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Resumen

Para minimizar el efecto de las aberraciones introducidas por el craneo en aplicaciones de terapia
ultrasonica transcraneal se propone la focalizacion a través de la ventana del hueso temporal, explotando
su morfologia plana y espesor reducido. En este trabajo se plantea un método de optimizacion para el
posicionamiento del sistema transductor y lente holografica a partir de la articulacion
temporomandibular. Para un transductor plano de 65 mm de apertura y 650 kHz de frecuencia central,
se consideran dos posibles orientaciones, normal al craneo y normal a la piel. En un estudio sobre 12
pacientes se observa un incremento de la presion acustica en el foco del 2.47% y una reduccion de la
presion remanente en el craneo del 3.15% cuando se establece una incidencia normal a la piel respecto
al craneo. Este algoritmo de posicionamiento automatico junto al adecuado sistema de acoplamiento
mecanico representa una valiosa herramienta para el posicionamiento de transductores de ultrasonidos
a través del craneo.

Palabras clave: ultrasonidos terapéuticos, ultrasonidos transcraneales, neuromodulacién, hologramas
acusticos, ventana transtemporal.

Abstract

To minimise the effect of aberrations introduced by the skull in transcranial ultrasound therapy
applications, targeting through the temporal bone window is proposed, exploiting its flat morphology
and reduced thickness. In this work, an optimisation method for positioning the system transducer and
holographic lens respect to the temporomandibular joint is proposed. For a flat transducer of 65 mm
aperture and 650 kHz centre frequency, two possible orientations are considered, normal to the skull
and normal to the skin. In a study on 12 patients, a 2.47% increase of the acoustic pressure at the focus
and a 3.15% reduction of the remaining pressure in the skull is observed when defining a normal
incidence to the skin with respect to the skull. This automatic positioning algorithm together with the
appropriate mechanical coupling system represents a valuable tool for positioning ultrasound
transducers through the skull.

Keywords: therapeutic ultrasound, transcranial ultrasound, neuromodulation, acoustic holograms,
transtemporal window.

PACS n°: 43.60.Sx, 43.66.Qp, 43.80.Sh.
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1 Introduccién

La terapia por ultrasonidos es una modalidad emergente en el tratamiento de enfermedades que afectan
al sistema nervioso central. Representa una técnica minimamente invasiva, con una alta resolucién
espacial que permite focalizar incluso sobre las estructuras més internas del cerebro [1-4]. Los
tratamientos térmicos pueden ser monitorizados en tiempo real con termometria mediante imagenes de
resonancia magnética (MRI) [1,2]. Podemos clasificar las modalidades terapéuticas de ultrasonidos en
dos tipos, por un lado, los ultrasonidos focalizados de alta intensidad (HIFU), como los usados en
ablacion térmica, y, por otro lado, los ultrasonidos focalizados de baja intensidad (LIFU), como los
usados en neuromodulaciéon o en aplicaciones de administracion localizada de farmacos mediante la
apertura de la barrera hematoencefalica (BBB) [1-4]. Los efectos biolégicos producidos dependen de
los parametros de sonificacion elegidos: frecuencia central del transductor, frecuencia de repeticion de
los pulsos, ciclo de trabajo, tiempo de sonificacion e intensidad [1-4].

La focalizacion de los ultrasonidos sobre las estructuras de interés situadas dentro del cerebro debe ser
muy precisa. Sin embargo, el craneo tiene una elevada impedancia acustica y un espesor heterogéneo, y
comlnmente aparecen aberraciones y un alto grado de desfocalizacion en el haz debido a los fuertes
efectos de dispersion, reflexion, refraccién y atenuacion [2-4]. La principal manera de corregir estos
efectos es el uso de transductores multielemento (phased arrays) [5-7]. Estos sistemas compensan las
aberraciones introducidas por el craneo, variando electronicamente la amplitud y la fase en cada uno de
los elementos de forma individual, lo que también permite mover y ajustar el foco en tiempo real.
Alternativamente, se ha propuesto el uso de lentes correctoras [8] y de hologramas acusticos [9,10].
Estos son elementos pasivos, cominmente impresos en 3D, que se sitlan entre la superficie de
transductores monoelemento y el craneo y modulan localmente la fase del haz de ultrasonidos [9]. Son
utilizados para corregir las aberraciones introducidas por el craneo y conformar el haz para que focalice
sobre las estructuras deseadas [10-13].

