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RESUMEN 

 

La imagen médica es una tecnología no invasiva que se utiliza para visualizar el 

interior del cuerpo humano con el fin de diagnosticar, monitorizar o detectar alguna 

anomalía. En los últimos años los sistemas de imágenes por microondas para aplicaciones 

médicas se han convertido en una técnica ampliamente investigada debido a su potencial 

para proporcionar herramientas de diagnóstico portátiles, seguras, de bajo coste y no 

ionizantes. Esta Tesis Doctoral está centrada en el desarrollo de tres sistemas de imagen 

médica por microondas basadas en radar para distintas aplicaciones de diagnóstico 

médico, en concreto la detección del desplazamiento cerebral, la detección de aneurismas 

de aorta abdominal y la evaluación de la calidad de las suturas de anastomosis intestinal 

mediante la determinación de fugas anastomóticas. Los sistemas desarrollados se han 

adaptado a cada una de las aplicaciones tanto a nivel hardware como software. En la parte 

software se ha utilizado un procesado de señal en el dominio del tiempo y algoritmos de 

imagen médica para obtener una mejor interpretación de los resultados. Con respecto a 

los elementos más importantes del sistema de la parte hardware, casi todo el esfuerzo se 

ha centrado en la realización de tres tipos distintos de antenas monopolo impresas de 

banda ancha de pequeño tamaño adaptadas a las necesidades del sistema y de la 

aplicación.  

El primer sistema de imagen médica por microondas basado en radar presentado 

en este trabajo muestra una prueba de concepto para la detección del desplazamiento 

cerebral. Este sistema utiliza 12 antenas idénticas para la transmisión y recepción de 

señales de banda ancha hacia el objeto bajo estudio. Las antenas son de tipo monopolo 

impresas de banda ancha con alimentación coplanar y una geometría rectangular 

escalonada, que se sitúan sobre una especie de casco. Este sistema se basa en la estimación 

de las variaciones tanto de la posición como de la geometría del cerebro para detectar si 

se han producido variaciones destacables. 

El segundo sistema desarrollado en esta Tesis muestra una prueba de concepto 

para la detección de aneurismas de aorta abdominal. Este sistema utiliza 16 antenas 

idénticas que se sitúan sobre una lámina de metacrilato que se ha posicionado encima de 



 

XVI 

 

un modelo de torso. La antena propuesta es una antena de parche rectangular monopolo 

impresa de banda ancha con alimentación microstrip y dos slots o ranuras en el plano de 

tierra. Este prototipo tiene la capacidad de generar imágenes en un plano que permite la 

detección, localización y la fácil identificación visual, de posibles aneurismas de aorta 

abdominal con un bajo error en su posicionamiento. 

El ultimo sistema propuesto en este trabajo está centrado en la evaluación de la 

calidad de las suturas de anastomosis intestinal mediante la determinación de fugas 

anastomóticas. El sistema está compuesto de dos aplicadores y cada uno presenta cuatro 

antenas independientes. Las antenas son de tipo monopolo impreso de banda ancha con 

alimentación microstrip, la geometría seleccionada en este caso es de tipo rectangular y 

presenta una transición entre la línea de alimentación y el parche radiante. Los aplicadores 

han sido diseñados con distintos materiales para focalizar la radiación hacia la zona de 

medida. Se ha desarrollado un modelo digital de los aplicadores junto con un modelo de 

intestino, en el que se han analizado las distintas fases y procesos de la anastomosis. En 

base a los resultados obtenidos, tanto en el dominio del tiempo como de la frecuencia, se 

concluye que el sistema permite detectar las diferentes fases del proceso de anastomosis, 

así como una posible fuga anastomótica. 

 

 

Palabras clave 

Sistemas RADAR; sistemas de imagen médica por microondas; antenas impresas 

de banda ancha; antenas embebidas; procesado de señal; algoritmos de imagen médica. 
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ABSTRACT 

 

Medical imaging is a non-invasive technology used to visualise the inside of the 

human body in order to diagnose, monitor or detect any abnormalities. In recent years, 

microwave imaging systems for medical applications have become a widely researched 

technique due to their potential to provide portable, safe, low-cost and non-ionising 

diagnostic tools. This Doctoral Thesis is focused on the development of three radar-based 

microwave medical imaging systems for different medical diagnostic applications, 

specifically the detection of the brain-shift effect, the detection of abdominal aortic 

aneurysms and the quality assessment of intestinal anastomosis sutures by determining 

anastomotic leaks. The systems developed have been adapted to each of the applications 

in both hardware and software level. In the software part, time domain signal processing 

and medical imaging algorithms have been used to obtain a better interpretation of the 

results. Regarding the most important elements of the hardware part of the system, almost 

all the effort has been focused on the realisation of three different types of small-sized 

broadband printed monopole antennas adapted to the needs of the system and the 

application. 

The first radar-based microwave medical imaging system presented in this work 

shows a proof of concept for the detection of the brain-shift. This system uses 12 identical 

antennas for the transmission and reception of broadband signals towards the object under 

study. The antennas are broadband printed monopole type with coplanar feed and a 

stepped rectangular geometry, which are placed on a kind of helmet. This system is based 

on the estimation of variations in both the position and geometry of the brain to detect if 

there have been significant variations. 

The second system developed in this Thesis shows a proof of concept for the 

detection of abdominal aortic aneurysms. This system uses 16 identical antennas that are 

placed on a methacrylate sheet on top of a torso model. The proposed antenna is a 

broadband printed monopole rectangular patch antenna with microstrip feed and two slots 

in the ground plane. This prototype has the capacity to generate images in a plane that 
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allows the detection, localisation and easy visual identification of possible abdominal 

aortic aneurysms with a low error in their positioning. 

The last system proposed in this work focuses on the evaluation of the quality of 

intestinal anastomotic sutures by determining anastomotic leaks. The system is composed 

of two applicators and each one has four independent antennas. The antennas are 

broadband printed monopole type with microstrip feed, the geometry selected in this case 

is rectangular and has a transition between the feed line and the radiating patch. The 

applicators have been designed with different materials to focus the radiation towards the 

measurement area. A digital model of the applicators has been developed together with a 

model of the intestine in which the different phases and processes of the anastomosis have 

been analysed. Based on the results obtained, both in the time and frequency domain, it 

is concluded that the system allows the detection of the different phases of the 

anastomosis process, as well as a possible anastomotic leak. 
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RADAR systems; microwave medical imaging systems; printed broadband 
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CAPÍTULO 1 

INTRODUCCIÓN 

 

 

En este capítulo se presenta una introducción a la Tesis Doctoral para entender la 

importancia de los sistemas de imagen médica por microondas y el porqué del trabajo que 

se ha realizado a lo largo de estos años. La estructura de este capítulo está organizada de 

la siguiente manera: en la sección 1.1 se presenta una breve introducción al trabajo; a 

continuación, en la sección 1.2 se expone la motivación que hay detrás de esta Tesis 

Doctoral; los objetivos de la Tesis se muestran en la sección 1.3 y en la sección 1.4 se 

presentan los materiales y métodos que se utilizan para la realización de este trabajo; 

finalmente, en la sección 1.5 se muestra la estructura de la Tesis Doctoral con los capítulos 

que la forman, así como un breve resumen de cada uno de ellos. 

 

 

1.1. INTRODUCCIÓN 

 

La imagen médica es una herramienta no invasiva que se utiliza para visualizar el 

interior del cuerpo humano, ya sea para realizar un análisis clínico o para detectar alguna 

anomalía, permitiendo evitar las intervenciones quirúrgicas mediante el uso de tales 

sistemas de diagnóstico por imágenes. Existen distintas tecnologías que permiten obtener 

imágenes médicas, como pueden ser los rayos X, la resonancia magnética o los 

ultrasonidos, entre otros, siendo algunas de ellas costosas debido al mantenimiento que 

requieren y su implantación, voluminosos, no portátiles e incluso pueden utilizar 

radiación ionizante. Por otra parte, presentan la gran ventaja de ser unas tecnologías que 

proporcionan una gran resolución y precisión en las imágenes, existiendo una gran 

demanda de sistemas de imagen médica que sean seguros, confiables y de bajo 
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coste [1.1], [1.2]. En los sistemas de imágenes basados en radiación ionizante la dosis de 

exposición permitida está limitada, no pudiendo utilizarse de forma frecuente en pacientes 

sensibles, mujeres embarazadas ni en los niños. Por ello, se han dedicado muchos 

esfuerzos en encontrar una tecnología de imagen médica fiable que utilice radiación no 

ionizante. Una de estas tecnologías alternativas para la reconstrucción de imágenes son 

las basadas en energía electromagnética, y en concreto en la región de frecuencias de las 

microondas [1.2].  

Las imágenes por microondas utilizan técnicas no invasivas y no destructivas que 

suelen emplearse para detectar materiales u objetivos, con el fin de recuperar algunas 

propiedades físicas y/o deducir información sobre las condiciones de las estructuras bajo 

estudio. Estas técnicas suelen basarse en sistemas de medida de campo cercano que son 

capaces de obtener el campo electromagnético resultante de la interacción entre las ondas 

incidentes y los materiales u objetivos en cuestión [1.3]. La imagen médica por 

microondas utiliza ondas electromagnéticas en el rango de frecuencia de los 

gigahercios (GHz), típicamente entre 1 y 10 GHz. El rango de frecuencias en el que 

trabajan estos sistemas se suele elegir para que sea lo suficientemente bajo como para que 

la profundidad de penetración de la señal sea la adecuada, pero que también sea lo 

suficientemente alta como para que las antenas del conjunto presenten un tamaño 

pequeño, el espacio entre ellas sea el menor posible y la resolución espacial sea la 

adecuada [1.4], [1.5]. La penetración profunda en el tejido es posible debido a que, dentro 

del rango de frecuencia de estos sistemas, las ondas electromagnéticas pueden penetrar 

en el tejido biológico de forma eficiente manteniendo una atenuación razonable. A 

frecuencias más altas de 10 GHz, las ondas pueden presentar efectos de dispersión en la 

superficie de la piel [1.5]. La imagen médica por microondas es una técnica alternativa a 

la obtención de imagen tradicional comentada, debido a sus grandes ventajas, como la 

utilización de señales no ionizantes de baja potencia, que hacen que sea un método de 

bajo riesgo para la salud, y que se puedan repetir de manera segura con más frecuencia 

en comparación con los sistemas de imagen convencional. Además, es una técnica 

rentable ya que el coste de los equipos utilizados es bajo, pudiendo incluso ser portátil. 

Por otra parte, también presentan algunas desventajas y desafíos, como por ejemplo la 

baja resolución espacial [1.1], [1.2]. 

Los sistemas de imagen médica por microondas están compuestos de una parte 

hardware y una parte software. La parte software se encarga de realizar el procesado de 
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los datos correspondientes y, desde el origen de las imágenes por microondas aplicadas a 

la medicina hasta ahora, se ha conseguido un gran avance en al desarrollo de algoritmos 

de imágenes robustos. La parte hardware se encarga de la adquisición de los datos y se 

compone de una fuente de microondas que mide los parámetros de Scattering (o 

parámetros S), un conjunto de antenas encargadas de transmitir y recibir las señales, y 

puede tener uno o varios conmutadores de radiofrecuencia para seleccionar la antena 

adecuada en cada momento o incluso ninguna, en caso de que las antenas se conecten 

directamente a la fuente. A lo largo de los años se ha investigado sobre estos sistemas de 

imagen médica por microondas por el gran interés en distintas afecciones 

patológicas [1.1]. Algunos ejemplos de las aplicaciones de estos sistemas se pueden ver 

en la detección del cáncer de mama [1.6], [1.7], en la monitorización de fracturas 

óseas [1.8], [1.9], en los sistemas de imagen portátil de rodilla [1.10], en la detección de 

tumores de cuello [1.11], en los escáner de torsos humanos [1.12], en la detección de 

cáncer de pulmón [1.13], en los sistemas de detección de latidos humanos [1.14], [1.15], 

en la detección de insuficiencia cardíaca congestiva [1.16], en la creación de imágenes 

dinámicas para sistemas cardiovasculares [1.17], en la clasificación de tumores 

cerebrales [1.18], [1.19] o en la detección de anomalías en el cerebro, como accidentes 

cerebrovasculares [1.20], [1.21], tumores cerebrales [1.22], [1.23] o hemorragias 

intracraneales [1.24], [1.25], entre otros. En la figura 1.1 se pueden observar algunos de 

los sistemas de imagen médica comentados. 

El principio básico de las imágenes médicas por microondas es el contraste 

existente en los tejidos debido a su constante dieléctrica, que es utilizado para la 

reconstrucción las señales y para realizar las imágenes correspondientes mediante los 

algoritmos de procesado, que varían en función de si es un sistema tomográfico o un 

sistema basado en radar [1.1]. Los distintos tejidos por los que pasa la señal 

electromagnética presentan diferentes propiedades dieléctricas (permitividad relativa y 

conductividad). Debido a la diferencia existente entre los tejidos, los algoritmos de 

reconstrucción de imágenes pueden mostrar los tejidos por los que pasa la señal e incluso 

ubicar dentro del cuerpo aquellos elementos extraños, como por ejemplo tejidos 

tumorales o malignos, que suelen dispersar las señales con mayor intensidad que otros 

tejidos sanos [1.1]. Esto se debe a que los tejidos biológicos sanos y malignos son 

morfológicamente distintos entre sí. Dicha diferencia es una consecuencia directa de la 

variación del contenido de agua total de la célula y de los cambios de las propiedades de 
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la membrana celular. Por ello, en los tejidos biológicos, además de presentar propiedades 

conductoras, se puede calcular su resistividad eléctrica en función de la frecuencia, así 

como el factor de dispersión dieléctrica que permite identificar los tejidos malignos [1.5]. 

Normalmente, en las frecuencias bajas la permitividad es alta, debido al efecto aislante 

de las membranas celulares, mientras que en las frecuencias más altas la permitividad se 

reduce, debido a los efectos de dispersión [1.2]. 

(a)  (b)  

(c)  (d)  

(e)  

Figura 1.1. Ejemplos de sistemas de imagen médica: (a) Sistema de detección del cáncer de 

mama [1.6]; (b) Sistema de imagen portátil de rodilla [1.10]; (c) Sistema de escáner de torsos 

humanos [1.12]; (d) Sistema de detección de insuficiencia cardíaca congestiva [1.16]; 

(e) Sistema de detección de tumores cerebrales [1.23]. 
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(a)   (b)  

(c)   (d)  

(e)  

Figura 1.2. Ejemplos de antenas que se utilizan en los sistemas de imagen médica por 

microondas: (a) Antena monopolo [1.28]; (b) Antena fractal [1.30]; (c) Antena Vivaldi [1.31]; 

(d) Antena con ranuras [1.34]; (e) Antena flexible [1.36]. 

La detección de tejidos malignos se puede lograr con la caracterización eléctrica 

del tejido bajo estudio, que suele hacerse utilizando antenas que trabajan a frecuencias de 

microondas. Es por ello por lo que las antenas de un sistema de obtención de imágenes 

por microondas desempeñan un papel fundamental. Estos elementos radiantes se utilizan 

para detectar los cambios en la permitividad del tejido biológico, por tanto, deben cumplir 

requisitos específicos en términos de banda de frecuencias de operación y penetración de 

las señales en los tejidos para obtener una buena resolución de imagen, a la vez que los 

costes asociados no sean muy elevados. Diseñar unas antenas adecuadas a la aplicación 

y al sistema en cuestión es un desafío. Uno de los aspectos claves es la determinación del 

tamaño físico de la antena. Para ello, se debe tener en cuenta que las frecuencias bajas 

juegan un papel fundamental, ya que pueden penetrar de manera más eficiente en el tejido, 

tal y como se ha comentado anteriormente. Dicho requisito se ve comprometido con el 

tamaño total de la antena. Reducir el tamaño de la antena es esencial para poder incorporar 

una mayor cantidad de éstas dentro del sistema de imágenes, permitiendo de esta forma 
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recopilar más información de las señales dispersas para la posterior reconstrucción de las 

imágenes de alta resolución. Las antenas de gran ancho de banda son unas buenas 

candidatas para estos sistemas de imagen por microondas, ya que ofrecen una banda de 

operación muy amplia, propiedades de radiación estables y dimensiones compactas. 

Además, un ancho de banda de impedancia amplio permite obtener imágenes de alta 

resolución y minimizar la distorsión encontrada con la transmisión de trenes de pulsos de 

corta duración [1.2], [1.26]. Algunas de las antenas propuestas en la literatura que se 

utilizan en estos sistemas son las antenas monopolo [1.27], [1.28], las antenas 

fractales [1.29], [1.30], las antenas Vivaldi [1.31], [1.32], las antenas con 

ranuras [1.33], [1.34] o las antenas flexibles [1.35], [1.36] entre otras muchas. En la figura 

1.2 se pueden observar algunas de las antenas comentadas. De las distintas geometrías 

propuestas para ser utilizados en estos sistemas, las antenas monopolo planas 

proporcionan un diseño miniaturizado de bajo perfil con un ancho de banda de 

impedancia adaptada muy amplio [1.26]. 

 

 

1.2. MOTIVACIÓN 

 

En los últimos años se han hecho grandes progresos en la medicina gracias al 

avance tecnológico. Por ello, con el objetivo de ofrecer y mejorar la atención de los 

pacientes, es fundamental que los profesionales médicos se vayan actualizando 

constantemente sobre las tecnologías emergentes, así como sus diferentes usos y 

beneficios, con el fin de mejorar la precisión de los diagnósticos y tratamientos. Los 

actuales sistemas de imagen médica por microondas, aplicados al diagnóstico médico, 

tienen un gran potencial debido a que reúnen un conjunto de características valiosas que 

no ofrecen los métodos de imágenes tradicionales más utilizados, como puede ser el bajo 

riesgo para la salud, la portabilidad o el bajo coste. Además, es un área de investigación 

que puede cambiar la forma en la que se diagnostican y tratan diversas enfermedades, 

debido a la posibilidad de realizar diagnósticos precisos y no invasivos, brindando un 

impacto significativo en la atención médica y en la calidad de vida de los pacientes, 

reduciendo el riesgo y eliminando la necesidad de procedimientos dolorosos o invasivos. 

Este tipo de tecnología puede facilitar la detección temprana de enfermedades, 
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permitiendo no solo un tratamiento más efectivo, sino mejorar las tasas de supervivencia 

de los pacientes. Por tanto, la utilización de este tipo de tecnología puede ofrecer grandes 

beneficios tanto para los médicos, como para los pacientes. Por esta razón, con el interés 

de contribuir con la sociedad, en el Grupo de Investigación se desarrolló un sistema no 

invasivo de imagen médica por microondas basado en radar orientado a la detección del 

desplazamiento cerebral o brain-shift [1.37] y a la detección del cáncer de mama [1.38], 

ambos sistemas se muestran en la figura 1.3. Tras los resultados tan prometedores de estos 

trabajos iniciales, se siguió mejorando el sistema de imagen médica por microondas, tanto 

de la parte software como de la parte hardware. Respecto al software, las mejoras 

implementadas permitieron obtener unos buenos progresos en los algoritmos de 

procesado, tal y como se puede observar en [1.7], en [1.39] y en [1.40]. En la parte 

hardware también se obtuvieron buenos resultados con el diseño de antenas con un gran 

potencial para ser utilizadas en el sistema, tal y como se muestra en [1.28] y en [1.41]. 

Gracias a la experiencia adquirida a partir de estos trabajos y a las limitaciones 

encontradas, se desarrolló un nuevo sistema de imagen médica únicamente centrado en 

la detección del cáncer de mama [1.42]. 

(a)  (b)  

Figura 1.3. Sistema de imagen médica por microondas para la detección de: (a) Desplazamiento 

cerebral [1.37]; (b) Cáncer de mama [1.38]. 

La motivación de esta Tesis Doctoral radica en la continuación de la investigación 

iniciada por en el Grupo de Investigación en los sistemas de imagen médica por 

microondas, centrándose en distintas aplicaciones de diagnóstico médico gracias a la 
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experiencia adquirida. Por un lado, continuando con la mejora del sistema inicial de 

detección del brain-shift y, por otro lado, centrándose en dos problemáticas, que son la 

detección de aneurismas de aorta abdominal y la evaluación de la calidad de las suturas 

de anastomosis intestinal mediante la determinación de fugas anastomóticas. Con esto se 

pretende ofrecer a la sociedad unos sistemas complementarios a las técnicas 

convencionales que se utilizan hoy en día, ampliando las posibilidades y espacios de 

utilización de cara a mejorar las prestaciones ofrecidas a los pacientes, ya que dichos 

sistemas presentan un coste inferior a la vez que no son dañinos para la salud. Esto último 

es debido a que la potencia de emisión es muy baja (inferior a la emitida por los teléfonos 

actuales y a los límites impuestos por la normativa de la tasa de absorción 

específica [1.43], [1.44], [1.45]), lo que posibilita que puedan utilizarse de forma repetida. 

Con dicha motivación, el trabajo de esta Tesis está centrado en el diseño, fabricación, 

medida y puesta en marcha, en un entorno de laboratorio, de los distintos sistemas de 

imagen médica por microondas comentados anteriormente. 

 

 

1.3. OBJETIVOS 

 

El objetivo principal de esta Tesis Doctoral es el desarrollo y la implementación 

de distintos sistemas de medida de imagen médica por microondas basados en radar para 

aplicaciones de diagnóstico médico de detección del brain-shift, detección de aneurismas 

de aorta abdominal y evaluación de la calidad de las suturas de anastomosis intestinal 

mediante la determinación de fugas anastomóticas. Para cumplir con este objetivo, se 

debe tener en cuenta las diferentes partes que componen estos sistemas, tanto en el aspecto 

hardware como software, teniendo que adaptarlos en función de la necesidad de la 

aplicación a la que vayan destinadas. El elemento más importante del sistema son las 

antenas, que deben ser planas, compactas, con alta eficiencia de radiación y que presenten 

estabilidad en toda la banda de trabajo. Estas antenas tienen que presentar un tamaño lo 

más pequeño posible, un gran ancho de banda y la frecuencia mínima de funcionamiento 

debe ser lo más baja posible. Asimismo, se deben utilizar substratos económicos o en su 

defecto que el coste de las antenas sea el menor posible, distintos tipos de alimentación 

que permitan adaptarse a la aplicación en cuestión y unas buenas características de 
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radiación. Con respecto al funcionamiento de la antena en el dominio del tiempo, se 

requieren de antenas que permitan un alto factor de fidelidad del sistema para poder 

transmitir la señales sin que se produzca dispersión, o que sea la menor posible, 

asegurando la integridad de dichas señales. Además, uno de los factores a tener en cuenta 

en las antenas es su disposición en el sistema, por lo que es imprescindible que las antenas 

sean manejables y que su forma se adapte a la aplicación en cuestión. Asimismo, hay que 

tener en cuenta que el comportamiento de propagación y las pérdidas de retorno de las 

antenas que se diseñan en espacio libre es muy diferente a cuando posteriormente entran 

en contacto con el tejido biológico. Este cambio en las propiedades de la antena es debido 

a la gran diferencia que existe entre las características dieléctricas de los tejidos biológicos 

con respecto al aire, lo que provoca la desadaptación de impedancias del medio y la 

absorción de las señales [1.35]. Otra de las partes importantes del sistema es el procesado 

de las señales que se aplican a los datos obtenidos. Para ello, aunque los algoritmos tienen 

una base de procesado común, éstos tienen que adaptarse en función del sistema utilizado 

y la información que se quiera obtener de ellos. La correcta adaptación de estos algoritmos 

en función del sistema puede garantizar la precisión y la calidad de los datos obtenidos o 

de las imágenes generadas, siendo esencial para poder interpretar adecuadamente los 

resultados. De esta forma, se puede abrir un camino en la implementación de estas 

tecnologías en el ámbito médico/hospitalario. 

Los objetivos de la Tesis Doctoral se han dividido en tres objetivos principales, 

que están relacionados con cada uno de los sistemas de microondas implementados, y una 

serie de objetivos específicos que complementan a los objetivos principales. Los objetivos 

para abordar este trabajo se presentan a continuación. 

