de Transfusión Regional  ‐  laboratorios de  la Universidad 

de Lund, Suecia 

 Instituto de Medicina de Laboratorio Stem Cell Center, Universidad de Lund Suecia 

 Tecnología de Medición e Ingeniería Eléctrica Industrial, Universidad de Lund Suecia. 

 Departamento de Hematología Hospital de Skane, Universidad de Lund Suecia. 

 Ingeniería Biomédica, Universidad de Dongguk Seúl Corea. 

 

Una  partícula  puesta  en  un  campo  de  onda  acústica  estacionaria  experimentará  una  fuerza 

acústica  de  radiación  [60,  85],  cuya  magnitud  es  proporcional  al  volumen  de  la  partícula,  a  la 

frecuencia del ultrasonido, a  la diferencia en densidad y compresibilidad entre  la partícula y su 

medio.  

 

Esto implica que ciertas partículas serán dirigidas hacia los nodos de presión, mientras que otras 

se  recogerán  en  los  antinodos  dependiendo  de  sus  características  físicas  respectivas,  para  un 

canal con un ancho de 240 μm x 120 μm, las partículas de eritrocitos tienen un factor de contraste 

Φ  ≈  0.3432  y  para  las  partículas  lípidas  de  triglicéridos>C16  resulta  Φ  ≈  ‐  0.3285,  entonces  los 

eritrocitos serán arrastrados al nodo central mientras que las partículas lípidas de triglicéridos>C16 

se  fuerzan hacia  fuera  contra  los antinodos para el modo de media  longitud de onda  como  se 

bosqueja en la figura 5.11.  
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Figura 5.11: Sección transversal del microcanal con una onda ultrasónica estacionaria en modo fundamental 

de resonancia de media longitud de onda ortogonal a la dirección del flujo [65, 85, 106,110]. 

 

Las ondas ultrasónicas fueron generadas por un cristal piezoeléctrico resonante PZT26 (Ferroperm 

Piezoceramics AS Kvistgard Dinamarca),  el microdispositivo posee una  tapa de  cristal de boro‐

silicato enlazada a la oblea de silicón [64, 91, 11]. 

 

 

5.6 Simulación numérica computacional. 

 

La acustifóresis en  flujo  continuo  requiere  tener en  cuenta el modo armónico al  cual  se desea 

operar el microcanal,  las ondas acústicas estacionarias generan  los planos nodales de posición, 

luego  la  separación  será  posible  si  existe  una  gran  diferencia  entre  los  factores  de  contraste 

ecuación (5.2) entre las partículas de eritrocitos y las partículas lípidas de triglicéridos>C16. 

 
 

Tabla No 5.14: Factor de contraste de los constituyentes de la sangre.

Constituyentes 
Diámetro 

( µm) 

Densidad

(Kg/m3) 

Velocidad sonido

(m/s) 

Factor de contraste

Φ 

Eritrocitos  3‐7  1099 1631 0.3432 

Leucocitos  5‐20  1062‐1082  1642  0.2941‐0.3264

Plaquetas  2.4  1058 1639 0.2847 

Triglicéridos<C10  0.03  973 1473 ‐0.0662 

TriglicéridosC10‐C14   0.09  925 1467 ‐0.1805 

Triglicéridos>C16  1‐5  875  1450  ‐0.3285 
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De  la  tabla  anterior  se  observa  el  factor  de  contraste  (ecuación  5.2)  para  los  principales 

componentes de  la sangre humana,  los valores positivos del  factor de contraste Φ+  indican que 

estas  partículas  serán  desplazadas  hacia  el  nodo  de  presión  acústica  al  actuar  la  fuerza  de 

radiación  acústica  sobre  ellas;  en  tanto  que  los  triglicéridos  presentan  valores  negativos  en  el 

factor de contraste Φ‐  ; para este caso se aprecia que existe una gran diferencia en el  factor Φ 

entre  los  eritrocitos  y  los  triglicéridos>C16 por  consiguiente  es  posible  separar  estas  partículas 

mediante un cambio de trayectoria en flujo continuo. 

 

Para el caso de eritrocitos y leucocitos el factor de Φ indica que ambas partículas se trasladaran a 

los nodos de presión, como la frecuencia aplicada es constante consecuentemente la longitud de 

onda también, de  la ecuación  (5.1) variaría tan sólo el global de  la amplitud de presión acústica 

entre ambas partículas y esto corresponde a trayectorias contiguas. 

 

Por otro lado para el caso de las lipoproteínas de baja densidad (LDL) y de alta densidad (HDL) no 

es aplicable el método de separación por acustifóresis, de la ecuación (5.1) se tiene que la fuerza 

de radiación acústica es proporcional al volumen de la partícula suspendida y por consiguiente al 

radio  de  la  partícula  〈௥௔ௗܨ〉 ∝ ௣௔௥௧í௖௨௟௔ݎ
ଷ  ,  siendo  los  diámetros  de  las  partículas  para  las 

lipoproteínas HDL y LDL del orden de 5 ‐25 nm a 18 ‐ 29 nm respectivamente, se tendría para un 

diámetro promedio de 20 nm un factor de 1*10‐6 veces menor para  la magnitud de  la fuerza de 

radiación  acústica  lo  cual  hace  despreciable  esta  fuerza;  un  análisis  cualitativo  de  la  ecuación 

(5.32) para una  fuerza de  radiación  acústica muy pequeña, muestra que  el único  termino que 

contribuirá  de manera  positiva  es  la  fuerza  boyante    la  cual  se  contrarresta  con  la  fuerza  de 

arrastre,  luego no  sería posible alterar el desplazamiento de  la  trayectoria de  las partículas en 

suspensión. 

 

En tanto que para el triglicérido<C10 su valor de  factor de contraste cercano a cero  indica que  la 

trayectoria  de  este  tipo  de  partícula  no  se  verá  afectado  por  la  fuerza  de  radiación  acústica 

aplicada. 
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Tabla No 5.15: Diferentes métodos de separación componentes sangre humana en microfluidos. 

Método  Componente 
Ref.

[ ] 
Alimentación 

Separación

(%) 

Dielectrofóresis  Plaquetas  187, 192, 193  134 µm/s  98.8 

Hidrodinámica y 

magnetofóresis 
Eritrocitos  194  2.36×106 cel/ml  68.26 

Magnetofóresis 

Eritrocitos  107  10000 cel/s  80 

Leucocitos  190  110 µm/s  50 

Plasma ( 1/20)  188  0.5‐0.7 ml sangre/h  5 

Cd‐centrifugación 
Plasma  185  2 ml sangre  99.9 

Leucocitos  191  500/µL  99 

Filtración  Plasma  189  40‐50 µL/cm2  74 

Acustifóresis 

Leucocitos  186  320 µL/min  93 

Eritrocitos 

36, 86, 87, 88,

110, 112, 146 
0.1 ml/min  90 

 

 

Se  plantea  a  continuación  el  balance  de  fuerzas  sobre  una  esfera  de  eritrocito  y  se  realiza  la 

simulación con Matlab 7.14 para determinar la trayectoria de las partículas de eritrocito al aplicar 

la fuerza de radiación acústica y separarlas de  las partículas  lípidas de triglicéridos>C16, siguiendo 

este modelamiento sobre el microdispositivo integrado (LOC) propuesto por Martin Hill [56, 60, 67, 68, 

144].    

 

Las interacciones entre las ondas incidentes y las ondas dispersas gobiernan el desplazamiento de 

la partícula hacia cualquier localización en el nodo de presión acústica [102, 124, 136]. 

El movimiento de  la partícula  cerca de  los nodos de presión puede verse afectado por  fuerzas 

secundarias  las  que  producen  desviaciones  de  la  trayectoria  alrededor  del  equilibrio,  de  igual 

manera las partículas más pequeñas en la suspensión están influenciadas por otras partículas más 

grandes [115]. 
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Estableciendo un balance de  fuerzas en un espacio bidimensional sobre  la partícula  [62, 143, 144] se 

puede  calcular el movimiento de  la partícula de masa m  como  la  contribución de  la  fuerza de 

arrastre viscosa y la fuerza boyante en la dirección del eje x: 

 

෍ܨ௫ ൌ ሷݔ݉ ൌ ஽௫ܨ ൅  ஻௬ܨ

 

෍ܨ௬ ൌ ሷݕ݉ ൌ ௔௖ܨ ൅ ஽௬ܨ ൅  ஻௬ܨ

 

 

Figura 5.12: Fuerzas que actúan sobre una partícula en una onda acústica estacionaria. 

 

Sin embargo, en una  suspensión de partículas  también están presentes  fuerzas acústicas Wake 

௬೔,ೖ	஺ௐாܨ  y  la  fuerza  de  radiación  generados  entre  las  partículas  próximas ܨெோ௉	௬೔,ೖ  entre 

partículas i: kth. 

 

 

5.6.1 Efecto acústico Wake  

 

Este tipo de fuerza acústica secundaria plantea que el desplazamiento de  la partícula es función 

de  la  velocidad  del  fluido  en  la  superficie  de  la  esfera  y  la  velocidad  de  perturbación ३௜௞;  si 

consideramos las ecuaciones (3.30) – (3.33), se aprecia que la velocidad potencial en la superficie 

de  la  partícula  es  de  grado  dos;  en  el  capítulo  II  se  expresó  la  velocidad  por  el método  de 

perturbación de orden  cero, primero,  segundo  y de ordenes mayores ࣩሺ௡ሻ,  entonces ݒଷ,௡ → 0. 

Extendiendo por Taylor la ecuación 5.17 y remplazando en la ecuación (3.30)‐(3.33) se determina 

que el efecto acústico Wake es despreciable.  

 

(5.14) 

 (5.15)
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Las partículas en  flujos  laminares en  régimen de Oseen, producen oscilaciones viscosas Wake y 

generan  fuerzas  de  segundo  orden  sobre  otras  partículas  próximas  [85, 111, 114, 144],  que  pueden 

alcanzar distancias hasta dos órdenes de magnitud de sus radios.  

 

Esta fuerza se define para un régimen de Oseen como:  

 

ை௦௘௘௡ܨ ൌ ௌ௧௢௞௘௦ܨ ቆ1 ൅
3ܴ௣௜หݑ௙௜ െ ௣௜หݑ

ݒ8
ቇ 

 

La  velocidad  del  fluido  se  expresa  como una  combinación de  la  velocidad  de  la onda  acústica 

incidente y la velocidad de perturbación ३௜௞ asociada al efecto acústico Wake:  

 

௙௟௨௜ௗ௢ݑ ൌ ௙,௜ݑ ൅ ३௜௞ 

 

El  término ३௜௞	toma en cuenta el cambio de velocidad vibratorio en  la partícula “i” debido a  la 

presencia de la partícula “k”. Las expresiones para los componentes x‐y de esta velocidad son:  

 

 

३௜௞௫ ൌ ቊ
଴௞ܣ
ଶݎ

ቈ1 െ ቆ1 ൅
|ሾݎ ௞ܸ| ൅ ௞ܸܿߠݏ݋௞௜ሿ

ݒ2
ቇ቉ ௞௜ߠݏ݋ܿ ൅

଴௞ܣ ௞ܸ

ݒݎ2
௞௜ቋߠଶ݊݅ݏ ݁

൬
ି௥ሾ|௏ೖ|ሿି௏ೖ௖௢௦ఏೖ೔

ଶ௩ ൰
 

 

 

३௜௞௬ ൌ ቊ
଴௞ܣ
ଶݎ

ቈ1 െ ቆ1 ൅
|ሾݎ ௞ܸ| ൅ ௞ܸܿߠݏ݋௞௜ሿ

ݒ2
ቇ቉ ௞௜ߠ݊݁ݏ

െ
଴௞ܣ ௞ܸ

ݒݎ4
௞௜ቋߠ2݊݁ݏ ݁

൬
ି௥ሾ|௏ೖ|ሿି௏ೖ௖௢௦ఏೖ೔

ଶ௩ ൰
 

Donde: 

A0   Coeficiente complejo. 

r   Distancia entre las partículas.  

  ௞௜ߠ Ángulo de orientación formado por su línea central con respecto a la dirección 

              de la onda acústica. 

௞ܸ ൌ ௙,௞ݑ ൅   ௣௞ݑ

 

 (5.16)

 (5.17)

 (5.18)

(5.19) 
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Figura 5.13: Posición arbitraria de las partículas con respecto al eje acústico 

 

 

5.6.2 Fuerza mutua de radiación  

 

Dado  que  la  velocidad  potencial  de  onda  de  la  partícula  se  expresa  como  la  contribución 

Φ௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘ ൅ Φௗ௜௦௣௘௥௦௔  ecuación  (3.47), el efecto de  la  fuerza mutua de  radiación secundaria se 

considera  despreciable  al  tener  en  cuenta  que  la  onda  acústica  estacionaria  incide  sobre  la 

partícula y esta a su vez es reflectada a la esfera contigua, lo cual se interpreta como un campo de 

generación de onda mayor al de atracción mutua entre partículas. 

 

Lo anterior también se puede analizar si tenemos en cuenta que  la fuerza acústica de radiación 

promediada en el tiempo es distinta de cero ecuación (3.10) lo cual no ocurre si se aplica con las 

ecuaciones (5.20)‐(5.21). 

 

Las ondas incidentes interactúan con ondas dispersas en la partícula esto da lugar a una atracción‐

repulsión mutua entre partículas [114, 144]. Este mecanismo de segundo orden es derivado por Song 

para describir la fuerza que actúa en cada partícula de forma recíproca: 

 

A lo largo del eje acústico:  

 

௞௜௫ܨ ൌ
3
ߨ16

ሺܴଵ௜ܴ௞ሻଷ

ସݎ
଴ܷ଴ߩ

ଶൣሺ3ܿݏ݋ଶߠ௞௜ െ 1ሻ݃௞௜௥ሺ௥,ఏሻܿߠݏ݋௞௜ ൅ .௞௜ߠ2݊݅ݏ ݃௞௜ఏሺ௥ሻߠ݊݅ݏ௞௜൧ 

 

 

 

 (5.20)
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Perpendicular al eje acústico:  

 

௞௜௬ܨ ൌ
3
ߨ16

ሺܴ௜ܴ௞ሻଷ

ସݎ
଴ܷ଴ߩ

ଶൣሺ3ܿݏ݋ଶߠ௞௜ െ 1ሻ݃௞௜௥ሺ௥,ఏሻߠ݊݅ݏ௞௜ െ .௞௜ߠ2݊݅ݏ ݃௞௜ఏሺ௥ሻܿߠݏ݋௞௜൧ 

 

Donde los parámetros ݃௞௜௥  y ݃௞௜ఏ son descritos por Song. 

 

La  influencia de este mecanismo en el movimiento de  la partícula no es  insignificante dentro de 

un rango de distancias cortas alrededor de las partículas, de hasta cerca de diez veces su radio y 

es mucho más débil que el efecto acústico Wake principalmente en los fluidos de baja densidad. 

 

 

5.7 Ecuaciones para determinar la trayectoria de las partículas 

 

La influencia de los mecanismos de segundo orden asociados a la presencia de otras partículas es 

insignificante siendo despreciable  también el efecto acústico Wake como se vio en  los párrafos 

anteriores. En sistemas microfluidos por lo general se producen flujos laminares y es conocido las 

dificultades de mezclado cuando se tratan dos corrientes fluidas, por lo cual se recurre a los micro 

mezcladores estructurales.  

 

Desarrollando  la ecuación de Navier Stokes ecuación de continuidad y de momentum se puede 

encontrar  la distribución de  flujo  ሺܷ௫,௬ሻ, dado que  la concentración de partículas es pequeña,  la 

complejidad de la simulación puede reducirse a la determinación de las fuerzas que actúan en las 

partículas y su posterior efecto en  la trayectoria de  las mismas,  lo cual es hallado por resolución 

de la segunda ley de Newton; luego las ecuaciones que permiten determinar la trayectoria de las 

partículas se obtienen estableciendo un balance de  fuerzas bidimensional sobre  la partícula[8, 51] 

aplicando las ecuaciones (5.14) y (5.15) se obtendrá las ecuaciones (5.26) y (5.32).  

 

Se  debe  tener  en  cuenta  que  la  acustifóresis  en  flujo  continúo,  producen  ondas  acústicas 

estacionarias  en  dirección  perpendicular  al  flujo,  de  allí  que  en  el  eje  ‘x’  sea  predominante  la 

fuerza de arrastre viscosa. 

Continuando  con  el microdispositivo  propuesto  por  Hill,  se  realiza  la  simulación  para  separar 

partículas  de  eritrocitos  de  los  lípidos mediante  el  balance  de  fuerzas  bidimensional  a  fin  de 

(5.21) 
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obtener  la trayectoria  final que  tendrán  las partículas  luego de haber cesado  la aplicación de  la 

fuerza de radiación acústica. 

 

La contribución de fuerzas en el eje x estará dada por la fuerza de radiación acústica, la fuerza de 

arrastre y la fuerza boyante:  

 

෍ܨ௫ ൌ ሷݔ݉ ൌ ௔௖,௫ܨ ൅ ஽௫ܨ ൅  ஻௫ܨ

 

஽௫ܨ ൌ ൫ܴߤߨ6 ሺܷ௫,௬ሻ െ  ሶ൯ݔ

 

஽௫ܨ ൌ ܴߤߨ6 ൤6 ഥܷ௣௥௢௠ ൬
ݕ
݄
െ ቀ

ݕ
݄
ቁ
ଶ
൰ െ  ሶ൨ݔ

 

஻௫ܨ ൌ
4
3
௙ߩଷ݃൫ܴߨ െ  ߠ݊݁ݏ௣൯ߩ

 

 

 

Figura 5.14: Desplazamiento de flujo parabólico. 

 

 (5.22)

(5.23)

(5.24) 

(5.25) 
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ሷݔ ൌ
ܴߤߨ6
݉

൤6ഥܷ௫ ൬
ݕ
݄
െ ቀ

ݕ
݄
ቁ
ଶ
൰ െ ሶ൨ݔ ൅

4
3݉

௙ߩଷ݃൫ܴߨ െ  ߠ݊݁ݏ௣൯ߩ

 

El movimiento que  resulta para  la partícula a  lo  largo del eje  ‘y’ entonces es gobernado por  la 

siguiente ecuación en donde se aprecia la contribución de la fuerza de radiación acústica:   

 

෍ܨ௬ ൌ ሷݕ݉ ൌ ௔௖,௬ܨ ൅ ஽௬ܨ ൅  ஻௬ܨ

 

஽௬ܨ ൌ ൫ܴߤߨ6 ሺܷ௫,௬ሻ െ ሶ൯ݕ ൌ െ6ܴߤߨ ሶݕ  

 

஻௬ܨ ൌ
4
3
௙ߩଷ݃൫ܴߨ െ  ߠݏ݋௣൯ܿߩ

 

௔௖	௥௔ௗܨ ൌ
ߨ ଴ܲ

ଶ
௣ܸ௔௥௧í௖௨௟௔ߚ௠௘ௗ௜௢
ሺ2ߣሻ

. ߶ሺఉ,ఘሻ݊݁ݏ ൬
ݕߨ4
ߣ
൰ 

 

߶ሺఉ,ఘሻ ൌ
௣ߩ5 െ ଴ߩ2
௣ߩ2 ൅ ଴ߩ

െ
௣ߚ
଴ߚ

 

 

ሷݕ ൌ
௔௖ܨ
݉

െ
ܴߤߨ6
݉

ሶݕ ൅
4
3݉

ଷܴߨ ݃൫ߩ௙ െ  ߠݏ݋௣൯ܿߩ

 

La masa de la partícula se puede escribir en función del volumen de una partícula esférica como: 

 

݉௣௔௥௧í௖௨௟௔ ൌ
ߨ4
3
ܴ௣௔௥௧í௖௨௟௔
ଷ ௣௔௥௧í௖௨௟௔ߩ	  

 

La  simulación  numérica  se  realiza  utilizando  un  software  comercial Matlab  7.14  (R2012a)  [5]  y 

COMSOL  4.3,    la  separación  de  partículas  eritrocitos/triglicéridos>C16  por  acustifóresis  ocurre 

generando una onda ultrasónica estacionarias de cuarta  longitud de onda dentro del dispositivo 

perpendicular a  la dirección de  flujo, debido a  la diferencia de densidades  y  compresibilidades 

entre  las partículas de eritrocitos y partículas  lípidas de triglicéridos>C16  es posible obtener en el 

nodo una franja en el  lado superior del medio del canal a  los eritrocitos y en  los antinodos a  las 

partículas lípidas de triglicéridos>C16.  