Como aspecto complementario, que ayude a aumentar la focalizacién y reducir las aberraciones, se
busca optimizar el posicionamiento del transductor con respecto al craneo del paciente. En los Gltimos
afios, se han desarrollado diferentes lineas de investigacién que aprovechan las caracteristicas
anatomicas y morfologicas del craneo. Algunos estudios han evaluado como la heterogeneidad del
craneo modifica la propagacion de los ultrasonidos [14]. Otros proponen la modelizacion del craneo
teniendo en cuenta tanto la forma, como las propiedades acusticas de las posibles zonas sobre las que
realizar el tratamiento, ya que, la porosidad de los huesos afecta a la transmision de los ultrasonidos [15].
También se han estudiado los resultados obtenidos en la focalizacion del haz tras la maximizacion del
coeficiente de transmision [16], o en la situacion de incidencia normal del haz sobre el craneo y sobre
la diana terapéutica[12,17], asi como la minimizacion del coeficiente de reflexion [18] o la
maximizacion de la relacion entre la fase relativa de la onda y su transmisibilidad [19].

Siguiendo con esta linea de trabajo, al localizar el transductor sobre las zonas de minimo espesor del
craneo se reduce la energia acustica absorbida. De acuerdo con otros trabajos previos [12], se establece
la ventana del hueso temporal como una buena superficie sobre la que transmitir la onda acustica.
Ademas, su morfologia plana permite situar el transductor de manera que su orientacion sea normal
respecto de la superficie de incidencia. Se ha demostrado que al favorecer la alineacion entre el
transductor y la diana terapéutica [12], y definir la orientacion del transductor normal a la superficie del
créneo [17], la atenuacion se minimiza, consiguiendo una mayor presion sobre el punto de focalizacion.

En este trabajo se propone un algoritmo iterativo que automatiza el posicionamiento del transductor
sobre la ventana del hueso temporal, optimizando su localizacion y orientacion, tomando como punto
de referencia anatomico la articulacion temporomandibular (ATM). Este emplazamiento automatico no
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solo contribuye a la 6ptima sonificacion de la estructura cerebral correspondiente, sino que ademas
permite la generalizacion y reproducibilidad del procedimiento para cualquier paciente.

2 Materiales y métodos

En este trabajo se ha colaborado con el hospital HM Centro Integral de Neurociencias Abarca Campal de
Madrid (HM CINAC), quienes han facilitado las iméagenes de tomografia computarizada (CT) y de
resonancia magnética (MRI) de 12 pacientes anonimizados. La estructura neuroldgica objetivo es el
putamen posterior, segmentada para uno de los pacientes. El corregistro de las imagenes y la
segmentacion para el resto de los pacientes se ha realizado empleando el software 3DSlicer [20]. A partir
de las imagenes CT y la relacidn lineal entre los valores de atenuacion de los rayos X se ha obtenido la
velocidad del sonido y densidad de los tejidos duros y blandos [21,22] para todos los pacientes
analizados. Los valores medios obtenidos se muestran en la Tabla 1.

Para la aplicacion de la terapia ultrasonica se ha empleado un transductor circular plano, con un diametro
de 65 mm, excitado a una frecuencia central de 650 kHz. Se considera que el craneo, los tejidos blandos
y el transductor estan sumergidos en agua a una temperatura de 37 °C, cuyas propiedades acusticas se
caracterizan en la Tabla1[23,24]. En las secciones 2.1 y 2.2 se describen los procesos de
posicionamiento y orientacion, respectivamente. En la seccion 2.3 se describe el procedimiento y las
simulaciones numéricas realizadas para el disefio y evaluacion de las lentes hologréficas analizadas.