1. Diseño, implementación y puesta en marcha de un sistema de medida no 

invasivo basado en microondas para la detección del desplazamiento cerebral 

en intervenciones intracraneales. 

Los objetivos específicos asociados a este objetivo principal son los siguientes: 

• Diseño funcional del sistema e identificación de los subsistemas necesarios y 

sus características. 

• Diseño, simulación, optimización, fabricación y medida de una antena 

impresa de banda ancha adaptable al soporte físico del sistema de tipo casco. 
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• Diseño e implementación del sistema electrónico de conmutación y control 

para realizar las conexiones entre la fuente de microondas y los elementos 

radiantes de forma automática. 

• Implementación de un set-up de medida realista y obtención de resultados. 

• Desarrollo de algoritmos de procesado de señal específicos para la 

determinación del desplazamiento cerebral. 

 

2. Diseño, implementación y puesta en marcha de un sistema de medida no 

invasivo basado en microondas para la detección de aneurismas de aorta 

abdominal. 

Los objetivos específicos son los siguientes: 

• Diseño funcional del sistema e identificación de las necesidades y los 

elementos que lo componen. 

• Diseño, simulación, optimización, fabricación y medida de una antena 

impresa de pequeño tamaño y gran ancho de banda orientada a un sistema 

plano. 

• Implementación del set-up de medida realista para la problemática a analizar. 

• Desarrollo de algoritmos de detección y ubicación de objetos en entornos 

planos para un sistema horizontal donde la distancia antena-objeto es fija. 

• Implementación de algoritmos de imagen médica para la detección de aortas 

abdominales y posibles aneurismas. 

 

3. Diseño de un sistema no invasivo basado en microondas para la evaluación 

objetiva de la calidad de anastomosis en intervenciones de intestino. 

Este objetivo principal se divide en los siguientes objetivos específicos: 

• Análisis de estructuras y materiales para mejorar las características de 

radiación de antenas planas de banda ancha. 

• Diseño, simulación, optimización, fabricación y medida de una antena 

embebida que permita una radiación directiva manteniendo las propiedades de 

banda ancha. 
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• Diseño e implementación de un aplicador con antenas embebidas 

independientes optimizado para la medida de la calidad de anastomosis. 

• Desarrollo de un modelo digital del sistema propuesto de evaluación de la 

calidad de las suturas de anastomosis intestinal con el software de simulación 

electromagnética HFSS. 

• Análisis de los resultados obtenidos con el modelo digital en los diferentes 

estadios en los que se puede dividir los distintos procesos de una sutura de 

anastomosis. 

 

 

1.4. MATERIALES Y MÉTODOS 

 

En este apartado se describen de forma resumida los materiales y métodos 

utilizados para poder realizar esta Tesis Doctoral. 

 

 

1.4.1. MATERIALES 

 

La lista resumida de los principales materiales (tanto software como hardware) 

que se han utilizado durante el desarrollo de esta Tesis se describen a continuación. 

El conjunto de programas utilizados en la parte software de este trabajo son: 

• High-Frequency Structure Simulator (HFSS) de Ansys. Es un software de 

simulación electromagnética 3D de onda completa multipropósito para 

diseñar y simular productos electrónicos de alta frecuencia [1.46]. Este 

programa se utiliza para el diseño de las antenas, así como en el modelo digital 

desarrollado en el capítulo 5. 

• MATrix LABoratory (MATLAB) de MathWorks. Es una plataforma de 

programación y cálculo numérico utilizada para analizar datos, desarrollar 
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algoritmos y crear modelos [1.47]. Este programa es utilizado para el 

procesado de los datos de las medidas realizadas con el sistema. 

• Electromagnetic Professional (EMPro) de Keysight. Es un software de 

simulación electromagnética para analizar los efectos 3D de 

componentes [1.48]. Este programa es utilizado para el diseño de las antenas. 

• Advanced Design System (ADS) de Keysight. Es un software de simulación 

electromagnética y de diseño electrónico de radiofrecuencia y 

microondas [1.49]. Este programa es utilizado tanto para el diseño de las 

dimensiones de las antenas y las líneas de transmisión, como para el análisis 

de los parámetros S y el procesado de las señales del capítulo 5. 

• Spyder. Es un entorno de desarrollo integrado gratuito y de código abierto 

escrito en Python para la realización de programas en el lenguaje 

Python [1.50]. Este programa se utiliza para el procesado de los datos 

correspondientes del sistema desarrollado en el capítulo 3. 

• PyCharm de JetBrains S.R.O. Es un entorno de desarrollo integrado utilizado 

para la realización de programas en el lenguaje de programación 

Python [1.51]. Este programa se utiliza para automatizar el proceso de medida 

de los sistemas implementados. 

• Entorno de desarrollo integrado de Arduino. Es un software de código 

abierto que facilita la escritura y la carga de programas en la placa de 

Arduino [1.52]. Este programa se utiliza para automatizar el control de la red 

de conmutación y la selección de las antenas de los sistemas. 

• Eagle de Autodesk. Es un software de automatización de diseño electrónico 

que permite realizar placas de circuito impreso [1.53]. Este programa es 

utilizado para realizar las placas de circuito impreso necesarios en los sistemas 

de imagen médica y para conectar algunos de sus componentes. 

 

Con respecto a la parte hardware, los materiales utilizados en el trabajo son: 

• Equipamiento para la fabricación de placas mediante la técnica de 

fotolitografía y ataque químico. El material utilizado en este caso está 

compuesto de una lámpara de luz ultravioleta, un líquido revelador y los 

líquidos necesarios para realizar del ataque químico. 
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• Impresoras 3D. Para poder realizar algunas de las partes de los sistemas, los 

modelos biológicos utilizados en las pruebas de concepto y en parte de las 

antenas, se han utilizado distintas impresoras 3D en función del tipo de 

material necesario. Las impresoras de bajo coste que se han utilizado han sido 

la impresora P3STEEL DUAL de HTA3D [1.54], que se ha modificado, y la 

impresora Prusa i3 Hephestos de BQ. Además, se ha utilizado una impresora 

3D de mayor coste, en concreto la impresora Tumaker NX Pro Dual con dos 

cabezales independientes Direct Drive HR – Direct Drive HR de 

Tumaker [1.55]. 

• Microfresadora. Para la fabricación de las antenas también se ha utilizado la 

ProtoMat 93s de LPKF en los substratos que no presentan una capa de resina 

fotosensible [1.56]. 

• Equipamiento de taller. Para fabricar las placas necesarias se ha utilizado un 

taladro de mesa que ha permitido realizar los agujeros correspondientes. 

Además, para soldar los componentes de las placas y los conectores de las 

antenas se ha utilizado una estación de soldadura compuesta de un soldador 

con temperatura regulable, una pistola de aire caliente que también permite 

regular la temperatura, un absorbedor de humos y una pistola desoldadora. 

• Analizador Vectorial de Redes (VNA). Las medidas de los parámetros S para 

caracterizar las antenas se han realizado con el VNA E8363B de Agilent 

Technologies, que presenta un rango de medida de 10 MHz a 40 GHz [1.57]. 

Además, los sistemas de medida utilizan el VNA ZNLE6 de Rohde & Schwarz 

con un rango de medida de 1 MHz a 6 GHz [1.58]. También se ha utilizado el 

kit de calibración ZV-Z135 de Rohde & Schwarz para eliminar las posibles 

imperfecciones del sistema [1.59]. 

• Cámara anecoica. Para realizar correctamente la caracterización de las 

antenas se ha utilizado una cámara anecoica. Esta cámara es un espacio aislado 

del exterior que está diseñado para absorber las reflexiones de las ondas 

electromagnéticas. Las paredes exteriores de la cámara están recubiertas de un 

blindaje metálico que producen el efecto de jaula de Faraday, y el interior de 

sus paredes se encuentran recubiertas de materiales que absorben las ondas 

electromagnéticas, por lo que se pueden simular las condiciones de espacio 

libre en el interior. Además, en la cámara se utiliza una antena de bocina como 
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referencia y un soporte con motor giratorio paso a paso para posicionar la 

antena bajo estudio y realizar su caracterización, donde ambas antenas se 

conectan a cada uno de los puertos del VNA [1.56]. 

 

 

1.4.2. MÉTODOS 

 

Los métodos más importantes que se han utilizado para realizar los distintos 

trabajos de esta Tesis Doctoral se presentan en esta sección de forma resumida. 

• Revisión bibliográfica de los sistemas de imagen médica por microondas 

no invasivos. Antes de empezar a diseñar los sistemas, se debe realizar un 

estudio de distintos problemas médicos y cómo se pueden diagnosticar o 

prevenir. Tras seleccionar las posibles problemáticas, se debe estudiar si su 

diagnóstico puede ser sustituido por la utilización de sistemas de imagen 

médica por microondas, o ser un sistema complementario a los métodos 

utilizados tradicionalmente. A continuación, se debe hacer una revisión 

exhaustiva del funcionamiento de los sistemas de imagen médica por 

microondas para conocer el funcionamiento de éstos. Además, teniendo en 

cuenta la aplicación final, se deben seleccionar aquellas características del 

sistema que mejor se adapten a la aplicación. 

• Diseño del sistema y planteamiento inicial. Tras realizar la búsqueda 

bibliográfica y saber el tipo de sistema que mejor se ajusta a la aplicación, se 

tiene que abordar el diseño conceptual del sistema. En este punto se deben 

seleccionar los componentes necesarios que se utilizan en el sistema, el 

número de antenas, la forma del sistema, la distribución de los elementos en 

el sistema para evitar las posibles interferencias y demás componentes que 

permitan montar un sistema válido en función de las características necesarias 

para la aplicación final. 

• Revisión bibliográfica de antenas. El elemento más importante de los 

sistemas de imagen médica por microondas son las antenas, por ello el 

siguiente paso es realizar una búsqueda bibliográfica de las antenas que se han 
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utilizado en otros sistemas de imagen médica por microondas, así como 

distintos tipos de antenas que sean potencialmente válidas para su uso en el 

sistema a desarrollar, donde hay que tener cuenta la aplicación final, los 

objetivos establecidos y las características que se necesitan en las antenas y en 

el sistema. 

• Diseño, fabricación y medida de la antena. A continuación, de forma teórica 

con las ecuaciones fundamentales se obtiene el diseño inicial de la antena y, 

con las herramientas de simulación electromagnética comentadas 

anteriormente, se implementa el diseño de la antena y se optimiza para 

conseguir los objetivos fijados. La utilización de estos simuladores permite 

obtener en simulación las características de la antena y detectar fallos en el 

diseño antes de su fabricación. Una vez terminado el proceso de diseño de la 

antena, con el equipamiento descrito en el apartado anterior, se procede a 

fabricarla y medirla para comprobar su correcto funcionamiento. Para validar 

el diseño de la antena se realiza una comparación de los resultados obtenidos 

en simulación y en medida, si ambos con parecidos el proceso de diseño de la 

antena queda finalizado. Por el contrario, si ambos resultados son distintos se 

analizan las posibles causas, que pueden ser debidas a problemas ligados a la 

fabricación, en cuyo caso se procede a la fabricación de una nueva antena, o 

también pueden ser debidas a que las simulaciones no se realicen 

adecuadamente o que no se haya acertado con las opciones del simulador, en 

ese caso se realizan de nuevo las simulaciones y optimizaciones necesarias. 

• Diseño del sistema en simulación. Si fuera necesario, antes de proceder a la 

implementación del sistema, éste se diseña en el simulador electromagnético, 

se realizan diversas pruebas para comprobar su funcionamiento, se procesan 

las señales obtenidas y se hace el reajuste del sistema o del procesado si fuera 

necesario. 

• Diseño, fabricación y validación experimental de los demás elementos del 

sistema. Además de las antenas, el sistema está compuesto de más elementos, 

siendo el siguiente paso el diseño y fabricación de los demás componentes, 

como la implementación de las placas, la soldadura de los componentes 

necesarios, la fabricación de los modelos biológicos o la fabricación del        

set-up donde se sitúan los sistemas. Tras la fabricación de los elementos 
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necesarios en los sistemas, se debe verificar el correcto funcionamiento de los 

mismos y recalcular las dimensiones y características que sean necesarias. 

• Validación de los dispositivos que no han sido fabricados en el laboratorio. 

Después de validar el correcto funcionamiento de cada una de las partes del 

sistema que se han fabricado en el laboratorio, aquellos dispositivos que se 

han comprado deben de caracterizarse para asegurarse que funcionan 

correctamente y se asemejan a los resultados proporcionados por el fabricante. 

• Automatización del sistema de medida y programación de los algoritmos 

de procesado. El siguiente paso en el desarrollo del sistema es realizar la 

programación necesaria para automatizar el activado o desactivado de la 

antena correspondiente y la toma de medidas. Asimismo, se debe realizar la 

programación de los algoritmos de procesado de las señales y la generación 

de las imágenes médicas. 

• Implementación del sistema y puesta en marcha. En este punto en el que se 

dispone de todos los elementos del sistema y se tiene la certeza de su correcto 

funcionamiento por separado, se procede al montaje del sistema y a su puesta 

en marcha para probar que todo el conjunto de componentes opera como es 

debido. 

• Calibración del sistema. Después de la puesta en marcha del sistema de 

medida se procede a validar el correcto funcionamiento de éste, para ello se 

realiza la calibración del sistema, que es esencial para realizar los ajustes 

necesarios del software antes de proceder a las medidas experimentales. 

• Medidas con modelos biológicos y extracción de resultados. En esta fase se 

realizan las medidas correspondientes para poner a prueba el sistema en un 

entorno de laboratorio que simula un escenario real. Para ello, se utilizan 

distintos modelos biológicos situados en la misma posición o en otra para que 

el sistema sea capaz tanto de detectarlos como de ubicarlos. Después de 

realizar las medidas correspondientes se evalúan los resultados obtenidos, se 

extraen las conclusiones oportunas y, si fuera necesario, se realiza un reajuste 

de los algoritmos de procesado, un reajuste del sistema o se vuelven a realizar 

las medidas. 

• Redacción de un informe detallado del trabajo realizado. Una vez que se 

ha terminado el proceso de medida y se ha validado correctamente los 
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resultados obtenidos, se procede a la redacción de un documento académico 

interno para dejar reflejado el trabajo realizado paso por paso por si hay que 

replicar alguna de las partes realizadas, ya sean del proceso de montaje de cada 

parte del sistema, de las medidas realizadas o de alguna otra. 

• Divulgación y transferencia de los resultados. Como objetivo final de toda 

la investigación que se ha realizado, se redacta un trabajo científico de alto 

impacto para compartir con la comunidad científica los resultados obtenidos. 

Para ello, se publica dicho trabajo en una revista de investigación o en un 

congreso de ámbito nacional o internacional. 

 

 

1.5. ORGANIZACIÓN DE LA TESIS DOCTORAL 

 

La memoria de la Tesis Doctoral, presentada por la modalidad de compendio de 

publicaciones, se compone de seis capítulos y un anexo. La Tesis se puede estructurar en 

tres bloques, los cuales corresponden a un sistema de imagen médica distinto en función 

de la aplicación propuesta. Los capítulos dedicados a cada uno de los sistemas presentan 

la misma estructura, que está compuesta por una introducción a la problemática que da 

lugar al desarrollo de los sistemas para cada una de las aplicaciones, el diseño del 

elemento radiante, la presentación del sistema y las pruebas de concepto 

correspondientes. El contenido y la estructura de la Tesis se detalla en los siguientes 

párrafos. 

En el Capítulo 1 se ha realizado una introducción del documento para situar el 

contexto de la Tesis de forma resumida. Además, se expone la motivación detrás del 

trabajo realizado y los objetivos que deben cumplirse para poder abordar cada una de las 

partes de la investigación. Por último, se han mostrado los materiales necesarios para el 

desarrollo de la Tesis, así como la metodología seguida para conseguir completar todos 

los objetivos previstos y con el fin de mostrar los pasos a seguir si se necesita replicar la 

investigación llevada a cabo. 

En el Capítulo 2 se presenta el marco teórico de la imagen médica, enfocándose 

en los sistemas de imagen médica por microondas y algunos conceptos generales que 
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sirven para los posteriores capítulos. Para ello, primero se muestra una breve introducción 

a las microondas y a los conceptos del electromagnetismo computacional necesario para 

realizar las simulaciones de la Tesis. A continuación, se presenta una revisión de la imagen 

médica centrándose en los sistemas por microondas, donde se ha hecho hincapié en los 

conceptos en los que están basados los sistemas que se presentan en los siguientes 

capítulos, en concreto en los sistemas de imagen medica por microondas basados en radar. 

Como el elemento principal de estos sistemas son las antenas, las cuales tienen que 

presentar un tamaño pequeño y un gran ancho de banda, se ha presentado una descripción 

de los elementos que más influyen en el diseño de las mismas. También se muestra una 

descripción breve de las propiedades dieléctricas, ya que es necesario para saber qué 

características presentan los materiales que se utilizan, tanto en los modelos biológicos 

que se usan en las pruebas de concepto de los sistemas, como en el diseño de las antenas. 

En el Capítulo 3 se muestra el primer sistema de imagen médica por microondas 

no invasivo para la detección del efecto del brain-shift o desplazamiento cerebral. En este 

capítulo se detalla el diseño, optimización y medida de la antena de banda ancha propuesta 

en el dominio de la frecuencia y el tiempo. Además, se explica el funcionamiento del 

sistema especificando cada una de las partes que componen el hardware, el software y el 

procesado correspondiente. El sistema, de forma automática, obtiene las medidas y, los 

datos recopilados, se procesan para determinar si se ha producido o no un desplazamiento. 

También se muestra la puesta en marcha del sistema con la realización de una calibración 

dividida en dos partes, que permite no solo ajustar por software las distancias entre el 

cerebro y las antenas, sino también obtener los errores cometidos en las medidas. Por 

último, para comprobar el funcionamiento del sistema, se realizan unas pruebas de 

concepto con distintos modelos de cerebro. 

En el Capítulo 4 se presenta el segundo sistema de medida no invasivo de imagen 

médica por microondas para la detección de aneurismas de aorta abdominal. Al igual que 

en el capítulo 3, en este también se detalla el diseño, optimización y medida en el dominio 

de la frecuencia y el tiempo de la nueva antena de banda ancha utilizada en dicho sistema. 

Aunque la base para el desarrollo de este sistema es el mismo que el del capítulo anterior, 

se ha tenido que realizar modificaciones para adaptarlo a las necesidades requeridas, por 

lo que en este capítulo también se detallan las partes que componen el sistema, tanto 

hardware como software. En el caso del procesado, se han utilizado los fundamentos del 

otro sistema y se han añadido unos algoritmos de generación de imagen modificados para 
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las medidas en un plano, que permiten una detección tanto de la aorta como de la 

aneurisma. A continuación, se ha mostrado la puesta en marcha del sistema y el 

correspondiente proceso de calibración mediante dos experimentos que permiten hacer 

los ajustes necesarios. Finalmente, con un modelo sintético de aorta y aneurisma se han 

realizado unas pruebas de concepto para comprobar la funcionalidad del sistema frente a 

distintitos supuestos prácticos. 

En el Capítulo 5 se muestra el tercer sistema de imagen médica por microondas 

para la detección de fugas anastomóticas de forma no invasiva, cuyo objetivo final es 

ofrecer una métrica de la calidad de la anastomosis realizada. Este sistema está compuesto 

de dos aplicadores, y cada uno de ellos cuenta con cuatro antenas independientes. El 

diseño se ha realizado en dos partes, donde primero se ha presentado la estructura de las 

antenas y posteriormente el del aplicador. Para el diseño de la antena, se ha hecho un 

estudio de distintos tipos de materiales que se sitúan pegados a la misma y que permiten 

que la radiación sea más directiva hacia el espacio de medida. A continuación, se ha 

presentado el diseño, optimización y medida en el dominio de la frecuencia y el tiempo 

de la antena embebida. Posteriormente se ha realizado el diseño, optimización y medida 

del aplicador, donde se han unido cuatro antenas embebidas y se ha estudiado tanto su 

disposición en el aplicador, como la inclusión de material alrededor de las antenas para 

concentrar la radiación en cada una de ellas y hacia el objeto bajo estudio. Por último, se 

ha desarrollado un modelo digital del sistema compuesto por dos aplicadores enfrentados 

y entre medias se han situado dos intestinos. Las pruebas para comprobar el 

funcionamiento del sistema han consistido en replicar en simulación el proceso de 

anastomosis y de una fuga anastomótica. 

En el Capítulo 6 se resumen las principales tareas que se han realizado en la Tesis 

Doctoral y se exponen las conclusiones obtenidas. Además, se presentan las líneas futuras 

de investigación en las que se seguirá trabajando tras los resultados obtenidos, con el fin 

de mejorar los problemas encontrados y con el objetivo de mejorar los sistemas. 

Finalmente, en el Anexo se incluyen las principales contribuciones, es decir, los 

artículos que sustentan esta Tesis Doctoral. 
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CAPÍTULO 2 

MARCO TEÓRICO 

 

 

Este capítulo presenta los conceptos teóricos básicos que son necesarios para la 

realización de cualquier sistema de imagen médica basado en microondas, así como los 

conceptos generales de algunas partes que son importantes para el desarrollo de este 

trabajo. La estructura de este capítulo está organizada de la siguiente manera: en la 

sección 2.1 se realiza una pequeña introducción a las microondas, ya que es la base de la 

tecnología utilizada en esta Tesis Doctoral; en la sección 2.2 se presenta la descripción 

del electromagnetismo computacional, que se utiliza para el diseño de las antenas y los 

sistemas; en la sección 2.3 se muestra un resumen de los sistemas de imagen médica por 

microondas, centrándose en la sección 2.4 en los principios básicos del radar, puesto que 

los sistemas que se desarrollan a lo largo de la Tesis son sistemas de imagen médica por 

microondas basados en esta tecnología, por lo que es importante saber el funcionamiento 

de los mismos; en la sección 2.5 se presenta una descripción de las antenas de banda 

ancha, que son los elementos más importantes de los sistemas, encargados de transmitir 

y recibir las señales; a continuación, en la sección 2.6 se muestra una descripción de las 

propiedades dieléctricas de los materiales, que pueden cambiar significativamente con la 

frecuencia; en la sección 2.7 se hace una pequeña introducción a los modelos biológicos 

que se utilizan en las pruebas de laboratorio; y, finalmente, en la sección 2.8, se muestra 

una breve introducción a la fabricación aditiva que se utiliza para desarrollar los modelos 

biológicos, algunos componentes de los sistemas y la última antena desarrollada en esta 

Tesis Doctoral. 
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2.1. INTRODUCCIÓN A LAS MICROONDAS 

 

La denominación de microondas estuvo durante mucho tiempo dedicada a 

especialistas en radar, telecomunicaciones y electromagnetismo, pero con la llegada de 

los hornos microondas este término se empezó asociar también a la cocina, y ser 

ampliamente utilizado por la población en general. Es por ello, que en muchas ocasiones 

en ámbitos científicos se utilizan los términos radiofrecuencia (RF) y ondas milimétricas, 

ya que es más amplio y genérico. Además, últimamente el término radio se está 

sustituyendo por inalámbrico, que es una expresión adoptada y creada por Marconi. En 

1932 Nello Carrara introdujo por primera vez en la literatura las microondas para 

denominar a las ondas electromagnéticas (EM) que presentaban una longitud de onda 

inferior a 30 cm, o lo que es lo mismo, las que presentaban, en el espectro EM, una 

frecuencia superior a 1 GHz [2.1]. La radiación tanto de microondas como de RF forma 

parte del espectro EM y cubren el rango de frecuencias que va de 100 MHz a 1 THz. El 

término de RF se refiere al rango de frecuencias que llega hasta los 300 MHz y el término 

microondas es utilizado para denominar las frecuencias comprendidas entre los 300 MHz 

y los 300 GHz, correspondiendo con una longitud de onda (𝜆 =  𝑐 𝑓⁄ ) de 1 m y 1 mm 

respectivamente [2.1], [2.2] (figura 2.1). 

