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Micro-Coaxial Slot Antenna to Treat Bone
Tumors by Thermal Ablation: Theoretical and
Experimental Evaluation

C.J. Trujillo, Member IEEE, G. Rico, L. Leija, A. Vera and J. Gutiérrez, Member IEEE.

Abstract—According to the American Cancer Society the
number of patients with bone tumors is growing up. The
extremities of the long bones are the most affected by this disease.
The common treatments are surgery (amputation), radio and
chemotherapy. However, their high cost and side-effects show the
necessity of new treatments. These should not only eradicate the
tumor but also offer a major control over the treated area. In this
sense, the microwave ablation plays an important role. A micro-
coaxial slot antenna to generated thermal ablation in bone
tumors is proposed. The antenna was modeled, constructed and
evaluated in pig tissue. A parametric study to evaluate the effect
of the blood perfusion in the thermal distributions was done.
Values of bone blood perfusion among 30-1171 ml/min/kg were
included in this study. Subsequently, temperature profiles and
thermal distributions generated in pig bones were obtained and
compared with those obtained in the model. This evaluation
shows a high level of concordance; in the best cases, a difference
between simulation and measurement of 0.13°C-3.83°C and
0.08°C-0.41°C was found. This study corroborates the efficiency
of the models to predict the antenna behavior and the efficiency
of the proposed antenna to generated thermal ablation in bone
tissue.

Index Terms— blood perfusion, bone tumors, finite element
models, microwave thermal ablation, slot antenna.

I. INTRODUCTION

A Sociedad Americana contra el Céncer estima que un

47% de los tumores 6seos diagnosticados en 2017 seran
considerados como mortales [1]. La poblacion mas afectada se
encuentra entre los 10 y los 40 afios de edad lo cual representa
una amplia poblacién en edad econdémicamente activa [2]. Los
tumores Oseos se desarrollan frecuentemente en las
extremidades de los huesos largos, como el fémur y la tibia.
Los tratamientos comunes son la cirugia, la radio y la
quimioterapia [3]. La cirugia, en la mayoria de los casos,
consiste en la amputacion del miembro afectado.
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Por otro lado, la radio y la quimioterapia presentan diversos
efectos secundarios (nauseas, pérdida de cabello, desarrollo de
un segundo cancer, etc.) [4]. Estos efectos son causados
debido a que tanto la radio como la quimioterapia afectan por
igual a células sanas y tumorales. Ademas, se ha observado
que la quimioterapia no presenta buenos resultados en la
mayoria de los tumores Oseos tratados [4]. Esto muestra la
necesidad de proponer nuevas alternativas de tratamiento que
tengan un mayor control del area tratada (mayor especificidad)
y que ayuden a erradicar el tumor. En este sentido, las terapias
térmicas son consideradas una opcion muy prometedora.

Ablacion térmica por microondas (MW)

La ablacion por MW genera necrosis coagulativa de las
células [5]. El calentamiento de las células se debe a la
deposicion de la energia electromagnética (EM) generada por
una antena insertada sobre el tumor [6]. Temperaturas
alrededor de 42°C (hipertermia) hacen que las células sean
mas sensibles a la radioterapia, ademas de generar dafio
celular irreversible (al aplicarlas por ~60 min.) [7].
Temperaturas entre los 60°C-100°C producen ablacioén, la cual
destruye a las células tumorales al quemarlas [8].
Temperaturas mayores a 100°C causan vaporizacién y
carbonizacion del tejido [9]. La ablacion por MW es
comunmente empleada en cancer de higado [10]-[12]. Sin
embargo, el interés por tratar tumores oOseos ha ido en
aumento. De hecho, esta ha sido nombrada la técnica mas
prometedora para su tratamiento; ya que las MW penetran mas
facilmente en el tejido d6seo [12], [13]. Las antenas micro-
coaxiales de ranura son las mas comunes debido a su bajo
costo y fécil construccion [6]. El objetivo de la ranura es
focalizar el calentamiento en el tumor y evitar dafio del tejido
sano circundante [5]; proporcionando un mayor control sobre
el area de tratamiento. Estas antenas trabajan a 2.45GHz
(frecuencia de uso médico). Generalmente, las antenas
disefiadas para tratar tejido blando han sido utilizadas en el
tratamiento de tumores 6seos [13]-[16]; utilizar estas antenas
en el tratamiento de tumores 6seos implica utilizar niveles de
potencia mas altos para alcanzar las temperaturas terapéuticas
deseadas [17]. Esto muestra la necesidad de disefiar antenas de
uso especifico para este tipo de tumores.