Tabla 1. Valores medios de la velocidad del sonido, la densidad y el coeficiente de atenuacion para los 12 pacientes
analizados. Los coeficientes de atenuacion empleados han sido obtenidos de la literatura, considerando el
exponente y = 1.3 [23-25].

Velocidad del sonido Densidad Coeficiente de atenuacion
(m/s) (kg/m?) (dB/(cm-MHzY))
Hueso 2227.80 1640.27 9.12
Tejido Blando 1556.35 1040.79 0.76
Agua 1523.93 993.33 1.03-10°

2.1 Optimizacion del posicionamiento

En el estudio del posicionamiento del transductor sobre la ventana del hueso temporal se explota su
morfologia plana y su reducido espesor. Ambas caracteristicas la convierten en una zona adecuada para
la incidencia de los ultrasonidos.

El empleo de valores umbral es habitual sobre las im&genes CT, permite generar mascaras binarias que
identifican, por un lado, el craneo y, por otro lado, los tejidos blandos de la cabeza como la piel y el
cerebro. Al analizar la méascara del craneo desde la vista sagital, se observa una zona de minimo espesor
correspondiente a la ventana del hueso temporal. Igualmente, se ha identificado un méximo local de
espesor que corresponde a la union entre la mandibula y la parte lateral de la cabeza, concretamente la
parte inferior del hueso temporal, definido como la articulacion temporomandibular (ATM). EI método
de optimizacion propuesto para la localizacién del transductor toma como punto de referencia la ATM.
En una primera aproximacion a la posicion 6ptima del transductor se coloca su centro 32.5 mm, radio
del transductor, por encima de la ATM, véase la Fig. 1 (b).
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A continuacién, mediante un proceso iterativo se busca minimizar el espesor del craneo visto por la
superficie del transductor. Partiendo de la localizacion del transductor definida respecto la ATM, se
obtienen las coordenadas del punto de méaximo espesor del craneo en la vista del transductor. Segln su
ubicacion en los cuadrantes, véase Fig. 2 (b), se realiza la correspondiente translacion. Mientras haya
una reduccion en el méximo de espesor se continda con el movimiento de translacion. Se establece como
criterio de parada el hecho de encontrar un incremento en el espesor. En ese caso, se evalla el cuadrante
del nuevo espesor en la vista del transductor. Si esta en el mismo cuadrante se sigue aplicando la
translacion, sin embargo, si el nuevo méaximo esta en un cuadrante diferente, se habré conseguido que
el transductor se encuentre en la posicion optima de minimo espesor. El diagrama de flujo de este
algoritmo aparece descrito en la Fig. 2 (a). Asi mismo, la direccidn de las translaciones en funcién del
cuadrante donde se encuentre el punto de maximo espesor estéa descrita en la Fig. 2 (b).

Para el paciente #2, el proceso de colocacion del transductor con respecto la ATM, esta descrito en
la Fig. 1. En la posicion inicial (circulo rojo en Fig. 1 (a) y Fig. 1 (b)), el punto de méximo espesor es
de 53.78 mm, con un espesor medio de (5.7 + 6.3) mm. Tras la optimizacién (circulo verde en Fig. 1 (a)
y Fig. 1 (c)), el espesor medio es de (4.2 = 3.1) mm. La minimizacion del espesor en la vista del
transductor tras aplicacion del algoritmo indica que la posicion del transductor sobre la ventana del
hueso temporal ha sido optimizada.
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Figura 1. (a) Vista sagital del espesor del craneo, el circulo rojo indica la posicion inicial del transductor y el verde
la posicion final tras el proceso de optimizacion para el paciente #2. (b) Espesor del craneo visto por el transductor
en la posicion inicial colocado respecto la ATM. (c) Espesor de craneo visto por el transductor tras la optimizacion
del posicionamiento.