 

Figura 2.1. Espectro electromagnético [2.3]. 

En comparación con la radiación ultravioleta (UV) y los rayos X, que provocan 

ionización, los campos de RF se caracterizan por ser no ionizantes, es decir, que para RF 

en un solo cuanto (quantum) de energía, no hay suficiente energía para ionizar un átomo 
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o molécula. La energía de las ondas EM se cuantifica en cuantos de energía que se pueden 

expresar tanto en julios (J) como en electronvoltios (eV), donde 1 eV ≈ 1.6 x 10-19 J [2.4]. 

A modo de ejemplo en la Tabla 2.1 se muestran los cuantos de energía para algunas 

frecuencias del espectro EM. En dicha tabla se puede observar que la radiación de RF 

tiene energía cuántica muy pequeña, inferior al potencial de ionización de cualquier 

sustancia conocida [2.4]. Habitualmente, la radiación no ionizante alude a las ondas EM 

que se encuentren por debajo de las frecuencias de la radiación UV. Aun así, se debe tener 

en cuenta que, la radiación EM no ionizante puede tener otros efectos sobre los cuerpos 

biológicos que necesitan energías que están por debajo del nivel de los potenciales 

ionizantes, como puede ser el calentamiento de tejidos [2.4]. Con todo, el rango de 

frecuencias de microondas cubierto en los sistemas desarrollados en este trabajo es no 

ionizante, por eso, las señales y aplicaciones que utilizan las microondas son seguras 

desde este punto de vista. 

Tabla 2.1. Comparación de las características cuánticas de distintos tipos de radiación [2.4]. 

Tipo de radiación o 

Aplicación 

Frecuencia (Hz) 

 

Longitud de onda 

(m) 

Energía de 1 cuanto 

de radiación (eV) 

TV UHF 7 x 108 0.43 2.88 x 10-6 

Radar de microondas 1010 3 x 10-2 4.12 x 10-5 

Ondas milimétricas 3 x 1011 1 x 10-3 1.24 x 10-3 

Luz visible 6 x 1014 5 x 10-7 2.47 

UV ionizante 1016 3 x 10-8 41.2 

Rayos X suaves 1018 3 x 10-10 4120 

Rayos X penetrantes 1020 3 x 10-12 4.12 x 105 

 

 

2.2. DESCRIPCIÓN DEL ELECTROMAGNETISMO COMPUTACIONAL 

 

El electromagnetismo es el estudio de los campos eléctricos y magnéticos y su 

interacción, siendo las ecuaciones de Maxwell el núcleo de la ingeniería electromagnética 

moderna. La solución de las ecuaciones de Maxwell es compleja, por lo que se deben 

utilizar aproximaciones para los problemas reales. La aproximación numérica de las 
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ecuaciones de Maxwell se conoce como electromagnetismo computacional (CEM). Los 

métodos CEM de onda completa se aproximan numéricamente a las ecuaciones de 

Maxwell, sin tener que realizar unas aproximaciones físicas iniciales. De todas las 

técnicas de onda completa, las más utilizadas suelen ser el método del dominio del tiempo 

de diferencias finitas (FDTD), el método de los momentos (MoM) y el método de los 

elementos finitos (FEM) [2.5]. Estas técnicas suelen clasificarse en ecuaciones integrales 

o diferenciales y según el dominio en el que trabajen, donde se puede diferenciar entre el 

método en el dominio del tiempo, el cual utiliza una formulación temporal del problema 

electromagnético, o el método en el dominio de la frecuencia, que utiliza una formulación 

en régimen permanente senoidal [2.5], [2.6]. Respecto al método MoM, éste resuelve la 

ecuación integral de potencia mixta realizando una discretización del problema a simular. 

El método FEM realiza una discretización espacial del problema en elementos 

poligonales en dos o tres dimensiones, realiza un mallado del problema, y aplica las 

fórmulas necesarias para obtener una aproximación a la solución de las ecuaciones 

diferenciales con condiciones de contorno que definen los campos electromagnéticos, 

obteniendo las características del objeto a simular en el dominio de la frecuencia. Por 

último, el método FDTD resuelve las ecuaciones de Maxwell en el dominio del tiempo 

realizando una discretización temporal de las mismas, de forma que se obtienen 

ecuaciones en diferencias finitas [2.7].  

Hay que tener en cuenta que al utilizar los métodos CEM, se reemplaza un 

problema de campo real por uno aproximado, por lo que las soluciones obtenidas con los 

simuladores se parecerán a las medidas, pero no tienen por qué ser iguales. Algunos 

ejemplos de posibles problemas que se pueden encontrar son las limitaciones del modelo 

matemático, problemas en las tolerancias que pueden no ser importantes o que pueden 

afectar directamente en el rendimiento del dispositivo, o incluso diferencias entre los 

tamaños de los dispositivos simulados y fabricados. Para poder verificar y validar los 

resultados obtenidos, es decir, garantizar que el simulador haya implementado 

correctamente todas las fórmulas y poder comprobar que dichas formulas implementadas 

en el software den resultados que concuerden con la realidad, existen varios métodos de 

uso generalizado que pueden ayudar a solucionar los posibles problemas surgidos al 

utilizar los simuladores. Entre ellos se puede encontrar la comparación de los resultados 

con: soluciones calculadas analíticamente, soluciones aproximadas, las medidas y otros 

códigos CEM, es decir, otros simuladores [2.5]. 
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Una decisión importante en el diseño de las antenas y los sistemas de imagen 

médica es el simulador y, por ende, el método matemático de resolución de los campos 

electromagnéticos. Tal y como se ha expuesto en el capítulo anterior, los simuladores 

electromagnéticos que se utilizan en esta Tesis Doctoral son ADS, EMPro y HFSS. Estos 

simuladores ofrecen unas características similares en cuanto al entorno de trabajo (es 

decir, la interfaz), y los resultados obtenidos en la simulación de las antenas o los sistemas 

completos. Las principales diferencias entre ellos están relacionadas con el 

funcionamiento del método matemático que implementan, debido a la programación de 

las aproximaciones de los métodos. Además, es importante tener en cuenta la carga 

computacional utilizada por el simulador, ya que ésta depende directamente de la 

precisión de los resultados [2.7]. Teniendo esto en cuenta, el método que mejor se adapta 

a las necesidades requeridas dadas las opciones que presentan los simuladores, y por 

consiguiente el que se ha utilizado en esta Tesis, es el método FEM. 

 

 

2.3. SISTEMAS DE IMAGEN MÉDICA POR MICROONDAS 

 

Las imágenes médicas son un proceso de representación visual tanto de la 

estructura como de la función de los distintos tejidos y órganos del cuerpo humano. Estas 

imágenes se obtienen para realizar un estudio detallado de la anatomía y la fisiología 

normal y anormal del cuerpo, ya que las técnicas de imágenes médicas permiten no solo 

mostrar las estructuras internas que hay debajo de la piel y los huesos, sino también 

diagnosticar anomalías y tratar enfermedades [2.8]. Las imágenes de microondas son una 

modalidad de imagen médica prometedora que puede ser una alternativa rentable a las ya 

existentes [2.9]. Los métodos tradicionales de obtención de imágenes que proporcionan 

información sobre los tejidos, como pueden ser los rayos X, la tomografía computarizada, 

la resonancia magnética o la ecografía de diagnóstico, entre otros, han ido evolucionado 

a lo largo del tiempo, mejorando sus prestaciones. Aun así, estos métodos presentan 

diversas limitaciones, como su complejidad, su alto coste, la baja sensibilidad a los 

cambios tisulares o la exposición a radiación dañina y agentes de contraste 

nefrotóxicos [2.10]. En la figura 2.2 se muestran diferentes modalidades de imagen 

médica y sus correspondientes imágenes [2.11]. 



Marco teórico 

 

62 

 

 

Figura 2.2. Modalidades habituales de imagen médica: rayos X, ultrasonido, resonancia 

magnética, tomografía por emisión de positrones, tomografía computarizada, tomografía por 

emisión de positrones-tomografía computarizada, fundoscopia [2.11]. 

La radiografía de rayos X utiliza campos EM a frecuencias muy altas o fotones 

con longitudes de onda de nanómetros para poder observar en el interior del cuerpo 

humano los objetos no uniformes. Para ello, se dirige un haz de rayos X hacia el objetivo 

y se absorbe una fracción de ellos, posteriormente los rayos X que consiguen atravesarlos 

se capturan con un detector, que puede ser una película sensible a los rayos X o un detector 

digital, proporcionando una representación 2D de aquellas estructuras que ha atravesado 

y que quedan superpuestas unas sobre otras [2.12]. La tomografía computarizada por 

rayos X, o tomografía axial computarizada, es un procedimiento que utiliza registros de 

rayos X procesados por un ordenador para producir imágenes tomográficas o 

segmentadas de áreas específicas del cuerpo. Esta técnica es utilizada con fines de 

diagnóstico y terapéutico. El procesado de la geometría digital es utilizado para generar 

una imagen 3D del interior del objeto a partir de una gran cantidad de imágenes de 

rayos X 2D tomadas alrededor de un solo eje de rotación. La tomografía computarizada 

elabora un archivo de datos manipulable que permite mostrar las distintas estructuras 

corporales en función de su capacidad para bloquear el haz de rayos X [2.12]. Los riesgos 
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de la tomografía computarizada son pequeños, pero el riesgo de cáncer debido a las ondas 

ionizantes utilizadas en la tomografía computarizada se encuentra en aumento [2.8]. 

La resonancia magnética es una técnica de imágenes médicas utilizada en 

radiología para visualizar en detalle las estructuras internas del cuerpo de forma no 

invasiva. Para ello utiliza la propiedad de la resonancia magnética nuclear con el fin de 

obtener imágenes de los núcleos de los átomos dentro del cuerpo. En un escáner de 

resonancia magnética se utilizan campos magnéticos, campos eléctricos y ondas de radio 

para producir imágenes de los órganos y la estructura del cuerpo. Además, proporciona 

un buen contraste entre los diferentes tejidos blandos del cuerpo, siendo útil para obtener 

imágenes del cerebro, los músculos, el corazón y los tumores en comparación con otras 

técnicas de imágenes médicas como la tomografía computarizada o los rayos X. 

Asimismo, la resonancia magnética no utiliza radiación ionizante a diferencia de las 

tomografías computarizadas o las radiografías tradicionales [2.8], [2.12]. 

La tecnología de imágenes por ultrasonido utiliza una onda de presión sonora 

cíclica con una frecuencia mayor que el límite superior del rango auditivo humano. Los 

dispositivos de ultrasonido para aplicaciones médicas suelen abarcar el rango de 

frecuencias de 2 a 18 MHz. La ecografía médica es una técnica de diagnóstico por 

imágenes médicas basada en ultrasonido que se utiliza para visualizar las estructuras 

internas del cuerpo y para capturar imágenes tomográficas en tiempo real. Esta tecnología 

es relativamente económica y portátil en comparación con otras técnicas como la 

resonancia magnética o la tomografía computarizada. La ecografía realizada 

correctamente no presenta riesgos conocidos para el paciente, además no utiliza radiación 

ionizante y los niveles de potencia utilizados para las imágenes son demasiado bajos como 

para causar efectos adversos de calentamiento o presión en el tejido. Aunque existen 

muchas aplicaciones útiles de la ecografía en el campo médico, ésta también presenta 

algunos efectos secundarios como el efecto de cambio hormonal, la rotura de cromosomas 

con muy baja frecuencia, los efectos químicos y otros problemas de salud [2.8], [2.12]. 

Analizando las técnicas tradicionales expuestas anteriormente, se puede observar 

que los rayos X y la tomografía computarizada utilizan radiación ionizante para penetrar 

en el cuerpo. De la radiación utilizada, una parte de la energía es absorbida por el tejido 

y la otra parte atraviesa al paciente hasta la placa de imágenes. Esta radiación ionizante 

puede dañar las estructuras celulares y el ADN (ácido desoxirribonucleico), de hecho, una 

sola tomografía computarizada lumbar de 2 minutos de duración puede tener tanta 
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radiación como 500 días de exposición a la radiación natural. Además, la resonancia 

magnética también es peligrosa para las personas con implantes médicos, como 

marcapasos, y pueden ser difíciles para pacientes con claustrofobia o alguna discapacidad 

mental [2.13]. Otro aspecto a destacar son los costes. El coste de la atención médica y los 

procedimientos de imágenes médicas utilizados en la exploración de los pacientes no son 

baratos. El precio de un examen básico de radiografía es más barato que el uso de 

resonancias magnéticas o tomografías computarizadas, pero hay que tener en cuenta el 

coste que supone el mantenimiento de los equipos, la capacitación de tecnólogos y el 

sueldo de los médicos dedicados a la interpretación de los resultados. En un esfuerzo por 

encontrar métodos de obtención de imágenes más seguros y menos costosos, las imágenes 

por microondas tienen el potencial de superar algunas de estas limitaciones y, por ello, se 

están convirtiendo rápidamente en un área de interés y de estudio [2.10], [2.13]. 

Las imágenes por microondas son técnicas no invasivas y no destructivas que 

están destinadas a detectar materiales u objetivos, con el fin de obtener sus propiedades 

físicas y/o la información sobre las condiciones de las estructuras bajo estudio [2.14]. 

Aunque los sistemas de imagen médica por microondas son una técnica emergente en la 

que todavía es muy difícil obtener reconstrucciones dieléctricas precisas y efectivas, en 

los últimos años están tomando un gran interés. Actualmente la comunidad médica busca 

nuevas herramientas de diagnóstico con alta sensibilidad y especificidad, por ello cada 

vez más se proponen nuevos enfoques y sistemas, como los basados en 

microondas [2.14], [2.15]. Esta tecnología se basa en sistemas de medida de corto 

alcance, que son capaces de recoger el campo EM resultante de la interacción entre las 

ondas a frecuencias de microondas y los materiales u objetivos a evaluar [2.14]. 

En la literatura, se han explorado tres métodos de sistemas de imagen médica por 

microondas que pueden clasificarse como métodos pasivos, híbridos y activos. El método 

pasivo utiliza un dispositivo de radiometría para medir las diferencias de temperatura 

entre los tejidos sanos y malignos. Los tejidos malignos presentan una temperatura más 

alta en comparación con los tejidos normales circundantes. El método híbrido, 

denominado método termoacústico, utiliza sensores de microondas y transductores 

ultrasónicos para detectar la presencia de un tejido maligno. En este caso se iluminan los 

tejidos mediante ondas EM a la frecuencia de microondas, que serán absorbidas por el 

tejido. Los tejidos malignos van a absorber más energía que los tejidos normales e 

irradiarán ondas acústicas más fuertes debido a la mayor conductividad eléctrica que 
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presentan con respecto a la de los tejidos normales circundantes. A continuación, un 

transductor de ultrasonido mide las señales acústicas reflejadas y las procesa para 

construir una imagen. El método activo utiliza señales de microondas para iluminar los 

tejidos y la variación de las propiedades dieléctricas entre los tejidos normales y malignos 

se mide dentro de un rango de frecuencia de microondas específico. Con ello, se estima 

las señales retrodispersadas de los tejidos para construir una imagen que indica la 

presencia de un tejido maligno en función de las señales reflejadas, que son más fuertes 

con respecto a las de los tejidos sanos [2.16]. 

Las técnicas para obtener imágenes por microondas utilizando métodos activos se 

pueden dividir en dos grupos principales: la tomografía por microondas y las imágenes 

basadas en radar. La tomografía por microondas aplica señales de microondas que 

“iluminan” el tejido bajo estudio, y proporciona la información cuantitativa de las 

propiedades dieléctricas de dicho tejido con el fin de poder identificar tejidos malignos. 

Para ello se genera un mapa de permitividad y conductividad mediante la inversión de 

esas señales. Este método generalmente se realiza con algoritmos iterativos de 

reconstrucción de imágenes y puede representarse mediante un problema inverso no 

lineal que lleva mucho tiempo, debido a que el proceso de cálculo es complicado, por lo 

que se requieren importantes recursos computacionales para obtener una solución. Si se 

plantean mal estos enfoques de dispersión inversa, los resultados pueden carecer de 

unicidad, por lo que requieren una regularización para lograr la convergencia hacia una 

solución significativa. Las imágenes del tejido bajo estudio se pueden construir a partir 

del archivo de datos de microondas utilizando algoritmos de dispersión inversa, que 

estiman los parámetros constitutivos de los tejidos mediante el análisis de las señales de 

microondas absorbidas y reflejadas. Los pasos que deben seguirse, para reconstruir una 

imagen con el método de tomografía por microondas, incluyen la recopilación de los 

datos con este método, el análisis de los datos y, finalmente, la visualización de las 

imágenes [2.16], [2.17]. Algunos ejemplos de sistemas de imagen médica que utilizan el 

método de tomografía por microondas se pueden encontrar en [2.18], [2.19], [2.20] 

y [2.21]. Estos sistemas se muestran en la figura 2.3. 
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(a)  (b)  

(c)  (d)  

Figura 2.3. Ejemplos de sistemas de tomografía por microondas: (a) Sistema para la detección 

de cáncer de mama [2.18]; (b) Sistema para la detección de accidentes cerebrovasculares [2.19]; 

(c) Sistema para la detección y clasificación de accidentes cerebrovasculares [2.20]; (d) Sistema 

para la obtención de imágenes rápidas de cáncer de mama [2.21]. 

Con respecto a las técnicas basadas en radar, éstas utilizan una fuente de 

microondas externa para iluminar el objeto de interés con señales de gran ancho de banda, 

y las señales reflejadas en dicho objeto se utilizan para detectar las diferencias en las 

propiedades dieléctricas entre los tejidos normales y malignos, permitiendo identificar la 

presencia y ubicación de los posibles tejidos malignos [2.9], [2.16]. El método basado en 

radar, al utilizar señales de gran ancho de banda, permite satisfacer el requisito de 

resolución manteniendo una penetración adecuada de la señal a medida que la 

conductividad del tejido aumenta con la frecuencia. El rango de frecuencia óptimo para 

este tipo de sistemas se sitúa entre 1 y 10 GHz. Al irradiar con la antena transmisora 

ráfagas de energía de microondas de corta duración hacia el objeto bajo estudio, toda 

discontinuidad dieléctrica que encuentre la onda en el camino se reflejará. Dichas señales 

reflejadas serán captadas por la antena receptora que estimará la existencia, ubicación y 

características de la estructura que está causando la discontinuidad dieléctrica [2.9]. Este 

método es más cómodo y seguro en comparación con la tomografía por 

microondas [2.17]. Las técnicas de imagen médica basadas en radar implican métodos y 
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algoritmos de formación de haces de imagen médica basados en radar. Estos métodos se 

pueden clasificar en cinco enfoques: microondas confocal, radar adaptativo de detección 

de tejidos, imagen médica vía espacio-tiempo, adaptativo multiestático y datos 

adaptativos en el dominio del tiempo. Los algoritmos de formación de haces se pueden 

agrupar en varios tipos, como pueden ser los algoritmos de retardo y suma, algoritmos de 

inversión de tiempo, algoritmos de eliminación de artefactos, algoritmos de tiempo de 

llegada, algoritmo de dispersión inversa, algoritmo de retardo, filtrado y suma, algoritmo 

de retardo y suma mejorado o algoritmo de retardo, multiplicación y suma, entre 

otros [2.16]. Algunos ejemplos de sistemas de imagen médica basados en radar se pueden 

encontrar en [2.22], [2.23], [2.24] y [2.25]. Dichos sistemas se muestran en la figura 2.4. 

(a)  (b)  

(c)  (d)  

Figura 2.4. Ejemplos de sistemas de imagen médica por microondas basados en radar: 

(a) Sistema para la obtención de imágenes de la mama [2.22]; (b) Sistema para la detección de 

cáncer de mama [2.23]; (c) Sistema de obtención de imágenes dinámicas 

cardiovasculares [2.24]; (d) Sistema para la detección de cáncer de mama [2.25]. 

Los sistemas de imágenes de microondas basados en radar están compuestos por 

sensores de RF, que permiten transmitir señales de microondas hacia el objeto bajo 

estudio y medir las señales de reflexión retrodispersadas del objeto, que juega un papel 

importante en el sistema. La resolución de la imagen se puede mejorar aplicando 

frecuencias más altas, desarrollando un sensor de alta sensibilidad y aumentando la 
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cantidad de sensores del sistema. Hay varios tipos de sensores de RF para aplicaciones 

biomédicas que pueden dividirse en dos grupos: los sensores de microondas para la 

implementación de sistemas de imágenes por microondas y los biosensores de 

microondas para la detección de biomarcadores como el cáncer. Con respecto a los 

sensores de microondas, se han desarrollado una gran variedad de antenas planas de 

microondas monopolo impresas y de banda ancha, donde la antena microstrip es uno de 

los tipos más populares de sensores desarrollados. Por otro lado, los biosensores de RF 

ofrecen un nuevo enfoque prometedor para el diagnóstico rápido, seguro, preciso y sin 

etiquetas de biomarcadores como biomoléculas y células cancerosas. Los biosensores de 

RF se pueden clasificar en biosensores de campo cercano y de campo lejano. Comprando 

los sensores y los biosensores de RF, el biosensor ofrece una opción de bajo coste, 

desechable y de alta sensibilidad para sistemas de diagnóstico de biomoléculas [2.17]. 

Con respecto a las imágenes de microondas basadas en radar, éstas se pueden obtener 

mediante dos enfoques como son el análisis en el dominio de la frecuencia y en el dominio 

del tiempo. El análisis en el dominio de la frecuencia requiere equipos como un 

Analizador Vectorial de Redes (VNA) que suele ser costoso. Por el contrario, los sistemas 

de medida en el dominio del tiempo tienen la ventaja de ser rentables, debido a que 

utilizan un osciloscopio y requieren menos tiempo de escaneo [2.26], [2.27]. En los 

sistemas de medida en el dominio de la frecuencia se miden los parámetros S en varias 

frecuencias discretas y luego se utilizan para sintetizar señales en el dominio del tiempo. 

En los sistemas de medida en el dominio del tiempo, el osciloscopio utiliza una técnica 

de muestreo de tiempo equivalente que construye una señal con gran ancho de banda 

basada en medidas durante varios ciclos de onda repetitivos. Comparando los sistemas en 

el dominio de la frecuencia y el tiempo, los del tiempo tienen la ventaja de una rápida 

adquisición de datos de las señales de banda ancha, pero tienen relaciones señal-ruido 

más bajas, lo que puede producir distorsión en las imágenes [2.27]. 

La calidad de la imagen obtenida con los sistemas de imagen médica puede 

determinar la precisión de la prueba e influir en la decisión de diagnóstico de los médicos. 

Las mejoras tanto en las técnicas como en la instrumentación de las imágenes han podido 

mejorar el diagnóstico y el tratamiento temprano, aunque es necesario un método 

cuantitativo que permita evaluar los avances tecnológicos. Las evaluaciones cuantitativas 

de la calidad de las imágenes de diagnóstico generalmente se obtienen en términos de 

resolución espacial, relación señal-ruido y relación contraste-ruido. Hay ciertos 
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parámetros operativos y de diseño que afectan a la calidad de las imágenes reconstruidas, 

como puede ser la frecuencia operativa y el número de antenas del sistema. Se han 

realizado estudios para determinar cómo los diferentes parámetros de diseño y 

funcionamiento afectan la calidad de la imagen reconstruida, considerándose que una vez 

que se resuelvan estos desafíos, los sistemas de imagen por microondas se convertirían 

en un gran competidor dentro de los dispositivos de imagen médica [2.9]. 

Las imágenes médicas por microondas se utilizan en diferentes aplicaciones, 

como por ejemplo para detectar tumores en los casos de cáncer, donde gracias al contraste 

existente en las propiedades dieléctricas de los materiales se puede distinguir entre el 

tejido sano y el tejido tumoral. Hay que tener en cuenta que a medida que aumenta la 

frecuencia, la resolución de la imagen también lo hace, así como la absorción del tejido. 