Por otro lado, uno de los principales retos de las terapias
térmicas es el desarrollo de sistemas planeadores de
tratamientos que ayuden a la correcta prediccion de éstos.
Estos sistemas se basan en modelos EM y térmicos. Los
modelos EM estan bien validados; sin embargo, este no es el
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caso de los modelos térmicos [18]. Esto debido a la poca
informacion sobre la dependencia térmica de las propiedades
de los tejidos; como es el caso de la perfusion sanguinea [19]-
[21]. El objetivo de este trabajo es proponer y evaluar una
antena para ablacion por MW en tejido Oseos; asi como
evaluar el uso del modelado para predecir su comportamiento.
Para lograr este objetivo, primero se realizé un estudio sobre
el efecto de la perfusion sanguinea en las temperaturas
generadas por la antena. Posteriormente, se realizd
experimentacion en tejido de cerdo y se evalud la similitud
entre resultados teéricos y experimentales.

II. METODOLOGIA

A. Diserio de la antena micro-coaxial de una ranura

Para tener un mayor control sobre el area a ser tratada es
necesario focalizar la energia EM y como consecuencia el
calentamiento. Para lograr este objetivo, se eligidé una antena
micro-coaxial de una ranura. El objetivo de la ranura es guiar
la energia EM al tumor y evitar el dafio del tejido sano. La
posicion de la ranura se calculd en base a la longitud de onda
efectiva, descrita por (1), [10].

c
Aerr = —— 1
donde C es la velocidad de la luz en el espacio libre (m/s), fla
frecuencia de trabajo (2.45 GHz), y ¢, la permitividad relativa
(&r hueso= 18.54). Se considerd hueso esponjoso ya que los
tumores 0seos crecen principalmente en las extremidades de
los huesos largos; las cuales estan compuestas principalmente
de este tejido. Debido al tamafio de dichas extremidades, se
propuso una antena de 70 mm, para evitar pérdidas de
potencia al insertar s6lo una pequefia parte de esta al hueso;
ademas de facilitar su uso. La ranura fue ubicada a A./8 =
3.55 mm para lograr la deposicion de energia cerca de la punta
distal de la antena [11]. Se propuso una ranura de | mm para
lograr mayor focalizacion, debido a que el campo eléctrico es
mas fuerte cerca de esta [10]. La Fig. 1 muestra el esquema de
la antena.

70 mm
A8 Eje de simetria
Conductor interno $=0.27 mm (b)-—3 Z =
Dieléctrico, ! T — d
$=0.94 mm Ranura Catéter Puerto coaxial
. = ==
b 50 mm N
¢=1.79 mm Antena
Conductor externo ¢=1,19 mm © Hueso

(@)
Fig. 1. Geometria de la antena propuesta y modelo axi-simétrico para evaluar
la ablacion en tejido 6seo. a) seccion transversal de la antena, b) antena de una
ranura, ¢) geometria utilizada para evaluar la antena de una ranura en tejido
dseo.

B. Modelado paramétrico: perfusion sanguinea

Las simulaciones EM y térmicas se resolvieron mediante el
método del elemento finito, utilizando COMSOL-
Multiphysics (v4.4, COMSOL Inc., USA). Los modelos EM
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se realizaron en el dominio de la frecuencia (2.45GHz) y los
térmicos en el dominio dependiente del tiempo (10 minutos).
Aprovechando la simetria de la antena se generé un modelo
2D axi-simétrico (Ver Fig. 1). El modelo esta formado por una
seccion rectangular que representa al hueso, la antena disefiada
y un catéter en el cual se encapsula la antena para evitar que
ésta se adhiera al tejido quemado. La antena fue disefiada en
cable micro-coaxial; por lo tanto, la ranura se coloco sobre el
conductor externo, a manera de anillo (Ver Fig. 1). La antena
se insertdo 50 mm en el hueso.

Modelos electromagnéticos (EM)

Se calculod la tasa de absorcion especifica (SAR, Specific
Absorption Rate); la cual representa el campo EM depositado
por unidad de masa de tejido (W/kg). Es decir, la cantidad de
energia absorbida por el tejido. La SAR esta descrita por (2),

[11]

SAR = —|E|? )
-5

dénde o (S/m) es la conductividad del tejido, p (kg/m?) la
densidad y E la amplitud del campo eléctrico generado por la
antena. En los modelos, la ranura se defini6 como aire, los
contornos de la antena como conductores eléctricos perfectos
y el contorno de excitacion como puerto coaxial alimentado
con 10 W. Los contornos del hueso se definieron como
condicion de contorno de difraccidn, para asegurar que las
ondas EM pasaran sin ninguna reflexion. Los resultados
obtenidos se utilizaron como entrada en los modelos térmicos.