 

 (5.26)

(5.27)

 (5.28)

 (5.29)

(5.30)

 (5.31)

(5.32)

 (5.33)
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Se  generan  campos  ultrasónicos  de  onda  acústica  estacionaria  cuando  la  interferencia 

constructiva entre una onda ultrasónica viajera y la onda reflejada se alcanza, cuando la distancia 

entre la superficie que genera la onda acústica y el reflector es un múltiplo de la cuarta longitud 

de onda acústica  (λ/4).  La onda acústica estacionaria  se  caracteriza por una  serie de nodos de 

presión (mínimos de presión) y de antinodos de presión  (máximos de presión)  [6, 7, 45, 144]. Para el 

caso planteado y  la  forma del microdispositivo solo será  requerido un plano nodal a una altura 

aproximada a la cuarta longitud de onda. 

 

La onda de sonido que se propaga en la direccion de propagación es dada matemáticamente por 

la expresion generalizada de solución de la ecuación de Helmholtz ecuación (2.68) como: 

 

ሺ௫,௧ሻ݌ ൌ ݐݓሺ݊݁ݏ଴݌ െ  ሻݔ݇

 

La onda acustica estacionaria es un caso de  formación de onda de sonido que se genera por  la 

superposición  de  la  onda  incidente  y  reflectante  generada  por  el  tranductor  y  resonador, 

matemáticamente  [11, 31] esta onda  viajera es descrita  como una onda  sinuoidal  (este efecto es 

tratado en el apartado 6.3 en la propagación de onda a través de múltiples interfases): 

 

ሺ௫,௧ሻ೟೚೟ೌ೗݌ ൌ ݐݓሺ݊݁ݏ଴݌ െ ሻݔ݇ ൅ ݐݓሺ݊݁ݏ଴݌ ൅  ሻݔ݇

 

ሺ௫,௧ሻ೟೚೟ೌ೗݌ ൌ .ሻݔሺ݇ݏ݋଴ܿ݌2  ሻݐݓሺ݊݁ݏ

 

La  ecuación  anterior  nos  permite  preveer  la  distribución  de  la  onda  acústica  estacionaria;  

aplicando  la  teoria  de  Yosioka  [127, 143]  ecuación  (5.1)  con Matlab  7.14  (R2012a)  basado  en  la 

dependencia de la amplitud de presión acústica, para el caso de generación de cuarta longitud de 

onda ሺ4/ߣሻ en el modelo del microdispositivo de Hill se obtiene  la figura 5.15 para partículas de 

eritrocito,  en donde  se  aprecia  el plano de presión nodal  generada por  la  fuerza de  radiación 

acústica y su efecto no lineal promediado en el tiempo junto con el factor de contraste (ecuación 

5.2) Φ ≈ 0.3432 contribuye al desplazamiento que adoptarán los eritrocitos. 

 

(5.34) 

(5.35) 

(5.36)
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Figura 5.15: Distribución de la fuerza acústica 1D a través del ancho del microcanal en el microdispositivo 

propuesto por Hill, con generación de cuarta longitud de onda acústica estacionaria. 

 

El  fluido  pasa  a  través  de  la  microcámara  y  el  transductor  PZT  26  (zirconato  titanato 

piezoeléctrico)  ubicado  en  la  parte  inferior  de  la  pared  del  canal  origina  una  distribución  de 

sonido de onda acústica estacionaria [89, 142], lo cual originara una nueva distribución de trayectoria 

en  las  partículas  eritrocitos/triglicéridos>C16  y  como  existe  una  diferencia  en  sus  factores  de 

contraste el desplazamiento a planos de presión nodales/antinodales diferentes ocurrirá. 

 

Asumiendo que la partícula sigue un elemento fluido en la dirección de flujo, las velocidades de la 

partícula y del líquido en la dirección x son iguales. La simulación numérica para una gran cantidad 

de  partículas  con  diversas  localizaciones  iniciales  en  la  dirección  transversal  al  flujo  predice  la 

localización  de  las  partículas  en  un  plano  nodal/antinodal  de  velocidad  lo  que  permitirá  la 

remoción de partículas del flujo inicial. 

 

En el microdispositivo propuesto por Martin Hill [56, 60, 67, 68, 144], se realiza la simulación con Matlab 

7.14  (R2012a)  en  un modo  de  operación  de  cuarta  longitud  de  onda,  aplicando  para  el  caso 

propuesto de partículas de eritrocitos/triglicéridos>C16 de la sangre humana como se planteó en un 

inicio,  la acción de  la fuerza de radiación dirigida en dirección perpendicular al flujo originará un 

plano nodal en modo de operación  fundamental de  cuarta  longitud de onda, en una  franja de 
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partículas de eritrocitos que estará comprendida en  la cuarta parte de  la altura del microcanal y 

su  posterior  separación  a  través  de  la  segunda  salida  de  este microdispositivo,  tal  como  se 

observa en la figura 5.16, de allí que se justifica por que se decidió utilizar un modo de operación 

de cuarta longitud de onda. 

 

La figura 5.16 muestra la trayectoria de las partículas sujetas a la fuerza de radiación acústica en 

flujo  laminar  con  el  solver  ODE  de  Matlab  con  lo  cual  se  puede  predecir  la  localización  y 

distribución de partículas [52, 59, 60]. 

 

 

 

 

Figura 5.16: Trayectoria de partículas para una distribución de flujo parabólico con velocidad promedio 

ܷ௣௥௢௠ ൌ  .para el modelo 1D de la fuerza de radiación acústica ; ݏ/݉	0.083

 

Una  simulación  para  una  distribución  de  flujo  plano  en  este mismo microdispositivo,  permite 

observar que la trayectoria de las partículas no se ve influenciada por su distribución de velocidad 

entrante, si no que estas tienden hacia el nodo en modo de operación de cuarta longitud de onda 

al ser aplicado la fuerza de radiación acústica dentro del microcanal figura 5.17: 
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Figura 5.17: Trayectoria de partículas para una distribución de flujo plano con velocidad promedio 

ܷ௣௥௢௠ ൌ  .para el modelo 1D de la fuerza de radiación acústica ; ݏ/݉	0.083

 

Bajo una misma  intensidad de fuerza de radiación acústica en el microdispositivo propuesto por 

Hill, se observa en  la figura 5.18 la variación del desplazamiento de su trayectoria que sufren las 

partículas de eritrocitos tanto para una distribución de flujo parabólico como para un flujo plano, 

lo cual determina la capacidad de la acustifóresis para poder separar partículas en función de su 

densidad, factor de compresibilidad según su factor de contraste. 

 

 

 

Figura 5.18: Trayectoria de partículas para distribuciones de velocidad en flujo parabólico y flujo plano. 
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5.8 Esquema de implementación para la solución numérica. 

 

El diseño del microdispositivo considera el empleo de una resonancia de cuarta longitud de onda 

con  lo cual  las partículas migran a un plano superior cercano del compartimiento. Un modo de 

media longitud de onda es más eficiente energéticamente que uno de cuarta longitud de onda [28, 

42, 66, 68] tal como se muestra en la figura 5.2d.  

 

Para  crear  una  onda  acústica  estacionaria  estable  en  el  microcanal  es  importante  elegir  la 

frecuencia  en  la  sección  transversal  del microcanal,  con  el  empleo  del modo  fundamental  de 

resonancia ~λ/2 que creará una sola formación de nodo en el medio del canal; es también posible 

funcionar en modos armónicos más altos generando bandas múltiples.  

 

 

5.8.1 Diseño hidráulico  

 

Uno de  los puntos más cruciales en microdispositivos es su diseño hidráulico, es por ello que se 

utilizan planos cristalinos de corte para poder obtener el diseño estructural en base a estos planos 

cristalinos, otra consideración es el método de grabado que puede ser anisotrópico o  isotrópico 

utilizado  en  la  elaboración  del microdispositivo.  El  diseño  hidráulico  de  los microdispositivos 

afecta su funcionamiento, la sedimentación de partículas es un problema común en microfluidos, 

reduciendo  la concentración considerada a través de  la salida y es agravada por  los bajos  flujos 

volumétricos usados. La reducción de áreas transversales en los canales hidráulicos puede aliviar 

esto, pero las resistencias crecientes del flujo están en relación con las técnicas de fabricación del 

microdispositivo. 

 

El tamaño de partículas concerniente a  las características hidráulicas puede también determinar 

la concentración de salida. Para las partículas grandes es posible ubicar el nodo acústico cerca de 

la superficie del reflector, las partículas pueden atraparse en la superficie aunque pueden ocurrir 

problemas de obstrucción o fuerzas acústicas interpartículas de Bjerknes.  
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 5.8.2 Geometría de Microcanal 

 

La  formación de  turbulencia puede variar  la  trayectoria de  la partícula  restringiendo el normal 

funcionamiento del microdispositivo, siendo influenciado por la geometría angular del dispositivo 

ultrasónico  del microcanal  debido  al  proceso  anisotrópico  de  grabado  usado.  El  proceso  del 

grabado de pistas crea geometrías dependientes de  la orientación de planos cristalinos  (1 1 1), 

formando ángulos de 54.740 [64, 67, 85].  

 

Tales discontinuidades causan que el líquido fluya hacía la parte de la pared del canal que da lugar 

a remolinos y el fluido  invierta su dirección de flujo  [61, 64, 82, 93, 144], en  la figura 5.19 se observa  la 

fotografía  obtenida  por  imagen  velocimétrica  de  partícula  de  las  líneas  de  corriente  de  flujo  

apreciándose zonas turbulentas y laminares. 

 

 

Figura 5. 19: Formación de turbulencia dentro de la región de la entrada del dispositivo [61, 64, 82, 93, 144]. 

 

El  flujo  turbulento  altera  la  trayectoria  laminar  de  la  partícula  lo  cual  afecta  la  eficacia  de 

separación en el microdispositivo, dado que se  requiere un  flujo  laminar antes de que actué  la 

fuerza de radiación acústica sobre el microdispositivo. 

 

La  distribución  de  flujo  es  alterado  por  la  existencia  de  zonas  de  turbulencia  que  también  se 

generan por  irregularidades de  la superficie  interna o de acoplamiento; realizando simulaciones 

con COMSOL 4.3 se busca estudiar la turbulencia de ingreso del fluido al microcanal teniendo en 

cuenta los ángulos del grabado de pistas anisotrópicos [61, 64, 85, 144].  

 

El  diseño  geométrico  del  conducto  por medio  de  la  simulación  permite  restringir  el  inicio  de 

turbulencia y caída de presión, siendo por lo general encontradas discontinuidades de fabricación 
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dentro del conducto, una inspección visual identifica estas irregularidades de la superficie interna 

en el microdispositivo generado durante el proceso anisotrópico del grabado de pistas y en  los 

bordes  agudos,  que  están  en  relación  con  el  acoplamiento  de  las  capas.  En  la  figura  5.20  se 

presenta  la  correlación  de  corte  basada  en  planos  cristalinos  en  las  entradas/salidas  de 

microdispositivos [61, 64, 144]. 

 

 

Figura 5.20: Grupos básicos de geometría en el conducto. 

 

Para  estudiar  la  influencia  de  la  geometría  en  el  microcanal  se  modela  una  variedad  de 

geometrías para visualizar el flujo (figura 5.21); como las partículas son pequeñas su efecto en la 

dinámica del fluido no puede ser despreciado, las simulaciones con COMSOL 4.3 consideran sólo 

el flujo del líquido transportador con una distribución de velocidad de Poiseuille a la entrada.  

Se observa que  la  velocidad de  flujo  a  la  entrada del  conducto  no  es uniforme  a  través  de  la 

anchura del dispositivo lo que desvía algunas partículas en la región de turbulencia, creando una 

zona central de alta turbulencia a la entrada en el lado izquierdo de la pared, extendiéndose luego 

líneas de corriente laminar [61, 62].  

 

El tamaño de la región de turbulencia se relaciona con: 

 

 El flujo volumétrico del fluido.  

 La condición de entrada de perfil parabólico asumido. 

 Separación de flujo de la pared durante su conducción. 

 Contracciones en las bombas peristálticas pueden para causar fluctuaciones de caudal. 

 La simulación 3D en el dispositivo sería apropiado con mayor costo computacional. 

 Una acumulación de partículas puede obstruir la entrada del conducto. 
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Tomando como referencia lo anterior y con el uso de la figura 5.20, se construye la geometría del 

microcanal y se compara cual es la geometría más eficiente para ser utilizada a fin de obtener un 

flujo  laminar  y  la  condición  de  flujo  volumétrico mayor  en  la  segunda  salida  simulando  con 

COMSOL 4.3, lo cual permite que se incremente el plano conducente de eritrocitos concentrados 

provenientes del plano nodal acústico aplicado.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.21: La geometría del microcanal determina el comportamiento acústico del dispositivo y la posición 

del nodo, que está en función de la distribución de flujo laminar. 
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Una  inspección  inicial muestra que  la simulación dinámica del fluido subestima  la  longitud de  la 

región del  remolino,  sin embargo  la geometría más óptima produce una  región  levemente  con 

turbulencia,  así  la  geometría del microcanal más óptimo  sería  el primer  y  tercer  gráfico.  En  la 

figura  5.22  se  aprecia  las  irregularidades  en  una  microcámara  debido  al  grabado  de  pistas 

anisotrópico.  

 

 

Figura 5.22: Irregularidades del microcanal a la salida [61, 82, 144]. 

 

5.8.3 Diseño estructural 

 

Los canales de separación son modelados sobre silicón con litografía UV y grabado en agua fuerte, 

fueron  sellados  con  una  tapa  de  cristal  anódico  enlazada  al  silicón;  la  tubería  y  una  placa 

piezoeléctrica PZ26 fueron unidas al  lado posterior del chip. El accesorio PZT es muy  importante 

pues asegura una buena  impedancia acústica entre el PZT – Silicón  [9, 43, 45, 55, 57, 65] y  la generación 

de ondas acústicas estacionarias. 

  

El  microdispositivo  puede  ser  simulado  mediante  el  software  COMSOL  4.3,  el  modelo  de 

transferencia de  impedancia es utilizado para seleccionar el espesor apropiado para  la capa del 

fluido  y  la  capa  del  reflector,  con  la  finalidad  de  predecir  la  posición  del  nodo,  generando 

resonancias de cuarta y media longitud de onda [143, 160].  

 

Las dimensiones fueron elegidas para: 

 Situar el nodo de presión en un plano requerido del microcanal. 

 Proporcionar una buena densidad de energía acústica. 

 Disminuir  las  incertidumbres  de  modelamiento  de  parámetros  y  las  tolerancias  de 

fabricación. 
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Tabla No 5.16: Especificación nominal de propiedades de microdispositivos [63] 

Capa  
Espesor 

(μm) 
Densidad (kg/m3) 

Velocidad sonido 

(m/s) 

Transductor PZ26   670  7700  4080 

EpoTek 301 glue   10  1080  2640 

Silicón   550  2340  8430 

Cavidad del fluido  240  998.5  1483 

Pírex   1800  2240  5430 

 

 

5.8.4 Selección entre los espesores.  

 

El  modelo  unidimensional  es  utilizado  tal  que  la  frecuencia  de  funcionamiento  genere  una 

resonancia en modo fundamental de operación de cuarta longitud de onda con un nodo cerca de 

la superficie superior del microcanal. 

La variación de espesores de capa permite poner el nodo en posiciones arbitrarias dentro de  la 

capa del fluido  [58, 59], siendo dependientes del espesor del reflector  lo cual se ha mostrado en  la 

figura 5.3.  

 

Las relaciones siguientes nos permiten calcular los espesores de las capas maquinadas [55, 58, 64, 144] 

aplicando esto para un modo de operación de cuarta longitud de onda obtenemos los espesores 

de la microcámara y del reflector; sin embargo debe tenerse en cuenta que esto es función de los 

materiales  utilizados  dado  que  están  en  relación  directa  con  su  impedancia,  aceleración  de 

actuación en el PZT y es por ello necesario la simulación estructural tal como se hizo para la figura 

5.3 y el plano nodal que se desea obtener: 

 

ܿ௥௘௙௟௘௖௧௢௥
݂

ൌ 2݈௥௘௙௟௘௖௧௢௥  

 

ܿ௖á௠௔௥௔
݂

ൌ 4݈௖á௠௔௥௔ 

 

݈௥௘௙௟௘௖௧௢௥ ൅ ݈௖á௠௔௥௔ ൌ  ݉	10ିଷݔ	2.04

 (5.37)

 (5.38)

 (5.39)
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ܿ௦௜௟௜௖௢௡
݂

ൌ 10	݈௦௜௟௜௖௢௡ 

 

ܿ௉௓்
݂

ൌ 4	݈௉௓் 

 

݈௥௘௙௟௘௖௧௢௥ ൅ ݈௖á௠௔௥௔
݈௦௜௟௜௖௢௡ ൅ ݈௉௓்

~1.7 

 

⇒ 	݂ ൌ  ݖܪܯ	1.513

 

݈௥௘௙௟௘௖௧௢௥ ൌ ௖á௠௔௥௔݈    ∧   ݉ߤ	1794 ൌ  ݉ߤ	245

 

݈௦௜௟௜௖௢௡ ൌ ௉௓்݈    ∧   ݉ߤ	557 ൌ  ݉ߤ	674

 

 

Para el caso de un nodo acústico de cuarta  longitud de onda se puede establecer una distancia 

relativamente  lejana  del  reflector  a  fin  de  evitar  que  las  partículas  se  adhieran  a  la  superficie 

superior.  

Los  resultados  de  simulaciones  múltiples  dan  las  dimensiones  del  espesor  de  las  capas  que 

influencian en la densidad de energía acústica dentro de la capa del fluido y la posición del nodo 

con la frecuencia resonante [14, 24, 31,90].  

 

Utilizando  los  valores  de  espesores  anteriores  y  la  tabla  5.16,  se  determina  los  modos  de 

resonancia  resultantes para  la geometría y material empleado en el microdispositivo propuesto 

por  Hill  utilizando  COMSOL  4.3,  como  se  desea  operar  en  un modo  de  operación  de  cuarta 

longitud de onda se halla que el valor requerido es 1.53191 MHz ≈ 1.513 MHz. 