Por tanto, la obtención de una imagen clara se complica, ya que es necesario un límite 

frecuencial lo más alto posible, en la banda de funcionamiento de las antenas, para que la 

penetración de las señales en el tejido sea aceptable. Por ello, las señales de banda ancha 

son las más apropiadas. A modo de ejemplo, si se transmite una señal y se recibe con otra 

antena que está situada en el lado posterior de un objeto, la pérdida de penetración del 

tejido adiposo sano es inferior a 4 dB/cm con una señal de microondas centrada en la 

frecuencia de 6 GHz [2.26]. Las frecuencias que se encuentran en el rango de 100 MHz 

hasta 1 GHz son utilizadas para las comunicaciones con implantes médicos, debido a que 

la profundidad de penetración a la frecuencia de 100 MHz es considerable. Cuando la 

frecuencia aumenta, se reduce la profundidad de penetración, obteniendo por ejemplo una 

profundidad de 113 mm y 21 mm para grasa y músculo respectivamente, a una frecuencia 

de 2.45 GHz. Por tanto, como la penetración a esas frecuencias es pequeña, la 

propagación se quedará en torno a la superficie del cuerpo [2.28]. 

 

 

2.3.1. VENTAJAS E INCONVENIENTES 

 

Las ventajas de un sistema de imagen médica por microondas sobre los métodos 

de imágenes tradicionales son notables. Los sistemas por microondas utilizan radiación 

EM no ionizante y de baja potencia, por lo que no suponen un riesgo para la salud de los 

pacientes [2.9], además de ofrecer una forma no invasiva para el diagnóstico de 
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afecciones tisulares funcionales y patológicas [2.29]. Como requieren de menor energía 

para funcionar, el coste del sistema es menor en comparación con otras técnicas que son 

más caras, como por ejemplo la resonancia magnética, que requiere de helio líquido para 

sobreenfriar el imán, o la tomografía computarizada, cuya calibración de los elementos 

de detección de imágenes es cotosa. Además, las ondas EM, que son necesarias en los 

sistemas de microondas para reconstruir una imagen, tienen no solo una frecuencia mucho 

más baja, sino también una menor capacidad para dañar las células y el ADN, por lo que 

no causa daños celulares en el área de interés, es decir, que son no ionizantes. En 

comparación con las imágenes radiográficas convencionales, el rango de frecuencia de 

las microondas es de 300 MHz a 300 GHz, siendo mucho menor que el rango de 

frecuencia de los rayos X que va de 30 PHz a 30 EHz. Como las microondas presentan 

una frecuencia más baja, la mayoría de las ondas se reflejan en los tejidos, en lugar de 

penetrar completamente a través del objetivo, además de no tener suficiente energía para 

ionizar moléculas y provocar daños en el ADN [2.13].  

Otra ventaja importante de estos sistemas es que no necesitan de una adecuación 

específica de la sala donde se utilizan, como sí ocurre en los sistemas basados en 

tomografía computarizada y resonancia magnética. Esta ventaja abre la posibilidad de la 

utilización de estos sistemas en entornos ambulatorios o en zonas aisladas y poco 

pobladas, por su facilidad de portabilidad, pudiendo utilizarse (como se plantea con los 

sistemas de detección de tumores mamarios) en campañas de cribado. El coste de estos 

sistemas es varios órdenes inferiores al coste de los sistemas de imagen médica 

tradicionales. Por último, otra de las ventajas de este tipo de sistemas es que son muy 

rápidos en realizar las medidas y obtener las imágenes, por lo que se pueden utilizar en 

aplicaciones casi en tiempo real [2.25]. 

Los sistemas de imagen médica por microondas también presentan algunas 

desventajas como la resolución de imagen o resolución espacial, que es inferior a la de 

los otros métodos convencionales [2.13]. Dicha resolución espacial, asociada con la 

precisión de la localización de los tejidos analizados es inferior a la de los sistemas de 

imagen médica actuales, por lo que se debe seguir investigando en estos sistemas para 

mejorar sus prestaciones. En todo caso, cabe destacar, que los sistemas de imagen médica 

por microondas no se conciben como un futuro sustituto de los sistemas de imagen médica 

tradicionales, sino más bien, como una tecnología que puede complementar a los actuales 
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sistemas, ampliando las posibilidades y espacios de utilización de cara a mejorar las 

prestaciones ofrecidas a los pacientes. 

Otra desventaja de los sistemas de microondas está relacionada con los posibles 

errores cometidos, es decir, en un sistema tan complejo, puede haber varias fuentes y 

causas de error que deben tenerse en cuenta para eliminar, o bien minimizar, su influencia 

y así obtener mejores resultados. Algunas posibles causas de error de los sistemas se 

presentan a continuación: 

• El error en el posicionamiento de las propias antenas. Se trata de un error 

pequeño y controlado, ya que depende del error del propio sistema de 

posicionamiento de las antenas, que influye poco en los resultados y que puede 

eliminarse al hacer el procesado posterior de los datos. 

• Error en las medidas por la precisión de posicionamiento del sistema. Esta 

precisión viene determinada por la resolución del sistema, que se obtiene como 

media longitud de onda en el medio en el que se transmiten las señales 

calculadas a la frecuencia más alta de funcionamiento del sistema. 

• Otra posible causa de error es debida a la diferencia entre la permitividad y 

espesor de los tejidos entre unos pacientes y otros. Este error podría afectar a 

la determinación de la distancia del objeto bajo estudio, ya que influye en la 

velocidad de la onda. En cualquier caso, este error no suele ser demasiado 

importante en términos relativos. 

• Error debido al efecto del propio sistema. Este error se consigue reducir al 

realizar dos medidas diferenciales (una en vacío y otra con el objeto bajo 

estudio). 

• Otra posible fuente de error podría ser que el paciente se moviera durante las 

medidas, ya que cambiaría la distancia relativa del objetivo a las antenas. En 

un caso general, este efecto se podría evitar si se elimina el movimiento 

relativo del objetivo respecto de las antenas, el cual se podría conseguir 

sujetando al paciente. También hay que considerar que el tiempo necesario 

para la medida de los sistemas es bajo, por lo que el posible movimiento que 

pueda haber en ese espacio de tiempo de medida puede ser pequeño, lo que 

hace que también se minimice esta posible causa de error. 

• Otra fuente de error a tener en cuenta puede venir dada por el ruido del sistema 

y la relación señal a ruido que se tenga en el mismo. Estos deben determinarse 
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para asegurar que la recepción de señales tenga suficiente calidad para cumplir 

satisfactoriamente los requisitos de las aplicaciones de imágenes médicas. 

• Respecto a las interferencias, se puede distinguir entre las generadas por el 

entorno del propio sistema y las generadas por otros sistemas electrónicos. Las 

generadas por el propio sistema se eliminan o minimizan con la medida del 

sistema en vacío. Las interferencias del resto de sistemas suelen ser de banda 

estrecha, por lo que su influencia en un sistema de banda muy ancha suele ser 

pequeño. 

 

 

2.3.2. DESAFÍOS Y DIRECCIONES FUTURAS DE INVESTIGACIÓN 

 

Todavía hay muchos desafíos para los sistemas de imagen médica por microondas 

que deben abordarse para mejorar esta técnica y alcanzar su máxima capacidad, algunos 

de los cuales se presentan a continuación [2.9], [2.29]. Un gran desafío que hay en los 

sistemas tomográficos y los de detección es el acoplamiento eficiente de la señal de 

microondas transmitida al tejido bajo estudio, que puede atribuirse a las grandes 

diferencias existentes entre las propiedades dieléctricas del tejido y el medio en el que 

están situadas las antenas. Como resultado, la señal que penetra en el tejido se debilita 

debido a las fuertes reflexiones en el límite entre éste y el medio, por lo que al obtener las 

imágenes correspondientes algunas señales de baja frecuencia se atenúan o se pierden por 

completo. Para minimizar los efectos del acoplamiento una posible solución es utilizar un 

líquido de acoplamiento entre los elementos radiantes y el objeto bajo estudio, o incluso 

utilizar una antena que esté diseñada específicamente para la aplicación deseada y que 

pueda situarse muy cerca del tejido bajo estudio. 

Las imágenes por microondas están basadas en la diferencia significativa en las 

propiedades eléctricas de los tejidos sanos y malignos. No obstante, si la diferencia entre 

ambos tejidos es pequeña, detectar cualquier tejido maligno mediante imágenes por 

microondas es mucho más complicado. Una solución a dicho problema es utilizar agentes 

de contraste que puedan mejorar la diferencia entre los tejidos, sobre todos los malignos. 

La detección de tejidos malignos en las imágenes por microondas se realiza midiendo las 

reflexiones en los tejidos bajo estudio, las cuales pueden incluir señales no deseadas que 
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requieren un procesado para eliminarlas. Existen numerosos algoritmos para obtener las 

imágenes. Cada uno de ellos presenta sus propias limitaciones, y su utilización depende 

de los recursos computacionales disponibles. El desarrollo de algoritmos de inversión 

computacionalmente eficiente y preciso es un campo en el que debe investigarse. Además, 

el uso de algoritmos de aprendizaje automático y aprendizaje profundo para crear 

sistemas inteligentes de apoyo a la toma de decisiones puede ayudar a los médicos a 

reconocer los tejidos malignos.  

Aumentar el número de antenas utilizadas en los sistemas para adquirir un 

conjunto de datos más grande puede ser una buena opción para obtener más resolución 

en las imágenes, pero hay que tener en cuenta las limitaciones físicas en el número de 

antenas que se pueden utilizar en los sistemas. Situar las antenas demasiado cerca puede 

suponer un problema debido al alto acoplamiento mutuo que puede haber entre ellas, ya 

que introduciría errores en el campo disperso medido. Para evitar este problema, los 

métodos más utilizados consisten en insertar una pieza de desacoplamiento entre las 

antenas radiantes, incluir el uso de cavidades, estructuras de tierra defectuosas, aislantes 

de metamateriales, resonadores de anillos divididos complementarios ranurados, 

estructuras de paredes defectuosas y el empleo de estructuras de banda prohibida 

electromagnética entre antenas. También hay que tener en cuenta el error que se puede 

introducir en la medida debido a las pérdidas en los cables, los cambios de fase o el 

desajuste en los conectores, efectos que habitualmente son corregidos con la calibración. 

Otro tema importante en las imágenes de microondas es elegir una frecuencia de imagen 

adecuada. Elegir el ancho de banda frecuencial adaptado a la aplicación es un 

compromiso entre la profundidad de penetración y la resolución. La profundidad de 

penetración disminuye con la frecuencia debido a la mayor atenuación en los tejidos a 

frecuencias altas, por el contrario, la resolución aumenta con la frecuencia. 

En un entorno clínico hay cantidades significativas de interferencia EM, por lo 

que utilizar un sistema de imágenes por microondas es una tarea complicada, debido no 

solo a la gran cantidad de interferencia EM sino también al ruido, ya que puede provocar 

errores en las medidas. El origen de las interferencias y el ruido que puede haber en un 

entorno clínico son causadas por las emisiones de RF de dispositivos inalámbricos, como 

los teléfonos móviles, la telemetría médica, los ordenadores o los equipos de radiología, 

entre otros. También pueden contribuir a las interferencias y el ruido los suministros de 

energía eléctrica y las conexiones a tierra, los campos magnéticos (estáticos y alternos) y 
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las sobretensiones (descargas estáticas o rayos). Por ello, es necesario que los sistemas de 

imagen médica sean robustos a esas interferencias EM, a la vez que sean 

electromagnéticamente compatibles con otros sistemas médicos. Otra área que ha 

despertado mucho interés es el desarrollo de dispositivos de imagen por microondas 

portátiles, ya que los beneficios de estos equipos, para la comodidad de los pacientes y la 

preparación médica, es alta, incluso permiten llevarlos a cualquier parte donde se 

necesiten. Uno de los desafíos no técnicos de los sistemas de imagen por microondas es 

la competencia que tienen con los sistemas de imágenes tradicionales, ya que éstos están 

muy establecidos. Aunque la imagen por microondas presenta grandes ventajas como bajo 

riesgo, movilidad, resolución temporal y rentabilidad, carece de resolución espacial en 

comparación con las técnicas tradicionales, algo que puede ser necesario para obtener una 

interpretación clara de las imágenes reconstruidas. 

 

 

2.4. PRINCIPIOS BÁSICOS DEL RADAR 

 

El término radar es un acrónimo de detección y alcance de radio (RAdio Detection 

And Ranging) [2.30]. Un radar es un sistema eléctrico que transmite ondas EM de RF 

hacia una región de interés, después de reflejarse dichas ondas EM en los objetos de esa 

región, los ecos reflejados son detectados por el sistema y permite obtener información 

sobre la presencia, posición y movimiento de los objetos [2.30], [2.31]. Los avances en 

el hardware y el software de los sistemas radar han permitido que éstos detecten, 

diferencien, clasifiquen, obtengan imágenes y rastreen el alcance, la altitud, la dirección 

o la velocidad de múltiples objetivos fijos o móviles simultáneamente [2.30]. 

El sistema radar transmite un pulso de RF y una pequeña parte de esa energía es 

reflejada por los objetos situados en la trayectoria del pulso transmitido. Como la 

velocidad de las ondas EM en el espacio libre es la misma que la velocidad de la luz, se 

puede calcular la distancia de los objetos a partir del tiempo transcurrido entre el momento 

en que se transmite y recibe el pulso. Además, si el sistema mide la frecuencia de la señal 

EM reflejada, se puede calcular la velocidad del objeto a partir del cambio de frecuencia 

existente entre la señal transmitida y recibida. El tamaño, la geometría y la composición 
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del objeto es información que se puede obtener de la potencia de la señal reflejada. Una 

ventaja importante de los sistemas radar de RF y microondas es que las ondas EM en este 

rango de frecuencia permiten detectar objetos que no son visibles [2.30]. 

 

Figura 2.5. Diagrama de bloques del principio básico del radar. 

En la figura 2.5 se muestra un diagrama de bloques de un sistema radar general, 

donde se observan los elementos principales que están involucrados en el proceso de 

transmisión de una señal radar, la propagación de dicha señal por el aire, la reflexión de 

la señal en el objetivo y, finalmente, la recepción de las señales reflejadas. Aunque los 

elementos de un sistema radar determinado varían, los subsistemas principales, que se 

pueden ver en los diagramas de bloques, deben incluir un transmisor, un receptor, una 

antena y una unidad de procesado de señales. El transmisor genera la onda EM y la 

amplifica a la potencia requerida. La antena es el subsistema que toma como entrada esa 

onda EM y la introduce en el medio de propagación. La señal transmitida se propaga a 

través del entorno hasta el objetivo y la onda EM induce corrientes en el objeto, que las 

vuelve a irradiar al medio. Estas señales contienen la información del objeto deseado, así 

como de otras superficies, como puede ser del suelo o de la atmósfera. Estas señales no 

intencionadas y no deseadas, pero legítimas, se denominan desorden. Parte de esta nueva 

señal que se ha visto alterada por su propagación en el medio, se irradia hacia la antena 

del receptor del radar, que recibe las ondas EM que se reflejan desde el objeto donde se 

encuentra la información de interés, así como la que no lo es, como el desorden. El 

receptor convierte la señal de la frecuencia de transmisión a una frecuencia intermedia o 

banda base, separa la señal tanto del ruido como de la interferencia y amplifica la señal 

lo suficiente para su digitalización y/o visualización. El procesado de señales se utiliza 
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Antena
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para rechazar el desorden y otros ruidos, discriminando al mismo tiempo la señal deseada 

de la interferencia y extrayendo información de la señal [2.30], [2.31]. Las interferencias 

en las señales recibidas se pueden encontrar de cuatro formas distintas: el ruido 

electrónico interno y externo, las ondas EM reflejadas de objetos que no son de interés 

(es decir, el desorden), las ondas EM externas no intencionadas creadas por otras fuentes 

artificiales (es decir, interferencia EM), y las interferencias intencionadas de un sistema 

de contramedidas electrónicas en forma de ruido u objetivos falsos [2.31].  

A primera vista se puede observar que un sistema radar es similar, al menos 

funcionalmente, a un sistema de comunicación, debido a que los sistemas radar hacen un 

uso extensivo de la teoría de comunicaciones, pero ambos sistemas no son iguales. En un 

sistema radar, la fuente de información (es decir, el objetivo) está ubicada dentro del 

canal, en lugar de en la entrada del transmisor como en el caso de un sistema de 

comunicación. La antena de un sistema radar contribuye de manera importante al 

rendimiento general y, en la mayoría de los casos, utilizan la misma antena para transmitir 

y recibir la señal. Además, la información que se busca en un sistema radar es 

simplemente la presencia de la señal reflejada por el objetivo. En el sistema radar el 

receptor está muy cerca del transmisor, pero en un sistema de comunicación los dos 

subsistemas suelen estar ubicados lejos uno del otro. La parte del procesado de señales de 

RF es similar en ambos sistemas, pero difiere significativamente una vez que se ha 

completado la demodulación [2.32]. 

Existen diferentes tipos de radares y la forma en la que se clasifican se basa en las 

características específicas del radar, como la misión del radar, el tipo de antena, la banda 

de frecuencia, las medidas específicas que debe realizar, las formas de onda que utiliza, 

el entorno físico en el que debe operar y las interferencias que se espera que 

encuentre [2.33]. La configuración física de las antenas transmisoras y receptoras 

clasifica a los radares en monoestáticos, biestáticos y multiestáticos, los cuales se 

muestran en la figura 2.6. Los radares que utilizan la misma antena para transmitir y 

recibir se denominan monoestáticos. En los radares biestáticos se utiliza una antena 

transmisora y otra antena receptora, que se encuentran en una ubicación distinta y donde 

la distancia de separación entre ellas es significativa. Por sí solo el uso de dos antenas no 

determina si un sistema es monoestático o biestático. Si las dos antenas están muy juntas 

o en la misma estructura o ubicación, entonces el sistema se considera monoestático o 

incluso puede denominarse pseudo-monoestático. Se considera que el sistema es 
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biestático sólo si hay suficiente separación entre las dos antenas, de modo que los ángulos 

o distancias hacia el objetivo son suficientemente diferentes. Por último, un radar 

multiestático debe tener al menos dos transmisores y un receptor, o al menos un 

transmisor y dos receptores, o múltiples transmisores y múltiples receptores. Las 

funciones de los elementos de los radares biestáticos/multiestáticos son las mismas que 

las de los radares monoestáticos, con la principal diferencia en la ausencia del 

diplexor [2.30], [2.31], [2.33]. 

(a)  

(b)  

Figura 2.6. Configuración básica del radar: (a) Monoestática; (b) Biestática. 

Los radares también se pueden clasificar por el tipo de forma de onda, que son 

dos, la onda continua (CW) y la pulsada. En los radares CW el transmisor se encuentra 

continuamente transmitiendo una señal, generalmente sin interrupción, y el receptor 

también se encuentra funcionando continuamente para recibir dicha señal. El transmisor 

de forma de onda pulsada emite una secuencia de pulsos de duración finita, que están 

separados por tiempos durante los cuales el transmisor se encuentra apagado para que el 

receptor se pueda encender y detectar las señales del objetivo. Los radares de CW suelen 

emplear la configuración biestática para efectuar el aislamiento del transmisor/receptor. 

El tiempo de transmisión de las ondas EM en los radares pulsados es muy corto y 

típicamente es de 0.1 a 10 µs, aunque a veces es incluso de unos pocos nanosegundos o 

tan largos como 1 milisegundo [2.31]. 
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El radar Doppler detecta todo movimiento en el campo de visión del radar 

mediante la detección de variaciones de fase en la señal recibida. Los radares utilizan la 

frecuencia Doppler para extraer la velocidad radial del objetivo y para distinguir entre 

objetivos u objetos en movimiento y estacionarios, como el desorden. El efecto Doppler 

es el cambio en la frecuencia central de una forma de onda incidente debido al 

movimiento del objetivo con respecto a la fuente de radiación. Este fenómeno fue 

descubierto por el físico alemán Christian Doppler y se aplica a todos los movimientos 

ondulatorios, incluidos el sonido, la luz y las ondas EM. Dependiendo de la dirección del 

movimiento del objetivo, el cambio de frecuencia puede ser positivo o negativo. Una 

forma de onda que incide sobre un objetivo tiene frentes de onda con la misma fase 

separados por la longitud de onda. Si la frecuencia de una onda procedente de una fuente 

se mantiene constante, y tanto la fuente como el objetivo permanecen estacionarios, dicha 

onda permanece a la misma frecuencia, ya que el objetivo recibe la misma cantidad de 

ondas por segundo que transmite la fuente. Si la fuente y el objetivo se acercan, el objetivo 

percibirá la onda a una frecuencia más alta (longitud de onda más pequeña) que aquella 

a la que se generó, debido a que el objetivo detecta más ondas por segundo. Por el 

contrario, si la fuente y el objetivo se alejan uno del otro, el objetivo percibirá una 

frecuencia más baja (longitud de onda más grande) porque detectará menos ondas por 

segundo. El desplazamiento de frecuencia Doppler es la diferencia entre la frecuencia de 

la onda recibida y la de la onda transmitida, que viene dada aproximadamente por (2.1), 

donde 𝑣𝑟 es la componente radial del vector de velocidad del objetivo hacia el radar y 𝜆 

es la longitud de onda de la onda EM transmitida. Esta aproximación es óptima siempre 

que la componente radial de la velocidad del objetivo sea mucho menor que la velocidad 

de la luz. Si la velocidad radial es negativa a menudo se denomina índice de alcance. La 

velocidad radial es positiva para objetivos que se acercan al radar y negativa para 

objetivos que se alejan del radar [2.30], [2.31], [2.32]. 

𝑓𝑑 ≈  
2𝑣𝑟

𝜆
 (2.1) 

Las formas de onda que se pueden encontrar en los radares de efecto Doppler son 

tres: los de CW, los de CW de frecuencia modulada y los radares de efecto Doppler de 

pulso. El radar de pulsos es comúnmente el más utilizado. En el sistema de radar de pulsos 

se transmiten pulsos estrechos con una gran potencia máxima a una frecuencia de 

repetición de pulsos constante, y se analizan los ecos recibidos que se han reflejado en 
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los objetivos, los cuales presentan un retardo de tiempo. Para medir el alcance con un 

radar, el método comúnmente utilizado es medir el tiempo de demora que hay entre la 

transmisión de un pulso y la recepción. Como la energía de RF viaja a la velocidad de la 

luz (𝑐), el retardo total de ida y vuelta entre la transmisión de un pulso y la recepción 

es (2.2), donde 𝑅 es el alcance del objetivo y 𝜏 es el tiempo de ida y vuelta. La principal 

ventaja del radar pulsado sobre el radar de CW o de CW de frecuencia modulada, es la 

discriminación temporal entre la transmisión y la recepción, de forma que, las fugas del 

transmisor y las señales fuertes de los ecos parásitos de corto alcance se separan 

temporalmente de los ecos más débiles de los objetivos de largo alcance. Si el ancho del 

pulso del radar es bastante largo y si la velocidad del objetivo es lo suficientemente alta, 

en el caso del radar de pulso es posible detectar el cambio de frecuencia Doppler 

basándose en la variación de frecuencia dentro de un solo pulso [2.30]. 

𝜏 =  
2𝑅

𝑐
 (2.2) 

En esta Tesis Doctoral se plantea el uso de los sistemas radar monoestáticos de 

transmisión de pulsos de banda ancha en el dominio de la frecuencia. Entre los desafíos 

que conciernen estos sistemas, se debe tener en cuenta la configuración de las distintas 

antenas que se utilizan en los sistemas, las cuales son independientes, funcionan como 

transmisoras y receptoras, y únicamente se encuentra una antena activa en cada momento, 

estando las demás apagadas. Además, para todos los casos, se ha realizado un estudio de 

la disposición de las antenas, con el fin de minimizar en las señales recibidas el efecto del 

acoplamiento mutuo entre los elementos radiantes, así como obtener la menor cantidad 

de ecos parásitos. 