Modelos térmicos

La ecuacion de Biocalentamiento es la mas comun para
modelar la trasferencia de calor en un tejido; ésta toma en
cuenta el impacto de la perfusion sanguinea de los tejidos y
esta descrita por (3), [22].

pcg—: =V-(kVT)+ pQ + SAR — C,W(T —T}) 3
donde ¢ (J/kg/K) es el calor especifico, p (Kg/m®) la densidad,
k (W/m/K) la conductividad térmica, C, (J/kg/K) el calor
especifico de la sangre, W (kg/m’/s) la perfusion sanguinea, Ty,
(K) la temperatura de la sangre, Q (W/m’) la tasa de calor
generada por el metabolismo y SAR (W/kg) la tasa de
absorcion especifica generada por la antena. La Tabla I
describe las propiedades dieléctricas y térmicas utilizadas en
el modelado. En este estudio no se considero la tasa de calor
generada por el metabolismo. Sin embargo, se realizd un
estudio paramétrico para observar el efecto de la perfusion
sanguinea sobre las temperaturas alcanzadas. La perfusion es
un parametro termo-dependiente que juega un papel
importante en las distribuciones de temperatura generadas en
el tejido. Sin embargo, hasta el dia de hoy, hay pocos estudios
que modelen su comportamiento; sobre todo en ablacion
térmica en tejido Oseo. Este analisis pretende evaluar la
importancia de este parametro para predecir el
comportamiento de la antena mediante el modelado. Se tomo
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como base el valor constante de la perfusion del hueso,
reportado en la literatura (30 ml/min/kg). Partiendo de este
dato, se implementd6 un barrido con incrementos de 57
ml/min/kg, hasta llegar a una perfusion de 1171 ml/min/kg.
Posteriormente, los resultados fueron analizados y comparados
con lo obtenido de manera experimental.

TABLAL
PROPIEDADES DIELECTRICAS Y TERMICAS UTILIZADAS EN EL MODELADO EM
Y TERMICO.
Propiedad Valor

Conductividad eléctrica del hueso 0.805 (S/m)
Conductividad térmica del hueso 0.31(W/m*K)
Densidad del hueso 1908 (kg/m?)
Densidad de la sangre 1060 (kg/m3)
Calor especifico de la sangre 3700 (J/kg*K)

Calor especifico del hueso 1313 (J/kg*K)

¢, del dieléctrico 2.03
¢, del catéter 2.60
¢, del hueso 18.548

C. Construccion de la antena

La antena se construyd en cable de cobre semi-rigido, UT-
047 (1.19 mm) con 50 Q de impedancia; se utilizé un conector
SMA con la misma impedancia. La ranura de la antena se
realizd mediante un proceso quimico con cloruro férrico.

D. Experimentacion en tejido de cerdo

Se eligio tejido de cerdo (fémur) para realizar esta
evaluacion, ya que las propiedades dieléctricas de este tejido
son similares a las de los tejidos humanos. Para generar las
MW se utilizo el generador y amplificador ISYS245
(Emblation Microwave, USA); con una frecuencia de trabajo
de 2.45 GHz. Por otro lado, los perfiles de temperatura,
generados en puntos especificos del hueso, se registraron
mediante cuatro sensores de temperatura y su sistema de
adquisicion (M3300, Luxtron, USA). La evaluacion del efecto
terapéutico de la técnica y la efectividad de la antena
propuesta se realizd6 mediante el calentamiento de diferentes
fémures de cerdo. Los experimentos se hicieron bajo las
mismas condiciones tomadas en cuenta en el modelado
(insercion= 50 mm, potencia= 10 W y tiempo= 10 min). La
Fig. 2 muestra el montaje experimental utilizado para inducir
y medir temperaturas. La temperatura inicial de los huesos fue
de 30°C. Para evaluar el comportamiento de la antena se
realizaron dos tipos de experimentos.