2.2 Optimizacion de la orientacion

A continuacion, se ha optimizado la orientacion del transductor con respecto la superficie de andlisis,
considerandose dos situaciones posibles, incidencia normal al craneo y normal a la piel. En primer lugar,
se han obtenido las coordenadas de los puntos que definen la superficie de interés, piel o hueso, vistas
desde el transductor. Sin embargo, para el analisis de la orientacion y con el fin de evitar distancias
atipicas, se han filtrado aquellos pixeles cuya frecuencia de aparicion es inferior a un 1/6 de la distancia
mas comun. Sobre estos datos, se han obtenido las coordenadas de los puntos a mayor y menor distancia
medidos desde el plano del transductor. A continuacion, se ha realizado un ajuste de la orientacion en
dos pasos, en la vista axial y coronal. Partiendo de la parametrizacion mediante una recta en cada una
de las vistas, véase las Fig. 3 (a) y Fig. 3 (b), se ha calculado la diferencia angular respecto al
transductor, cuyo vector normal esta definido en el eje z. De esta manera, se han obtenido los angulos
de rotacion necesarios para modificar la orientacion relativa entre ambas estructuras, la superficie
analizada y el transductor. Una vez optimizada la orientacion, se ha acercado la cabeza del paciente
respecto al transductor para facilitar la transmisién de la sefial de ultrasonidos entre los diferentes
medios.
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Figura 2. (a) Diagrama de flujo del algoritmo iterativo para la optimizacion del espesor del craneo visto por el
transductor. (b) Representacion de las translaciones en funcion de las coordenadas del punto de maximo espesor
del créneo en cada iteracion.

Para el paciente #2, en la Fig. 3 (a) se determina un angulo de rotacién en el plano XZ de -9.68° (recta
roja) y de -12.68° (recta verde) con respecto al plano definido por el transductor (recta blanca
discontinua) para la incidencia normal al craneo y a la piel, respectivamente. De igual manera, en la
Fig. 3 (b), el angulo de rotacion en el plano YZ es de -2.60° (recta roja) y -11.21° (recta verde), para
cada incidencia, respectivamente. En las Fig. 3 () y Fig. 3 (d) se observa el posicionamiento optimizado
sobre la ventana temporal con incidencia normal al crdneo para el plano axial y coronal,
respectivamente, tras las correspondientes rotaciones. Analogamente, se muestran los resultados
obtenidos con incidencia normal a la piel en las Fig. 3 (e) y Fig. 3 (f).

2.3 Simulaciones acusticas en el dominio temporal y fabricacion de la lente holografica

Para el estudio del campo acustico se han realizado una serie de simulaciones acusticas en el dominio
temporal empleando el paquete k-Wave de MATLAB [23,24], el cual implementa un método
pseudoespectral en el espacio k que permite modelar la propagacién de ultrasonidos en medios
heterogéneos teniendo en cuenta la atenuacion de los tejidos bioldgicos. El espacio de trabajo definido
corresponde a un medio homogéneo, el agua, empleando una malla cibica uniforme con una resolucion
de 1/6, siendo A = 2.3 mm la longitud de onda a la frecuencia de trabajo, 650 kHz, en el agua. En este
medio se posiciona la cabeza definida de acuerdo con sus propiedades acusticas (velocidad, densidad y
atenuacion) descritas en la Tabla 1, y de acuerdo con la orientacién bajo estudio.

La lente holografica se disefia mediante una primera simulacion con el tiempo invertido o backward. Se
define una fuente virtual situada en el centro de masas de la estructura terapéutica segmentada, el
putamen posterior derecho. La fuente virtual emite un tren de pulsos sinusoidales de 100 ciclos a la
frecuencia de trabajo del transductor, en este caso, 650 kHz. EI campo acustico se mide en un tiempo de
simulacion correspondiente al tiempo necesario para que la onda recorra el doble del tamafio del mallado
en la direccion de emision del transductor en agua. De esta manera, se trabaja en una situacion régimen
estacionario. El frente de ondas producido sufre una distorsion al pasar a traves del medio definido por
el craneo debido a las diferencias entre los valores de velocidad del sonido y densidad, asi como del
coeficiente de atenuacién. La informacion correspondiente a la fase del frente de ondas es extraida a
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partir de la Transformada de Fourier a la frecuencia de trabajo. Se registra en un plano de las mismas
dimensiones que el transductor, 65 mm de diametro, situado a una distancia d y paralelo a este, el plano
hologréfico. Esta es la informacién que se codifica a través de la lente holografica mediante el
coeficiente de transmision de cada uno de sus pixeles.