 

 

2.5. ANTENAS DE BANDA ANCHA 

 

Una antena se puede definir como un dispositivo electromecánico que puede 

transmitir o recibir ondas EM, siendo una estructura de transición entre el espacio libre y 

el dispositivo de guía [2.34]. Las antenas impresas y microstrip ofrecen la ventaja de ser 

pequeñas, livianas y, en aplicaciones biológicas, son capaces de adaptarse a la forma del 
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cuerpo humano. En este caso, su rendimiento eléctrico se ve alterado de forma 

significativa en las proximidades del cuerpo humano, lo que hace que el diseño de la 

antena se complique [2.35]. Las antenas de parche microstrip es un tipo de antena plana 

que es importante y básica. Muchos de los conceptos y técnicas utilizados en esta clase 

de antena pueden aplicarse en otras tecnologías de antenas planas [2.36]. La necesidad de 

utilizar elementos radiantes que sean lo más pequeños posibles, especialmente en 

aplicaciones donde se requiere un número importante de antenas, hace que la antena plana 

sea una buena candidatada dadas las ventajas que presentan por su tamaño compacto, su 

perfil bajo, su bajo coste, su facilidad de fabricación y su fácil integración con circuitos 

de RF. Entre las diferentes antenas planas, la antena monopolo es una de las mejores 

candidatas, puesto que presenta la estructura más simple, con un tamaño compacto, una 

radiación omnidireccional y un ancho de banda grande [2.37]. 

Principalmente existen dos tipos de antenas microstrip, que son, las de onda 

viajera u onda progresiva (traveling wave) y las de tipo resonante. Las antenas microstrip 

de onda viajera, en su mayor parte, presentan algunas formas de líneas impresas que han 

sido modificadas para irradiar de una manera más eficiente, por tanto, presentan anchos 

de banda de impedancia amplios, aunque se ven afectadas de forma negativa por la 

dependencia de la frecuencia en sus características de radiación, como son por ejemplo el 

estrabismo del haz (beam squint, cambio en la dirección del haz en función de la 

frecuencia) y el lóbulo lateral. Las antenas resonantes microstrip muestran unas 

características de radiación que están bien definidas, pero sufren de anchos de banda 

estrechos. En las antenas resonantes microstrip la forma del parche se puede determinar 

arbitrariamente, aunque hay formas que son más comunes, generalmente regulares 

(cuadrada, rectangular, circular…). El parche almacena carga eléctrica y energía porque 

suele estar encima del plano de tierra conductor, por tanto, éste actúa como un elemento 

de circuito reactivo. Por ello, el ancho de banda de impedancia del parche microstrip suele 

ser muy pequeño, siendo el ancho de banda inferior que el presentado en otros tipos de 

antenas, e insuficiente para la mayoría de las aplicaciones actuales de comunicación y 

teledetección, o de áreas como las microondas y las imágenes médicas. Por esta razón 

surge la necesidad de ampliar el ancho de banda de las antenas de parche microstrip, 

existiendo una serie de técnicas efectivas para realizar dicho aumento. Al incrementar el 

ancho de banda de este tipo de antenas, éstas dejarían de presentar una banda estrecha y 

perderían la topología de antenas microstrip. Además, debería tenerse en cuenta que las 
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características de ganancia, polarización o complejidad de la configuración de la antena 

se podrían ver afectadas [2.38].  

Tabla 2.2. Técnicas de banda ancha para antenas de parche microstrip [2.36]. 

Enfoque Técnicas 

Bajar el Q Seleccionar la forma del parche radiante 

Espesor del substrato 

Bajar la constante dieléctrica 

Aumentar las perdidas 

 

Utilizar adaptación de 

impedancia 

Insertar una red de adaptación 

Agregar elementos de ajuste 

Utilizar parches para hacer aperturas y muescas 

 

Introducir resonancias 

múltiples 

Utilizar elementos parásitos (multicapa o coplanares) 

Utilizar parches de aperturas, insertar redes de impedancia 

Utilizar un acoplamiento de apertura y proximidad 

La forma del parche, la estructura de la alimentación e incluso las propiedades del 

substrato, se pueden utilizar para lograr el rendimiento deseado en la antena para la 

aplicación específica. Utilizando los enfoques de bajar el factor de calidad (Q), utilizar la 

adaptación de impedancias e introducir resonancias múltiples en antenas de parche 

microstrip, se pueden desarrollar una variedad de técnicas que permiten aumentar su 

ancho de banda. Los factores que afectan al ancho de banda de una antena de parche 

microstrip principalmente son el parche radiante, la alimentación, el substrato y la 

disposición de los elementos radiantes y parásitos. Un bajo valor Q y las múltiples 

resonancias simultáneas que se han excitado bien en una antena de parche microstrip, se 

pueden atribuir a un gran ancho de banda. Si se considera a la antena como un filtro que 

presenta una alta Q, reduciendo la Q mediante la disminución de la energía alrededor del 

parche radiante o aumentando las pérdidas, se puede ampliar el ancho de banda en su 

resonancia. Además, si se incorpora una red de adaptación de impedancias de banda ancha 

entre la antena y la parte de alimentación, se obtiene una buena adaptación en un gran 

rango de frecuencias. Igualmente, el ancho de banda puede ser el doble o superior al de 

la resonancia única si dos o más modos adyacentes se excitan adecuadamente de forma 

simultánea. Las técnicas de banda ancha que se pueden encontrar en una antena de parche 



Marco teórico 

 

82 

 

microstrip en función de los enfoques comentados anteriormente se muestran en la Tabla 

2.2 [2.36]. 

 

 

2.5.1. PARCHE 

 

El parche radiante de la antena debe ser un material que presente una baja pérdida 

óhmica y una alta conductividad a la frecuencia de funcionamiento, como por ejemplo el 

que presenta el cobre. Además, debe poder fijarse a un substrato dieléctrico y poder 

presentar cualquier forma, como puede ser un rectángulo, un cuadrado, un círculo o un 

triángulo, entre otros (figura 2.7). Para poder cumplir con las especificaciones particulares 

del diseño, en vez de utilizar las típicas formas básicas en el parche, se recurre con 

frecuencia a unas variaciones más complejas de éste, teniendo en cuenta que la forma 

particular seleccionada para el parche dependerá de los requisitos específicos en términos 

de polarización, ancho de banda, ganancia, etc. Las características de la antena 

generalmente están definidas por los modos de operación excitados, que dependen de la 

forma y las dimensiones del parche, el espesor y constante dieléctrica del substrato, y la 

disposición de la alimentación [2.36]. 

(a)  (b)  (c)  

(d)  (e)  (f)  

Figura 2.7. Formas representativas de elementos de parche microstrip: (a) Cuadrado; 

(b) Rectángulo; (c) Circulo; (d) Triángulo; (e) Dipolo; (f) Anillo. 
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2.5.2. SUBSTRATO 

 

Actualmente en el mercado existe una multitud de materiales dieléctricos 

disponibles para poder ser utilizados como substratos de antenas. Los parámetros más 

importantes de los substratos son la constante dieléctrica, la tangente de pérdidas, el 

espesor y el coste. Generalmente en las bandas de RF y microondas se suelen utilizar 

materiales plásticos debido a su bajo coste, su facilidad de fabricación y su buena 

adhesión superficial, aunque éstos tienen grandes coeficientes de expansión térmica, 

malas propiedades dieléctricas, mala estabilidad dimensional y mala conductividad 

térmica en comparación con otros materiales, como pueden ser la cerámica y el zafiro. 

Asimismo, para seleccionar el material del substrato, hay que tener en cuenta el efecto de 

la constante dieléctrica sobre las características de radiación, ya que cuando la constante 

dieléctrica es alta es más probable que haya una baja eficiencia de radiación de la antena 

de parche microstrip [2.36]. Igualmente, de forma general, incrementando el espesor del 

substrato y disminuyendo la contante dieléctrica se puede aumentar el ancho de banda de 

impedancia de la antena, pero hay que tener en cuenta que este enfoque únicamente es 

útil hasta un espesor menor de 0.02𝜆 [2.39]. Por tanto, la constante dieléctrica y el espesor 

del substrato influyen en el ancho de banda de la antena. Para espesores pequeños, los 

efectos en la antena se pueden estimar de forma intuitiva porque la antena de parche puede 

verse como un condensador con pérdidas, donde la energía almacenada en la antena 

aumenta al incrementar la constante dieléctrica del substrato y reducir su espesor. Esto 

aumenta la Q de la antena de parche y reduce su ancho de banda [2.38]. 

 

 

2.5.3. ALIMENTACIÓN 

 

En el diseño de una antena, lo primero que se realiza es el parche radiante, donde 

se debe tener en cuenta el tipo de substrato que se pretende utilizar. A continuación, es 

importante tener en cuenta la alimentación de la antena, puesto que las señales van a 

transmitirse por esa vía en forma de ondas EM hacia el espacio libre [2.34]. La 

impedancia de entrada de la antena tiene que coincidir con la impedancia de la fuente, 
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que habitualmente es de 50 Ω para las fuentes de RF y de microondas. Como la antena 

radia hacia el espacio libre, ésta actúa como un transductor de impedancia entre la fuente 

de 50 Ω y el espacio libre de 377 Ω. Por tanto, se debe tener en cuenta el punto de 

alimentación en la antena, para que en ese punto la antena tenga una impedancia de 

entrada de 50 Ω [2.40]. Las técnicas de alimentación se pueden dividir en dos tipos, que 

son los métodos de alimentación con y sin contacto. En el método con contacto la energía 

se suministra a través de una ruta directa, es decir, se alimenta directamente el parche 

radiante mediante un elemento conector, como una línea microstrip o un conector coaxial. 

El método sin contacto suministra energía a través de un acoplamiento EM, donde se 

transfiere energía entre la línea microstrip y el parche radiante [2.35], [2.40]. Existen 

diferentes técnicas de alimentación que son utilizadas en el diseño de las antenas y que 

pueden englobarse dentro de los dos tipos de métodos comentados. Tras un estudio de la 

alimentación que podría utilizarse en las antenas que se proponen en esta Tesis Doctoral, 

para cada uno de los sistemas, se comprobó que la alimentación microstrip y coplanar 

eran aquellas que mejor se adaptaban a las necesidades requeridas por los sistemas de 

imagen médica implementados. En la figura 2.8 se presentan los métodos de alimentación 

que se han utilizado en las antenas de este trabajo. 

(a)  (b)  

Figura 2.8. Métodos de alimentación utilizados en el diseño de las antenas (la parte gris 

corresponde al substrato y la parte amarilla al metal conductor): (a) Microstrip; (b) Coplanar. 

La técnica de alimentación de línea microstrip presenta una tira metálica 

conductora que conecta directamente el elemento radiante con una fuente de energía de 

RF, siendo estas líneas estructuras que están abiertas en la parte superior [2.35], [2.41]. 

Este tipo de alimentación presenta la ventaja de que la tira conductora se puede fabricar 

en la misma cara de substrato que el parche radiante para proporcionar una estructura 

plana, presentando un ancho de la línea de alimentación menor en comparación con el 

parche, y pudiendo realizar distintas configuraciones de la línea [2.35]. En la figura 2.9 

se muestran distintos tipos de antenas monopolo de banda ancha con alimentación 

microstrip. 
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Figura 2.9. Ejemplos de antenas monopolo de banda ancha con alimentación microstrip (la parte 

gris clara es el plano de tierra y la parte gris oscura es la línea de alimentación y el parche 

radiante). 

El término coplanar se refiere a aquellas líneas de transmisión/guías de ondas 

donde todos los conductores están situados en el mismo plano, es decir, en la superficie 

superior del substrato, y engloban a las líneas ranuradas, guías de ondas coplanares, tiras 

coplanares y sus variantes. Algunas ventajas que presenta este tipo de líneas es que el 

montaje agrupado de los componentes es mucho más fácil, no es necesario realizar 

orificios a través del substrato para llegar al plano de tierra, siendo el rendimiento de las 

líneas coplanares comparables, y a veces incluso mejores, que el de las líneas microstrip 

en términos de longitud de guía de onda, dispersión y pérdidas. Este tipo de líneas 

coplanares también muestra algunas desventajas, como es la posible generación de modos 

parásitos, una menor capacidad de manejo de energía y falta de confinamiento de 

campo [2.41]. En la figura 2.10 se muestran distintos tipos de antenas monopolo de banda 

ancha con alimentación coplanar. 

En general el diseño de la estructura de alimentación gobierna directamente la 

adaptación de impedancias, los modos de funcionamiento, la radiación espuria, las ondas 

superficiales y la geometría de la antena. Por ello, ésta estructura de alimentación es muy 

importante, sobre todo a la hora de aumentar el ancho de banda de impedancia y mejorar 

el rendimiento de la radiación. En este sentido, el desarrollo de técnicas de banda ancha 

depende en gran medida de la mejora de las estructuras de alimentación, reflejándose en 

el avance del diseño de otros tipos de antenas, así como de las antenas de parche. Además, 
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existen muchas técnicas para la adaptación de impedancias, como hacer muescas en el 

parche cerca de la línea de alimentación, o agregar una red de adaptación de impedancia 

entre la línea y el parche [2.36]. 

 

Figura 2.10. Ejemplos de antenas monopolo de banda ancha con alimentación coplanar (la parte 

gris clara es el plano de tierra y la parte gris oscura es la línea de alimentación y el parche 

radiante). 

 

 

2.5.4. ESTRUCTURAS DE TIERRA DEFECTUOSAS 

 

Las estructuras de tierra defectuosas (del inglés Defected Ground Structure, DGS) 

ofrecen una alternativa en la mejora del rendimiento de una gran variedad de circuitos 

impresos de microondas (componentes pasivos, circuitos activos y antenas), ya que el 

plano de tierra se modifica intencionalmente para mejorar la respuesta en frecuencia del 

componente con un mínimo aumento en la complejidad de fabricación. Estas 

modificaciones en el plano de tierra toman el nombre de “defectos”, y consisten en una 

ranura o una apertura en el plano de tierra, que se encuentra ubicada debajo de la línea 

microstrip o al lado de la guía de onda coplanar. La geometría de dicha apertura/ranura 

se elige para crear la perturbación adecuada en la distribución de corriente del plano de 

tierra y que así se logre el efecto EM deseado [2.41]. Además, las DGS también influyen 
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en la impedancia de entrada y la distribución de corriente de la antena, minimizando así 

el tamaño de la antena con respecto a la frecuencia de resonancia de esta [2.42]. 

Las DGS se pueden clasificar en dos clases principales, que son, las estructuras 

basadas en un solo defecto y las estructuras basadas en un pequeño número de defectos 

que pueden presentar una disposición periódica o no periódica. Las DGS que están 

basados en un solo defecto, aprovechan el efecto adicional de inductancia y capacidad de 

una apertura en el plano de tierra para modificar la respuesta en frecuencia de un circuito 

impreso. Por el contrario, las DGS basados en un pequeño número de defectos (ya sean 

periódicos o no periódicos) permiten mejorar las características de defectos individuales. 

Para los casos de pequeños conjuntos periódicos de defectos, éstos utilizan la banda 

prohibida de propagación con el fin de modificar las características de un circuito impreso 

o una antena de parche. En la mayoría de los casos, se prefiere el uso de componentes 

basados en un solo defecto (o pocos defectos), ya que el modelado es más sencillo, su 

tamaño es más compacto y presenta menos problemas de radiación. La principal ventaja 

de las DGS está relacionada con su fácil implementación tecnológica y la principal 

desventaja es el aumento de la fuga de radiación, siendo necesario dejar un poco de 

espacio libre debajo del plano de masa defectuoso para no perturbar el comportamiento 

EM de las aperturas [2.41]. A modo de ejemplo en la figura 2.11 se muestran algunas 

formas específicas de DGS que pueden utilizarse en el plano de tierra. 

(a)  (b)  (c)  (d)  (e)  

(f)  (g)  (h)  (i)  (j)  

Figura 2.11. Ejemplos de DGS: (a) En forma de anillo concéntrico; (b) En forma de mancuerna; 

(c) En forma de mancuerna con punta de flecha; (d) En forma de espiral; (e) En forma de U; (f) 

Con cabeza circular; (g) Resonadores de anillo dividido; (h) En forma de mancuerna en H; (i) 

En forma de cruz; (j) Línea de meandro [2.43]. 
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Algunos avances que se pueden observar de las DGS en el campo de las antenas 

microstrip, que hacen mejorar algunos parámetros de éstas, abarcan la reducción del 

tamaño de la antena, como se ha comentado anteriormente, la reducción de armónicos, la 

reducción de la polarización cruzada, la reducción del acoplamiento mutuo, su utilización 

en diseños que requieren polarización circular, la reducción de la sección transversal del 

radar de banda ancha, la eliminación del ángulo ciego en arrays de antenas y la mejora de 

las propiedades de radiación [2.44]. En la figura 2.12 se pueden observar algunas 

geometrías de antenas monopolo con defectos en el plano de tierra. Gracias a las ventajas 

que presenta la utilización de las DGS en las antenas, en esta Tesis Doctoral, se han 

probado distintas geometrías durante el proceso de diseño de las mismas, donde en 

algunos casos se ha encontrado una mejora sustancial en las características finales de la 

antena. 

 

Figura 2.12. Ejemplos de antenas monopolo de banda ancha con defectos en el plano de tierra 

(la parte gris clara es el plano de tierra y la parte gris oscura es la línea de alimentación y el 

parche radiante). 

 

 

2.5.5. EFECTOS DEL CABLE EN ANTENAS MONOPOLO PEQUEÑAS  

 

Para que funcione correctamente una antena monopolo plana, el plano de tierra 

debe ser lo suficientemente grande para que se conforme correctamente la onda en la línea 



Capítulo 2 

 

89 

 

de alimentación, lo que lleva a planos de masa grandes que ocupan gran parte del tamaño 

total de la antena. Para diseñar una antena monopolo plana de banda ancha y que ésta sea 

compacta, el plano de tierra debe ser pequeño. El diseño de las antenas se hace mediante 

simulación, donde éstas se alimentan directamente con una fuente de señal sin necesidad 

del uso de conectores o cables coaxiales. Esto supone un problema a la hora de realizar 

las medidas, puesto que en este caso es necesario utilizar tanto conectores coaxiales como 

cables de alimentación para conectar la antena al sistema de medida. Este conjunto 

conector-cable tiene una influencia en los resultados medidos de dos maneras posibles, 

donde generalmente a las frecuencias más bajas es donde más discrepancia hay entre los 

resultados simulados y medidos. Por un lado, hay que tener en cuenta que el           

conector-cable de alimentación está muy cerca del parche radiante y de la región de 

campo cercano de la antena, por tanto, los campos EM irradiados que inciden en el cable 

se dispersan y se reflejan, convirtiendo al cable en un elemento parásito, aunque debido 

a su pequeño tamaño el efecto del cable es relativamente pequeño en la medida de la 

antena. Por otro lado, al tener en la antena monopolo plana un plano de tierra pequeño, 

éste no se puede aproximar bien a un plano infinito, por lo que algunos de los campos 

EM del plano de tierra pequeño no se reflejan como en el caso de tener un plano infinito. 

Sin embargo, los campos EM que llegan a los bordes del plano de tierra son difractados, 

por lo que se induce a que las corrientes superficiales vuelvan de regreso a la superficie 

exterior del cable de alimentación, dando como resultado una radiación secundaria. Por 

tanto, dependiendo del tamaño eléctrico del plano de tierra este efecto puede ser bastante 

significativo en las medidas. Además, esto puede ser un problema, ya que puede haber 

diferencias entre la simulación y la medida que hagan dudar de la validez del diseño 

realizado mediante simulación [2.37]. 

Como solución a este problema puede considerarse el uso de un elemento 

simetrizador o balun en el extremo del cable para evitar que las corrientes regresen al 

cable de alimentación, pero al ser un dispositivo de banda estrecha, no son adecuados 

para las antenas de banda ancha. Por ello, una posible solución para dispositivos de banda 

ancha y que trabajen a alta frecuencia, sería cubrir el cable de alimentación con un 

material que suprimiera la interferencia EM, de forma que absorbiera la radiación EM no 

deseada. Utilizando este tipo de materiales los diagramas de radiación simulados y 

medidos serían similares, pero la eficiencia y la ganancia no, ya que se obtendrían valores 

más bajos en la medida debido a que el material que suprime la interferencia EM 
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absorbería la energía emitida por la antena, lo que produciría incertidumbres en el diseño 

de la antena [2.37]. 

Para cada uno de los sistemas desarrollados se ha realizado el diseño de una antena 

de tipo monopolo, impresa y de un tamaño pequeño. Por ello, teniendo en cuenta las 

consideraciones que se han comentado y para aproximar aún más los resultados simulados 

y medidos, de forma que la diferencia entre ambas sea mínima, se ha optado por incluir 

en las simulaciones del diseño de las antenas el conector de tipo SMA (SubMiniature 

version A). De esta forma, el efecto de los problemas comentados que se asocian a los 

conectores y cables de medida son los más bajos posibles, debido a que en simulación se 

han tenido en cuenta y se han intentado minimizar. 

 

 

2.5.6. MÉTODO DE DISEÑO DE ANTENAS 

 

El método de diseño que se ha seguido durante el proceso de optimización de las 

antenas propuestas se ha basado en la realización de un análisis paramétrico mediante la 

modificación de cada una de las dimensiones de la antena en cuestión, así como en la 

evaluación de los resultados obtenidos. Concretamente, como punto de partida se ha 

utilizado una antena rectangular sencilla a la que se le han aplicado diferentes 

modificaciones, es decir, se ha evaluado el efecto de aumentar y disminuir las 

dimensiones para ver cómo afectan dichos cambios a la respuesta de la antena. Tras hacer 

dichas modificaciones, se han realizado pruebas añadiendo o eliminando nuevas 

dimensiones con el fin de poder obtener la mejor respuesta posible de la antena en función 

de la aplicación a la que vaya destinada. De hecho, se espera ver de cada una de las antenas 

un cambio que permita seleccionar no solo una antena que cumpla el objetivo de ser lo 

más pequeña posible, sino que también proporcione un ancho de banda lo más grande 

posible, así como una frecuencia mínima de funcionamiento lo más baja posible. El hecho 

de realizar el diseño de las antenas mediante un estudio paramétrico se debe a que este 

método permite conocer tanto las diferentes características de la antena, como también 

saber de qué manera afecta cada una de las variables en la respuesta de ésta, siendo algo 

esencial en el diseño de cualquier antena.  
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Figura 2.13. Diagrama de flujo utilizado en el proceso de diseño de las antenas. 

En la figura 2.13 se muestra el diagrama de flujo que se ha utilizado en el proceso 

de diseño y fabricación de las antenas. En la parte del establecimiento de las 

especificaciones de la antena basado en los requerimientos del sistema, los esfuerzos 

deben centrarse en la frecuencia de operación de la antena, el ancho de banda, la ganancia, 

los diagramas de radiación, la polarización y el tamaño de la antena, sobre todo pensando 

en la aplicación final. Con respecto al diseño de la topología de la antena, se debe buscar 

el tipo de antena a diseñar de pequeño tamaño, la configuración de los materiales 

utilizados en el substrato, el simulador EM donde se realizará el diseño, el análisis de las 

herramientas del simulador y el rendimiento de la antena en el sistema final. Por último, 

en el diseño de la antena, primero se realiza el diseño del parche basado en las fórmulas 

de diseño, a continuación, se procede al diseño de la alimentación y finalmente el plano 

de tierra. Si cumple con las especificaciones de pequeño tamaño, frecuencia mínima de 

funcionamiento más baja posible y mayor ancho de banda posible se puede pasar a su 

fabricación y medida. Por el contrario, si no cumple con estas especificaciones se realiza 

un ajuste del diseño de forma iterativa hasta poder alcanzar los objetivos de diseño. El 

método de diseño escogido se ha basado en el utilizado en el trabajo [2.45], donde se 

emplea dicho método para la optimización de antenas impresas destinadas a aplicaciones 

médicas. Asimismo, se ha podido observar que en otros trabajos emplean un 

procedimiento similar para la optimización de las antenas [2.7], [2.35], [2.46], [2.47]. 
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Debido a la gran cantidad de optimizaciones que se han realizado en esta Tesis Doctoral 

para llegar a las dimensiones finales de las antenas, únicamente se van a presentar aquellas 

que han tenido una mayor influencia en la respuesta de la antena. 