Calentamiento sobre el eje de insercion de la antena

La antena fue insertada (50 mm) sobre uno de los condilos
del fémur. Para insertar la antena, se hizo un agujero de 1.2
mm de didmetro con un taladro manual. Las temperaturas
fueron registradas por tres sensores; el primero se coloco sobre
la ranura; los dos restantes a 1.5 cm y 2.5 cm de la punta de la
antena (sobre su propio eje), respectivamente. Los sensores se
fijaron a la antena con cinta teflon para evitar que se movieran
durante los experimentos. La ubicacion de los sensores se
describe en la Fig. 2 a).
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Distribuciones térmicas

Se utilizo una camara termografia TI32 (Fluke corpotation,
USA) para obtener las distribuciones térmicas. Estas imagenes
solo describen calentamiento superficial. Por lo tanto, para
obtener las distribuciones al interior del hueso, el fémur de
cerdo se partidé a la mitad, siguiendo la linea media del eje
largo del hueso (ver Fig. 2). La antena y cuatro sensores de
temperatura se colocaron entre ambas piezas, las cuales se
unieron nuevamente con cinchos plasticos para garantizar que
no se movieran durante el experimento. El primer sensor de
temperatura se colocd sobre la ranura; el resto se coloco a 0.7
cm, 1.4 cm y 2.0 cm de ésta, respectivamente. Después de 10
minutos, la antena y los sensores se retiraron, se cortaron los
cinchos de sujecion y se tomod la imagen térmica a ambas
secciones del fémur. Debido a las pérdidas de calor que se
producen desde el momento en que se apaga el equipo hasta
que se toma la imagen, estas distribuciones s6lo son un patrén
de referencia. Los sensores registraron las temperaturas reales
alcanzadas. La ubicacion de los sensores se muestra en la Fig.
2 a). La Fig. 2 b) muestra la antena de una ranura construida
en cable coaxial semi-rigido. La antena se construyd con las
dimensiones obtenidas en la etapa de disefio.

Evaluacion

Un andlisis del estudio paramétrico y una comparacion
entre lo obtenido en el modelado y la experimentacion fueron
hechos. Se analizaron las temperaturas alcanzadas, areas de
calentamiento y la similitud entre temperaturas y patrones de
distribucioén generados en el modelado y la experimentacion.

%L

Antena

Inseniéin{ji V
dela 0& - T

antena 4

Sistema de
microondas

* Sistema de
termometria ’

(2) (d)

Fig. 2. Montaje experimental utilizado para la evaluacion experimental de la

antena. a) esquema del sistema de MW y termometria, b) antena de una ranura
construida, ¢) montaje para la evaluacion de la insercion de la antena, d)

montaje para medir las distribuciones térmicas generadas por la antena.

III. RESULTADOS
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A. Modelado paramétrico: perfusion sanguinea

La Fig. 3 a) muestra las areas de tejido 6seo a temperaturas
terapéuticas y las temperaturas maximas (Ty,,,) alcanzadas en
funcion de la perfusion sanguinea. Tejido dseo a temperaturas
de hipertermia (>42°C) y ablacion (>60°C) fue analizado. Se
observa que las Ty, alcanzadas se obtienen con los valores de
perfusion sanguinea mas bajos. Incluso, 30 ml/min/kg
(perfusion constante del hueso) generan la temperatura
maxima alcanzada en todo el estudio (~160°C) con un area de
tejido Oseo a temperaturas superiores a 60°C (ablacion) de
2.71 cm® (10 min) y 4.78 cm® (20 min) y de hasta 11.13 (20
min) de tejido 6seo a temperaturas superiores a 42°C
(hipertermia). Valores de perfusion sanguinea superiores a 400
ml/min/kg generan temperaturas de ~100°C. Sin embargo,
estos mismos valores generan una menor area de
calentamiento (< 0.50 cm”). Ademaés, a esos niveles de
perfusion, incrementar el tiempo de tratamiento no es una
opciodn, ya que las areas obtenidas son las misma durante 10 y
20 min. La Fig. 3 b) muestra el efecto de la perfusion
sanguinea sobre los isotermas de los patrones de temperatura
generados por la antena. Se muestran cuatro escenarios; los
cuales corresponden a 30, 200, 600 y 1171 ml/min/kg,
respectivamente. Se observa que, al aumentar la perfusion, la
Tmax ¥ €l area de tejido bajo tratamiento disminuyen. En este
caso, una perfusion de 200 ml/min/kg gener6 resultados mas
parecidos a los obtenidos en la evaluacion experimental; con
dreas de calentamiento de aproximadamente 1 cm® para
ablacién y 3 cm? para hipertermia.
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Fig 3. Analisis del estudio paramétrico. a) areas de tejido a temperaturas de
hipertermia (>42°C), ablacion térmica (>60°C) y Tm.x en funcion de la
perfusion sanguinea, b) isotermas generados en funcion de la perfusion
sanguinea.
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B. Evaluacion tedrica vs experimental