 

(5.40)

 (5.41)

 (5.42)
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Figura 5.23: Selección de frecuencia que genere el plano nodal en el sistema micro resonador simulado con 

COMSOL 4.3. 

 

 

5.9 Influencia de la frecuencia de actuación sobre la fuerza acústica 

 

Un tratamiento que no se estipula en la separación de partículas por acustifóresis [6, 7, 9, 12,17, 28, 33, 42, 

52,55 57, 64, 109, 111, 144]  es  la  influencia  de  la  frecuencia  de  actuación  sobre  la  fuerza  de  radiación 

acústica, en  lo que  sigue  se plantea  como  la  frecuencia de actuación  incide  sobre  la  fuerza de 

radiación acústica. 

 

Se  asume  que  la  partícula  esférica  es  libre  de  ser  sometida  a  vibraciones  elásticas.  En 

consecuencia la fuerza de radiación acústica sobre la partícula de eritrocitos está en función de la 

frecuencia aplicada, la cual genera la resonancia sobre las esferas elásticas de eritrocitos. 

 

Del planteamiento dado sobre la fuerza acústica sobre una esfera dado por la ecuación (3.27) se 

tiene que sin pérdida de generalidad se puede descomponer en tres componentes definidos como 

una densidad de energía cinética, una densidad de energía potencial y una densidad de  flux de 

momentum. 
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〈௖௜௡ܧ〉 ൌ െ2ݎߨ଴
ଶߩ଴ 〈න ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ௥ଶݒ

ଶగ

଴

〉 ൅ ଴ݎߨ2
ଶ 〈න ߠ݀		ߠଶ݊݁ݏఏݒ௥ݒ

ଶగ

଴

〉 

 

〈௣௢௧ܧ〉 ൌ ൅ݎߨ଴
ଶߩ଴ 〈න ห׏Φଵ,௡௢	௩௜௦ห

ଶ
ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉 

 

〈௠௢௠ܧ〉 ൌ െ
଴ݎߨ

ଶߩ଴
ܿ଴
ଶ 〈න ൫߲௧Φଵ,௡௢	௩௜௦൯

ଶ
ߠ݀ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ

ଶగ

଴

〉 

 

Se  aprecia  en  la  ecuación  (5.43)  que  la  contribución  de  esta  densidad  de  energía  cinética  es 

negativa;  en  tanto  que  la  densidad  de  energía  potencial  ecuación  (5.44)  es  positiva  lo  cual 

proporcionara que  la difracción del  sonido al  incidir  sobre  la esfera de eritrocito deba  ser muy 

pequeña dado que  la superficie de  la esfera se encuentra amortiguada en el medio fluido y esto 

hace que se encuentre alejado del valor de resonancia. 

 

Como la densidad de energía cinética y potencial son esfuerzos aplicados sobre la superficie de la 

esfera de eritrocito, podemos agruparlas como una densidad de energía por unidad de superficie 

de la partícula: 

 

〈௘௦௙௨௘௥௭௢௦ܧ〉 ൌ 〈௖௜௡ܧ〉 ൅  〈௣௢௧ܧ〉

 

Por similitud con  la expresión de energía cinética se expresa  la velocidad con que se desplaza el 

eritrocito ൎ  ,Φ௥௘௙ߢ luego  resulta  que  la  densidad  de  energía  cinética  de  las  ondas  acústicas 

incidentes sobre la esfera de eritrocito es: 

 

〈௖௜௡ܧ〉 ൌ
଴ߩ
2
ሺߢΦ଴ሻଶ ൎ െ2ݎߨ଴

ଶߩ଴ 〈න ߠ݀	ߠݏ݋ܿ	ߠ݊݁ݏ௥ଶݒ െ

ଶగ

଴

න ߠ݀		ߠଶ݊݁ݏఏݒ௥ݒ

ଶగ

଴

〉 

 

De la deducción realizada en la ecuación (3.34) en donde el dominio de frontera  Ω௦௨௣ sobre una 

esfera es axialmente simétrico se pudo definir la fuerza de radiación acústica a lo largo de ߠ ൌ 0, 

obteniendo la ecuación (3.91): 

 

 (5.43)

(5.44)

(5.45)

(5.46)

(5.47)
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〈௥௔ௗܨ〉 ൌ ሾ2〈ܨ௥〉 ൅ ሿ〈௥ఏܨ〉 ൅ ሾ〈ܨఏ〉 െ ሿ〈௥ܨ〉 ൅ ሾ〈ܨ௧〉ሿ 

 

〈௥௔ௗܨ〉 ൌ 〈௖௜௡௘௧௜௖௢ܧ〉 ൅ 〈௣௢௧௘௡௖௜௔௟ܧ〉 ൅  〈௠௢௠௘௡௧௨௠ܧ〉

 

Relacionando  la ecuación anterior con  la densidad de energía aplicada sobre  la superficie de  la 

esfera de radio ݎ଴  , se puede obtener  la relación de  la fuerza de radiación acústica promediada 

en  el  tiempo  con  la  densidad  de  energía  de  esfuerzos  sobre  la  superficie  promediada  en  el 

tiempo. 

 

La ecuación (5.48) y (5.49) son evaluadas utilizando la nomenclatura dada en el apartado 3.6 para 

la partícula de eritrocito con ݎ଴ ൌ 4	μ݉,	 velocidad compresional ܿ௣,ଵ ൌ  velocidad de 	,ݏ/݉	1631

cizalla ܿ௣,ଶ ൌ  densidad 	,ݏ/݉	960.54 de  la  particula ߩ௣ ൌ   y	ଷ,݉/݃ܭ	1099 con  una  relación  de 

elasticidad  de  Poisson's  ߪ  ൌ 0.2345 [49,  50,  100,  130]  y  asumiendo  que Φ௥௘௙
ଶ ൌ 1;  los  resultados 

obtenidos se muestran en la figura 5.24 y 5.26. 

 

De  la  figura  5.24  se  observa  que  a medida  que  aumenta  la  frecuencia  de  actuación  sobre  la 

partícula  esférica  de  eritrocitos ൬Ì ∗ ଴ݎ ൌ
ଶగ

௖ೝ೐೑
௔݂௖௧௨௔௖௜ó௡൰ ,  se  va  incrementado  la  fuerza  de 

radiación acústica, la cual es influenciada de manera distinta por cada uno de sus componentes. 

 

Los  valores  de  la  coordenada   ൬
ி೎೚೘೛೚೙೐೙೟೐

஍ೝ೐೑
మ ൰ en  la  región  donde ൫Ì ∗ ଴൯ݎ ൏ 0.15,  son  pequeños 

debido a que  las ondas de  sonido  son difractadas hacia  fuera de  la  superficie de  la esfera y el 

componente radial sobre esta región ejerce una acción negativa sobre  la esfera que hace que  la 

fuerza de radiación se mantenga constante, de allí las eigenfrecuencias muestren modos alternos 

de resonancia.  

 

En  la  región  donde ൫Ì ∗ ଴൯ݎ ൐ 0.15,  el  componente  radial  tangencial  de  la  esfera  alcanza  altos 

valores,  la  frecuencia de actuación es muy alta creando corrientes acústicas que conducen a  la 

cavitación dentro de  la cámara de resonancia,  la fuerza de radiación acústica se  incrementa, sin 

embargo se aprecia la existencia de picos lo cual corresponde al hecho que la partícula elástica se 

encuentra  en  un  modo  de  resonancia  vibracional  traslacional.  También  se  observa  que  el 

componente 〈ܨ௧〉   derivado  como  la  contribución  de  la  variación  de  velocidad  potencial  con  el 

(5.48)

(5.49)
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tiempo  (ecuación  (3.33))  va  fluctuando  cerca  de  cero  lo  cual  corresponde  al  hecho  de  que  la 

fuerza resultante promediada en el tiempo es una contribución de segundo orden (2.4.3). 

 

La tendencia negativa del componente radial 〈ܨ௥〉  para ൫Ì ∗ ଴൯ݎ ൐ 0.15, indica que es la densidad 

de  energía  cinética  (ecuación  5.48)  es  quien  controla  la  formación  de  corrientes  acústicas 

disminuyendo la posibilidad de separar partículas en esta región. 

 

 

 

 

Figura 5.24: Acción de la frecuencia de actuación sobre la fuerza de radiación acústica. 
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Figura 5.25: Contribución del componente azimutal en la separación de partículas. 

 

En una ampliación de la figura 5.24 en el plano ൫Ì ∗ ଴൯ݎ ൌ 0.042, que corresponde a   ௔݂௖௧௨௔௖௜ó௡ ൌ

 en la figura 5.25, la fuerza de radiación acústica es determinada por el componente de	ݖܪܯ	2.29

la   fuerza radial tangencial de  la esfera, siendo  la contribución de  la fuerza angular 〈ܨఏ〉 descrita 

como rotacional. 

  

De la ecuación (5.49) se puede interpretar la figura 5.26, como la densidad de energía cinética es 

negativa con respecto a  la fuerza de radiación acústica, por ejercer sobre  la esfera un efecto de 

arrastre, si bien hay una región comprendida entre  0.1 ൏ ൫Ì ∗ ଴൯ݎ ൏ 0.5 en el cual la densidad de 

energía  cinética  es  positiva  se  debe  a  la  velocidad  sobre  la  superficie  de  la  esfera  es mayor 

comparada con la velocidad potencial acústica; por otro lado el hecho de presentar una caída en 

൫Ì ∗  ଴൯~0.5 se debe a queݎ la  frecuencia de actuación actúa como una  resonancia de  traslación 

vibracional de la esfera. 

 

La densidad de  energía potencial  es positiva  tal  como  se  verifica  en  la  ecuación  (5.44)  y  es  la 

responsable de la existencia de la fuerza de radiación, con lo cual se verifica que a medida que se 

incrementa  la  densidad  potencial  también  se  incrementa  la  frecuencia  de  actuación  sobre  la 

partícula. 
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El  hecho  de  que  la  densidad  de momentum  tenga  un  efecto  despreciable  sobre  la  fuerza  de 

radiación acústica  se debe a que  la velocidad potencial  sobre  la  superficie de  la esfera está en 

dirección a  la velocidad del  fluido y no en dirección perpendicular al  flujo, que es en donde  se 

ejerce la fuerza de radiación acústica. 

 

 

 

 

Figura 5.26: Efecto de las densidades de energía sobre la fuerza de radiación acústica. 

 

 

En  la  figura  5.27  se muestra  como  a  bajas  frecuencia  de  actuación  es  la  densidad  de  energía 

cinética la que contribuye con la separación de partículas, actuando la densidad de momentum de 

manera adversa, esto  se debe a que  frecuencias bajas de actuación pueden generar hasta  tres 

planos nodales, lo cual corresponde a pequeñas longitudes de onda y por ello la velocidad angular 

muestra el efecto rotacional de la partícula es mayor que la de desplazamiento radial. 

 

Se  puede  concluir  que  la  fuerza  de  radiación  acústica  está  en  función  de  la  frecuencia  de 

actuación  quien  determina  la  región  en  la  cual  un  componente  actúa  en  forma  favorable  o 

adversa sobre  la separación,  lo cual se verifica en  la figura 5.27 donde se observa como cambia 

marcadamente  la  densidad  de  energía  potencial  en  tanto  que  la  densidad  de  energía  de 

momentum se hace más negativa. 
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Figura 5.27: Influencia de la densidad de energía cinética sobre la fuerza de radiación acústica. 

 

 

 

Figura 5.28: Contribución en la fuerza de radiación para la separación de partículas fact  3.54 MHz. 
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5.10 Concentración de partículas 

 

Para el caso de simulación de  la concentración de partículas, puede ser esta representada como 

una función de distribución de partículas en un espaciamiento transversal dentro del microcanal, 

lo que equivale a la aplicación de la ley de continuidad; el espaciamiento corriente abajo depende 

de la trayectoria de partículas de una serie determinada de partículas adoptado luego del cese de 

la aplicación de la fuerza de radiación acústica [13, 91, 144].  

 

Se  puede  calcular  el  cambio  en  la  concentración  de  partículas  por  sectores  a  la  entrada  del 

microcanal  en  un  plano  de  corte  ‘x’,  teniendo  en  cuenta  las  coordenadas  de  la  trayectoria 

resultante que es dependiente del cambio en el espaciamiento lateral (x) entre cada partícula. El 

flujo  volumétrico  relativo  a  sectores  sobre  el  espaciamiento  transversal  del microcanal  debe 

aumentar por el consiguiente traslado de partículas hacia sus planos nodales respectivos. 

 

La naturaleza asimétrica de la fuerza acústica de radiación a través del microcanal es evidente al 

variar  la  posición  de  las  partículas  de  eritrocitos  conduciéndolas  al  plano  nodal  en modo  de 

operación de cuarta longitud de onda.  

 

Se puede observar en la figura 5.16 como las partículas son forzadas hacia el plano nodal prefijado 

en el microcanal de Hill, donde ahora la concentración de partículas de eritrocitos es mayor. 

La concentración a  través de  la salida se calcula por  la determinación del  flujo másico entre un 

plano de entrada y el correspondiente a su salida, luego el flujo volumétrico de la partícula entre 

la pared y  la posición en  la  cual el  flujo  se divide entre  las  salidas, dividiendo esto por el  flujo 

volumétrico correspondiente del fluido de salida resulta en la concentración de la partícula.  

 

En la figura 5.29 se muestra las coordenadas de la posición de dos partículas antes de ejercerse la 

fuerza  de  radiación  acústica  y  la  posición  de  salida  después  que  deja  de  actuar  la  fuerza  de 

radiación acústica [13, 91, 144]. 
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Figura 5.29: Coordenadas de variación de trayectoria de partículas para el cálculo de concentración, en la 

dirección de flujo en el microcanal. 

 

Aplicando  un  balance  de  flujo  másico  por  unidad  de  área  transversal  entre  dos  planos 

perpendiculares a la dirección de flujo se tiene: 

 

௙ܥ ൎ
଴ሶݔ
௙ሶݔ
		
௧௥௔௡௦௩,௭ܮ
௧௥௔௡௦௩,௭ܮ

		
൫ݕ଴,௡ାଵ െ ଴,௡൯ݕ

൫ݕ௙,௡ାଵ െ ௙,௡൯ݕ
 ଴ܥ	

 

Aplicando  a  ecuación  (5.49)  con  los  datos  obtenidos  en  la  figura  5.17  de  la  trayectoria  de 

partículas de eritrocitos se obtiene  la  figura 5.30, evidenciando que estas convergen a un plano 

cercano a un cuarto de  longitud de  la pared superior del ancho del microcanal; demostrándose 

que  la  concentración de partículas  luego que deja de actuar  la  fuerza de  radiación acústica ha 

aumentado sobre el plano nodal siendo muy pequeña la concentración en la pared inferior, como 

se mantiene un flujo laminar las partículas continuarán esta trayectoria hasta las zonas de salida. 

 

 

 (5.49)
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Figura 5.30: Distribución de la concentración relativa de partículas después del cese de la fuerza de radiación 

acústica para el modelo de Hill desarrollada con Matlab 7.14 (R2012a) 

 

En la figura 5.31 se muestra el desplazamiento de partículas en el tiempo durante la aplicación de 

la  fuerza  de  radiación  acústica,  en  el modo  de  cuarta  longitud  de  onda  para  las  partículas  de 

eritrocitos propuesto en este capítulo utilizando el microdispositivo de Hill [56, 60, 61, 62, 67, 68,144]. 

 

 

 

Figura 5.31: Distribución de partículas en el tiempo durante la aplicación de la fuerza acústica. 
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5.11 Eficiencia de separación  

 

Finalmente  se  calcula  la  eficiencia  de  separación  entre  las  partículas  de  eritrocitos  y 

triglicéridos>C16 contenidos en la sangre humana en una concentración al 40 %, calculando que si 

se utiliza el microdispositivo de Martin Hill se alcanzaría una eficiencia del 80.33 % operando en 

un modo de operación de cuarta longitud de onda.  

 

Esta distribución de  concentración de partículas  final en  virtud del desplazamiento  laminar,  se 

puede utilizar para calcular el grado de separación de partículas alcanzado. Analizando  la  figura 

5.28 es posible limitar la anchura del microcanal a una altura intermedia ݄௜௡௧௘௥, tal que se divide 

en este  caso en dos  caudales de  flujo  salientes  luego el  flujo másico es aproximado para  cada 

sector transversal de salida como [104, 144]: 

 

௜,௦௔௟௜ௗ௔ܳ௦௔௟௜ௗ௔ܥ ൎ ෍ ݖ∆ݕ∆௙,௡ܥ௙,௡ݒ

௡ୀ௡

௡ୀଵ

 

 

 

௜,௦௔௟௜ௗ௔ܥ ൎ
෍ ݖ∆ݕ∆௙,௡ܥ௙,௡ݒ

௡ୀ௡

௡ୀଵ

ධ ሺ௬ሻݒ
௛೑೔೙ೌ೗

௛೔೙೔೎೔ೌ೗
ݕ݀	ݖ∆

	

 

La eficacia de separación es determinada como una relación de  flujo saliente a  la  fracción  total 

obtenida en las salidas:  

ܵ ൌ
ܣ

ܣ ൅ ܤ
100 

 

A = fracción relativa de partículas recogida en la salida principal.  

B = fracción relativa de partículas recogida en las salidas laterales.  

 

Aplicando  la ecuación  (5.52) y con  la figuras 5.17  ‐ 5.30 en  la ecuación  (5.51), se obtiene que  la 

eficiencia  de  separación  por  la  última  salida  de  la  derecha  en  el modelo  del microdispositivo 

propuesto por Hill en una onda acústica estacionaria de cuarta longitud de onda resulta 80.33 %, 

en un proceso de un solo paso para los eritrocitos. 

 

 (5.50)

(5.51)

(5.52) 
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Figura 5.32: Campo de velocidad saliente en modo de cuarta longitud de onda para el modelo de Hill; con 

velocidad media de entrada de 0.083 m/s y con velocidades de salida 0.0363 y 0.1072 m/s. 
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CAPITULO VI 

 

APLICACIÓN ACÚSTICA EN SISTEMAS MICROFLUIDOS 

 

Las ondas acústicas son generadas en el electrodo  las que causan en  la región del cristal con  la 

fuente piezoeléctrica que esta varíe espacialmente, resultando entonces en un desplazamiento de 

ondas acústicas en el cristal por superposición de ondas. 

En este capítulo se realiza  la generalización matemática de  la propagación de ondas acústicas a 

través de múltiples interfaces de incidencia del sonido sobre las cuales es reflejada y transmitida, 

a partir de la superficie de actuación que genera el transductor, lo que conlleva a la propagación 

de la onda acústica a través de los medios.  

 

6.1 Emisión de ondas en superficies oscilantes 

 

Cuando  una  onda  plana  de  ultrasonido  incide  en  una  interface  entre  dos medios  diversos,  la 

fuerza acústica de radiación se ejerce en la interface. 