x(mm)
x(mm)
x(mm)

0 50 100 150 0 50 100 150
z(mm) z(mm)

y(mm)
y(mm)
y(mm)

0 50 100 150 0 50 100 150 0 50 100 150
z(mm) z(mm) z(mm)

Il Agva [ Tejido Blando Putamen Posterior Tejido Oseo

Figura 3. Definicidn de las méascaras binarias del tejido 6seo (amarillo), el tejido blando (azul claro) y la diana
terapéutica, putamen posterior (naranja), sumergidas en agua (azul oscuro) para el paciente #2. (a) y (b)
Posicionamiento inicial, la recta blanca discontinua indica la orientacion del transductor. Las rectas rojas indican
el ajuste realizado en cada vista para la incidencia normal al craneo. Las rectas verdes indican el correspondiente
ajuste para la incidencia normal a la piel. (¢) y (d) Orientacion final para la incidencia normal al craneo en el plano
XZy YZ, respectivamente. (e) y (f) Orientacion final respecto a la piel en el plano XZ y YZ, respectivamente.

La superficie del plano hologréfico se divide en pixeles, cada uno de los cuales tiene una altura asociada
que depende del perfil de fase que haya registrado. Asumimos que los pixeles vibran longitudinalmente
en la aproximacion de lente fina, por lo que su coeficiente de transmision viene dado por [11-13]:

27 o ka(d-)

TN =07 cos(k h)+i(zZ +1)sin(k.h)’

1)

siendo Z,, = Z,/Z,; la impedancia normalizada, Z, = pyco Y Z, = p.cy, las impedancias del agua y
del material con el que se fabrica la lente, respectivamente, y, ky = w/cy Yy k;, = w/c; 10s nUmeros
de onda del agua y la lente.
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Mediante la evaluacion numeérica de la Ec. (1) se obtienen los coeficientes de transmisidn asociados para
cada pixel de altura h. Por interpolacién entre el complejo conjugado de la fase del frente de ondas
registrada en el plano hologréfico, que tiene en cuenta la inversion temporal de la onda en el dominio
frecuencial, y la fase obtenida tedricamente, se determina la altura del pixel h(x, y). De esta manera, se
obtiene la distribucion de alturas de la lente hologréafica que permite la correccién de las aberraciones
introducidas por el craneo y la focalizacion del haz sobre el putamen posterior. En la Fig. 4 (a) y
Fig. 4 (d) se muestran las distribuciones de fases registradas en el plano hologréfico para la incidencia
normal al craneo vy a la piel, respectivamente.

En el modelo numérico se han considerado las propiedades acusticas del material con el que se fabrica
la lente, una resina fotoreactiva Clear (Formlabs, USA): velocidad del sonido, ¢ =2599.31 m/s y
densidad p_ = 1185.78 kg/m?®. El valor de la absorcién se ha fijado en «=3.13 dB/(cm-MHZ%) a
650 kHz, siendo y = 1.3, de acuerdo con los valores reportados para fotopolimeros de similares
caracteristicas [9].

A continuacion, se realiza una segunda simulacion acustica hacia adelante o forward, en la que la misma
onda es emitida desde el transductor definido anteriormente. La onda pasa a través de la lente holografica
gue la modula en fase. Se registran los datos del campo acustico de presién maxima en el tamafio
completo del mallado definido.