Calentamiento sobre el eje de insercion de la antena

La Fig. 4 muestra los perfiles de temperatura obtenidos
sobre el eje de insercion de la antena. La linea roja representa
la temperatura medida sobre la ranura de la antena; mientras,
la linea azul y verde representan las temperaturas alcanzadas a
1.5 y 2.5 cm de la punta de la antena, respectivamente. Las
lineas continuas son las temperaturas obtenidas en la
evaluacion experimental; mientras las lineas punteadas
describen los perfiles obtenidos en el modelado. La evaluacion
experimental mostr6é incrementos de temperatura de 69.77°C,
62.31°C y 44.71°C, en cada sensor. La temperatura mas alta la
registrd el sensor ubicado en la ranura (~100°C). El sensor a
1.5 cm registro una T,,,x=92.31°C, mientras la T,,x a 2.5 cm
fue de 74.71°C. Todas las temperaturas alcanzadas se
encontraron en el rango terapéutico (60°C-100°C). Por otro
lado, analizando los resultados teodricos, una perfusion de 200
ml/min/kg mostré un alto grado de similitud entre lo medido y
lo simulado. La maxima discrepancia se dio en las
temperaturas registradas sobre la ranura de la antena. Durante
los 10 min de experimento la diferencia de temperaturas se
ubica en el rango de 0.79°C-11.70°C para el sensor sobre la
ranura; los sensores a 1.5 cm y 2.5 cm tuvieron una variacion
entre 0.20°C-3.50°C y 0.14°C-8.60°C, respectivamente. En la
Fig. 4 se observa que, durante los primeros minutos, los
perfiles medidos y simulados incrementan de la misma
manera; la diferencia maxima se da una vez que el tejido
alcanza temperaturas superiores a 60°C. Sin embargo, se
puede decir que ambos perfiles presentan un comportamiento
muy similar.
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Fig. 4. Perfiles de temperatura generados por la antena de una ranura sobre el
eje de insercion.

Distribuciones térmicas

La Fig. 5 muestra perfiles de temperatura y distribuciones
térmicas generadas por la antena micro-coaxial de una ranura.
Comparando los perfiles de temperatura (simulacion vs
experimentacion), nuevamente se observa que el sensor sobre
la ranura presenta la maxima diferencia (0.76°C-22.50°C). Las
temperaturas registradas por el sensor ubicado a 0.7 cm
mostraron un comportamiento muy similar; con variaciones
entre 0.12°C-1.64°C. El sensor a 1.4 cm mostrd una variacion
entre 0.13°C-3.83°C. Finalmente, a 2.0 cm la diferencia fue
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entre 0.08°C-0.41°C. Las temperaturas analizadas tienden a
seguir el mismo comportamiento (simulacién y medicion). En
este caso, Unicamente el sensor ubicado sobre la ranura
presentd una gran variacion; sin embargo, dicha variacion se
dio una vez que el tejido alcanzé los 60°C, temperatura a la
cual el tejido tiende a perder todas sus propiedades y esta poco
estudiado. Por otro lado, las imagenes térmicas muestran que
el patron térmico obtenido en el modelado es muy similar al
obtenido en la experimentacion. En ambos casos se observa
una region de maxima concentracion de temperatura (cerca de
la ranura) y esta va disminuyendo en funcion de la distancia.
De igual forma, se observa la simetria del patréon generado

(Fig. 5b) y Fig. 5 ¢)).
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Fig. 5. Perfiles de temperatura y distribuciones térmicas generadas por la
antena de una ranura. a) perfiles de temperatura medidos vs simulados en
funcion del tiempo, b) patron térmico de la antena simulado, ¢) patron térmico
de la antena obtenido durante la experimentacion.