 

 

2.6. PROPIEDADES DIELÉCTRICAS DE LOS TEJIDOS BIOLÓGICOS 

 

Las comunicaciones utilizadas en sistemas que involucran materiales biológicos 

implican que haya una interacción de las ondas EM con el cuerpo. Cuando se estudia 

dicha interacción, es crucial la comprensión de las distintas propiedades EM de los tejidos 

biológicos involucrados, ya que dichas propiedades varían considerablemente según el 

tipo de tejido y la frecuencia utilizada [2.28]. Las propiedades dieléctricas de los 

materiales biológicos son una medida de su interacción con los campos EM. El campo 

eléctrico, o campo E, induce corrientes de conducción y polarización sobre las cargas 

libres y ligadas que se encuentran en el interior de los sistemas biológicos [2.48], [2.49]. 

El movimiento de las cargas induce un efecto de conducción y la polarización de los 

dipolos da como resultado el fenómeno de relajación dieléctrica [2.50], siendo la 

relajación el mecanismo por el cual la polarización disminuye, de forma que permite 

devolver el sistema al estado impuesto por su energía térmica. Las interacciones con el 

cuerpo humano que se encuentra expuesto a radiaciones no ionizantes tienen lugar en 

diferentes niveles de organización, incluidos el celular, el molecular y el iónico, pudiendo 

derivar en respuestas biológicas. El estudio de la dependencia de la frecuencia de las 

propiedades dieléctricas evalúa los mecanismos de polarización y relajación de la materia, 

además de aclarar los mecanismos de interacción a nivel celular y molecular. Siendo la 

permitividad eléctrica no solo el parámetro físico asociado con este fenómeno, sino una 

propiedad intrínseca de los materiales dieléctricos. Tanto la composición como la 

estructura de los tejidos indican la naturaleza y el alcance de su interacción con los 

campos EM, así como el espectro dieléctrico resultante [2.48], [2.49]. De hecho, los 

tejidos biológicos pueden considerarse materiales no magnéticos cuyas propiedades 

eléctricas son consecuencia de su composición y estructura. Principalmente los iones son 

los componentes más importantes que influyen en las propiedades dieléctricas de los 

tejidos, y las moléculas de agua de los tejidos son la fuente más importante de los 
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momentos dipolares, junto con las proteínas y los lípidos que forman las membranas y las 

interfaces celulares [2.50]. 

En las aplicaciones biomédicas las propiedades dieléctricas de los materiales 

biológicos, como son la permitividad y la conductividad, son de gran importancia, ya que 

se utilizan en la caracterización del tejido, observándose una disminución de la 

permitividad y un aumento de la conductividad a medida que aumenta la 

frecuencia [2.51], debido a que la mayoría de los tejidos dependen de la frecuencia de la 

forma en la que se puede observar en la figura 2.14 [2.52]. 

 

Figura 2.14. Variación de la permitividad y la conductividad con la frecuencia para un tejido 

biológico típico (tejido muscular) [2.52]. 

La permitividad compleja (𝜀), cuya expresión se presenta en (2.3) [2.53], es 

adimensional y está compuesta de una parte real, que es la permitividad dieléctrica (𝜀′), 

y una parte imaginaria, que es el factor de pérdida dieléctrica asociado (𝜀′′), siendo 

𝑗 =  √−1. La permitividad dieléctrica es la capacidad que tiene el material para 

almacenar energía, y el factor de pérdida dieléctrica es la capacidad que tiene de disipar 

energía en forma de calor debido al movimiento de fricción de los elementos que 

transportan cargas eléctricas [2.54]. La parte imaginaria de la permitividad siempre es 

mayor que cero y suele ser mucho menor que la parte real, además de incluir los efectos 

de las pérdidas dieléctricas y de la conductividad [2.55]. 

𝜀 =  𝜀′ − 𝑗𝜀′′ (2.3) 
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En la figura 2.15 se muestra un diagrama vectorial simple de la permitividad 

compleja, donde las componentes reales e imaginarias de la permitividad están 

desfasados 90º. La suma vectorial de ambos factores forma un ángulo 𝛿 con el eje de la 

parte real, y el ratio entre la parte real e imaginaria representa la tangente de pérdidas, 

cuya expresión se presenta en (2.4), y que denota la relación entre la energía disipada y 

almacenada de un material [2.55], [2.56]. 

tan 𝛿 =  
𝜀′′

𝜀′
 (2.4) 

 

Figura 2.15. Diagrama del vector de la tangente de pérdidas. 

El factor de pérdida 𝜀′′ equivale a una conductividad por desplazamiento 𝜎𝑑, 

siendo una conductividad iónica 𝜎𝑖 debida a la deriva de iones libres bajo la acción del 

campo en el caso de materiales biológicos. La conductividad total del material 𝜎 medido 

en S/m viene dado por la expresión mostrada en (2.5), y está relacionada con el factor de 

pérdida medido por la expresión (2.6), donde 𝜀0 es la permitividad en espacio libre 

(𝜀0 ≅  
1

36𝜋
· 10−9 F/m [2.55]) y 𝜔 es la frecuencia angular del campo [2.48]. De esta 

forma, la conductividad y la tangente de perdidas quedan relacionadas mediante el factor 

de pérdidas, tal y como se observa en (2.7), que se obtiene combinando las 

ecuaciones (2.4) y (2.6). 

𝜎 =  𝜎𝑑 + 𝜎𝑖 (2.5) 

𝜀′′ =  
𝜎

𝜀0𝜔
 (2.6) 

𝜎 =  tan 𝛿 · 𝜀′ · 𝜀0 · 𝜔 (2.7) 

Cuando se aplica a un material dieléctrico polar un campo eléctrico, en 

comparación con la escala de tiempo de la orientación molecular, se establecen casi 

inmediatamente las polarizaciones electrónicas y atómicas. La polarización total adquiere 
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un estado estacionario caracterizado por la constante de tiempo de la rotación dipolar. El 

proceso se revierte cuando se elimina el campo, primero disminuyen las polarizaciones 

electrónicas y atómicas, y después la polarización dipolar se descompone 

lentamente [2.4]. Para una polarización que exponencialmente se aproxima a su valor 

final con una constante de tiempo 𝜏, la respuesta a un campo dependiente del tiempo viene 

determinada por (2.8) [2.48], que es la ecuación de la dispersión de Debye. Dicha 

expresión de Debye, define el comportamiento ideal de un material dieléctrico perfecto 

que está caracterizado únicamente por un mecanismo de interacción, siendo muy pocos 

los materiales que presentan un comportamiento así. En la ecuación (2.8) 𝜀𝑆 es la 

permitividad estática y 𝜀∞ es la permitividad infinita, siendo, para la dispersión que se 

esté considerando, 𝜀∞ y 𝜀𝑆 los valores limitantes de alta y baja frecuencia 

respectivamente [2.49], [2.57]. Además, 𝜏 es el tiempo de relajación, que mide el 

movimiento de las moléculas (dipolos) que hay en un material, determinando el tiempo 

requerido por los dipolos para orientarse en un campo eléctrico. Cuando se aplica un 

campo eléctrico en materiales líquidos y sólidos, las moléculas tienen una libertad 

limitada para moverse, lo que provoca una fricción interna debida a los constantes 

choques, por lo que las moléculas giran lentamente, a la vez que se van acercando de 

forma exponencial al estado final de polarización de orientación con un tiempo de 

relajación constante. Sin embargo, cuando se deja de aplicar el campo, se invierte la 

secuencia y la distribución aleatoria se restablece con la misma constante de tiempo, 

estando la frecuencia de relajación relacionada con el tiempo de relajación mediante la 

expresión 𝑓𝑟 =  1 (2𝜋𝜏)⁄ . Para las frecuencias que se encuentran por debajo de la 

relajación, el campo eléctrico alterno es lo bastante lento para que los dipolos puedan ir a 

la par de las variaciones del campo. A medida que la frecuencia va en aumento, la 𝜀′′ 

también lo hace, pero la 𝜀′ disminuye debido al desfase entre el campo eléctrico y la 

alineación dipolar. Para las frecuencias superiores a la frecuencia de relajación, 𝜀′ y 𝜀′′ 

disminuyen debido a que el campo eléctrico va tan deprisa como para influir en la rotación 

del dipolo, por lo que desaparece la polarización de la orientación [2.55]. 

𝜀 =  𝜀∞ +
𝜀𝑆 − 𝜀∞

1 + 𝑗𝜔𝜏
 (2.8) 

Con respecto a las expresiones de la componente real e imaginaria de la 

permitividad, su componte real (𝜀′) tiene una dependencia de la frecuencia que viene dada 
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por la ecuación (2.9) y la componente imaginaria (𝜀′′) da una medida de la energía que es 

absorbida por el proceso de relajación dieléctrica, cuya expresión es (2.10) [2.57]. 

𝜀′ =  𝜀∞ +
𝜀𝑆 − 𝜀∞

1 + 𝜔2𝜏2
 (2.9) 

𝜀′′ =  
(𝜀𝑆 − 𝜀∞)𝜔𝜏

1 + 𝜔2𝜏2
 (2.10) 

La expresión de Debye puede utilizarse para modelar aquellos materiales que 

únicamente tienen una constante de tiempo de relajación [2.55]. Cuando aparece más de 

un mecanismo de relajación y no se pueden distinguir, se puede utilizar una distribución 

de los tiempos de relajación, de forma que, empleando una deconvolución numérica se 

derive la dependencia de la frecuencia. Para ello, se utiliza el modelo semiempírico de 

Cole-Cole que se muestra en (2.11), donde 𝛼 es una medida de la distribución. Dicho 

modelo describe una dispersión dieléctrica con una distribución de tiempos de relajación 

centrada en el tiempo de relajación principal 𝜏 [2.49]. 

𝜀 =  𝜀∞ +
𝜀𝑆 − 𝜀∞

1 + (𝑗𝜔𝜏)1−𝛼
 (2.11) 

Todos los tejidos presentan distintas características de relajación, lo que deriva en 

que se diferencien entre ellos por los propios valores de conductividad y permitividad que 

presentan, pudiendo realizar su caracterización mediante las ecuaciones de Debye o de 

Cole-Cole [2.51].  

 

 

2.7. MODELO BIOLÓGICO O PHANTOM 

 

Un phantom es un modelo biológico que reproduce las características de los 

tejidos biológicos, y cuya finalidad es poder analizar las interacciones existentes entre los 

campos EM y los tejidos biológicos. Los phantoms en general son utilizados en 

investigaciones médicas para estudiar los efectos que tienen las radiaciones EM en la 

salud, además de realizar diferentes métodos de diagnóstico y tratamiento médico. 

Asimismo, son una herramienta fundamental para constatar la seguridad de los 

dispositivos de comunicación utilizados cerca del cuerpo humano [2.28]. De hecho, 
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existen diferentes normas de seguridad, como las definidas por la Comisión Internacional 

de Protección contra Radiaciones No Ionizantes [2.58] o el Instituto de Ingenieros 

Eléctricos y Electrónicos [2.59], donde se establecen los niveles de radiación aceptables, 

en términos de Tasa de Absorción Específica (SAR), que se pueden medir cuando se 

utilizan distintos métodos que involucran los modelos biológicos. Asimismo, los 

phantoms también se utilizan para estudiar la propagación de las ondas tanto alrededor 

del cuerpo humano como en su interior, concediendo un entorno de propagación estable 

y controlable que es más difícil de realizar con sujetos humanos, y permitiendo diseñar 

dispositivos de comunicación portátiles robustos, potentes y económicos [2.28]. 

Según la literatura en el campo de los phantoms, existen diferentes clasificaciones 

en función de las motivaciones de cada estudio, como puede observarse en [2.60], [2.61], 

[2.62] y [2.63]. Los phantoms pueden clasificarse de diferentes formas, como por ejemplo 

dependiendo de la frecuencia (es decir, los que presentan un comportamiento frecuencial 

constante o dependiente de la frecuencia), o en función del proceso de fabricación 

utilizado, o del tipo de tejidos que represente el modelo. Dentro del tipo de tejido existen 

dos categorías que destacan entre las demás, que son, los tejidos con bajo o alto contenido 

en agua. Los tejidos con bajo contenido en agua presentan permitividades y perdidas 

bajas, donde se encuentran por ejemplo los huesos y la grasa. Por el contrario, los tejidos 

con alto contenido de agua tienen permitividades y pérdidas mayores, como son por 

ejemplo el cerebro, los músculos y la piel. No obstante, la clasificación más utilizada de 

los phantoms se basa en el estado final que presenta después de su fabricación, siendo 

líquido, semisólido (gel) o sólido (secos) [2.28]. 

Los phantoms líquidos son aquellos en los que se utiliza un recipiente que se 

rellena de un líquido que presenta unas propiedades dieléctricas similares al tejido a 

estudiar. El recipiente que cubre el phantom suele tener la misma forma que los tejidos a 

evaluar, además debe presentar una permitividad relativa y una tangente de pérdidas 

sensiblemente inferior a la del tejido que se pretende analizar, así como un grosor lo más 

pequeño posible [2.64]. Estos phantoms permiten estudiar la distribución de los campos 

en el interior del modelo, pero no la medida de la SAR cerca de la superficie. Asimismo, 

también posibilita la realización de estudios de la propagación alrededor del modelo, 

siempre que las pérdidas en el cuerpo sean grandes y que el recipiente del phantom sea lo 

suficientemente delgado como para que su efecto sea despreciable en la propagación. Una 

ventaja de este tipo de phantom es que son fáciles de fabricar, pero presentan varias 
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desventajas como la dificultad de manipulación del modelo, que han de tenerse en cuenta 

las propiedades dieléctricas del reciente, ya que son distintas a las del líquido interior, y 

que existe un rango de frecuencias limitado sobre las que el líquido empleado puede tener 

las propiedades dieléctricas requeridas de la aplicación [2.28]. 

Los phantoms semisólidos son adecuados para simular tejidos que presenten un 

alto contenido en agua, como pueden ser los músculos o el cerebro. Estos modelos 

presentan el problema de un control limitado de las propiedades dieléctricas en un rango 

de frecuencia amplio, pueden remodelarse fácilmente y son fáciles de producir. Además, 

dichos materiales se degradan con el paso del tiempo por causa de la perdida de agua y/o 

del crecimiento de hongos [2.28]. 

Los phantoms solidos se realizan con materiales que son capaces de conservar su 

forma a lo largo de un periodo de tiempo. Este tipo de modelos son utilizados cuando se 

necesita mantener la estructura interna del phantom o incluso para realizar medidas de la 

SAR en la superficie. Además, como pueden representar la estructura no homogénea del 

tejido bajo estudio con precisión, son perfectos para realizar estudios de la propagación 

tanto en el interior como alrededor del tejido. La ventaja de estos modelos reside no solo 

en las propiedades mecánicas y dieléctricas tan buenas que presentan, sino en que, al no 

contener agua, los modelos no se degradan con el paso del tiempo [2.28]. 

Los materiales que se utilizan para realizar los phantoms se seleccionan en función 

de las características de la aplicación final, además, el proceso de fabricación empleado 

en los phantoms tiene un efecto significativo en el diseño, debido a que la geometría 

depende del proceso de fabricación seleccionado [2.63]. La fabricación aditiva con 

impresión 3D posibilita la fabricación de phantoms con geometrías complejas, donde se 

puede observar en [2.65], [2.66] y [2.67] el potencial que ofrece este proceso de 

fabricación en el desarrollo de phantoms. Una de las ventajas que proporciona la 

fabricación aditiva es que pueden realizarse estructuras que son anatómicamente realistas, 

puesto que para el diseño se pueden emplear los datos de los pacientes. En la fabricación 

de los phantoms con impresión 3D se pueden distinguir dos producciones, la directa o la 

indirecta. La producción indirecta de un phantom está basada en la utilización de un 

molde de fabricación aditiva para realizar el modelo. Por el contrario, en la producción 

directa con impresión 3D se fabrica la pieza deseada o un molde completo, para ello se 

imprime un modelo de tejido o un modelo hueco, el cual posteriormente se rellena con 

un material que imite a los tejidos bajo estudio [2.63]. 



Capítulo 2 

 

99 

 

2.8. FABRICACIÓN ADITIVA 

 

La fabricación aditiva, comúnmente conocida como impresión 3D, es un grupo de 

procesos por el cual se unen materiales capa por capa con el fin de crear objetos a partir 

de modelos digitales tridimensionales [2.68]. Este tipo de tecnología se ha popularizado 

en diferentes sectores debido al rápido diseño y fabricación de los objetos 3D, a su bajo 

coste, fácil manejo y a la posibilidad de crear estructuras complejas que no son viables de 

implementar mediante técnicas de mecanizado tradicionales [2.69]. La fabricación aditiva 

aporta diferentes soluciones en una amplia variedad de industrias tecnológicas, como la 

medicina, la aeroespacial, la educación o la electrónica, entre otras [2.70], [2.71], [2.72], 

donde ofrece nuevas líneas de investigación científica, así como la capacidad de crear 

prototipos innovadores a un coste de fabricación muy bajo [2.69]. Además, la impresión 

3D también puede utilizarse en el desarrollo de dispositivos de alta frecuencia, donde esta 

tecnología proporciona una solución para fabricar dispositivos de microondas livianos y 

económicos, pudiéndose reducir significativamente el volumen, el peso y el consumo de 

los equipos donde se implementen. Asimismo, se pueden utilizar en aplicaciones como 

antenas o filtros [2.73]. Algunas características que puede ofrecer la fabricación aditiva 

es el uso de diferentes densidades en un mismo material para obtener distintas 

permitividades dieléctricas. También permite el uso de dispositivos multicapa con 

múltiples capas dieléctricas, donde cada una presente la altura necesaria. Además, permite 

el diseño del substrato dieléctrico para una aplicación específica e incluso el uso de 

diferentes materiales [2.74].  

Existen distintas tecnologías de fabricación aditiva que varían en función del 

material utilizado en la impresión, la forma de implementación y el procedimiento final 

de curado de la pieza. En este caso se puede encontrar la siguiente clasificación de los 

procesos de fabricación: extrusión de material, deposición de energía directa, fusión por 

lecho de polvo, fotopolimerización, inyección de material, inyección de aglutinante y 

laminación de hojas [2.75]. Dentro de la categoría de extrusión de material se encuentra 

la técnica de modelado por deposición fundida (FDM), utilizada en esta Tesis Doctoral 

para fabricar tanto los phantoms necesarios en las distintas aplicaciones, como los 

materiales necesarios para el desarrollo de las antenas y algunas estructuras de los 

sistemas. Se ha seleccionado la tecnología FDM debido a que permite utilizar impresoras 

3D de muy bajo coste, así como una amplia variedad de filamentos convencionales que 
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están basados en plástico o que presentan la combinación de plásticos y otros materiales, 

pudiendo tener un gran interés en los diseños que se realicen. Asimismo, hay que tener 

en cuenta que los filamentos comerciales disponibles en el mercado para este tipo de 

impresoras 3D no proporcionan los valores de las propiedades dieléctricas del material, 

es decir, la constante dieléctrica y la tangente de pérdidas, a no ser que sean materiales 

destinados a aplicaciones específicas de alta frecuencia donde es más probable encontrar 

estos datos [2.74]. Por este motivo, es importante realizar la caracterización de cada pieza 

antes de su utilización en los diseños finales, ya sean en los phantoms para saber cuál es 

el material biológico que se intenta imitar, como en el caso de su utilización en las antenas 

para saber cómo afectará el material y sus características en la radiación y en la respuesta 

de la antena. 

 

 

2.9. CONCLUSIONES 

 

En este capítulo se ha presentado un resumen sobre los tipos de sistemas de 

imagen médica por microondas que hay en la actualidad, prestando una atención especial 

a los sistemas monoestáticos basados en radar. También se han mostrado las ventajas y 

desventajas de los sistemas de generación de imágenes médicas por microondas, así como 

los desafíos que actualmente tienen este tipo de sistemas y sus líneas futuras de 

investigación. Además, se ha realizado una pequeña revisión sobre los elementos más 

importantes del sistema, destacando las antenas de microondas de banda ancha, donde se 

ha podido profundizar en aquellos componentes que más influyen en su diseño, así como 

el método que se utiliza para la realización de las antenas de esta Tesis Doctoral. 

Asimismo, se ha podido observar la importancia de conocer las características dieléctricas 

de los objetos bajo estudio para su utilización en los sistemas, así como unos modelos 

biológicos que permitan realizar en el laboratorio unas medidas lo más realistas posibles. 

Es cierto que las investigaciones en sistemas de imagen médica por microondas son muy 

interesantes, puesto que son ondas EM no ionizantes, de bajo riesgo para la salud y bajo 

coste, pero todavía es necesario abordar muchos desafíos antes de poder implementarlos 

en entornos clínicos y complementar los sistemas de imagen médica utilizados 

actualmente. 
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CAPÍTULO 3 

SISTEMA DE DETECCIÓN DE 

DESPLAZAMIENTO CEREBRAL. ANTENA 

COPLANAR DE BANDA ANCHA 

 

 

En este capítulo se presenta el desarrollo de un sistema de imagen médica por 

microondas basado en radar de campo cercano para detectar el efecto del brain-shift de 

forma no invasiva. Este sistema se encarga de detectar las variaciones tanto de la posición 

como de la geometría del cerebro para determinar si ha habido un cambio del mismo. En 

particular, en la sección 3.1 se introduce la problemática relacionada con el efecto del 

brain-shift que ha dado lugar a desarrollar una alternativa a los métodos tradicionales para 

la detección de los desplazamientos cerebrales en intervenciones quirúrgicas. En la 

sección 3.2 se explica el proceso de diseño, optimización, fabricación y medida de las 

antenas que componen el sistema. El funcionamiento del sistema se presenta en la sección 

3.3, donde se entra en detalle en la parte hardware y software que compone el sistema, así 

como de las características finales de éste. En la sección 3.4 se describe la parte del 

procesado utilizado en las señales obtenidas de cada una de las antenas. Tras ello, en la 

sección 3.5 se muestra el proceso de puesta en marcha y calibración del sistema mediante 

dos experimentos para comprobar su buen funcionamiento. Por último, en la sección 3.6 

se presenta la correcta funcionalidad del sistema, mostrando los resultados obtenidos con 

varios modelos de cerebro que imitan distintos grados de desplazamiento cerebral. 
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3.1. EXPLICACIÓN DE LA PROBLEMÁTICA 

 

Desde la aparición de las actuales técnicas de neurocirugía, los requerimientos 

para realizar una cirugía exitosa han ido haciéndose más estrictos, puesto que se ha 

reducido el campo quirúrgico para minimizar el daño producido en los tejidos sanos, de 

forma que en los tejidos cerebrales se preserve tanto su funcionalidad como su 

conectividad. Las necesidades de precisión y escala microscópicas requeridas en 

neurocirugía hacen que cada vez más se usen herramientas robóticas [3.1]. Los sistemas 

robóticos encontrados en [3.2] han permitido la modificación de los procedimientos de 

neurocirugía [3.3], principalmente debido a la introducción de la cirugía guiada por 

imagen [3.4]. En concreto, la neurocirugía estereotáctica ha permitido realizar varios 

procedimientos quirúrgicos conocidos como keyhole surgeries, donde utilizan un orificio 

de entrada trepanado en el exterior del cráneo, como por ejemplo sería el caso de las 

biopsias, resección quirúrgica, SEEG (Radiosurgery Stereo Electroencephalography) o 

procedimientos como del DBS (Deep Brain Stimulation). 

A pesar de los grandes avances en la neurocirugía robótica, sigue habiendo 

problemas relacionados con la naturaleza deformable de los tejidos biológicos 

involucrados. Uno de estos problemas es el brain-shift o desplazamiento cerebral, que es 

la deformación geométrica que sufre el cerebro durante el transcurso de una operación. 