Asumiendo  que  la  pared  del  microcanal  es  excitado  vibratoriamente  por  un  elemento 

piezoeléctrico,  la  ecuación  de  desplazamiento  de  ondas  generadas  en  el  microfluido  por  un 

actuador piezoeléctrico con una amplitud máxima de vibración ݈  es dada por [19, 31]: 

 

ሺ௧ሻߦ	 ൌ േ݈݅݁ି௜ఠ௧ 

 

El uso de la notación compleja en la ecuación de desplazamiento permite obtener una velocidad 

oscilante de la pared piezoeléctrica: 

(6.1)
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	௣௔௥௘ௗݒ ൌ
ሺ௧ሻߦ߲
ݐ߲

ൌ േ݈߱݁ି௜ఠ௧ 

 

 

Figura 6.1: Actuador piezoeléctrico con desplazamiento vertical de vibración. 

 

 

Luego se puede observar que es necesario que la pared opuesta del lado inferior deba actuar en 

forma opuesta y crear así la superposición de ondas acústicas dentro del microfluido.  

Entonces  se  tiene, que  si  se usa como condición de  frontera  la velocidad oscilante de  la pared 

para  la distribución del  fluido, para una  superposición de ondas es posible  formular en  las dos 

paredes del elemento piezoeléctrico: 

 

௙௟௨௜ௗ௢ሺ௬,௧ሻݒ ൌ ௜ሺ௞బ௬ିఠ௧ሻ݁ܣ ൅  ௜ሺ௞బ௬ାఠ௧ሻି݁ܤ

 

C.L.: 

  	௦௨௣			௣௔௥௘ௗ,ݒ ൌ ൅݈߱݁ି௜ఠ௧     ݕ  ൌ ൅ܮ 

 

  	௜௡௙			௣௔௥௘ௗ,ݒ ൌ െ݈߱݁ି௜ఠ௧     ݕ  ൌ െܮ 

 

݈߱ ൌ ௜ሺ௞బ௅ሻ݁ܣ ൅  ௜ሺ௞బ௅ሻି݁ܤ

 

െ݈߱ ൌ ௜ሺ௞బ௅ሻି݁ܣ ൅  ௜ሺ௞బ௅ሻ݁ܤ

 

De donde resulta: 

ܣ ൌ െܤ ൌ
݈߱

ሻܮሺ݇଴݊݁ݏ	݅	2
 

(6.2)

(6.3)

(6.4)

(6.5)

(6.6)
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Remplazando en la ecuación (6.3) y acomodando términos se tiene: 

 

௙௟௨௜ௗ௢ሺ௬,௧ሻݒ ൌ
݈߱

ሻܮሺ݇଴݊݁ݏ	2݅
ൣ݁௜ሺ௞బ௬ିఠ௧ሻ െ ݁ି௜ሺ௞బ௬ାఠ௧ሻ൧ 

 

௙௟௨௜ௗ௢ሺ௬,௧ሻݒ ൌ ݈߱
ሻݕሺ݇଴݊݁ݏ

ሻܮሺ݇଴݊݁ݏ
݁ି௜ఠ௧ 

 

La ecuación de onda  acústica estacionaria permite hallar  la  velocidad potencial de  la  ecuación 

(2.62):  

 

Φሺ௬,௧ሻ ൌ െ
݈߱
݇଴
	
ሻݕሺ݇଴ݏ݋ܿ

ሻܮሺ݇଴݊݁ݏ
݁ି௜ఠ௧ 

 

La presión acústica no viscosa de primer orden se puede obtener insertando la ecuación (6.9) en 

la ecuación (2.66) de donde resulta: 

 

ܲଵ଴ሺ௬,௧ሻ ൌ െ݅ߩ଴ܿ଴
ଶ݇଴݈

ሻݕሺ݇଴ݏ݋ܿ

ሻܮሺ݇଴݊݁ݏ
݁ି௜ఠ௧ 

 

De donde la resonancia ocurre en ݇଴ܮ ൌ  .ܰ	߳݉  ߨ݉

 

Se puede bosquejar la parte real de las ecuaciones (6.8) y (6.10) y observar el cambio de fase para 

una  frecuencia  dada  en  dos  intervalos  diferentes  de  tiempo,  se  puede  apreciar  como  en  la 

posición nodal de presión en donde la presión es mínima, la velocidad alcanza un máximo valor; 

en tanto cuando el plano nodal se localiza en los antinodos donde la presión acústica alcanza un 

valor máximo la velocidad en este plano es mínima. 

 

(6.7)

(6.8)

(6.9)

(6.10) 
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Figura 6.2: distribución de presión y velocidad de primer orden en el modelo armónico. 

 

 

6.2 Frecuencia de resonancia dentro del dispositivo separador  

 

Las dimensiones del espesor de la capa son relativamente pequeñas comparadas con la longitud y 

la anchura del microdispositivo, sobre el cual actúan frecuencias de resonancia. 

 

Es  importante  la  geometría  de  la microcámara  y  su maquinado  anisotrópico,  las  variaciones 

laterales dentro del dispositivo pueden causar turbulencia demasiado alta dentro de  las paredes 

del compartimiento [61, 64, 144], que para el caso de separación de partículas no es conveniente. 

 

Las eigenfrecuencias se pueden estimar para una geometría rectangular, donde las longitudes de 

onda de  resonancia se aproximan a  las  fracciones de  las dimensiones de  la cavidad  rectangular 

con límites rígidos [56, 66, 106]. 

 

݂ ൌ
ܿ
2
ඨ〈

݈
௫ܮ
〉ଶ ൅ 〈

݉
௬ܮ
〉ଶ ൅ 〈

݊
௭ܮ
〉ଶ 

 

Donde  las  dimensiones  de  Lx  Ly  y  Lz  varían  con modos  de  órdenes  relativos  l, m  y  n  (0,1).  La 

existencia de  tales modos dentro del microdispositivo separador dará  lugar a gradientes axiales 

de presión laterales (z) y (y).  

Las  frecuencias de  resonancia ocurren en diferentes modos, por  lo que  la  frecuencia puede ser 

elegida arbitrariamente.  

 

 (6.11)
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6.3 Propagación de onda a través de múltiples interfases      

 

Asumiendo  que  el movimiento  de  la  pared  piezoeléctrica  superior  tiene  un  comportamiento 

oscilante y que la onda es reflejada hacia la otra pared reflectora a través del fluido, se conduce a 

una expansión en el desplazamiento superficial [52, 78]: 

 

Ξ௧௥௔௡௦	ଵሺ௫,௧ሻ ൌ  ଴݁ି௜ఠ௧ି௞బ௫ߦ

 

 

 

Figura 6.3: Pared superior oscilante con desplazamiento superficial. 

 

De tal manera que en ݔ ൌ  :la posición de la onda acústica derivada del transductor sería ܮ

 

Ξ௧௥௔௡௦	ଵሺ௅,௧ሻ ൌ  ଴݁ି௜ఠ௧ି௞బ௅ߦ

 

Luego la onda reflejada transmite la amplitud de desplazamiento con fase π: 

 

Ξ௥௘௙௟	ଵሺ௫,௧ሻ ൌ หߦ଴݁ି௜ఠ௧ି௞బ௅ห௧ୀ଴݁
ି௜ሺ௪௧ାగሻି௞బሺ௅ି௫ሻ ൌ ଴݁ି௜௪ߦ

ሺ௧ାగሻି௞బሺଶ௅ି௫ሻ ൌ െߦ଴݁ି௜௪௧ି௞బ
ሺଶ௅ି௫ሻ 

 

Similarmente  la  onda  que  fue  transmitida  incide  sobre  el medio  contiguo  transmitiéndose  y 

reflejándose sobre otra capa: 

 

Ξ௧௥௔௡௦	ଶሺ௫,௧ሻ ൌ หെߦ଴݁ି௜௪௧ି௞బ
ሺଶ௅ି௫ሻห௧ୀ଴

௫ୀ଴
݁ି௜ఠ௧ି௞బሺ௫ሻ ൌ ଴݁ି௜ఠ௧ି௞బߦ

ሺଶ௅ା௫ሻ 

 

 (6.12)

(6.13)
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Ξ௥௘௙௟	ଶሺ௫,௧ሻ ൌ หെߦ଴݁ି௜௪௧ି௞బ
ሺଶ௅ା௫ሻห௧ୀ଴

௫ୀ଴
݁ି௜ሺఠ௧ାగሻି௞బሺ௫ሻ ൌ െߦ଴݁ି௜ఠ௧ି௞బ

ሺସ௅ି௫ሻ 

 

Esto conlleva a que la onda de sonido se vaya propagando a través de las capas contiguas: 

 

Ξሺ௫,௧ሻ ൌ Ξ௧௥௔௡௦	ଵሺ௫,௧ሻ ൅ Ξ௥௘௙௟	ଵሺ௫,௧ሻ ൅ Ξ௧௥௔௡௦	ଶሺ௫,௧ሻ ൅ Ξ௥௘௙௟	ଶሺ௫,௧ሻ ൅ ⋯ 

 

Ξሺ௫,௧ሻ ൌ ଴݁ି௜௪௧ൣ݁ି௞బ௫ߦ െ ݁ି௞బሺଶ௅ି௫ሻ൅݁ି௞బሺଶ௅ା௫ሻെ݁ି௞బሺସ௅ି௫ሻ൅݁ି௞బሺସ௅ା௫ሻ ൅ ⋯ ൧ 

 

Ξሺ௫,௧ሻ ൌ ଴݁ି௜௪௧ߦ ෍ൣ݁ି௞బሺଶ௡௅ା௫ሻ െ ݁ି௞బሺଶሺ௡ାଵሻ௅ି௫ሻ൧

ஶ

௡ୀ଴

 

 

Ξሺ௫,௧ሻ ൌ ଴݁ି௜௪௧ߦ ෍ ݁ି௞బሺଶ௡௅ା௫ሻ
ஶ

௡ୀ଴

െ ଴݁ି௜௪௧ߦ ෍ ݁ି௞బሺଶሺ௡ାଵሻ௅ି௫ሻ
ஶ

௡ୀ଴

 

 

Ξሺ௫,௧ሻ ൌ Ξ௧݁ି௜௪௧ି௞బ௫ ൅ Ξ௥݁ି௜௪௧ା௞బ௫ 

 

Como  la  onda  de  sonido  incidente  es  igual  a  la  onda  transmitida  y  reflejada  esto  permite 

establecer la continuidad de onda en la interface de contacto: 

 

Ξ௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘ሺ௭,௧ሻ ൌ ߮௧ሺ௭,௧ሻ ൅ ߮௥ሺ௭,௧ሻ 

 

Ξ௠,௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘ሺ௫,௧ሻ ൌ Ξ௠,௧݁௜
ሺࣽ೘௫ିఠ௧ሻ ൅ Ξ௠,௥݁ି௜

ሺࣽ೘௫ାఠ௧ሻ 

 

߲
ݔ߲

Ξ௠,௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘	ሺ௫,௧ሻ ൌ ݅ࣽ௠Ξ௠,௧݁௜
ሺࣽ೘௫ିఠ௧ሻ ൅ െ݅ࣽ௠Ξ௠,௥݁ି௜

ሺࣽ೘௫ାఠ௧ሻ 

 

߲
ݐ߲
Ξ௠,௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘	ሺ௫,௧ሻ ൌ െ݅߱Ξ௠,௧݁௜

ሺࣽ೘௫ିఠ௧ሻ ൅ െ݅߱Ξ௠,௥݁ି௜
ሺࣽ೘௫ାఠ௧ሻ 

 

La condición de  frontera en  la  interface “m” corresponde a  la continuidad de  la onda entrante 

entre las dos capas adyacentes: 

 

߲
ݔ߲

Ξ௠,௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘ሺ௅೘,௧ሻ ൌ
߲
ݔ߲

Ξ௠ାଵ,௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘ሺ௅೘,௧ሻ 

 (6.14)

 (6.15)

 (6.16)

 (6.17)

 (6.18)
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Además la fuerza en la interface debe ser la misma en ambas capas: 

 

െߩ௠
߲
ݐ߲
Ξ௠,௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘ሺ௅೘,௧ሻ ൌ െߩ௠ାଵ

߲
ݐ߲
Ξ௠ାଵ,௜௡௖௜ௗ௘௡௧௘ሺ௅೘,௧ሻ 

 

Aplicando  las condiciones de frontera en  la  interface ݔ ൌ  ௠ , enܮ las ecuaciones de propagación 

de onda a través de cada interfase se obtiene entonces: 

 

Ξ௠ାଵ,௧݁௜ࣽ೘శభ௫െΞ௠ାଵ,௥݁ି௜ࣽ೘శభ௫ ൌ ൤
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

Ξ௠,௧݁௜ࣽ೘௫െΞ௠,௥݁ି௜ࣽ೘௫൨ඐ
௫ୀ௅೘

 

 

ൣΞ௠ାଵ,௧݁௜ࣽ೘శభ௫ ൅ Ξ௠ାଵ,௥݁ି௜ࣽ೘శభ௫൧ ൌ
௠ߩ
௠ାଵߩ

ൣΞ௠,௧݁௜ࣽ೘௫ ൅ Ξ௠,௥݁ି௜ࣽ೘௫൧ฬ
௫ୀ௅೘

 

 

Expresando las dos ecuaciones anteriores en forma matricial se tiene: 

 

൤݁
௜ࣽ೘శభ௫

݁௜ࣽ೘శభ௫
െ݁ି௜ࣽ೘శభ௫

݁ି௜ࣽ೘శభ௫
൨ ൬

Ξ௠ାଵ	,௧

Ξ௠ାଵ	,௥
൰ ൌ

ۏ
ێ
ێ
ۍ
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

݁௜ࣽ೘௫

௠ߩ
௠ାଵߩ

݁௜ࣽ೘௫

െ
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

݁ି௜ࣽ೘௫

௠ߩ
௠ାଵߩ

݁ି௜ࣽ೘௫
ے
ۑ
ۑ
ې

൬
Ξ௠,௧

Ξ௠,௥
൰ተተ

௫ୀ௅೘

 

 

De donde multiplicando por la matriz inversa del lado izquierdo resulta: 

 

൬
Ξ௠ାଵ,௧

Ξ௠ାଵ,௥
൰ ൌ

1
2
൤݁

ି௜ࣽ೘శభ௫

െ݁௜ࣽ೘శభ௫
݁ି௜ࣽ೘శభ௫

݁௜ࣽ೘శభ௫
൨

ۏ
ێ
ێ
ۍ
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

݁௜ࣽ೘௫

௠ߩ
௠ାଵߩ

݁௜ࣽ೘௫

െ
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

݁ି௜ࣽ೘௫

௠ߩ
௠ାଵߩ

݁ି௜ࣽ೘௫
ے
ۑ
ۑ
ې
൬
Ξ௠,௧

Ξ௠,௥
൰ተተ

௫ୀ௅೘

 

 

൬
Ξ௠ାଵ,௧

Ξ௠ାଵ,௥
൰ ൌ

1
2
ۏ
ێ
ێ
ێ
൬ۍ

ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

൅
௠ߩ
௠ାଵߩ

൰ ݁௜ሺࣽ೘ିࣽ೘శభሻ௫

൬
௠ߩ
௠ାଵߩ

െ
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

൰ ݁௜ሺࣽ೘ାࣽ೘శభሻ௫

൬
௠ߩ
௠ାଵߩ

െ
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

൰ ݁ି௜ሺࣽ೘ାࣽ೘శభሻ௫

൬
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

൅
௠ߩ
௠ାଵߩ

൰ ݁ି௜ሺࣽ೘ିࣽ೘శభሻ௫
ے
ۑ
ۑ
ۑ
ې
൬
Ξ௠,௧

Ξ௠,௥
൰ተተ

௫ୀ௅೘

 

 

De donde se puede definir la matriz de transmisión desde la fase ݉ ൅ 1 a ݉: 

 

 (6.19)

 (6.20)
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Τሺ௠ାଵ	,௠ሻ ൌ
1
2

ۏ
ێ
ێ
ێ
൬ۍ

ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

൅
௠ߩ
௠ାଵߩ

൰ ݁௜ሺࣽ೘ିࣽ೘శభሻ௫

൬
௠ߩ
௠ାଵߩ

െ
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

൰ ݁௜ሺࣽ೘ାࣽ೘శభሻ௫

൬
௠ߩ
௠ାଵߩ

െ
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

൰ ݁ି௜ሺࣽ೘ାࣽ೘శభሻ௫

൬
ࣽ௠
ࣽ௠ାଵ

൅
௠ߩ
௠ାଵߩ

൰ ݁ି௜ሺࣽ೘ିࣽ೘శభሻ௫
ے
ۑ
ۑ
ۑ
ې

ተተ

௫ୀ௅೘

 

 

 

൬
Ξ௠ାଵ,௧

Ξ௠ାଵ,௥
൰ ൌ Τሺ௠ାଵ	,௠ሻ ൬

Ξ௠,௧

Ξ௠,௥
൰ 

 

 

Similarmente por recurrencia es posible obtener para las capas subsiguientes: 

 

൬
Ξ௠,௧

Ξ௠,௥
൰ ൌ Τሺ௠	,௠ିଵሻ ൬

Ξ௠ିଵ,௧

Ξ௠ିଵ,௥
൰ 

 

൬
Ξ௠ିଵ,௧

Ξ௠ିଵ,௥
൰ ൌ Τሺ௠ିଵ	,௠ିଶሻ ൬

Ξ௠ିଶ,௧

Ξ௠ିଶ,௥
൰ 

 

൬
Ξ௠,௧

Ξ௠,௥
൰ ൌ Τሺ௠	,௠ିଵሻΤሺ௠ିଵ	,௠ିଶሻ ൬

Ξ௠ିଶ,௧

Ξ௠ିଶ,௥
൰ 

 

Entonces  las  amplitudes  de  transmisión‐reflexión  viene  dado  por  el  conjunto  de  ecuaciones 

lineales dados en forma matricial extendida generalizada como: 

 

൬
Ξ௠ାଵ,௧

Ξ௠ାଵ,௥
൰ ൌ Τሺ௠ାଵ	,௠ሻΤሺ௠	,௠ିଵሻΤሺ௠ିଵ	,௠ିଶሻ …Τሺଶ	,ଵሻ ൬

Ξଵ,௧
Ξଵ,௥

൰ 

 

El conjunto de ecuaciones lineales puede ser entonces resuelto asumiendo que en la última fase 

la  reflexión del sonido es nula así como  la  forma de  la velocidad de  las partículas en elemento 

piezoeléctrico. 

 

La ecuación anterior también permite demostrar que el paso de la onda incidente al pasar de una 

fase a otra: 

 

ሺ௠ାଵሻሺ௫,௧ሻ	௥௔௡௦௠௜௧௜ௗ௔்ܫ ൌ ሺ௠ାଵሻሺ௫,௧ሻ	ோ௘௙௟௘௝௔ௗ௔ܫ ൅ ሺ௠ሻሺ௫,௧ሻห௫ୀ௅೘	௥௔௡௦௠௜௧௜ௗ௔்ܫ
 

 

 (6.21)

 (6.22)

 (6.23)

 (6.24)



176 
 

Ecuación que  refleja  la pérdida de  intensidad acústica en el medio circundante, de allí que  sea 

importante el material del transductor y reflector para mantener la onda acústica estacionaria. 