IV. DISCUSION

Durante este estudio, se observo que la perfusion sanguinea
es un parametro que afecta considerablemente los resultados
obtenidos durante un tratamiento. Como ya se menciono,
existe muy poca informacion referente al comportamiento de
la perfusion de los tejidos a temperaturas >50°C. Esto hace
imposible generar modelos térmicos que describan
adecuadamente el comportamiento de un tratamiento. Por lo
tanto, es necesario desarrollar estudios en los cuales se
realicen evaluaciones tedricas y experimentales que permitan
evaluar de qué forma se pueden generar modelos que
representen o ayuden a predecir el comportamiento real de una
antena al tratar tejido. El estudio paramétrico aqui presentado
es una primera aproximacion para definir cual debe de ser el
valor base para generar modelos termo-dependientes de
perfusion sanguinea en hueso. Como se observa en los
resultados obtenidos, el valor de perfusion sanguinea del
hueso reportado en la literatura (30 ml/min/kg) generd

2735

temperaturas (modelo) de hasta 150°C; lo cual no ocurrié en la
evaluacion experimental (temperaturas maximas de ~100°C).
Esto muestra que dicho modelo no es una prediccion de la
realidad y que 30 ml/min/kg no pueden ser utilizados en los
modelos. Sin embargo, este estudio mostré que una perfusion
de 200 ml/min/kg puede ser considerada como un valor base
para generar modelos termo-dependientes de la perfusion del
hueso. Esto debido a que con esta perfusion se generaron los
perfiles de temperatura con una maxima concordancia entre la
evaluacion tedrica y la experimental. La maxima diferencia de
temperatura entre ambas evaluaciones se dio en las
temperaturas registradas junto a la ranura. Este es el punto en
el que se generan las temperaturas mas altas. La maxima
discrepancia entre temperaturas se dio cuando el tejido 6seo
alcanza temperaturas >60°C. Ademas, esta discrepancia fue
mas grande unicamente en el sensor ubicado sobre la ranura
de la antena. Por lo tanto, este estudio sugiere que en los
modelos termo-dependientes se debe de poner especial
atencion a estas temperaturas y en las regiones contiguas a la
ranura de la antena. El analisis paramétrico mostré que la
perfusion sanguinea es un parametro que debe de ser tomado
en cuenta para evaluar cudl serd el area de tejido que
realmente sufrira los efectos terapéuticos de la ablacion. La
Fig. 3 muestra una drastica diferencia entre el tejido que
alcanza temperaturas >60°C al utilizar diferentes valores de
perfusion sanguinea. Las diferencias entre los resultados
teoricos y experimentales también pueden ser causadas por
algunos otros factores. Entre estos se encuentra la pérdida de
potencia que se produce durante los experimentos; lo cual
ocasiona que la potencia real entregada sea diferente en la
experimentacion y en el modelado. Por otro lado, durante la
experimentacion es posible que los sensores de temperatura se
movieran y que los puntos comparados no reporten la
temperatura del mismo punto. Para evitar estos confusores, es
necesario tener un mayor control en la etapa experimental y
garantizar que el modelo y la experimentacién son siempre
bajo las mismas condiciones. Es importante mencionar que el
disefio de la antena puede ser optimizado para conocer cudles
son las caracteristicas mas adecuadas para lograr nuestro
objetivo (posicion y longitud de la ranura, longitud de la
antena). Por otro lado, de acuerdo a nuestro conocimiento,
hasta el dia de hoy no se ha realizado estudio alguno en el cual
se comparen resultados teoéricos y experimentales con el
objetivo futuro de realizar sistemas planeadores de
tratamiento.

V. CONCLUSIONES

Aunque es necesario realizar una evaluacion mas completa
sobre el comportamiento de la antena disefiada, los resultados
obtenidos, muestran que la antena propuesta es capaz de
generar ablacion térmica en tejido Oseo. Los resultados
experimentales muestran que la antena genera temperaturas
dentro del rango terapéutico de la ablacion (60°C-100°C)
unicamente con 10 W aplicados durante 10 min; ademas de
que su comportamiento es repetible. Por otro lado, se observd
que la antena genera un patrén de calentamiento uniforme y
focalizado cerca de la ranura; lo que garantiza que el tejido
sano circundante se vera poco afectado por las temperaturas
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alcanzadas. En cuanto al modelado, se observd que una
perfusion de 200 ml/min/kg genera un alto grado de
concordancia entre la evaluacion tedrica y la experimenta. La
diferencia maxima fue de aproximadamente 20°C, cerca de la
ranura; mientras que el resto de los sensores mostréo un
comportamiento muy similar entre lo experimental y lo
simulado, con diferencias de sélo 0.13°C en el mejor de los
casos. Aunque sigue habiendo discrepancia entre ambos
resultados, estos son mas evidentes en el sensor sobre la
ranura de la antena. Por lo tanto, esta se considera una buena
primera aproximacion que nos ayuda a decir que los modelos
generados pueden llegar a predecir de manera efectiva los
resultados de una terapia de ablacion por MW y que estos
pueden ser ttiles para la planeacion pre-tratamiento.
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