3 Resultados

Tras la modelizacion del haz mediante el uso de lentes holograficas, se analiza la focalizacion del campo
acustico resultante. Para el conjunto de los 12 pacientes, la presion maxima medida en el foco es de
(5.66 £ 0.70) p/po y (5.80 £ 0.61) p/po, con incidencia normal al craneo y a la piel, respectivamente,
siendo p la presion medida y po la presion en la superficie del transductor. El caso concreto del
paciente #11 se muestra en las Fig. 4 (b) y Fig. 4 (c) el campo medido al considerar la incidencia normal
sobre el craneo, y en las Fig. 4 (e) y Fig. 4 (f), la focalizacidon resultante en incidencia normal a la piel.
La presién méaxima medida en el foco es de 6.55 p/po y de 6.79 p/po, respectivamente.

Existe una desviacion entre el punto de maxima presion y el punto de definicién de la fuente virtual en
el eje de propagacién de los ultrasonidos, debida a la aproximacion de lente fina asumida para la
generacion de la lente holografica. Esta hace que la focalizacion del haz tenga lugar mas cerca del
transductor, a una distancia respecto a la definicion de la fuente virtual de (3.6+1.7)mm y
(3.9 £ 1.2) mm, en incidencia normal al craneo y a la piel, respectivamente. Para las coordenadas en los
ejes ortogonales la desviacion es mucho menor, (0.03 £ 0.20) mm y (0.10 £ 0.18) mm, en incidencia
normal al craneo, y de (0.10£0.18) mm y (0.13+0.19) mm en incidencia normal a la piel,
respectivamente. El foco, definido a -6dB de la presién méaxima, presenta valores de FWHM (Full With
at Half Maximum) para los cortes axial y laterales de (29.3 +4.4) mm, (3.67 £0.35) mm vy
(3.74+0.51) mm en incidencia normal al craneo, y (26.5+3.8)mm, (3.48+£0.31)mm vy
(3.54 £ 0.39) mm en incidencia normal a la piel, respectivamente. En cuanto a la presion media medida
en el foco para cada orientacion es de (3.69 +0.47) p/po y (3.78 £ 0.42) p/po, respectivamente. La
presion media depositada sobre el resto del tejido blando que conforma la cabeza, fuera del foco, es de
(0.320 £ 0.014) p/po y (0.317 £ 0.019) p/po, respectivamente.
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Figura 4. (a) y (d) Representacién de la distribucién de fase del frente de ondas procedente de la fuente virtual
registrado en el plano holografico para la incidencia normal al craneo y a la piel, respectivamente, para el paciente
#11. Distribucion de la amplitud del campo acustico de presion para la incidencia normal al craneo en (b) el plano
XZy (c) el plano YZ. Para la incidencia normal a la piel en (e) el plano XZ y (f) el plano YZ.

La busqueda exhaustiva de la 6ptima posicion del transductor respecto la ventana del hueso temporal
pretende reducir al maximo el espesor de tejido 6seo que puede absorber presién acustica, y, por tanto,
aumentar su temperatura. EI valor maximo de presion registrada sobre el craneo es de (4.45 + 0.60) p/po
y (4.31 + 0.48) p/po, con incidencia normal al craneo y a la piel, respectivamente. En el area vista por el
transductor, la presién media depositada sobre el craneo es de (0.821 + 0.092) p/po con incidencia
normal al craneo, y de (0.804 + 0.089) p/po con incidencia normal a la piel.

En este estudio, trabajando a una frecuencia central en el transductor de 650 kHz, las lentes hologréficas
se han utilizado para focalizar sobre el putamen posterior derecho. Esta estructura cerebral tiene un
volumen medio de (1280 + 200) mm3. En media se ha sonificado un (7.5+2.2) % y un (6.2 £ 1.0) %
del volumen total de la diana terapéutica al emplear una incidencia normal al créneo y a la piel,
respectivamente. El volumen del foco restante, que es depositado en el tejido blando fuera de la diana
terapéutica es del (72.5 £ 3.0) %y (71.4 £ 3.1) %, respectivamente.