 

 

 

      ( a )              ( b ) 

 

    ( c )              ( d ) 

 

Figura 6.4: Propagación de presión acústica a través de múltiples interfases. 

a) f=3.0226  MHz 

b) f=4.8470  MHz 

 

La  figura  6.4  muestra  la  propagación  continua  de  la  presión  acústica  de  la  onda  acústica 

estacionaria, al  incrementar  la frecuencia se crean dos campos de alta  intensidad en el reflector 

en  las  interfases microcámara/reflector y reflector/aire  (zona de color rojo); en  tanto que en  la 

microcámara (lado izquierdo de la figura) se ha creado una condición de presión acústica cercana 

a cero lo que sería propicio para obtener un modo de operación cercano a la pared del reflector.  
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CAPITULO VII 

 

COMPARACIÓN TEÓRICA Y EXPERIMENTAL 

 

La  simulación  numérica  computacional  permite  predecir  el  funcionamiento  de  un  separador 

ultrasónico en el que se asume flujo laminar, el modelamiento planteado se adapta para cualquier 

diseño del microdispositivo separador. Los resultados experimentales muestran concentraciones 

más bajas que las modeladas [10,27, 32]. 

 

En el capítulo V se realizó la simulación computacional para la separación de partículas eritrocitos‐ 

triglicéridos>C16  de  la  sangre  humana  utilizando  el microdispositivo  de  Hill;  aquí  se  realiza  la 

separación  en  el  microdispositivo  PARSUS  el  cual  ha  sido  utilizado  para  la  separación  de 

eritrocitos‐triglicéridos>C16  en  la  sangre  de  bovinos 
[41,  76,  83,  85,  109,  110,  111,  128],  comparando  los 

resultados  experimentales  referenciales  de  Petersson  [109]  con  los  obtenidos  por  simulación, 

demostrando que los resultados de eficiencia son mayores en este tipo de microdispositivo, de allí 

que se halla expandido el uso de este modelo para el tratamiento de sangre humana [36, 86, 87, 88, 110, 

112, 146]. 

 

Las fuerzas acústicas en un campo de onda acústicas estacionarias fueron utilizadas para separar 

partículas del triglicéridos>C16 de  los eritrocitos en  la sangre. El método propone una manera de 

evitar  embolias  de  triglicéridos>C16  en  la  sangre  recuperada  durante  una  cirugía  cardiaca.  Los 

eritrocitos y  las partículas del triglicéridos>C16 suspendidas en plasma de sangre se exponen a un 

campo  de  onda  acústica  estacionaria  de  longitud  de  onda  ortogonal  a  la  dirección  del  flujo 
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mientras  que  pasan  a  través  del  microcanal,  los  eritrocitos  se  dirigen  hacia  el  centro  del 

microcanal y las partículas de triglicéridos>C16 hacia las paredes laterales.  

 

El  desarrollo  de  las  técnicas  de  alta  resolución  y  alta  velocidad  de  proyección  de  imagen  son 

utilizados  para  estudiar  el  comportamiento  de  partículas  en  sistemas  ultrasónicos  de  onda 

acústica estacionaria, por medio de interceptación óptica y etiquetado magnético de las partículas 

en suspensión.  

 

Un número de imágenes capturadas consecutivas de vectores velocidad es tomado en secuencia y 

correlacionado  con  su  anterior.  La  velocidad  de  las  partículas  es  asumida  estar  en  estado 

estacionario durante un período corto siendo calculada la distribución de velocidad de la partícula 

por promedio de datos para cada punto individual del vector [42, 128, 141].  

 

 

7.1 Modelos de compartimientos integrados experimentales 

 

Dos tipos de microdispositivos integrados (LOC) que se utilizaron en los experimentos de Glasdam 

[42], fueron diseñados teniendo en cuenta  la asunción de  la  interfase silicón/agua que puede ser 

considerado  como  una  condición  de  frontera  de  pared  dura,  dada  su  alta  diferencia  de 

impedancias.  La  correspondencia  entre  los  eigenmodos  experimentales  y  los  hallados  con  el 

software  COMSOL  4.3,  permiten  predecir  las  frecuencias  experimentales  determinando  así  la 

distribución de presión acústica en el microdispositivo a utilizar [75, 76]. 

 

Se observa en la figura 7.1 las corrientes acústicas que ocurren en recintos cerrados bajo la acción 

de un campo acústico  libre a una determinada frecuencia de actuación,  lo que puede explicarse 

como una sobre exposición de la fuerza de radiación acústica. 

 

Si  relacionamos  la  corriente  acústica  con  la  fuerza  de  radiación  acústica  (ecuación  4.41  y  5.1) 

obtenemos  un  factor  proporcional  a 1 ଶൗݎ ,  de  allí  que  para  pequeñas  partículas  la  corriente 

acústica se incrementa rápidamente. 

 

Mediante la propagación de sonido en las dos direcciones perpendiculares de estas microcámaras 

se genera una concentración de partículas alrededor de las isolíneas del potencial de la fuerza de 
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radiación acústica, la longitud de onda depende de la frecuencia de actuación es por esto que al 

incrementar  la  frecuencia  la  longitud de onda decrece y se obtiene un mayor conglomerado de 

partículas. 

 

 

 

 

 

Frecuencia 1.28  MHz Frecuencia 2.17 MHz 

 

Frecuencia 1.35264 MHz 

 

Frecuencia 2.23112 MHz 

 

Figura 7.1:  Comparación de  las  frecuencias  simuladas  con  las  determinadas  experimentalmente  para  un 

compartimiento de forma cuadrada. Fuente de las fotografías experimentales: Melker Sundin [132] las que se 

muestran en la fila superior. 

 

En  la  figura  7.1  la  simulación  de  las  líneas  de  curva  de  niveles  de  presión  simulados  con  los 

patrones de distribución de partículas obtenido experimentalmente, muestra que  las partículas 

expuestas a  la fuerza de presión acústica se acumulan en  líneas nodales definidas y  la presencia 

de partículas diferentes tienden a definir líneas no simétricas de estos planos nodales [105, 106]. 

 

Se observa  la diferencia de presión acústica dependiente de  la frecuencia entre  las figuras 7.1 y 

7.2 debido a  la mayor resonancia en el compartimiento como en el caso 7.1.a y 7.2.b en que  la 

presión acústica es mayor. 
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La  desviación  entre  la  frecuencia  simulada  y  experimental  obedece  también  al  calentamiento 

durante la separación de los microdispositivos; pero se observa la tendencia de distribución de las 

partículas dentro del compartimiento [74]. 

 

 

 

 

 

Frecuencia 2.06 MHz Frecuencia 2.08 MHz 

 

Frecuencia 2.132929 MHz 

 

Frecuencia 2.134559 MHz 

 

Figura 7.2:  Comparación de  las  frecuencias  simuladas  con  las  determinadas  experimentalmente  para  un 

compartimiento  de  forma  cuadrada  a  frecuencias  de  resonancia  mayores.  Fuente  de  las  fotografías 

experimentales: Melker Sundin [132] las que se muestran en la fila superior. 

 

La  correspondencia  entre  las  simulaciones  realizadas  con  COMSOL  4.3  y  las  fotografías 

experimentales en microcámaras circulares de Glasdam [42,132], son similares tal como se muestra 

en la figura 7.3, mostrando la correspondencia de la simulación de actuación del fluido dentro de 

la microcámara [132, 133]. 
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Frecuencia 0.67  MHz Frecuencia 2.42 MHz 

 

Frecuencia 0.72868 MHz 

 

Frecuencia 2.515924 MHz 

 

Figura 7.3: Cámara circular con frecuencias simuladas con las determinadas experimentalmente. Fuente de 

las fotografías experimentales: Melker Sundin [132] las que se muestran en la fila superior. 

 

 

7.2 Simulación de la fuerza de radiación 

 

Trazando  la  fuerza  acústica  normalizada  de  radiación  por  medio  de  los  niveles  de  presión 

simulados  con  COMSOL  4.3,  para  un  compartimiento  de  forma  cuadrada  con  mallado  no 

simétrico, se puede observar  la correspondencia entre  la posición de  las  líneas nodales para  las 

partículas  en  la  figura  7.4  entre  la  simulación  con  COMSOL  4.3  y  la  fotografía  experimental 

obtenida por Melker Sundin [42, 132]; en la figura 7.5 se muestra la tendencia de la fuerza acústica a 

través de  los diferentes  límites del microdispositivo del compartimiento de cámara cuadrada  [35, 

47]. 
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Figura 7.4: Simulación de la tendencia de las partículas a ubicarse sobre las líneas nodales comparadas con 

la fotografía experimental del lado derecho. Fuente: Melker Sundin [132]. 

 

Esta tendencia alta de la fuerza de radiación acústica lleva a plantear que la amplitud de presión 

acústica  ଴ܲ es elevado, dado que  se ejerce una densidad de energía eléctrica centrada  sobre el 

transductor  lleva  esto  a  relacionarlo  con  la  aplicación  de  voltaje  ௢ܸ௡	௉௓்  sobre  el  transductor, 

entonces se puede realizar un escalamiento: 

 

଴ܲ ൎ ௢ܸ௡	௉௓்  

 

Lo  anterior  ha  centrado  su  investigación  sobre  el  voltaje  aplicado  dada  la  complejidad  de  la 

ecuación  de  la  fuerza  de  radiación  acústica  (ecuación  3.91),  existen  un  gran  número  de 

investigaciones  a  este  respecto  [45, 51, 55‐68] que buscan  correlacionar  el  voltaje  aplicado  sobre  la 

denominada densidad de energía acústica ܧ௔௖ú௦௧௜௖௔,	cuya expresión se deriva de la ecuación (5.3): 

 

௔௖ú௦௧௜௖௔ܧ ൌ
଴ܲ
ଶ

଴ܿ଴ߩ4
ଶ 

 

Como  se  ha  planteado  en  el  apartado  5.9  es  la  frecuencia  de  actuación  quien  determina  la 

magnitud  de  la  fuerza de  radiación  acústica  en base  al  efecto de  sus  componentes que  se ha 

mostrado tienen un comportamiento oscilante y es la que determina si puede darse la separación 

de partículas por acustifóresis o si es la responsable de formación de corrientes acústicas que es 

lo que se muestra en la fotografía figura 7.4. 
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Figura  7.5:  Simulación  de  la  dirección  de  fuerza  acústica  a  través  de  la microcámara  cuadrada  por  los 

dominios circundantes del fluido; longitud de microcámara 2x2 mm, longitud de conductos 0.4 x 11.5 mm. 

 

7.3 Componentes de la sangre humana y de bovino 

 

Los componentes entre  la sangre de bovino  [202, 203, 206, 210, 212] y  la sangre humana son  los mismos 

pero  no  así  las  funciones  celulares,  la  sangre  está  formada  por  numerosos  tipos  de  células 

somáticas con  funciones  fisiológicas específicas a cada especie  las cuales se determinan por  los 

códigos genéticos que están dentro de los cromosomas. 

 

Tabla No 7.1: Contenido de aminoácidos esenciales en sangre de bovino (g/100g de proteína) 

Aminoácidos esenciales  Sangre  Glóbulos    Plasma 

Histidina  6.69  5.80  5.18 

Isoleucina  0.93  1.08  2.56 

Leucina  8.12  10.03  5.95 

Lisina  8.68  9.10  7.18 

Metionina  0.28  0.39  0.21 

Fenilaianina + Tirosina   12.81  13.70  6.11 

Treonina  4.75  5.00  5.34 

Valina  5.6  5.65  3.85 

Total  47.86  50.75  5.18 

Fuente: Organización Mundial de la Salud, organización de alimento y agricultura ONU. 
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La  albúmina  humana  es  la  proteína  más  abundante  en  el  plasma  sanguíneo  pero  no  posee 

estabilidad  inmunológica,  la  albúmina  de  suero  de  bovino  [195‐199]  se  puede  utilizar  en  cambio 

como  un  diluyente  en  pruebas  de  reacciones  de  transferencias  e  inmuno‐histoquímica,  para 

estabilizar algunas enzimas durante la digestión del ADN y para evitar la adhesión de la enzima a 

tubos de reacción que son utilizado en los estudios in vitro biológicos. 

 

Otra de las diferencias entre la sangre de bovino y humana es la cristalización inmunológica de la 

albúmina  [196‐198]  presentando  la  de  los  bovinos  mayor  pureza  química,  diferencias  entre  el 

tamaño, forma y constitución química indican que son distintas proteínas. 

 

El análisis cromatográfico de la acetilcolinesterasas de los eritrocitos de bovino (EBO) y eritrocitos 

humanos (EHU)  [196‐197] reveló una diferencia importante en los anclajes de membrana de las dos 

enzimas. El  fragmento  liberado  de  Acetilcolinesterasas  EBO  por  este  procedimiento  migraba 

conjuntamente  con  fosfatidilinositol,  mientras  que  el  fragmento  correspondiente  de 

Acetilcolinesterasas EHU tenía una movilidad mucho mayor que  la de fosfatidilinositol  incluso si 

no contenía ácidos myo‐inositol y de ácidos grasos, aproximadamente el 85% del etiquetado se 

separó de los eritrocitos de bovino (EBO), mientras que sólo el 5% fue liberado por los eritrocitos 

humanos (EHU).  

 

Los  Grupos  Sanguíneos  son  marcadores  genéticos  que  se  hacen  evidentes  en  la  membrana 

celular, además de sus múltiples funciones en la vida de la célula, es el sitio que evidencia en su 

superficie  "señales"  características de  individualidad biológica.  Estas  señales  son  glicoproteínas 

y/o  lipoproteínas  cuya  estructura  es  consecuencia  de  la  actividad  de  los  genes  del  individuo 

biológico. 

Los bovinos presentan un grupo sanguíneo  [206, 210, 212] que es determinado por un antígeno en  la 

membrana  de  los  eritrocitos  parcialmente  solubles,  aunque  no  son  del  mismo  tipo  que  en 

humanos,  los  cuales  expresan  mecanismos  de  antigenicidad  (aloanticuerpos)  y  receptores 

específicos  de  histocompatibilidad,  mediante  pruebas  de  hemólisis,  incubando  antisueros 

específicos  se  producen  reacciones  inmunológicas  provocadas  por  incompatibilidad. 

Clasificándose en los bovinos los grupos sanguíneos como: A, B, C, F, J, L, M, S, T, Z y R. 

Las  clasificaciones más  importantes  para  describir  los  grupos  sanguíneos  en  humanos  son  los 

antígenos (sistema ABO) y el factor RH. 
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En la tabla 7.2 se muestra la función de aminoácidos esenciales que no pueden ser metabolizados 

por el cuerpo humano y que son necesarios por suministro exógeno; estos aminoácidos esenciales 

si se encuentran presentes en la sangre de bovinos (tabla 7.1). 

 

Tabla No 7.2: Función de aminoácidos esenciales necesarios en el organismo humano [200, 202, 203, 209, 211]. 

Aminoácidos esenciales  Función 

Histidina 

Crecimiento y  reparación  de  los  tejidos.  producción  de  glóbulos  rojos  y 

blancos  en  la  sangre,  protege  al  organismo  de  los  daños  por  radiación, 

reduce la presión arterial, 

Isoleucina 
Formación de hemoglobina, estabiliza y regula el azúcar en  la sangre y  los 

niveles de energía. 

Leucina 
Interactúa con  isoleucina  y  valina  promueve  la  cicatrización  del  tejido 

muscular, piel y huesos. 

Lisina 
Absorción de calcio, equilibrio de nitrógeno en los adultos. Forma colágeno 

en cartílago y tejido conectivo. 

Metionina  Antioxidante, ayuda a prevenir la acumulación de grasa en hígado y arterias 

Fenilalanina 
Produce  la noradrenalina,  sustancia  química  que  transmite  señales  entre 

las células nerviosas en el cerebro 

Triptófano  Ayuda en el sistema inmunológico 

Valina 
Metabolismo  muscular,  coordinación,  reparación  de  tejidos, 

mantenimiento del equilibrio adecuado de nitrógeno en el cuerpo 

Alanina 
Transferencia de nitrógeno de los tejidos periféricos hacia el hígado, ayuda 

en el metabolismo de la glucosa 

 

 

La mayor  parte  de  la  grasa  ingerida  se  halla  en  forma  de  triglicéridos  [201,  204, 205, 213]  que  son 

hidrolizados  en  el  intestino  en  ácidos  grasos  y  glicerol,  estos  se  absorben  y  luego  pasan  a  la 

sangre. Los ácidos grasos de cadena menor a 12 átomos de carbono circulan en la sangre unidos a 

la  albúmina,  independientemente  de  las  lipoproteínas.  Los  ácidos  grasos  de  cadena  larga  son 

esterificados  rápidamente  y  convertidos  en  triglicéridos  y  se  los  transportan  dentro  de  las 

lipoproteínas en el núcleo o junto al colesterol. 

 

Las lipoproteínas principales que circulan en el plasma humano [174, 180] se clasifican con base en su 

densidad en quilomicrones, lipoproteínas de muy baja densidad (VLDL), las lipoproteínas de baja 
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densidad (LDL) y las lipoproteínas de alta densidad (HDL). La densidad de las lipoproteínas refleja 

la  relación  existente  entre  la  cantidad  de  lípidos  y  de  proteínas,  los  lípidos  endógenos, 

principalmente  los  triacilglicéridos  y  el  colesterol  se  transportan  desde  el  hígado  a  los  tejidos 

mediante las lipoproteínas VLDL. 

 

Tabla No 7.3: Función de aminoácidos no esenciales presentes en sangre humana [174, 200, 206, 208, 210, 211].

Aminoácidos No‐esenciales  Función

Arginina  Refuerza el sistema  inmunológico, aumenta  la actividad de  la glándula 

del timo. 

Ácido Aspártico  Formación de  células  y  su  metabolismo,  absorbe  toxinas  de  la 

circulación sanguínea. 

Ácido Glutámico  Actúa como un neurotransmisor, metaboliza azúcares y grasas. 

Cisteína  Antioxidante, promueve la recuperación de quemaduras graves. 

Glutamina  Regenerar el tejido muscular. 

Glicina  Almacenamiento de glucógeno, repara tejidos dañados. 

Ornitina  Regenera el hígado y estimula la secreción de insulina. 

Prolina  Reduce la pérdida de colágeno. 

Serina  Metabolismo de grasas y ácidos grasos, crecimiento del músculo. 

Tirosina  Precursor de la adrenalina, dopamina, produce la melanina. 

 

 

La mayor  parte  de  los  lípidos  presentes  en  la  sangre  de  bovinos  está  constituida  por  grasas 

neutras, colesterol y fosfátidos unidos a proteínas (seroproteínas). 

 

El colesterol es transportado en la sangre humana por tres diferentes lipoproteínas [174, 178,180]: las 

LDL (78 a 81%), las HDL (43 a 68%) y las VLDL (10%). 

En  la  sangre  de  bovinos,  el  colesterol  transportado  por  las  lipoproteínas  [201, 204, 205, 209, 213]:  los 

quilomicrones (72‐87%), las LDL (40 a 52%), las HDL (39 a 72%), las VLDL (45‐63%) y pueden ser de 

origen hepático e intestinal. 
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Tabla No 7.4: Valores promedios de las seroproteínas en la sangre humana y de bovinos [174, 180, 210, 212].

Componente común  Bovino  Humana  Función 

Proteínas totales 

(g/100ml) 
7.63  6.4‐8.3 

Constituyentes esenciales de la célula 

formados por cadenas de aminoácidos 

unidos por enlaces peptídicos. 