Incluso también se pueden ver modificadas las posiciones de los objetivos quirúrgicos, 

como pueden ser los tumores. Las razones principales de las deformaciones no lineales 

del cerebro tienen que ver, por un lado, con la apertura de la duramadre, que es una 

membrana que recubre y protege el cerebro, y, por otro, con los propios procedimientos 

quirúrgicos de resección, corte o extirpación de partes del tejido. La mayoría de estas 

intervenciones se realizan con sistemas de neuronavegación que están configurados y 

preparados con imágenes preoperatorias [3.5]. El brain-shift se plantea como una de las 

principales causas de fracaso en neurocirugía. Esto es debido a que la estrategia de 

intervención de un tumor cerebral se estable en base a imágenes médicas de alta 

resolución previas a la intervención. Si una vez que comienza la intervención se produce 

un desplazamiento del cerebro, la posición del tumor puede cambiar, por lo que las 

estrategias inicialmente establecidas ya no son válidas. Esto puede ocasionar que se 

extirpe tejido sano o incluso que no se extirpe todo el tejido tumoral, con los problemas 

que eso puede conllevar [3.6]. 
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La solución clínica actual para poder monitorizar los desplazamientos durante la 

operación se aborda desde dos estrategas principales. Por un lado, se suelen utilizar 

modelos biomecánicos predictivos que intentan prever y compensar el posible 

desplazamiento [3.7]. Por otro lado, cuando el desplazamiento es severo, la intervención 

quirúrgica debe ser interrumpida para obtener nuevas imágenes intraoperatorias de alta 

resolución del cerebro mediante resonancia magnética [3.8], de forma que se pueda 

posicionar de nuevo el cerebro y definir la nueva estrategia de intervención. Esta 

estrategia consume mucho tiempo, por lo que aumenta considerablemente el riesgo de la 

intervención, ya que con el paciente sedado y con el orificio de trepanación de entrada 

abierto, éste debe trasladarse a las instalaciones donde se realiza la resonancia magnética, 

que se encuentra fuera del quirófano, para obtener las imágenes correspondientes, que 

son muy costosas en tiempo. Por ello, en algunos hospitales se ha considerado utilizar 

una sala adyacente al quirófano para realizar las resonancias magnéticas intraoperatorias 

en cirugías cerebrales [3.9]. La determinación de la existencia de brain-shift y la gravedad 

del mismo se obtiene a partir de la interpretación y experiencia previa del equipo de 

neurocirujanos, no existiendo ningún método de medida objetiva del desplazamiento del 

cerebro en el momento de la intervención quirúrgica. 

Diversos autores han propuesto soluciones para abordar este problema. En [3.10] 

se propone el uso de un sistema de ecografía 3D que permite obtener una imagen 3D del 

volumen del cerebro. En [3.11] han hecho uso de sistemas ópticos para “trackear” los 

puntos anatómicos. Y en [3.12], [3.13], [3.14] utilizan aproximaciones que hacen uso de 

un modelo matemático de deformaciones para predecir los desplazamientos de todos los 

puntos del cerebro. Estas investigaciones, requieren de un proceso de validación del 

modelo que no es fácil de realizar, debido a la dificultad de medir los desplazamientos 

reales para comprobar el modelo generado.  

Considerando los beneficios que proporcionan los sistemas de imagen por 

microondas, en este capítulo se propone utilizar las técnicas de imágenes médicas por 

microondas para determinar la posición de la parte externa del cerebro, así como detectar 

y ubicar, en tiempo real durante la operación quirúrgica, el posible desplazamiento 

cerebral que se pueda producir. Para ello, se muestra una prueba de concepto de un 

prototipo de un sistema basado en radar para la detección intraoperatoria de cambios 

cerebrales casi en tiempo real. Pudiendo integrarse, un sistema de este tipo, con el resto 

de equipamiento quirúrgico utilizado en la detección y caracterización instantánea del 
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brain-shift, de forma que pudiera proporcionar la información adecuada al sistema de 

neuronavegación para realizar las correcciones necesarias. 

 

 

3.2. DISEÑO DE LA ANTENA 

 

3.2.1. DISEÑO Y OPTIMIZACIÓN DE LA ANTENA 

 

El elemento principal de los sistemas de imagen médica por microondas son las 

antenas, puesto que transmiten y reciben las señales necesarias para obtener la 

información correspondiente del entorno bajo estudio, por tanto, deben adaptarse a la 

aplicación final. Para ello, se propone realizar una antena monopolo impresa de tipo 

rectangular con alimentación coplanar. Con este fin, inicialmente se comienza el diseño 

con una geometría rectangular, que marca la frecuencia mínima de funcionamiento de la 

antena. Para cumplir con los objetivos de diseño, es decir, una antena que presente un 

tamaño compacto, una frecuencia mínima de funcionamiento lo más baja posible y el 

mayor ancho de banda posible, se ha realizado en simulación un estudio paramétrico 

basado en la modificación de la geometría de la antena, donde se ha dividido el parche 

rectangular en secciones rectangulares más pequeñas con el objetivo de ir incrementando 

el ancho de banda. Asimismo, se ha simulado la antena para diferentes valores de la 

dimensión a optimizar, se han analizado los resultados y se ha seleccionado el valor que 

ofrece un mejor comportamiento. Además, se ha seguido un procedimiento similar para 

el diseño del plano de tierra. La optimización de la antena se ha realizado con el software 

de simulación electromagnética EMPro 3D (versión 2020) de Keysight Technologies 

utilizando el método FEM. 

Con respecto a las características de diseño iniciales de la antena, se ha 

seleccionado una alimentación coplanar, cuyas ecuaciones teóricas de diseño se presentan 

en [3.15]. Para el diseño del parche de la antena se han seguido las ecuaciones que pueden 

verse en (3.1) y (3.2), donde 𝐿 es la longitud del parche, 𝑊 es el ancho del parche, 𝑐 es 

velocidad de la luz en espacio libre, 𝑓𝑟 es la frecuencia de resonancia y 𝜀𝑟 es la constante 

dieléctrica del substrato [3.16], [3.17]. 
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𝐿 = 𝑊 =  
𝑐

2 · 𝑓𝑟 · √𝜀𝑟𝑒𝑓𝑓

 (3.1) 

𝜀𝑟𝑒𝑓𝑓 ≅  
𝜀𝑟 + 1

2
 (3.2) 

Se debe tener en cuenta que la utilización de estas fórmulas proporciona unos 

valores iniciales para la antena de partida, por lo que estas variables se han incluido en el 

proceso de optimización para poder lograr unas dimensiones finales que cumplan con el 

objetivo deseado. Para una frecuencia de diseño de 3 GHz, los valores de los parámetros 

teóricos que se han utilizado inicialmente, antes de comenzar con el proceso de 

optimización de la antena, se pueden observar en la Tabla 3.1. En la figura 3.1 se puede 

ver la configuración de la antena inicial. Para el diseño de la antena se ha utilizado un 

substrato FR-4 (Flame Retardant 4) de bajo coste con un espesor de 0.4 mm (𝜀𝑟 = 4.4, 

tan 𝛿 = 0.02). 

Tabla 3.1. Parámetros y dimensiones de la antena de partida. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑠𝑢𝑏 40.00 𝐿𝐿𝑇 15.00 

𝐿𝑠𝑢𝑏 50.00 𝑊𝑃𝑇 15.00 

𝑊1 30.43 𝐿𝑃𝑇 12.00 

𝐿1 30.43 𝐺 1.00 

𝑊𝐿𝑇 1.00   

 

Figura 3.1. Geometría de la antena de partida (la parte gris clara es el plano de tierra y la parte 

gris oscura es la línea de alimentación y el parche radiante). 
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Tras la obtención de las dimensiones iniciales y la configuración de la antena en 

el programa de simulación, se procede a su simulación para observar cómo es 

inicialmente la respuesta de la antena diseñada de forma teórica. En la figura 3.2 se puede 

observar el resultado obtenido del módulo del coeficiente de reflexión o pérdidas de 

retorno (|𝑆11|). 

 

Figura 3.2. Módulo del coeficiente de reflexión de la antena monopolo rectangular inicial con 

dimensiones teóricas. 

Como se puede observar en la figura, la antena no cumple con las especificaciones 

de diseño requeridas, por tanto, se ha realizado una optimización de la misma siguiendo 

el proceso de diseño explicado en el capítulo anterior (apartado 2.5.6). La geometría de 

la antena propuesta se muestra en la figura 3.3, siendo las dimensiones finales de ésta las 

que pueden verse en la Tabla 3.2.  

Dentro del proceso de diseño, primero se ha realizado la optimización del parche, 

en el que se han incluido escalones para reducir el tamaño de la antena, así como 

conseguir un ancho de banda mayor. Posteriormente, para cumplir con las 

especificaciones, se ha realizado la optimización el plano de tierra de la antena, insertando 

también un escalón para mejorar la respuesta de ésta. Por último, se ha introducido una 

especie de transición (taper) entre la línea de transmisión y el parche, con el que se ha 

logrado incrementar el ancho de banda y mejorar la adaptación de la antena. A modo de 

ejemplo, en la figura 3.4 se muestran los resultados obtenidos con las variables 𝑊1 y 𝑊7, 

puesto que ambas han ejercido una gran influencia en el diseño de la antena con respecto 
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a otras variables empleadas. Asimismo, en ambos casos, se ha remarcado con un grosor 

mayor la dimensión seleccionada. 

  

Figura 3.3. Antena propuesta (la parte gris clara es el plano de tierra y la parte gris oscura es la 

línea de alimentación y el parche radiante). 

Tabla 3.2. Parámetros y dimensiones de la antena propuesta. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑠𝑢𝑏 30.00 𝐿3 2.00 𝑊7 3.50 

𝐿𝑠𝑢𝑏 30.00 𝑊4 5.50 𝐿7 1.30 

𝑊1 23.00 𝐿4 3.00 𝑊8 4.90 

𝐿1 13.20 𝑊5 0.40 𝑊𝐿𝑇 1.00 

𝑊2 15.00 𝐿5 0.50 𝐿𝐿𝑇 5.00 

𝐿2 2.80 𝑊6 5.80 𝐺 0.90 

𝑊3 11.50 𝐿6 4.60   

Considerando las respuestas obtenidas con la variable 𝑊1 (ancho del parche 

rectangular más grande), se puede observar la gran influencia que ejerce en la adaptación 

de la antena en torno a los 8 – 11 GHz, ya que cuanto menor es esta dimensión peor es la 

adaptación y, por consiguiente, menor ancho de banda presenta la antena. Si se analizan 

las bandas de baja y alta frecuencia, se puede observar que cuanto menor sea el valor de 

esta variable menor ancho de banda se consigue, es decir, la frecuencia mínima de 

funcionamiento es más alta y la frecuencia máxima es más baja. Viendo los resultados, 

las posibles dimensiones que podrían cumplir con los objetivos propuestos serían las 

dimensiones de 21, 23 y 25 mm. 
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(a)  

(b)  

Figura 3.4. Módulo del coeficiente de reflexión de la antena para diferentes valores de las 

variables: (a) Ancho del parche rectangular más grande (𝑊1); (b) Ancho del escalón más 

pequeño del plano de tierra (𝑊7). 

Analizando la respuesta cuando 𝑊1 es igual a 21 mm, se puede ver que la 

frecuencia mínima de funcionamiento es la más alta en comparación con las otras 

dimensiones. En torno a los 8 – 11 GHz y los 21.5 – 23.5 GHz la señal está más cercana 

a los -10 dB (referencia que se toma para un buen funcionamiento de la antena), por lo 

que la utilización de esta dimensión en el proceso de optimización podría hacer que la 

señal de otra variable de la antena sobrepasara de los -10 dB, perdiendo así ancho de 

banda. Por el contrario, en torno a los 12 – 15 GHz esta dimensión presenta una buena 

adaptación. Respecto a la frecuencia máxima de funcionamiento se puede observar que 

es la dimensión que proporciona el valor más alto. Considerando la respuesta de 23 mm, 
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la señal presenta una frecuencia mínima de funcionamiento más baja que en el caso 

anterior. La adaptación de la antena mejora para las bandas alrededor de los 8 – 11 GHz 

y los 21.5 – 23.5 GHz, pero empeora en la banda de 12 – 15 GHz, acercándose más la 

señal a los -10 dB. Con respecto a la frecuencia máxima de funcionamiento se puede 

observar que es menor que el caso anterior, aun así, se consigue un buen ancho de banda 

y una buena adaptación. Por último, evaluando el resultado obtenido con una dimensión 

de 25 mm, se puede observar que ésta presenta una buena adaptación, excepto en las 

bandas en torno a los 4.5 – 6.5 GHz y 12 – 15 GHz, ya que la señal se acerca demasiado 

a los -10 dB. La frecuencia mínima de funcionamiento es la más baja con respecto a las 

demás dimensiones, algo que es muy positivo, puesto que es lo que se anda buscando con 

la optimización. Por el contrario, la frecuencia máxima es la más baja, por lo que dicha 

dimensión proporcionaría un ancho de banda inferior con respecto a los otros casos. Por 

tanto, teniendo en cuenta la adaptación de la antena, la frecuencia mínima de 

funcionamiento y el ancho de banda, se ha determinado que el mejor resultado posible 

para la variable 𝑊1 se consigue con una dimensión de 23 mm. 

Si se analizan los resultados obtenidos con la variable 𝑊7 (ancho del escalón más 

pequeño del plano de tierra), puede observarse un comportamiento similar al estudiado 

con la variable anterior. Dependiendo de la zona bajo estudio se puede conseguir una 

mejor adaptación con las dimensiones más pequeñas, pero por el contrario en otras zonas 

la adaptación empeora haciendo que disminuya el ancho de banda, por ello, con esta 

variable también se debe llegar a un compromiso entre los diferentes factores a evaluar 

para llegar al objetivo establecido. Si se evalúan las dimensiones más pequeñas de la 

variable 𝑊7, es decir la de 1.5 y 2.5 mm, la respuesta obtenida no proporciona un gran 

ancho de banda con respecto a las otras, por lo que ambas se descartan como posibles 

soluciones. Lo mismo sucede con la dimensión de 5.5 mm, ya que el módulo del 

coeficiente de reflexión de la antena supera los -10 dB por lo que se reduce el ancho de 

banda y, por consiguiente, sería mejor utilizar otra dimensión. Por tanto, quedarían dos 

dimensiones de la variable 𝑊7, en concreto la de 3.5 y 4.5 mm, las cuales pueden cumplir 

con los objetivos propuestos. Se puede observar que ambas dimensiones presentan tanto 

una frecuencia mínima de funcionamiento como una máxima parecida, pero con respecto 

a la adaptación de la antena se pueden apreciar algunas diferencias. En torno a las bandas 

de 4.5 – 6.5 GHz y 7.5 – 10 GHz se consigue una mejor adaptación con la dimensión de 

3.5 mm, ya que la señal está más alejada de la referencia de los -10 dB en comparación 
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con la otra dimensión. Por el contrario, en la banda de 12 – 13.5 GHz hay una mejor 

adaptación de la señal en la dimensión de 4.5 mm. Considerando los resultados obtenidos 

de las diferentes dimensiones para la variable 𝑊7, así como las especificaciones de diseño, 

se ha llegado a un compromiso entre el ancho de banda y la adaptación de la antena, 

determinando que el mejor resultado posible para esta variable se consigue con la 

dimensión de 3.5 mm. En la figura 3.5 se puede observar una comparación de las 

respuestas de la antena inicial, con las dimensiones teóricas, y la antena propuesta tras el 

proceso de optimización de ésta. Como se muestra en la figura, tras la optimización se ha 

conseguido en simulación un rango de funcionamiento de 3.0 a 24.4 GHz para un     

|𝑆11| < -10 dB, lo que supone un ancho de banda de 21.4 GHz. 

 

Figura 3.5. Comparación de la respuesta inicial y final de la antena propuesta. 

Para poder comprender mejor el funcionamiento de la antena propuesta, así como 

para ver su principio de radiación, se ha simulado la distribución de la densidad de 

corriente superficial de la antena. En la figura 3.6 se muestran los resultados obtenidos 

para algunas frecuencias dentro del rango de funcionamiento de la antena, en concreto se 

han seleccionado las frecuencias de 3, 5, 10, 15, 20 y 25 GHz. Analizando los resultados 

obtenidos, se puede observar que a bajas frecuencias hay una mayor concentración de la 

corriente en los escalones del parche que están más cercanos a la línea de transmisión. 

Conforme aumenta la frecuencia se observa que la corriente se distribuye a lo largo del 

parche de la antena y, posteriormente, se va concentrando en el plano de tierra. A la 

frecuencia más alta, se puede observar como el parche vuelve a tener una mayor 
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influencia, puesto que la densidad de corriente se concentra alrededor de los bordes de 

los escalones que conforman el parche radiante. 

 

 

 

(a) 

 

(b) 

 

(c) 

 

(d) 

 

(e) 

 

(f) 

Figura 3.6. Distribución de la densidad de corriente superficial simulado de la antena propuesta 

para las frecuencias más significativas: (a) 3 GHz; (b) 5 GHz; (c) 10 GHz; (d) 15 GHz; 

(e) 20 GHz; (f) 25 GHz. 

 

 

3.2.2. FABRICACIÓN Y MEDIDA DE LA ANTENA 

 

Una vez diseñada la antena, se ha procedido a su fabricación sobre un substrato 

FR-4 de bajo coste siguiendo la técnica de fotolitografía y ataque químico. En la figura 

3.7 se muestra una fotografía de la antena fabricada, siendo el tamaño final de ésta de 

30 x 30 mm2. 
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Figura 3.7. Fotografía de la antena fabricada con y sin conector. 

En la figura 3.8 se muestra el módulo del coeficiente de reflexión simulado y 

medido de la antena propuesta. Las medidas se han realizado con el VNA E8363B de 

Agilent Technologies, que presenta un rango de medida de 10 MHz a 40 GHz. Tal y como 

se puede observar, los resultados obtenidos en la medida muestran una gran similitud con 

los simulados, por lo que se valida el proceso de diseño y optimización desarrollado en 

base a simulaciones paramétricas. El rango de funcionamiento de la antena medido para 

un |𝑆11| < -10 dB se encuentra entre 2.5 y 24.9 GHz, lo que supone un ancho de banda de 

22.4 GHz, que es superior al obtenido en simulación. Por tanto, se cubren los requisitos 

de los sistemas de gran ancho de banda, así como de las aplicaciones de imagen médica 

por microondas. 

 

Figura 3.8. Módulo del coeficiente de reflexión simulado y medido para la antena propuesta. 

Tras realizar la medida del coeficiente de reflexión de la antena, se ha procedido 

a medir los diagramas de radiación. Para ello, se ha utilizado una cámara anecoica, así 
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como una antena de bocina como referencia para las frecuencias inferiores a 10 GHz, y 

una antena idéntica a la propuesta como referencia para las frecuencias superiores a 

10 GHz. En la figura 3.9 se muestra una comparación de los diagramas de radiación 

simulados y medidos en los planos E y H de la antena, para algunas frecuencias 

representativas que están incluidas en el ancho de banda de la antena, en concreto: 5, 10, 

15 y 20 GHz. Como se puede ver, los diagramas muestran un comportamiento 

prácticamente omnidireccional en el plano H y bidireccional en el plano E, típico de este 

tipo de antenas monopolo, observándose un deterioro del diagrama en las frecuencias más 

alta, y siendo estas propiedades de radiación aceptables en todo el gran ancho de banda 

que presenta la antena. Asimismo, los diagramas simulados y medidos presentan una 

buena concordancia entre sí. 

(a)   

(b)   

Figura 3.9. Diagramas de radiación de los planos E y H simulados y medidos de la antena 

propuesta: (a) 5 y 10 GHz; (b) 15 y 20 GHz. 

Otra de las medidas que se ha realizado en el proceso de caracterización de la 

antena es la ganancia. En la figura 3.10 se muestran los resultados obtenidos de la 
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ganancia tanto en simulación como en medida, siendo similares entre sí, puesto que ambas 

respuestas siguen la misma tendencia. Además, se puede observar que la ganancia medida 

varía entre 2.1 y 5.4 dBi para todo el ancho de banda. Debido a la complejidad en la 

medida de la eficiencia, únicamente se han obtenido sus valores en simulación, 

mostrándose también en la figura 3.10. La eficiencia de radiación simulada se mantiene 

en todo el rango por encima del 50%, y presenta un valor típico de este tipo de antenas 

monopolo impresas de banda ancha. Además, la eficiencia está en torno al 80% en el 

rango de frecuencias hasta los 6 GHz, que es donde se va a utilizar la antena en la 

aplicación propuesta. 

 

Figura 3.10. Ganancia simulada y medida, y eficiencia de radiación simulada de la antena 

propuesta. 

Una vez obtenidos los diagramas de radiación y la ganancia, se ha calculado, en 

simulación, la polarización de la antena para determinar hacia donde se propaga la energía 

electromagnética de ésta. Este parámetro es fundamental, ya que debe tenerse en cuenta 

la polarización a la hora de situar las antenas en el sistema final, así como los objetos bajo 

estudio. En la figura 3.11 se muestra tanto la polarización de la antena propuesta para 

algunas frecuencias contenidas en el ancho de banda de la misma, como una imagen 

obtenida del software de diseño, donde se puede observar la polarización de la antena a 

una frecuencia de 3 GHz para una fase de 0 grados, así como la orientación que presenta 

la antena en el eje X e Y. Como la antena presenta un ancho de banda muy grande, 

únicamente se han representado las siguientes frecuencias: 3, 5, 10, 15, 20 y 25 GHz. En 

la figura 3.11 (a) se puede observar la polarización para algunas de las frecuencias del 
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ancho de banda de la antena. En este caso la representación de la polarización se ha 

obtenido en campo lejano con el valor escalar del vector de campo E en el eje X e Y, 

donde en las gráficas los ejes no presentan magnitud. Además, siguiendo la orientación 

que presenta el diseño de la antena de la figura 3.11 (b), las gráficas se han ajustado para 

que presenten la misma orientación y sea más fácil interpretar la polarización. Esta antena 

presenta una polarización lineal con orientación vertical en todo el rango. 

(a)  (b)  

Figura 3.11. (a) Polarización, en simulación, de la antena propuesta para las frecuencias de 3, 5, 

10, 15, 20 y 25 GHz. (b) Orientación y polarización a 3 GHz y fase 0 grados de la antena en el 

software de diseño. 

 

 

3.2.3. ANÁLISIS EN EL DOMINIO DEL TIEMPO 

 

En el apartado anterior se ha estudiado y verificado las características de la antena 

en el dominio de la frecuencia, no obstante, una antena de banda ancha también debe 

mostrar en el dominio del tiempo unas características consistentes. Por ello, el 

rendimiento que presente la antena en el dominio del tiempo es tan importante como el 

obtenido en el dominio de la frecuencia. 

Para poder evaluar las características de la antena propuesta, se han realizado 

diferentes pruebas en la transmisión entre dos antenas idénticas. Este tipo de estudios no 
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solo es típico realizarlo en antenas de banda ancha, sino que también es aconsejable 

hacerlo en sistemas de banda ancha cuya finalidad sea evaluar las reflexiones debidas a 

la transmisión de pulsos en el dominio del tiempo. Esto es debido a que, como 

normalmente las señales que se utilizan en los sistemas de imagen médica por microondas 

son de banda ancha, se necesita exactitud y precisión en la detección. Los pulsos de estas 

señales son de corta duración y tienen un amplio rango de frecuencias, por tanto, los 

pulsos no solo son estrechos, sino que son más propensos a la dispersión, dificultando 

que el pulso recibido sea idéntico al transmitido. Por ello, es bueno tener una estimación 

de la distorsión que pueda aparecer en los pulsos [3.5], [3.18], [3.19]. 