Al comparar los resultados obtenidos en cada una de las incidencias, se observa un incremento en la
presion maxima en el foco del 2.47% en el caso de la incidencia normal a la piel con respecto a la normal
al craneo. Igualmente, se produce un aumento en la presion media en el foco del 2.71%. En cuanto a la
presion depositada en el craneo se observa que la optimizacion con respecto a la piel consigue una
reduccion de la presion maxima del 3.15% con respecto a la incidencia normal respecto al crdneo y una
reduccion de la presién media en la vista del transductor del 2.07%. Analogamente, la reduccion de la
presion media depositada sobre el tejido blando es del 0.94% en favor de la incidencia normal a la piel.
Sin embargo, una vez optimizada la posicion del transductor sobre la ventana del hueso temporal, la
diferencia entre los resultados obtenidos para cada una de las orientaciones no resulta significativa.
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4 Conclusiones

En este trabajo se ha desarrollado un método de optimizacion para el posicionamiento de los
transductores de ultrasonidos sobre la ventana del hueso temporal. Aprovechando las caracteristicas
morfoldgicas y anatémicas, se ha buscado localizar el transductor sobre la zona de minimo espesor
mediante un cddigo iterativo, el cual toma como punto de referencia la articulacién temporomandibular.
En cuanto a la orientacion, se ha considerado la incidencia de los ultrasonidos de forma normal al craneo
y a la piel, modificando la orientacion del transductor de forma automética. De esta manera, se ha
conseguido generalizar el procedimiento para que pueda ser aplicado sobre un conjunto de 12 pacientes
anonimizados.

Se han realizado las simulaciones correspondientes a la focalizacion del haz de ultrasonidos sobre el
putamen posterior como diana terapéutica. Al analizar los resultados obtenidos segun la orientacion del
transductor, se ha observado una mayor presion acustica en el foco con respecto a la depositada sobre
el créneo. La ratio de presion méxima entre el craneo y el foco es de (0.81 £ 0.22) y (0.75+ 0.11) en la
incidencia normal al craneo y a la piel, respectivamente. Aunque las diferencias entre ambas incidencias
no sean estadisticamente significativas, se observa como al minimizar la absorcion en el craneo, se
aumenta la presion sobre el foco. Ante esta situacion, se esperaria evitar un posible aumento de la
temperatura que afecte al resto de los tejidos bioldgicos.

Al trabajar en la configuracién normal a la piel, se favorece el acople mecanico del transductor respecto
a la anatomia de la cabeza, manteniendo unos valores de presién equivalentes a la configuracion que
incide normal al craneo. Se genera, de esta manera, una situacién mas favorable de cara a la construccién
de un futuro dispositivo para el tratamiento de enfermedades neuroldgicas. Este podria incluso
implementarse de manera robotizada, lo cual permitiria reducir los errores en el posicionamiento.

Se propone continuar con la optimizacion del posicionamiento teniendo en cuenta la anatomia de la
oreja, ya que puede estar presente en la zona de incidencia considerada. De igual manera, se plantea la
continuacion de este estudio incorporando el andlisis térmico. Para ello, se planifica la realizacién de
una serie de simulaciones térmicas donde se fije un protocolo de sonificacion que permita la
neuromodulacion, y el cual incorpore la perfusion de la sangre en los medios caracterizados para obtener
los resultados mas realistas posibles. En la misma linea, buscando reducir la presion depositada fuera de
la diana terapéutica y aumentando el tamafio del foco obtenido para cubrir un volumen mayor de la
diana terapéutica, se plantea la posibilidad de utilizar dos transductores, de las mismas caracteristicas,
situados en la ventana del hueso temporal a ambos lados de la cabeza. Finalmente, como futura linea de
investigacion, se propone la realizacion de un experimento ex-vivo donde ademas de verificar los
resultados de las simulaciones a nivel de presion sobre el foco y el craneo, se midan los resultados
térmicos y se pueda evaluar la funcionalidad del acople del prototipo desarrollado, asi como su
viabilidad para uso clinico.
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