Albúmina 

(g/dL) 
2.8  3.5‐5 

Mantiene presión osmótica de líquidos 

corporales entre el compartimento 

intravascular y extravascular. 

α‐Globulina 

(g/dL) 
0.82  0.1‐1.0 

Controla acción de enzimas lisosomales, 

neutraliza enzimas proteolíticas. 

β‐Globulina 

(g/dL) 
1.08  0.7‐1.2 

Transporta el grupo hemo de la 

hemoglobina. 

γ‐Globulina 

(g/dL) 
2.81  0.7‐1.6 

Soporte de anticuerpos, reacciones de 

aglutinación antígeno‐anticuerpo. 

Globulinas totales

(g/dL) 
4.84  2.3 

Actúan como enzimas/catalizadores 

reacciones orgánicas. 

Albúmina/Globulina  0.58  1.5‐1.9 
Trastorno nivel hepático, síndrome 

nefrótico. 

 

 

Un  sustituto de  la  sangre  [214, 215] no hemoglobínico es  la  ‘sangre artificial’ que  se divide en dos 

grupos  los  expansores  de  volumen  que  incrementan  el  volumen  sanguíneo  (Haemaccel, 

Gelofusin), y los transportadores de oxígeno que sustituyen la habilidad natural de la sangre para 

transportar oxígeno (perfluorocarbonos, Hemopure, Oxyglobin, Hemolink, Plyheme, Hemospan y 

Dextran‐Hemoglobin). 

 

Otro sustituto de  la sangre  [207, 214] son  los derivados de  la hemoglobina de bovino, en  la que se 

retira  la membrana y el estroma,  su  limitación es  su vida media de 6 a 12 horas en el  cuerpo 

humano, actuando como puentes de transfusión portadores de oxígeno. 

 

Los lípidos en emulsión [216, 217, 218] son fármacos de administración intravenosa venosa 0.25 ml/Kg‐

min  (1.5 ml/kg de  Intralipid  al 20%,  aceite de  soja  al 20%,  fosfolípidos 1.2%,  glicerina 2.25%  y 

agua) que dan estabilidad hemodinámica, los cuales inhiben la oxidación de los ácidos grasos en el 

miocardio  debido  a  anestésicos  locales  (anestésicos  locales  solubles  en  lípidos)  y  extraen 
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moléculas  lipofílicas  de  anestésicos  de  los  tejidos  acuosos,  incluido  el  plasma.  Tiene  efectos 

secundarios  en  dosis  altas  (>  500 ml/día  o  infusión  >  12,5 ml/min  en  personas  adultas),  que 

pueden interferir con la homeóstasis corporal, disnea, reacciones alérgicas e hipercoagulabilidad, 

reacciones adversas retrasadas como la hepatomegalia, colestasis lobular central, esplenomegalia 

y trombocitopenia. 

 

La acustifóresis es un método que se utiliza para separar partículas en suspensión y no partículas 

emulsionadas  de  las  glicoproteínas  en  el  plasma  sanguíneo  (apartado  5.6),  empleando  la 

diferencia de  las propiedades físicas densidad – compresibilidad y no se utiliza  la reactividad de 

antígenos sobre proteínas específicas en la sangre. 

 

En el apartado 7.5 se  realiza  la simulación para  la separación de partículas de eritrocitos de  las 

partículas lípidas de triglicéridos>C16 presentes en la sangre; la parte experimental realizada en los 

laboratorios de la Universidad de Lund [109] utilizo sangre de bovino como muestra representativa 

de  la  cantidad  de  eritrocitos  que  se  halla  en  la  sangre  humana;  la  adición  de  crema  de  leche 

(forma  emulsionada  de  la  leche)  a  la  sangre  de  bovino  incrementa  su  concentración  total  de 

triglicéridos>C16 de 50 mg/dL a 200 mg/dL; con el fin de poder simular su contenido en  la sangre 

humana, empleándose los valores de las propiedades físicas de la sangre humana en el apartado 

7.6. 

 

Tabla No 7.5: Composición de lípidos en la leche [220].

Lípido  % total de lípidos Concentración (g/L) 

Triacilglicéridos  96‐98 31 

Diacilglicéridos  2,10 0,72 

Monoacilglicéridos  0,08 0,03 

Fosfolípidos 1,1 0,35 

Ácidos grasos libres  0,2 0,08 

Colesterol  0,45 0,15 
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Tabla No 7.6: Contenido porcentual de ácidos grasos presentes en la crema de leche [219, 221] 

Ácidos grasos  # lipídico % 

Caprílico   C8:0 9.58 

Cáprico   C10:0 4.83 

Laúrico   C12:0 12.54 

Mirístico   C14:0 6.39 

Palmítico   C16:0 24.58 

Esteárico   C18:0 35.13 

Oleico   C18:1 5.80 

Linoleico  C18:2 0.70 

 

 

Tabla No 7.7 : Comparación de componentes entre la sangre de bovino y humana [195‐199] 

Componente  Bovino  Humano 

Eritrocito ( células/mm3)  5‐10*106  4.5‐6.5*106 

Leucocito( células/mm3)  4000‐12000  5000‐10000 

Neutrófilos  0‐2%  60‐70% 

Neutrófilos segmentados  15‐45%  ‐‐‐‐ 

Linfocitos  45‐75%  20‐30% 

Eosinófilos  2‐20% 2‐4% 

Monocitos  2‐7%  3‐8% 

Proteínas   8.3‐13.2 g/dL 6‐8.3 g/dL 

 

 

 

7.4 Parte experimental 

 

La muestra de  sangre es  tratada con un anticoagulante como el  citrato de  sodio, el  cual es un 

componente natural del cuerpo; para pruebas reológicas se utiliza el EDTA en esta prueba no se 

utiliza anticoagulantes como la heparina o trombina por ser inhibidos por el plasma sanguíneo, el 

almacenamiento de la sangre se realiza a 4 0C. 

La frecuencia de resonancia aplicada es ajustada por el generador de señal [76, 83, 85, 110, 111, 128], cuya 

frecuencia  está  en  función  a  la  geometría  de  la  cavidad  acústica  del microcanal  y  la  capa  del 

reflector. 
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La  actuación  del  ultrasonido  requiere  de  un  cristal  piezoeléctrico  PZT26  (PZ26,  Ferroperm 

Piezoceramics AS Kvistgard, Dinamarca (www.ferroperm‐piezo.com) con resonancia ~2‐3.5 MHz, 

unida  a  entradas  de  vidrio  Loctite  3430,  Henkel  Loctite  Corporation  Helsinki  Finlandia 

(www.loctite.com).  De  acuerdo  al  criterio  de  resonancia  deseado  se  producen  vibraciones  de 

frecuencia  (ecuaciones 5.34‐5.39), para el modelo de Hill  con  λ/4  resulta ~1.95 MHz  siendo el 

ancho  del  microcanal  de  400  μm  en  donde  se  generaran  distribuciones  de  ondas  acústicas 

estacionarias a lo largo del microcanal (figura 5.2).  

 

El equipo de función generadora de ondas es dado por HP 3325B, Hewlett‐Packard Inc. Palo Alto, 

CA USA  y un amplificador de potencia AG 1020 T&C Power Conversion  Inc. Rochester NY USA 

(www.tcpowerconversion.com)  la  cual  va  a  conducir  ondas  sinusoidales  continuas  en  el 

transductor.  El  voltaje  sobre  el  transductor  es  monitoreado  por  un  osciloscopio  TDS1002, 

Tektronix UK Ltd. Bracknell UK (www.tek.com) y un medidor de voltaje Thruline Wattmeter, Bird 

Electronic  Corp.,  Cleveland,  OH,  USA    (www.birdelectronic.com)  ajustado  a  25  Vpp  con  una 

potencia neta de   0.6 W en el transductor piezoeléctrico. La temperatura sobre  la superficie del 

chip es de aproximadamente 30 °C medido en  la vecindad del transductor con un sensor Pt100‐

sensor. 

 

 

Figura 7.6: Esquema de equipos de laboratorio utilizados para acustifóresis en la separación de partículas en 

flujo continúo de eritrocitos y triglicéridos>C16. 
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Los flujos volumétrico se encuentran comprendidos entre 50–120 μL/min desde jeringas de vidrio 

de  10 ml  1010  TLLHamilton  Bonaduz  AG  Bonaduz  Switzerland,  (www.hamiltoncompany.com), 

acoplado  a  una  bomba  de  jeringa  NE1000  New  pump  systems  inc.  Farmingdale  NY  USA, 

(www.syringepump.com).  

 

La  inspección  de  salida  de  los  flujos  resultantes  se  realiza  por  inspección manual  usando  un 

microscopio  SMZ‐2T  Nikon  Tokyo‐Japón,  posicionado  cerca  del  microdispositivo.  El  uso  de 

cámaras digitales permite obtener imágenes de flujo velocimétrico (figura 7.1 de Melker Sundin); 

finalmente  las  muestras  son  analizadas  en  un  hemocitómetro  Coulter  counter  Multisizer  3, 

Beckman Coulter  Inc. Fullerton CA USA  (www.beckmancoulter.com) con el cual se determina  la 

distribución de partículas así como el número de partículas por mililitro y la fracción volumétrica 

de los tamaños obtenidos, un análisis cuantitativo puede ser obtenido por un espectrofotómetro 

Multiskan Multisoft Labsystems Helsinki Finland a 595 nm [9, 17, 27, 46, 52, 63, 111]. 

 

 

7.5 Método de separación y diseño del microdispositivo PARSUS 

 

La  separación  y  clasificación  continua  por  tamaño  de  partículas  y  de  células  en  la  sangre, 

suspendidas en un flujo del microcanal debido a una fuerza acústica, es estudiado por medio de la 

trayectoria  de  flujo  de  las  partículas  dentro  de  un microcanal  sujeto  a  la  fuerza  de  radiación 

acústica  obtenido  por  simulación  numérica  y  comparado  con  la  parte  experimental  la  cual  se 

mostrara es concordante. La eficacia de separación, en un microdispositivo PARSUS de tres fases 

experimentalmente es de 99.975% [109, 111] en condiciones de dilución al 12.5% en volumen para el 

caso  de  una  sola  partícula  en  suspensión,  en  estos  experimentos  se  ha  utilizado  sangre  de 

bovinos; se utilizan como datos los de la sangre humana por estar documentados los valores de su 

densidad, velocidad del sonido,  relación de Poisson´s. La separación de partículas componentes 

de la sangre puede ser ampliada agregando varias etapas de separación gradual a sus tamaños.  

 

El diseño del microdispositivo integrado para separación de partículas en la sangre propuesto por 

Laurell Thomas, Petersson Filip  [63, 109], es utilizado para  la simulación de separación de partículas 

en la sangre de bovinos. El extremo del canal PARSUS está dividido en tres canales de salida que 

conducen  a  los  eritrocitos  y  las  partículas  de  triglicéridos>C16  a  las  salidas  conservando  la 

distribución laminar del flujo modificado durante la acción de la fuerza de radiación acústica.  
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En el experimento realizado en la universidad de Lund el microcanal de separación fue evaluado 

in  vitro  usando  esferas  de  poliamida  suspendidas  en  agua,  demostrando  que  las  eficacias  de 

separación se acercaban al 100% cuando fue empleado el modelo de 16 pasos. El sistema también 

fue  evaluado  en  sangre  [109]  usando  partículas  de  lípidos  etiquetadas  con  tritio  agregadas  a  la 

sangre de los bovinos. Más del 80% de las partículas del lípido podrían ser quitados mientras que 

aproximadamente  70%  de  los  eritrocitos  fueron  recogidos  en  un  tercio  del  volumen  fluido 

original.  

 

El separador ultrasónico utilizado con 400 µm de ancho y 125 µm de profundidad se muestra en la 

figura 7.7. Las ondas ultrasónicas estacionarias (standing wave) fueron generadas a través de un 

PZT con frecuencia de resonancia 1.95 MHz [64, 67, 155]. 

 

 

 

Figura 7.7: Vista superior e inferior del separador PARSUS (400 x 125 µm) con tapa de cristal [63, 91, 109, 153]. 

 

En  base  a  los  datos  tomados  como  referencia  para  la  separación  de  partículas  eritrocitos‐

triglicéridos>C16 
[85, 109, 111] en el microdispositivo de PARSUS de un solo paso, se va ha implementar 

la simulación computacional (figura 7.9). 

 

Bajo estas condiciones se realiza la simulación computacional para separar los triglicéridos>C16 de 

los  eritrocitos, utilizando  el modelo  del microdispositivo de  PARSUS  de un  solo paso para dos 

concentraciones de sangre de bovino al 12.5 y 25% en volumen [85, 109, 111]. 
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Del modelo geométrico se prevé que es conveniente en este caso el empleo de una operación en 

media longitud de onda, siguiendo el mismo mecanismo empleado en el capítulo V se emplea el 

software COMSOL 4.3 para generar resultados estructurales de resonancia como los obtenidos en 

las figuras 5.13, 5.19, 5.21 (que se aplicaron al modelo del microdispositivo de Hill), referentes a la 

resonancia  acústica  y  estructural  del microdispositivo,  así  como  también  se puede observar  la 

influencia de la fuerza de radiación acústica. Se muestra en la figura 7.8 la vista superior e inferior 

del separador PARSUS de un solo paso. 

 

 

 

 

Figura 7.8: Vista superior e inferior del separador PARSUS (400 x 125 µm) con tapa de cristal [63, 91, 109, 153]. 

 

 

Aplicando  las ecuaciones  (5.22)‐(5.33) con el resolvedor ode de Matlab 7.14  (R2012a) podemos 

obtener la trayectoria de partículas al incidir la fuerza de radiación acústica sobre el flujo laminar 

de  la mezcla de partículas entrante  lo  cual  resulta en  la  figura 7.9, donde  se aprecia  como  las 

partículas  de  eritrocitos  son  conducidas  al  medio  del  microcanal  PARSUS  en  tanto  que  las 

partículas  de  triglicéridos>C16  son  llevadas  al  lado  de  las  paredes  del  microcanal;  el 

microdispositivo elaborado por el método anisotrópico se muestra en la figura 7.9 por medio de 

microscopia fluorescente. 
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Figura 7.9: Microscopía  fluorescente  con  imagen del  conducto  [63, 91, 109, 153]  y de  los  canales de  salida  sin 

líquido. En la parte inferior se muestra el esquema de separación realizado por simulación con Matlab 7.14 

(R2012a). 

 

 

En la parte inferior de la figura 7.9, se muestra la simulación obtenida con Matlab 7.14 (R2012a) 

para la trayectoria de partículas al someterlas a la fuerza de radiación acústica, en un proceso de 

una  etapa  para  el  modelo  de  PARSUS,  observándose  que  las  partículas  de  eritrocitos  son 

emplazadas al medio del microcanal en  tanto que  los  triglicéridos>C16 se  trasladan a  lo  largo del 

separador cercano a las paredes laterales. 
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7.6 Separación de eritrocitos y lípidos de la sangre 

 

En el apartado 5.5 se expuso que de los componentes de la sangre las partículas de eritrocitos y 

las  partículas  lípidas  de  triglicéridos>C16  eran  los  dos  componentes  que  mostraban  una  gran 

diferencia en el valor de contraste, entonces  los eritrocitos con Φା se desplazaran hacia el nodo 

de  presión,  en  tanto  que  las  partículas  de  triglicéridos>C16 Φି se  dirigirán  hacia  los  antinodos 

cuando sobre ellos incida la fuerza de radiación acústica.  

 

Cuando se realiza  la autotransfusión  [86, 87, 88, 110, 112, 146], millones de partículas pequeñas de lípidos 

pasan  a  través  del  filtro  y  son  introducidos  al  sistema  circulatorio  del  paciente,  dando  por 

resultado microembolización (micro embolia por lípidos)  de la red capilar corporal de órganos y 

subsecuente daños isquémicos locales del tejido fino, como las propiedades de los triglicéridosC10‐

C14 dan un factor de contraste igual a ‐0.1805 sería posible también separar estas partículas a una 

posición de antinodo con la variación de la amplitud de presión acústica; pero no se podrá separar 

los triglicéridos<C10 por tener un valor indicativo de contraste igual a ‐0.0662 (tabla 5.14).    

 

En el apartado 7.3 se trató sobre la similitud en los elementos formes de la sangre de bovino con 

la sangre humana, en lo siguiente se empleará los valores de las propiedades físicas de la sangre 

humana; en  la tabla 7.8 se presenta  la magnitud de  la  fuerza de radiación acústica máxima y  la 

leyenda de los colores de las líneas utilizadas en la figura 7.10, mostrando que son las partículas 

de eritrocitos y  las partículas  lípidas de  triglicéridos>C16  sobre  las cuales  la  fuerza de presión de 

radiación acústica es mayor y hace posible su separación al modificarse su  trayectoria como se 

muestra en la figura 7.10; esta figura se obtuvo por simulación con Matlab en un punto sobre el 

eje ‘y’ localizado a 230 µm para una altura del microdispositivo PARSUS de 400 µm; para el caso 

de  las partículas de triglicéridos<C10 y  las partículas de los triglicéridosC10‐C14 las líneas de color azul 

y negro  se  superponen mostrando que este  tipo de partículas no es afectada por  la  fuerza de 

radiación acústica. 

 

La  centrifugación  de  la  sangre  implica manejar  volúmenes  grandes  de  sangre,  se  exponen  las 

células de sangre a altos niveles tensión mecánica de daño [86, 87, 88, 146] y no son continuos. Lo cual 

no  sucede  al  aplicar  la  acustifóresis  debido  a  su magnitud  de  acción  periódica  y  de  respuesta 

producida por  la partícula en el medio fluido conductor;  las partículas de triglicérido>C16 exhiben 

un factor negativo, mientras que es positivo para los eritrocitos.  
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Figura 7.10: Simulación separación de los componentes de la sangre humana. 

 

 

Al pasar por un microcanal de separación actuado en ~1.95 MHz las partículas de triglicéridos>C16 

se moverán hacia  las paredes  laterales y saldrá del sistema vía salidas  laterales mientras que  los 

eritrocitos se mueven al centro y salen a través del centro (figura 7.9). La fracción en suspensión 

Tabla No 7.8: Factor de contraste en los constituyentes de la sangre humana.

Constituyentes 
Diámetro 

( µm) 

Densidad

(Kg/m3) 

Velocidad 

sonido 

(m/s) 

Factor de 

contraste 

Φ 

Fuerza máx. 

radiación 

acústica (N) 

Color 

línea 

Eritrocitos  3‐7  1099 1631 0.3432 9.51*10‐11  rojo

Leucocitos  5‐20  1072  1642  0.3104  2.90*10‐10  verde 

Plaquetas  2.4  1058 1639 0.2847 1.09*10‐12  amarillo

Triglicéridos<C10  0.03  973  1473  ‐0.0662  ‐4.95*10‐19  azul 

TriglicéridosC10‐C14  0.09  925 1467 ‐0.1805 ‐3.64*10‐17  negro

Triglicéridos>C16  3  875  1450  ‐0.3285  ‐2.45*10‐12  cian 
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que sale del sistema junto con partículas de triglicéridos>C16 será determinada por las velocidades 

de flujo a través de las salidas. 

 

Una  simulación  de  lavado  de  sangre  experimentalmente  fue  hecha  en  los  laboratorios  de  la 

Universidad de Lund [109, 111], utilizando el modelo de microdispositivo PARSUS empleando sangre 

de bovinos y crema de leche para obtener un contenido de grasas entre el 25 ‐12.5 %, obteniendo 

una separación [109], entre el 91 – 96 % respectivamente para los eritrocitos y 87 ‐83.2 % para las 

partículas  lípidas en su  forma de  triglicéridos>C16.  La  frecuencia de resonancia utilizada era 1.95 

MHz, para conseguir una onda standing de primer orden en el canal, con un flujo volumétrico de 

~0.019 m/s. Las muestras separadas en  la salida  fueron centrifugadas por dos minutos a 13000 

RPM para su análisis en un hemocitómetro. 

 

En el apartado 7.3 se muestra la similitud de composición de los componentes entre la sangre de 

bovino  y  la  sangre  humana  en  cuanto  al  número  de  eritrocitos,  leucocitos  pero  no  así  en  sus 

funciones  celulares que  son distintas;  la acustifóresis es un método de  separación  física de un 

flujo fluido de partículas en suspensión, para  la consideración de eritrocitos y  lipoproteínas HDL, 

LDL  estas  últimas  emulsificadas  en  la  sangre,  se  dio  que  un  factor  que  hacía muy  pequeña  la 

fuerza de radiación acústica era el tamaño de estas partículas.  

   

La  eficacia  de  separación  en  la  sangre  fue  determinada  como  una  relación  de  flujo  de  sangre 

saliente por el centro a la fracción del total obtenida en las tres salidas:  

 

ܵ ൌ
ܣ

ܣ ൅ ܤ
100 

 

A = fracción relativa de partículas recogida en el centro. 

B= fracción relativa de partículas recogida en las dos salidas laterales. 

 

En  la  figura  7.11  se  tiene  el  caso  de  experimentación  de  la Universidad  de  Lund [109],  con  una 

mezcla de sangre de bovino 25% y crema de  leche 25% sin onda ultrasónica;  la simulación con 

Matlab 7.14 muestra que  las partículas siguen un flujo laminar parabólico siendo la velocidad de 

flujo ~0.019 m/s. Tomando como referencia  los datos proporcionados dados en  la tabla 7.10 de 

concentración	ܥ଴	, flujo volumétrico ܳ଴	y las dimensiones del microdispositivo PARSUS de un solo 

paso (figura 7.7) se realiza la simulación mostrando como resultado el cambio en la trayectoria de 
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partículas de eritrocitos, que   es apreciada al ejercer sobre ellas  la  fuerza de  radiación acústica 

para un modo de operación de media longitud de onda  f=1.95 MHz.  

 

El  resultado  experimental mostró  que  el  proceso  de  separación  para  un  solo  paso,  tenía  una 

eficacia de separación por lo menos del 91.0 % [109]. 

Dos corridas fueron realizadas para sangre de bovino con una mezcla de sangre 25% y crema de 

leche 25% y otra corrida con una composición de mezcla de sangre 12.5% y crema de leche 12.5% 

con flujo de ~0.019 m/s. 

 

Para  la transfusión sanguínea en  intervención quirúrgica  [222,224], se puede utilizar  la denominada 

sangre total sin fraccionar (aquella que no ha sido separada en sus diferentes componentes) o la 

administración  de  glóbulos  rojos  con  soluciones  cristaloides  o  con  plasma  fresco  congelado, 

supliéndose así  la capacidad de transporte de oxígeno y restaurándose el volumen perdido; una 

unidad de sangre se compone de un volumen de 430 ml de sangre + 70 ml de anticoagulante‐

conservante  [CPD  (citrato fosfato dextrosa) o CPDA‐1  (citrato fosfato dextrosa adenina)],  la cual 

tiene una velocidad de administración al paciente de 1.875 ml/min. 

En un paciente adulto, una unidad de sangre [223] total aumenta sus hematocritos en un 3‐4% y la 

hemoglobina en 1 g/dL, en pacientes pediátricos  la  transfusión es de 8 mL/kg. La velocidad de 

infusión depende del estado clínico del paciente, pero por  razones de  seguridad,  su  tiempo de 

administración no debe ser mayor de 4 h. 

La  sangre  total no  se  administra  a pacientes  con  anemia  crónica que  estén normovolémicos  y 

únicamente necesiten un aumento de su masa de glóbulos rojos. En tal caso se recomienda usar 

concentrados  de  glóbulos  rojos.  En  pacientes  que  reciban  grandes  cantidades  de  sangre 

almacenada  se  puede  presentar  una  coagulopatía  dilucional  por  disminución  de  los  factores 

lábiles de coagulación y de  las plaquetas; el almacenamiento origina una disminución de  la 2,3‐

difosfoglicerato, que es la molécula que facilita la liberación de oxígeno de la hemoglobina. 

De la tabla 5.15 se tiene los métodos de separación aplicados en microfluidos para la separación 

de  componentes de  la  sangre humana,  se  realiza por métodos  inmunológicos  (apartado 1.3)  a 

través  de  inmuno‐reacciones  con  antígenos  específicos  que  se  enlazan  a  la  superficie  de  la 

partícula  como  ocurre  en  la magnetofóresis/hidrodinámica;  en  tanto  que  en  las  técnicas  no‐
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inmunológicas [17, 33, 133] la separación de partículas se realiza en base de sus propiedades físicas la 

dielectrofóresis, filtración, cd‐centrifugación y la acustifóresis. 

Los métodos de acustifóresis y Cd‐centrifugación son  los que presentan una mayor ventaja con 

respecto a  la separación de  los elementos formes de  la sangre del plasma sanguíneo sin que se 

requiera de un tratamiento posterior de separación de los antígenos enlazados sobre la superficie 

de los elementos formes de la sangre sin aplicar campos eléctricos o magnéticos sobre ellos. Por 

el método de Cd‐centrifugación existe perdida de muestra al no poder extraer  la totalidad de  la 

muestra separada y el mecanismo necesario de rotura de la microcámara contenedora [185, 191]. 

 

Tabla No 7.9: Comparación métodos separación de los componentes de la sangre en microfluidos. 

Método  Componente  Desventajas  m0 
Separación

(%) 

Dielectrofóresis  Plaquetas 
Aplicación de un campo 

eléctrico. 
134 µm/s  98.8 

Hidrodinámica y 

magnetofóresis 
Eritrocitos 

Aplicación de un campo 

magnético. 

2.36×106 

cel/ml 
68.26 

Magnetofóresis 

Eritrocitos  Aplicación de un campo 

magnético. 

Requiere de proceso adicional 

para separar los antígenos 

magnéticos. 

10000 cel/s  80 

Leucocitos  110 µm/s  50 

Plasma ( 1/20) 
0.5‐0.7 ml 

sangre/h 
5 

Cd‐centrifugación 
Plasma  Aplicación de fuerza centrífuga.

Perdida de muestra y del Cd 

2 ml sangre  99.9 

Leucocitos  500/µL  99 

Filtración  Plasma 
Imposibilidad separación de los 

elementos formes. 

40‐50 

µL/cm2 
74 

Acustifóresis 

Leucocitos 
No aplicable a separación de 

glicoproteínas. 

320 µL/min  93 

Eritrocitos  0.1 ml/min  90 
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Figura 7.11: (a) Una mezcla de sangre 25% y crema 25% sin onda ultrasónica. (b) La misma mezcla con onda 

ultrasónica ajustada. El  flujo era ~0.019 m/s. Abajo  la  simulación  realizada con Matlab 7.14  (R2012a) en 

modo de media longitud de onda f=1.95 MHz. Fuente de las fotografías Filip Peterson [109, 111]. 

(b) 

(a) 
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Figura 7.12: (a) Una mezcla de sangre 12.5% y crema 12.5% sin onda ultrasónica. (b) La misma mezcla con 

onda ultrasónica ajustada. El flujo era ~0.019 m/s. Abajo la simulación realizada con Matlab 7.14 (R2012a) 

en modo de media longitud de onda f=1.95 MHz. Fuente de las fotografías Filip Peterson [109, 111]. 

(a) 

(b) 
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La sangre de los bovinos tiene casi las mismas características que la sangre humana (apartado 7.3) 

con  la salvedad que  los eritrocitos humanos carecen de núcleo y de mitocondrias;  la crema  fue 

diluida con solución de NaCl por ser un medio natural en el cuerpo y no afecta el comportamiento 

de las células rojas de la sangre.  

 

En  la  figura  7.13  se muestra  los  resultados  de  simulación  con Matlab  7.14  (R2012a)  para  la 

distribución de concentración en el microcanal, en un plano 2.5 mm después de ejercida la fuerza 

de  radiación acústica  [63,77], aplicando  la ecuación  (5.40) y  (5.42)  resulta  las  figuras 7.13 y 7.14, 

para una mezcla de sangre de bovino 25 % y crema de leche 25 %. 

 

Los resultados son comparados con los datos obtenidos experimentalmente [109] dados en la tabla 

7.10 (para la mezcla 25/25 se aplicó una amplitud de voltaje de 17 Vpp y para 12.5/12.5 de 10 Vpp). 

 

Tabla No 7.10: Eficacia de separación para diversas mezclas de sangre y de crema diluida. 

  C0 
f 

MHz 

Q0 

µl/min 

Cs, cent exp 

% 

Cs, lat exp 

% 

Cs, cent sim 

% 

Cs, lat sim 

% 

Sexp 

% 

Ssim 

% 

Sangre  25 

2  50 

22.83  2.17  22.87  2.13  91  91.48 

Crema  25  3.26  21.74  2.96  22.04  87  88.16 

Sangre  12.5 

2  50 

12  0.5  11.76  0.74  96  94.08 

Crema  12.5  2.1  10.4  1.99  10.51  83.2  84.08 

 

C0   Contenido en volumen antes de la separación. 

Cs, cent   Contenido en volumen después de la separación en la salida del centro 

Cs, lat exp   Contenido en volumen después de la separación en la salida lateral experimental. 

Cs, lat sim   Contenido en volumen después de la separación en la salida lateral simulada. 

Q0   Flujo volumétrico. 

Sexp   Eficacia de separación experimental. 

Ssim  Eficacia de separación simulada. 
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Figura 7.13:  (a) Distribución de  la concentración en una mezcla sangre 25% y crema 25% en un plano 2.5 

mm después de ejercida la fuerza acústica. El flujo era ~0.019 m/s, f=1.95 MHz. 

 

 

 

 

Figura 7.14: (a) Distribución de la concentración en una mezcla sangre 12.5% y crema 12.5% en un plano 2.5 

mm después de ejercida la fuerza de radiación acústica. El flujo era ~0.019 m/s, f=1.95 MHz. 
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7.7 Separación de partículas de diversos tamaños  

 

Otra aplicación de la acustifóresis con el microdispositivo PARSUS modificado es la separación de 

partículas  de  diferentes  diámetros  3,  7,  10  μm  cuyo  material  eran  esferas  de  poliestireno 

suspendidos en agua destilada [9, 109, 111].  

 

Se ha expandido el uso del modelo del microdispositivo de PARSUS, para el tratamiento de sangre 

humana  [36, 86, 87, 88, 110, 112, 146],  como  se ha mostrado  su eficacia es mayor debido al principio de 

operación de media  longitud de onda,  lo que  lleva a  las partículas de  triglicéridos>C16 a  los dos 

planos antinodales, en tanto que  las partículas de eritrocitos se trasladan a un solo plano nodal; 

en virtud a esto  la modificación del microdispositivo de PARSUS emplea  la generación de ݊2/ߣ 

modos de operación de  longitud de onda  y  la gradual  separación en planos nodales  conforme 

avanza  el  flujo  de  la  mezcla  de  partículas,  incidiendo  por  tramos  secciones  con  diferente 

frecuencia  de  actuación  a  través  de  múltiples  salidas  que  van  separando  gradualmente  las 

partículas por etapas. 

 

En la figura 7.15 se muestra el bosquejo del microdispositivo modificado de PARSUS, así como las 

fotografías obtenidas en el experimento realizado por Filip Petersson [109, 111,112] cuando se aplica la 

fuerza acústica de radiación para separar las partículas de poliestireno, se realiza la simulación en 

un modo de operación de media longitud de onda; en la parte inferior se muestra los resultados 

obtenidos por  simulación  realizada  con Matlab 7.14  (R2012a) mostrando  la  concordancia de  la 

trayectoria  obtenida  cuando  es  aplicada  la  fuerza  de  radiación  acústica  y  cuando  ella  no  es 

ejercida sobre el flujo de una mezcla del mismo tipo de   partículas de poliestireno con diferente 

diámetro; verificando la capacidad selectiva de la acustifóresis sobre las partículas. 
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Figura 7.15: Distribución de partículas de poliestireno de diferentes diámetros con y sin aplicación de fuerza 

de  radiación  acústica.  Fuente  de  fotografías  de  Petersson  [109, 111,112]  y  las  inferiores  son  obtenidas  con 

Matlab 7.14 (R2012a). 
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CONCLUSIONES 

 

 

La  interferencia  constructiva  de  ondas  acústicas  da  lugar  a  ondas  acústicas  estacionarias, 

causando una fluctuación de presión de radiación acústica dentro del fluido, la cual es la causante 

de conducir a las partículas suspendidas hacia los planos nodales/antinodales generados.  

 

La modificación de trayectoria de las partículas conlleva a colocarlas a un plano nodal de presión 

sobre  los  nodos  o  los  antinodos,  para  las  partículas  de  eritrocitos  un  Φ  ≈  0.3432  y  para  las 

partículas de triglicéridos>C16 un Φ ≈ ‐ 0.3285, lo que conlleva a que los eritrocitos sean arrastrados 

al nodo central mientras que las partículas de triglicéridos>C16 se ubiquen en las antinodos. 

 

En un nodo de desplazamiento las variaciones de presión por encima y debajo de la presión media 

son  máximas.  Por  consiguiente  un  nodo  de  desplazamiento  corresponde  a  un  antinodo  de 

presión.  En  un  antinodo  de  desplazamiento  no  hay  variación  de  presión,  por  consiguiente,  un 

antinodo de desplazamiento corresponde a un nodo de presión. 

 

Las ondas acústicas estacionarias proporcionan un método reproducible de generación de ondas 

al ser aplicadas al microdispositivo, la baja potencia de separación que se emplea 17 Vpp hace que 

se cause daño mínimo a las células. Debido a la dependencia del volumen por la fuerza, partículas 

más grandes experimentan nodos de presión de una mayor fuerza y el alcance de partículas más 

pequeñas en los antinodos más rápidamente.  

 

El  índice  de  convergencia  hacia  el  nodo  no  es  influenciado  por  el  perfil  longitudinal  del  flujo, 

asumiendo  los efectos de elevación  insignificante. Sin embargo, para el perfil parabólico un bajo 

flujo volumétrico en la pared causa que las partículas comiencen a converger a una posición más 
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lejos de  la corriente con respecto a  flujo plano. Esto demuestra  la  influencia significativa que el 

perfil del flujo tiene en la trayectoria de la partícula y por lo tanto las implicaciones en el diseño y 

eficacia que resulta del dispositivo. 

Puede ser visto que no es  la fuerza acústica de radiación cero en  la pared del canal. Además, el 

plano nodal no será  localizado necesariamente a  lo  largo del plano del centro del canal, pero su 

posición puede ser predicha. 

 

Dos  tipos de partícula  se pueden  separar aumentando  la amplitud de presión acústica, esto  se 

puede  hacer  solamente  hasta  cierto  punto  pues  da  lugar  a  la  disipación  de  energía  y  al 

calentamiento del material circundante y en última instancia la cavitación formando burbujas de 

gas en el sistema.   La mejor manera de aumentar  la  fuerza acústica es disminuir  la  longitud de 

onda del ultrasonido y la anchura del microcanal de separación.  

 

La  acustifóresis  es  un  método  de  separación  de  flujo  continuo  que  es  aplicado  a  partículas 

suspendidas en un medio como son  los elementos formes de  la sangre; pero tiene  la desventaja 

de no poder aplicarlo para separar las formas emulsionadas de las glicoproteínas presentes en el 

plasma sanguíneo. 

 

La  similitud  entre  los  componentes  de  los  elementos  formes  de  la  sangre  de  bovino  y  sangre 

humana, permite aplicar  la simulación por acustifóresis al ser este un método de separación no‐

inmunológico.  

 

Los  eritrocitos  y  las  partículas  de  triglicéridos>C16  suspendidas  en  el  plasma  sanguíneo  son 

expuestos a campos acústicos ortogonales de ondas acústicas estacionarias de  longitud de onda 

media a  la dirección de flujo. Debido a  la diferencia de compresibilidades y densidades entre  los 

dos tipos de partículas estas se mueven en distintas direcciones, los eritrocitos hacia el centro del 

canal  y  las  partículas  de  triglicéridos>C16  hacia  las  paredes  laterales.  El  extremo  del  canal  está 

dividido  en  tres  canales  de  salida  los  eritrocitos  a  la  salida  del  centro  y  las  partículas  de 

triglicéridos>C16 a  las salidas  laterales, esto debido a que son  las partículas que presentan mayor 

magnitud de  la  fuerza de  radiación acústica  (9.51*10‐11 N –  ‐2.45*10‐12)  indicando  los  signos  su 

posición en los diferentes planos nodales. 
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Se  ha mostrado  como  la  frecuencia  de  actuación  es  la  variable  que  determina  la  fuerza  de 

radiación  acústica  promediada  en  el  tiempo  y  el  comportamiento  que  esta  adopta  al  ser 

influenciada por sus componentes. 

 

Las altas  intensidades acústicas pueden  inducir el movimiento del fluido vía corrientes acústicas. 

Las corrientes acústicas son de larga escala y son generados por la atenuación de la onda acústica. 

Una típica corriente acústica que fluye en la cavidad es de carácter rotatorio, tiene una dirección 

en el eje de  la cavidad y otra dirección cerca del  límite de  la cavidad y su magnitud puede estar 

varios centímetros por segundo mayor que la velocidad acustifóretica. Si el movimiento del fluido 

es bastante grande, la fuerza de fricción viscosa puede exceder la fuerza acústica e interrumpir la 

separación. 

 

Los métodos de acustifóresis y Cd‐centrifugación son  los métodos que presentan mayor ventaja 

con respecto a la separación de los elementos formes de la sangre del plasma sanguíneo, siendo 

la acustifóresis  la que permite alterar  la trayectoria de estos elementos y muestra  la posibilidad 

de separarlos independientemente tal como se muestra en la figura 7.10. 
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APÉNDICE A 
 
Glosario de términos. 
 
 

Acustifóresis   Separación de partículas en suspensión usando ondas sonoras estacionarias de 

alta intensidad (acoustophoresis). 

Anisotrópico  Característica de los cuerpos cuyas propiedades físicas dependen de la dirección 

de su estructura cristalina. 

Anticuerpos  Proteínas pertenecientes al grupo de la gamma‐globulina o inmunoglobulina.  

Antígenos  Cualquier sustancia extraña que introducida en el interior de un organismo 

provoque una respuesta inmunitaria. 

Arteriosclerosis   Término general utilizado en medicina humana que se refiere a un 

endurecimiento de arterias 

Ateroesclerosis  Es un síndrome caracterizado por el depósito e infiltración de 

sustancias lipídicas en las paredes de las arterias  

Ateroma  Lesiones focales que se inician en la capa íntima de una arteria. 

Biocompatibilidad  El término se refiere a la capacidad de un material biológico para llevar a cabo una 

respuesta del huésped asociado en una situación específica. 

Biotecnología  Aplicación tecnológica a sistemas biológicos para su modificación o producción de 

nueva entidad biológica. 

Chip  Circuito integrado de material semiconductor obtenido por fotolitografía. 

Dextran  Es un polisacárido complejo y ramificado formado por numerosas moléculas 

de glucosa usado como antitrombótico (antiplaqueta) y para reducir la viscosidad 

de la sangre. 

Dielectrofóresis   Fuerza que se ejerce sobre partículas dieléctricas bajo la aplicación no 

uniforme de un campo eléctrico. 

Inmunogenético  Estudia los caracteres genéticos mediante el uso de técnicas inmunológicas. 

Inmunológicas  Estudio del sistema inmunitario, entendiendo como tal al conjunto 

de órganos, tejidos y células que tienen como función reconocer elementos 

ajenos dando una respuesta inmunitaria. 

Isotónica  Referente a soluciones en hematología que tienen la misma concentración de 

sales que las células de la sangre. 

Isotrópico  Característica de los cuerpos cuyas propiedades físicas no dependen de la 

dirección. 

Lab on chip  Dispositivo que integra una o varias funciones de laboratorio en un solo chip. 
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Lisosomales  Son orgánulos relativamente grandes, formados por el retículo endoplasmático 

rugoso y luego empaquetadas por el complejo de Golgi, que 

contienen enzimas hidrolíticas y proteolíticas que sirven para digerir los 

materiales de origen externo (heterofagia) o interno (autofagia) que llegan a ellos. 

Litotricia  Procedimiento médico que utiliza ondas de choque para romper cálculos que se 

forman en el riñón, uréter. 

Magnetofóresis   Movimiento de partículas dispersas magnética relativa a un fluido bajo la 

influencia de un campo magnético.  

Microcámara  Estructura básica utilizada en la microtecnología.

Microfluidos   Manipulación de fluidos a través de canales microfabricados. 

Monoclonal   Se asocia a un grupo de células que se producen a partir de una célula ancestral 

única por replicación celular repetida. 

Normovolémicos   Equilibrio normal de líquidos con disminución de sodio en la sangre. 

Onda estacionaria  Onda de posición fija resultado de la interferencia de ondas de igual amplitud en 

direcciones opuestas. 

Silicón  Silicio de alto grado de pureza utilizado en semiconductores. 

Solenoidal   Corresponde a la aceleración de la partícula fluida siguiéndola desde una 

referencia inercial. 

Susceptibilidad   Grado de magnetización de un material en respuesta a un campo magnético. 

Transductor  Dispositivo capaz de transformar un determinado tipo de energía de entrada en 

otra diferente a la salida. 

Trombostenina  Proteína contráctil que causa encogimiento y contracción del coágulo. 
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APÉNDICE B 
 
Modelo para el análisis de paredes acopladas eigenvalores. 
 
% Model exported on Nov 17 2012, 19:17 by COMSOL 4.3.0.151. 
  
model = ModelUtil.create('Model'); 
  
model.modelPath('D:\Contenido\archivos acoustophoresis\modelos comsol'); 
  
model.name('paredes acopladas.mph'); 
  
model.param.set('cs1', '4080', 'veloc sonido PZT'); 
model.param.set('cs2', '2440', 'veloc sonido Glue'); 
model.param.set('cs3', '5800', 'veloc sonido Silicon'); 
model.param.set('cs4', '1500', 'veloc sonido Fluido'); 
model.param.set('cs5', '5600', 'veloc sonido Pirex'); 
model.param.set('cs6', '343.4', 'veloc sonido Aire'); 
model.param.set('rho1', '7700', 'den PZT'); 
model.param.set('rho2', '2000', 'den Glue'); 
model.param.set('rho3', '7800', 'den Silicon'); 
model.param.set('rho4', '998.2', 'den Fluido'); 
model.param.set('rho5', '2400', 'den Pirex'); 
model.param.set('rho6', '1.611', 'den Aire'); 
model.param.set('w', '6.2832'); 
  
model.modelNode.create('mod1'); 
  
model.geom.create('geom1', 2); 
model.geom('geom1').lengthUnit([native2unicode(hex2dec('00b5'), 'Cp1252') 'm']); 
model.geom('geom1').feature.create('r1', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r2', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r3', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r4', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r5', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r6', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature('r1').name('PZT'); 
model.geom('geom1').feature('r1').set('size', {'670' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r2').name('glue'); 
model.geom('geom1').feature('r2').set('pos', {'670' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r2').set('size', {'50' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r3').name('silicon'); 
model.geom('geom1').feature('r3').set('pos', {'720' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r3').set('size', {'1500' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r4').name('fluido'); 
model.geom('geom1').feature('r4').set('pos', {'2220' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r4').set('size', {'135' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r5').name('pirex'); 
model.geom('geom1').feature('r5').set('pos', {'2355' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r5').set('size', {'1500' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r6').name('aire'); 
model.geom('geom1').feature('r6').set('pos', {'3855' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r6').set('size', {'200' '200'}); 
model.geom('geom1').run; 
  
model.material.create('mat1'); 
model.material('mat1').selection.set([1]); 
model.material.create('mat2'); 
model.material('mat2').selection.set([2]); 
model.material.create('mat3'); 
model.material('mat3').selection.set([3]); 
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model.material.create('mat4'); 
model.material('mat4').selection.set([4]); 
model.material.create('mat5'); 
model.material('mat5').selection.set([5]); 
model.material.create('mat6'); 
model.material('mat6').selection.set([6]); 
  
model.physics.create('acpr', 'PressureAcoustics', 'geom1'); 
model.physics('acpr').feature.create('ssb1', 'SoundSoft', 1); 
model.physics('acpr').feature('ssb1').selection.set([1 19]); 
  
model.mesh.create('mesh1', 'geom1'); 
model.mesh('mesh1').feature.create('ftri1', 'FreeTri'); 
  
model.result.table.create('evl2', 'Table'); 
  
model.view('view1').axis.set('xmin', '3732.826416015625'); 
model.view('view1').axis.set('xmax', '4174.97509765625'); 
model.view('view1').axis.set('ymin', '‐209.92578125'); 
model.view('view1').axis.set('ymax', '203.30859375'); 
  
model.material('mat1').name('PZT'); 
model.material('mat1').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat1').propertyGroup('def').set('density', 'rho1'); 
model.material('mat1').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs1'); 
model.material('mat2').name('Glue'); 
model.material('mat2').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat2').propertyGroup('def').set('density', 'rho2'); 
model.material('mat2').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs2'); 
model.material('mat3').name('Silicon'); 
model.material('mat3').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat3').propertyGroup('def').set('density', 'rho3'); 
model.material('mat3').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs3'); 
model.material('mat4').name('Fluido'); 
model.material('mat4').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat4').propertyGroup('def').set('density', 'rho4'); 
model.material('mat4').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs4'); 
model.material('mat5').name('Pirex'); 
model.material('mat5').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat5').propertyGroup('def').set('density', 'rho5'); 
model.material('mat5').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs5'); 
model.material('mat6').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat6').propertyGroup('def').set('density', 'rho6'); 
model.material('mat6').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs6'); 
  
model.mesh('mesh1').feature('size').set('hauto', 1); 
model.mesh('mesh1').run; 
  
model.result.table('evl2').name('Evaluation 2D'); 
model.result.table('evl2').comments('Valores interactivos 2D'); 
  
model.study.create('std1'); 
model.study('std1').feature.create('eig', 'Eigenfrequency'); 
  
model.sol.create('sol1'); 
model.sol('sol1').study('std1'); 
model.sol('sol1').attach('std1'); 
model.sol('sol1').feature.create('st1', 'StudyStep'); 
model.sol('sol1').feature.create('v1', 'Variables'); 
model.sol('sol1').feature.create('e1', 'Eigenvalue'); 
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model.result.dataset.create('cln1', 'CutLine2D'); 
model.result.create('pg1', 'PlotGroup2D'); 
model.result('pg1').feature.create('surf1', 'Surface'); 
model.result.create('pg2', 'PlotGroup2D'); 
model.result('pg2').feature.create('surf1', 'Surface'); 
model.result.create('pg3', 'PlotGroup1D'); 
model.result('pg3').set('probetag', 'none'); 
model.result('pg3').feature.create('lngr1', 'LineGraph'); 
model.result('pg3').feature.create('lngr2', 'LineGraph'); 
  
model.study('std1').feature('eig').set('neigs', '20'); 
model.study('std1').feature('eig').set('shift', '3e6'); 
  
model.sol('sol1').attach('std1'); 
model.sol('sol1').feature('st1').name('Compilar ecuaciones: Frecuencia propia'); 
model.sol('sol1').feature('st1').set('studystep', 'eig'); 
model.sol('sol1').feature('v1').set('control', 'eig'); 
model.sol('sol1').feature('e1').set('neigs', '20'); 
model.sol('sol1').feature('e1').set('transform', 'eigenfrequency'); 
model.sol('sol1').feature('e1').set('shift', '2e6'); 
model.sol('sol1').feature('e1').set('eigref', '100'); 
model.sol('sol1').feature('e1').feature('aDef').set('complexfun', true); 
model.sol('sol1').runAll; 
  
model.result.dataset('cln1').set('genpoints', {'0' '0'; '4000' '200'}); 
model.result('pg1').name(['Presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n ac' native2unicode(hex2dec('00fa'), 
'Cp1252') 'stica (acpr)']); 
model.result('pg1').setIndex('looplevel', '10', 0); 
model.result('pg1').feature('surf1').set('resolution', 'extrafine'); 
model.result('pg2').name(['Nivel de presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n de sonido (acpr)']); 
model.result('pg2').setIndex('looplevel', '6', 0); 
model.result('pg2').feature('surf1').set('expr', 'acpr.Lp'); 
model.result('pg2').feature('surf1').set('unit', 'dB'); 
model.result('pg2').feature('surf1').set('descr', ['Nivel de presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n de 
sonido']); 
model.result('pg3').set('data', 'cln1'); 
model.result('pg3').set('xlabel', ['Coordenada x (' native2unicode(hex2dec('00b5'), 'Cp1252') 'm)']); 
model.result('pg3').set('looplevelinput', {'manualindices'}); 
model.result('pg3').set('showlooplevelindices', {'on' 'off' 'off'}); 
model.result('pg3').set('looplevelindices', {'25'}); 
model.result('pg3').set('xlabelactive', false); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('expr', 'p'); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('descr', ['Presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n']); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('xdata', 'expr'); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('xdataexpr', 'x'); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('xdataunit', [native2unicode(hex2dec('00b5'), 'Cp1252') 'm']); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('xdatadescr', 'Coordenada x'); 
model.result('pg3').feature('lngr2').set('expr', '‐p'); 
model.result('pg3').feature('lngr2').set('descr', '‐p'); 
model.result('pg3').feature('lngr2').set('xdata', 'expr'); 
model.result('pg3').feature('lngr2').set('xdataexpr', 'x'); 
model.result('pg3').feature('lngr2').set('xdataunit', [native2unicode(hex2dec('00b5'), 'Cp1252') 'm']); 
model.result('pg3').feature('lngr2').set('xdatadescr', 'Coordenada x'); 
  
mphplot(model,'pg1') 
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APÉNDICE C 
 
Análisis variación de frecuencia en 6 paredes acopladas. 
 
% Model exported on Nov 17 2012, 19:12 by COMSOL 4.3.0.151. 
  
model = ModelUtil.create('Model'); 
  
model.modelPath('D:\Contenido\archivos acoustophoresis\modelos comsol'); 
  
model.name ('paredes acopladas dominio frecuencia.mph'); 
  
model.param.set ('cs1', '4080', 'veloc sonido PZT'); 
model.param.set ('cs2', '2440', 'veloc sonido Glue'); 
model.param.set ('cs3', '5800', 'veloc sonido Silicon'); 
model.param.set ('cs4', '1500', 'veloc sonido Fluido'); 
model.param.set ('cs5', '5600', 'veloc sonido Pirex'); 
model.param.set ('cs6', '343.4', 'veloc sonido Aire'); 
model.param.set ('rho1', '7700', 'den PZT'); 
model.param.set ('rho2', '2000', 'den Glue'); 
model.param.set ('rho3', '7800', 'den Silicon'); 
model.param.set ('rho4', '998.2', 'den Fluido'); 
model.param.set ('rho5', '2400', 'den Pirex'); 
model.param.set ('rho6', '1.611', 'den Aire'); 
model.param.set ('f', '3.6887e6', 'frecuencia'); 
model.param.set ('w', '2*pi*f', 'veloc angular'); 
model.param.set ('Lmax', '1e‐9', 'longitud maxima desplazamiento'); 
  
model.modelNode.create ('mod1'); 
  
model.geom.create('geom1', 2); 
model.geom('geom1').lengthUnit([native2unicode(hex2dec('00b5'), 'Cp1252') 'm']); 
model.geom('geom1').feature.create('r1', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r2', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r3', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r4', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r5', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature.create('r6', 'Rectangle'); 
model.geom('geom1').feature('r1').name('PZT'); 
model.geom('geom1').feature('r1').set('size', {'670' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r2').set('pos', {'670' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r2').set('size', {'50' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r3').set('pos', {'720' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r3').set('size', {'1500' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r4').set('pos', {'2220' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r4').set('size', {'135' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r5').set('pos', {'2355' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r5').set('size', {'1500' '200'}); 
model.geom('geom1').feature('r6').set('pos', {'3855' '0'}); 
model.geom('geom1').feature('r6').set('size', {'200' '200'}); 
model.geom('geom1').run; 
  
model.material.create('mat1'); 
model.material('mat1').selection.set([1]); 
model.material.create('mat2'); 
model.material('mat2').selection.set([2]); 
model.material.create('mat3'); 
model.material('mat3').selection.set([3]); 
model.material.create('mat4'); 
model.material('mat4').selection.set([4]); 
model.material.create('mat5'); 
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model.material('mat5').selection.set([5]); 
model.material.create('mat6'); 
model.material('mat6').selection.set([6]); 
  
model.physics.create('actd', 'TransientPressureAcoustics', 'geom1'); 
model.physics('actd').feature.create('nacc1', 'NormalAcceleration', 1); 
model.physics('actd').feature('nacc1').selection.set([1]); 
model.physics('actd').feature.create('imp1', 'Impedance', 1); 
model.physics('actd').feature('imp1').selection.set([19]); 
  
model.mesh.create('mesh1', 'geom1'); 
model.mesh('mesh1').feature.create('ftri1', 'FreeTri'); 
  
model.view('view1').axis.set('xmin', '‐960.7677001953125'); 
model.view('view1').axis.set('xmax', '5130.767578125'); 
model.view('view1').axis.set('ymin', '‐2725.79541015625'); 
model.view('view1').axis.set('ymax', '2925.79541015625'); 
  
model.material('mat1').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat1').propertyGroup('def').set('density', 'rho1'); 
model.material('mat1').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs1'); 
model.material('mat2').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat2').propertyGroup('def').set('density', 'rho2'); 
model.material('mat2').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs2'); 
model.material('mat3').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat3').propertyGroup('def').set('density', 'rho3'); 
model.material('mat3').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs3'); 
model.material('mat4').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat4').propertyGroup('def').set('density', 'rho4'); 
model.material('mat4').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs4'); 
model.material('mat5').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat5').propertyGroup('def').set('density', 'rho5'); 
model.material('mat5').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs5'); 
model.material('mat6').propertyGroup('def').func.name('Funciones'); 
model.material('mat6').propertyGroup('def').set('density', 'rho6'); 
model.material('mat6').propertyGroup('def').set('soundspeed', 'cs6'); 
  
model.physics('actd').feature('nacc1').set('nacc', '‐i*Lmax*w^2'); 
model.physics('actd').feature('imp1').set('Zi', 'rho6[kg/m^3]*cs6[m/s]'); 
  
model.mesh('mesh1').feature('size').set('hauto', 3); 
model.mesh('mesh1').run; 
  
model.study.create('std1'); 
model.study('std1').feature.create('freq', 'Frequency'); 
  
model.sol.create('sol1'); 
model.sol('sol1').study('std1'); 
model.sol('sol1').attach('std1'); 
model.sol('sol1').feature.create('st1', 'StudyStep'); 
model.sol('sol1').feature.create('v1', 'Variables'); 
model.sol('sol1').feature.create('s1', 'Stationary'); 
model.sol('sol1').feature('s1').feature.create('fc1', 'FullyCoupled'); 
model.sol('sol1').feature('s1').feature.remove('fcDef'); 
  
model.result.dataset.create('cln1', 'CutLine2D'); 
model.result.create('pg1', 'PlotGroup2D'); 
model.result('pg1').feature.create('surf1', 'Surface'); 
model.result.create('pg2', 'PlotGroup2D'); 
model.result('pg2').feature.create('surf1', 'Surface'); 
model.result.create('pg3', 'PlotGroup1D'); 
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model.result('pg3').set('probetag', 'none'); 
model.result('pg3').feature.create('lngr1', 'LineGraph'); 
model.study('std1').feature('freq').set('plist', 'f'); 
  
model.sol('sol1').attach('std1'); 
model.sol('sol1').feature('st1').name('Compilar ecuaciones: Dominio de la frecuencia'); 
model.sol('sol1').feature('st1').set('studystep', 'freq'); 
model.sol('sol1').feature('v1').set('control', 'freq'); 
model.sol('sol1').feature('s1').set('control', 'freq'); 
model.sol('sol1').feature('s1').feature('aDef').set('complexfun', true); 
model.sol('sol1').runAll; 
  
model.result.dataset('cln1').set('genpoints', {'0' '0'; '4000' '200'}); 
model.result('pg1').name(['Presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n ac' native2unicode(hex2dec('00fa'), 
'Cp1252') 'stica (actd)']); 
model.result('pg2').name(['Nivel de presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n de sonido (actd)']); 
model.result('pg2').feature('surf1').set('expr', 'actd.Lp'); 
model.result('pg2').feature('surf1').set('unit', 'dB'); 
model.result('pg2').feature('surf1').set('descr', ['Nivel de presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n de 
sonido']); 
model.result('pg3').set('data', 'cln1'); 
model.result('pg3').set('xlabel', ['Coordenada x (' native2unicode(hex2dec('00b5'), 'Cp1252') 'm)']); 
model.result('pg3').set('ylabel', ['Presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n (Pa)']); 
model.result('pg3').set('xlabelactive', false); 
model.result('pg3').set('ylabelactive', false); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('expr', 'p'); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('descr', ['Presi' native2unicode(hex2dec('00f3'), 'Cp1252') 'n']); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('xdata', 'expr'); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('xdataexpr', 'x'); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('xdataunit', [native2unicode(hex2dec('00b5'), 'Cp1252') 'm']); 
model.result('pg3').feature('lngr1').set('xdatadescr', 'Coordenada x'); 
  
mphplot(model,'pg1') 
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APÉNDICE D 
 
Hemocitómetro. 
 
 
El  hemocitómetro  es  un  dispositivo  usado  originalmente  para  contar  las  células  de  sangre  y 
muchos tipos de partículas microscópicas. 
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