Para poder realizar las medidas correspondientes, se ha utilizado un set-up de 

medida compuesto por dos antenas idénticas como la propuesta, que se han situado en el 

interior de una cámara anecoica y se han separado 30 cm entre sí para poder asegurar la 

transmisión en campo lejano. A continuación, se ha medido con el VNA el parámetro de 

transmisión (𝑆21), donde una antena actúa como transmisora y la otra como receptora. 

Además, para este estudio se han posicionado las dos antenas enfrentadas verticalmente 

o cara a cara (face to face), ya que dicha configuración es la que se utiliza en la aplicación 

final, es decir, al utilizar en el sistema de medida una misma antena como transmisora y 

receptora es como si se utilizasen dos antenas idénticas enfrentadas cara a cara. Este 

procedimiento también se ha realizado en simulación para las mismas condiciones. En la 

figura 3.12 se muestra de forma esquemática la configuración utilizada en este estudio. 

Otra de las configuraciones típicas que se utilizan en los estudios en el dominio del tiempo 

suelen enfrentar las antenas horizontalmente o lado a lado (side by side) como puede 

observarse en [3.18], [3.20], [3.21] y [3.22]. 

 

Figura 3.12. Esquema de la configuración (face to face) de las antenas que se ha utilizado en el 

estudio del dominio del tiempo. 

30 cm

Face to face
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El |𝑆21|, tanto en simulación como en medida, para la configuración analizada y 

para todo el ancho de banda de la antena, se puede observar en la figura 3.13. Como puede 

apreciarse hay una buena concordancia de la transmisión entre las dos antenas tanto para 

la simulación como para la medida, siendo ambas respuestas similares. Del mismo modo, 

se observa que la transmisión es aceptable en todo el ancho de banda, con dos descensos 

de la transmisión en torno a los 9 – 12 GHz y los 16 – 19 GHz. Para poder transmitir un 

pulso sin distorsión, la función de transferencia (𝐻(𝜔)) debe de ser constante en 

frecuencia [3.23]. En el caso evaluado, los mínimos que aparecen en la trasmisión no van 

a tener una gran influencia en la generación de los pulsos, ya que estos son de banda muy 

ancha. 

 

Figura 3.13. Módulo del parámetro de transmisión simulado y medido para la antena propuesta 

con la configuración face to face. 

A partir de la fase del parámetro de transmisión se puede calcular el retardo de 

grupo del sistema. El retardo de grupo es una medida que determina el tiempo que tarda 

una señal en pasar por el sistema a cada frecuencia, por tanto, está relacionado con el 

carácter dispersivo de la antena. Éste se define como la derivada negativa de la respuesta 

en fase con respecto a la frecuencia, siendo su expresión la presentada en (3.3), donde 𝜑 

es la fase de la respuesta y 𝜔 es la frecuencia angular en radianes por segundo [3.24]. 

𝜏𝑔 =  −
𝑑𝜑(𝜔)

𝑑𝜔
 (3.3) 

El retardo de grupo en antenas de banda ancha debe presentar una variación 

inferior a 1 ns, ya que, si se excede dicho valor, la fase ya no se podrá suponer como lineal 
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en la región de campo lejano y, por tanto, se produciría una distorsión en el pulso [3.25]. 

Además, el retardo de grupo debe presentar una baja dispersión para asegurar valores lo 

más constantes posibles, de forma que se pueda transmitir y recibir el pulso con una 

distorsión mínima [3.26]. Estas dos condiciones pueden darse simultáneamente o darse 

únicamente una de ellas para que, en todo el rango de frecuencias, la respuesta en fase 

sea lineal [3.27]. 

 

Figura 3.14. Retardo de grupo simulado y medido para la configuración face to face. 

El retardo de grupo de las antenas simuladas y medidas dentro del ancho de banda 

se presenta en la figura 3.14. Ambas respuestas son parecidas, habiendo unas pequeñas 

diferencias entre la simulación y la medida para las frecuencias comprendidas entre los 

22 y 25 GHz. Como se puede observar, tanto la simulación como la medida presentan un 

retardo de grupo constante en toda la banda de frecuencias, exceptuando dos bandas 

estrechas en torno a los 17 y los 24 GHz en la simulación, y una banda estrecha en torno 

a los 17 GHz en la medida. Por lo general, se aprecia que en el resto de las frecuencias 

hay una respuesta en fase lineal, por tanto, de media el retardo de grupo es de 1.1 ns, 

variando en todo el ancho de banda entre 0.65 y 1.38 ns. Para una separación de 30 cm 

entre las antenas, el retardo de grupo teórico debe ser de 1 ns. En la simulación y en la 

medida, los resultados obtenidos son próximos al valor teórico, existiendo una pequeña 

diferencia que puede ser debida a la longitud de los conectores SMA utilizados, al 

substrato de la antena o a algún pequeño error en la medida de la distancia entre las dos 

antenas enfrentadas. Aun así, los resultados obtenidos indican que el sistema muestra una 
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baja distorsión para las señales cuyo ancho de banda esté contenido en el ancho de banda 

de la antena. 

Normalmente los dispositivos que presentan un gran ancho de banda, como los 

utilizados en comunicaciones UWB (Ultra-wideband), utilizan tanto en transmisión como 

en recepción señales con pulsos muy cortos (es decir, pulsos estrechos) en el tiempo con 

una duración inferior a 2 ns [3.23], por lo que en el dominio de la frecuencia 

habitualmente cubren anchos de banda muy extensos [3.28]. Al utilizar dichos pulsos 

estrechos, éstos se ven muy afectados por la dispersión, por ello el pulso transmitido y 

recibido por una antena nunca es el mismo [3.23]. Esta dispersión es una de las diferencias 

más notables en el uso de antenas de banda ancha y de banda estrecha [3.29]. 

Al transmitir una señal con antenas de banda ancha, la señal emitida está 

compuesta por la señal que se pretende enviar y por ciertas señales que presentan diversos 

retardos, los cuales se originan debido a las resonancias en la estructura de la antena. 

Además, hay que tener en cuenta otras posibles causas de dispersión en la señal 

transmitida, que pueden ser causados por los circuitos de RF, los coeficientes de reflexión 

y las variaciones dependientes de la frecuencia debidas a las características de la propia 

antena. En el dominio del tiempo el pulso no presenta distorsión si, cuando en el dominio 

de la frecuencia la variación de la fase del parámetro de transmisión es lineal, debido a 

que se obtiene una radiación no dispersiva y una amplitud constante que no tiene 

distorsión [3.29]. Por tanto, como el pulso transmitido debe reconocerse en la recepción, 

se tiene que predecir la distorsión que produce el sistema mediante la realización de un 

análisis del pulso transmitido en el dominio del tiempo [3.23]. 

Para verificar el funcionamiento de la antena propuesta ante la trasmisión de 

pulsos temporales, tanto en simulación como en medida, se ha evaluado la transmisión de 

un pulso para la configuración bajo estudio (face to face). Para realizar el análisis del 

pulso, se puede hacer de dos formas, una es directamente con medidas en el dominio del 

tiempo y la otra es con medidas en el dominio de la frecuencia que se pasan al dominio 

del tiempo con la Transformada Inversa de Fourier. En este caso, se han realizado medidas 

en el dominio de la frecuencia y, posteriormente, se han pasado al tiempo. Estas medidas 

en frecuencia son igual de precisas que las realizadas directamente en el tiempo, ya que 

en frecuencia se aprovecha el alto rango dinámico, así como la calibración estandarizada 

del VNA [3.30]. 
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Para representar el pulso en sistemas con un gran ancho de banda, normalmente, 

se utiliza un pulso Gaussiano y sus respectivas derivadas [3.31]. La expresión de un pulso 

Gaussiano se define en (3.4), donde 𝜎 es el ancho de pulso temporal a media potencia y 

en función del pulso empleado tomará diferentes valores. Para las derivadas del pulso 

Gaussiano se emplea la expresión general presentada en (3.5) [3.32], donde 𝑛 es el grado 

de la derivada del pulso y 𝐻𝑛(𝑡) es el polinomio de Hermite de orden 𝑛 cuya expresión 

se puede ver en (3.6) [3.33]. 

𝐺(𝑡) =  
1

√2𝜋𝜎
· 𝑒

(−
𝑡2

2𝜎2)
 (3.4) 

𝐺𝑛(𝑡) =  
𝑑𝑛 𝐺

𝑑𝑡𝑛 =  (−1)𝑛 ·
1

(√2𝜎)
2 · 𝐻𝑛 (

𝑡

√2𝜎
) · 𝐺(𝑡) (3.5) 

𝐻𝑛(𝑡) =  (−1)𝑛 · 𝑒𝑡2
·

𝑑𝑛

𝑑𝑡𝑛 (𝑒−𝑡2
) (3.6) 

El rango de frecuencias de los sistemas de imagen médica por microondas basados 

en radar normalmente llega hasta los 10 GHz. Las antenas que presentan un gran ancho 

de banda, como las UWB, también cubren los rangos de frecuencia de los sistemas de 

imagen médica basados en microondas, ya que el rango de funcionamiento de las 

comunicaciones UWB, según el estándar desarrollado por la FCC (Comisión Federal de 

Comunicaciones), abarca desde los 3.1 GHz hasta los 10.6 GHz [3.34], [3.35]. Para el 

estándar UWB, la FCC define tanto las bandas de frecuencia como la densidad espectral 

de potencia radiada, pero no regula la forma de los pulsos transmitidos en el dominio del 

tiempo, por lo que deja diseñar libremente la complejidad de los sistemas [3.31]. 

En los sistemas UWB, teniendo en cuenta que en el dominio de la frecuencia el 

ancho de banda del pulso (densidad espectral de potencia) está dentro de las máscaras 

definidas por la FCC, para poder cumplir con los requisitos reglamentarios, en los 

sistemas interiores, al menos, se debe utilizar la quinta derivada del pulso Gaussiano. Para 

el caso de los sistemas exteriores se debe utilizar la séptima derivada u órdenes superiores, 

de forma que el ancho de banda sea lo más amplio posible [3.36]. Sin embargo, la 

utilización de pulsos Gaussianos con derivadas inferiores a las de séptimo orden, pueden 

causar errores notables, por lo que, para cubrir la máscara impuesta por la FCC, es mejor 

utilizar un pulso de séptimo orden. Aun así, con un poco de tolerancia, las derivadas de 

sexto y octavo orden también pueden ser adecuadas [3.32]. 



Capítulo 3 

 

129 

 

Basándose en lo mencionado anteriormente y debido a que el sistema propuesto 

comparte frecuencias con los sistemas de UWB, en este caso se ha utilizado la séptima 

derivada del pulso Gaussiano, 𝐺7(𝑡), ya que, tanto para comunicaciones interiores como 

exteriores, su espectro se ajusta a la máscara de frecuencias que impone la FCC para el 

estándar UWB, además de cubrir perfectamente el ancho de banda del sistema de imagen 

médica. Para ajustar, en el dominio de la frecuencia, la séptima derivada del pulso a la 

máscara dictada se debe ir ajustando el valor de 𝜎, de forma que el pulso se vaya 

adaptando a esa máscara. Cuanto menor sea 𝜎, el ancho del pulso en el tiempo será más 

estrecho y en la frecuencia más ancho. Por el contrario, cuanto mayor sea la 𝜎, el ancho 

del pulso será más ancho en tiempo y más estrecho en frecuencia. En este caso, para 

garantizar que la forma del espectro cumpla con la máscara espectral de la FCC, se utiliza 

una 𝜎 de 64 ps para la séptima derivada del pulso. En la figura 3.15 se muestra la respuesta 

temporal y frecuencial del pulso utilizado, así como las máscaras de frecuencia que se 

utilizan en el estándar UWB.  

(a)  (b)  

Figura 3.15. Respuesta de la séptima derivada del pulso Gaussiano: (a) Respuesta en el dominio 

del tiempo y comparación con un pulso Gaussiano; (b) Respuesta en el dominio de la frecuencia 

junto con las máscaras de la FCC. 

Una vez definido el pulso de banda ancha que se va a utilizar en la evaluación de 

las características de la antena en el dominio del tiempo, se procede a transmitir el pulso 

al sistema en la configuración bajo estudio (face to face) y, seguidamente, al análisis del 

mismo en recepción, tanto en simulación como en medida. 

El proceso que se ha seguido para la transmisión y recepción de pulsos, tanto en 

simulación como en medida, se define a continuación. El pulso de banda ancha que se 

pretende transmitir (𝑇𝑆(𝑡)) se define en MATLAB y se pasa al dominio de la frecuencia 
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mediante la Transformada Rápida de Fourier (FFT). A continuación, en el dominio de la 

frecuencia, el espectro del pulso transmitido obtenido anteriormente se multiplica con la 

función de transferencia del sistema de antenas (𝐻(𝜔)), con el fin de obtener la señal 

recibida en el dominio de la frecuencia (𝑅𝑆(𝜔)) (3.7). Seguidamente, para obtener el 

pulso recibido, la señal obtenida anteriormente se pasa al dominio del tiempo mediante la 

Transformada Rápida de Fourier Inversa (IFFT) (3.8) [3.23]. 

𝑅𝑆(𝜔) = 𝐹𝐹𝑇(𝑇𝑆(𝑡)) · 𝐻(𝜔) (3.7) 

𝑅𝑆(𝑡) = 𝐼𝐹𝐹𝑇(𝑅𝑆(𝜔)) (3.8) 

Tras obtener las señales transmitidas y recibidas en el dominio del tiempo, ambas 

deben compararse para ver las posibles diferencias que hay entre ellas y, en especial, para 

determinar si la señal se ha distorsionado tras su paso por el sistema, puesto que tanto las 

antenas como el canal producen que la señal recibida presente distorsión y 

dispersión [3.23]. Como se verá después, para cuantificar este efecto lo mejor es realizar 

una correlación entre los pulsos transmitidos y recibidos. 

 

Figura 3.16. Pulso transmitido y recibido en simulación y medida para las antenas situadas face 

to face. 

En la figura 3.16 se puede observar una comparación del pulso temporal 

transmitido y recibido, generados con MATLAB, para la simulación y la medida, donde 

para una mejor comprensión de los resultados obtenidos, los pulsos han sido 

normalizados con respecto al nivel máximo de la señal. Además, se ha ajustado el tiempo 

de transmisión del pulso recibido en simulación para hacerlo coincidir con la posición 
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obtenida en la medida. En la figura se aprecia un buen rendimiento de la antena en el 

domino del tiempo, puesto que los pulsos recibidos son similares ente sí y con el pulso 

transmitido, además de presentar una baja distorsión debida a su paso por el sistema. 

Como se puede ver, alrededor de los 3 ns, el pulso recibido medido presenta un cierto 

ruido que puede deberse a las múltiples reflexiones en la antena o a las propias réplicas 

del pulso principal de la señal. 

Para evaluar numéricamente el parecido entre los pulsos transmitidos y recibidos 

en el dominio del tiempo, se realiza el cálculo de la fidelidad de la señal de un sistema de 

antenas, puesto que de esta forma se puede obtener la correlación entre los pulsos. 

Habitualmente, la fidelidad se trata cualitativamente y no en términos matemáticos. No 

obstante, es importante cuantificar dicho parámetro, ya que el tiempo en los sistemas de 

antenas varía en función de la dirección de recepción [3.37]. Existen varios estudios 

donde utilizan el parámetro de fidelidad para evaluar el comportamiento temporal de las 

antenas, pero los usos de dicho término divergen entre sí. No obstante, en la bibliografía 

se ha encontrado hasta tres tipos diferentes de definiciones del parámetro de fidelidad, 

siendo estos: Fidelity Factor (FF, Factor de Fidelidad), System Fidelity Factor (SFF, 

Factor de Fidelidad del Sistema) y Fidelity Factor of the System (FFS, FF del sistema). 

El FF se refiere a la correlación entre las derivadas de la señal de entrada y la señal 

radiada por la antena, por tanto, solo tiene en cuenta el efecto de la antena transmisora. 

En este caso se podría utilizar cualquier antena receptora de banda ancha, ya que, para 

calcular el FF en la medida, aunque está presente la influencia del canal, se debería 

eliminar tanto la función de transferencia de la antena receptora como los efectos del 

cable. Para poder obtener una transmisión de pulsos que sea aceptable se debe conseguir 

que el FF sea superior a 0.9 (90%), ya que, debido a la normalización de las señales, el 

resultado de la correlación varía entre 0 y 1 [3.38]. Algunos ejemplos del uso del FF se 

pueden observar en [3.39], [3.40] y [3.41]. 

Por otro lado, el SFF determina numéricamente la correlación entre las señales de 

entrada y las señales recibidas, cuantificando cuánto afecta al pulso transmitido el sistema 

de antenas empleado. Este término tiene en cuenta la distorsión provocada tanto por las 

antenas transmisoras como por las receptoras, por tanto, se tiene en cuenta el medio de 

propagación. Los resultados obtenidos con el SFF proporcionan valores que se sitúan 

entre el 0 (0%) y el 1 (100%), ya que las señales se normalizan. El mejor resultado posible 

es una correlación cruzada de 1, ya que denotará que el pulso de entrada y el pulso 
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recibido son equivalentes, y, por tanto, que no se ha producido dispersión en la 

transmisión. Por el contrario, una correlación de 0 indica que los pulsos son totalmente 

diferentes. Para detectar con precisión un pulso, el valor mínimo requerido para el SFF 

va a depender de la aplicación, aunque para asegurar la integridad de la señal sin 

distorsión y que el pulso sea reconocible, es habitual considerar un SFF superior al 

50% [3.23], [3.38]. Con respecto al uso del SFF se pueden ver algunos ejemplos en [3.18], 

[3.42] y [3.43]. 

Por último, el FFS hace referencia a la correlación entre la señal recibida de 

distintas direcciones angulares con respecto a la señal en la dirección del haz principal. 

En este caso se tiene en cuenta las propiedades de radiación espacial de la antena, pero 

ignora la cantidad de distorsión de la señal de entrada debida al medio de propagación. 

Para la obtención del FFS, la antena transmisora y receptora se encuentran en diferentes 

posiciones en el espacio, es decir, con respecto a la dirección de referencia proporcionada 

por la antena transmisora, la antena receptora se posiciona en otra dirección distinta. Para 

que la distorsión del pulso sea aceptable, en este caso, se toma como referencia un FFS 

superior al 90%, como en el caso del FF [3.38]. En [3.44], [3.45] y [3.46] se puede ver 

que utilizan el FFS. 

Comparando las diferencias existentes entre el FF, el SFF y el FFS, se puede 

observar que el FF no tiene en cuenta el efecto de la antena receptora, el FFS no tiene en 

cuenta la distorsión de la señal de entrada, y el SFF sí que tiene en cuenta la distorsión 

inducida por las dos antenas (transmisora y receptora), por lo que los valores obtenidos 

son más bajos con respecto al FF y el FFS [3.23], [3.38]. Por ello, en este caso, el término 

que proporciona un mejor análisis del parecido entre la señal transmitida y recibida, de 

cara a la utilización de las antenas en un sistema de medida, se obtiene mediante el cálculo 

del SFF. 

Para poder realizar el cálculo del SFF se utiliza la expresión mostrada en (3.9). 

Este factor calcula la relación entre la energía de la convolución entre los pulsos 

transmitidos y recibidos y la energía de cada uno de ellos por separado. En la definición 

del SFF, 𝑡 es el tiempo, 𝑇𝑠 es el pulso transmitido y 𝑅𝑠 es el pulso recibido, el cual se 

obtiene a partir del 𝑆21 (parámetro de transmisión), por lo que se tiene en cuenta la 

distorsión inducida por ambas antenas, tal y como se ha comentado 

anteriormente [3.18], [3.23]. 
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𝑆𝐹𝐹 =  𝑚𝑎𝑥𝑛 ||
∫ 𝑇𝑠(𝑡)𝑅𝑠(𝑡 + 𝜏) 𝑑𝜏

+∞

−∞

√∫ |𝑇𝑠(𝑡)|2 𝑑𝑡
+∞

−∞
·  √∫ |𝑅𝑠(𝑡)|2 𝑑𝑡

+∞

−∞

|| (3.9) 

 

Figura 3.17. Fase (en radianes) del parámetro de transmisión simulado y medido para la antena 

propuesta con la configuración face to face. 

El SFF se ha calculado tanto en simulación como en medida para la configuración 

bajo estudio (face to face). Los valores del SFF obtenidos son del 97% en simulación y 

del 92.26% en medida. Ambos valores son bastante altos, lo que demuestra que el pulso 

recibido es muy parecido al transmitido y se asegura, por tanto, una alta integridad de las 

señales transmitidas por las antenas, así como una menor distorsión entre ellas, siendo 

fundamental para la posterior formación de las imágenes de microondas. De hecho, como 

el SFF es alto porque las señales tienen una baja distorsión y una baja sobreoscilación, la 

calidad de los resultados obtenidos también será mejor [3.41]. Asimismo, la similitud 

entre los valores simulados y medidos es razonable, siendo las diferencias existentes entre 

ellas causadas por la variación del parámetro 𝑆21. Observando la figura 3.13, donde se 

muestra la magnitud del parámetro 𝑆21 en dB, y la figura 3.17, donde se muestra la fase 

(representado en radianes), se puede apreciar como las respuestas obtenidas en la 

simulación y la medida presentan algunas diferencias que hace que los valores del SFF 

sean más altos en la simulación que en la medida. Analizando la fase del 𝑆21, se ve como 

la simulación tiene una respuesta más lineal que la medida y, además, en la magnitud la 

simulación presenta una menor variación. Aun así, comparando el módulo y la fase, en el 

|𝑆21| hay una mayor variación entre la señal simulada y medida con respecto a la fase, 
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por lo tanto, puede que las diferencias obtenidas en el SFF se deban principalmente a la 

variación existente que hay en el |𝑆21|. 

Después de conseguir unos valores altamente satisfactorios del SFF, y tras realizar 

un estudio en el dominio de la frecuencia y el tiempo de la antena propuesta, se puede dar 

por terminado el proceso de caracterización de ésta. 

 

 

3.3. DISEÑO DEL SISTEMA (SET-UP) 

 

En este apartado se presenta el sistema que se ha utilizado en la aplicación 

desarrollada como prueba de concepto de detección del desplazamiento cerebral o    

brain-shift. Para ello, se ha implementado un sistema de medida de imágenes de 

microondas no invasivo basado en radar. Este sistema es capaz de estimar los cambios 

producidos en la posición y en la geometría de un modelo de cerebro para detectar las 

posibles variaciones de éste. 

El sistema de medida diseñado está formado tanto por una parte hardware como 

por una parte software. La parte hardware del sistema está compuesta por varios 

elementos que permiten realizar las medidas necesarias de los elementos bajo estudio. La 

parte software se encarga de controlar el hardware, así como de procesar los datos 

obtenidos para proporcionar al usuario el resultado final. En esta sección se presenta cada 

uno de los componentes que forman cada parte del sistema propuesto. 

 

 

3.3.1. HARDWARE DEL SISTEMA 

 

La parte hardware del sistema de medida no invasivo basado en microondas para 

la detección de brain-shift está compuesto por 12 antenas impresas como las diseñadas 

en el apartado anterior, un VNA (ZNLE6 de Rohde & Schwarz con un rango de medida 

de 1 MHz a 6 GHz) y un subsistema de conmutación. El esquema de la parte hardware se 
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muestra en la figura 3.18. A continuación, se explicará cada elemento del sistema por 

separado con más detalle. 

 

Figura 3.18. Esquema de conexión del sistema propuesto. 

Como se ha comentado anteriormente, el elemento principal de este sistema son 

las antenas, puesto que se encargan de transmitir y recibir las señales, es decir, de adquirir 

los datos que posteriormente se utilizarán en el procesado necesario para la obtención de 

la imagen médica correspondiente. Las medidas se realizan siguiendo los principios del 

radar. El sistema emite en orden con cada antena un pulso de banda ancha, donde solo 

una antena está activa/emitiendo a la vez. Dicho pulso se refleja en los diferentes 

materiales bajo estudio y la señal reflejada es recibida por la misma antena emisora 

(sistema monoestático). Este tipo de sistemas deben tener un comportamiento en 

frecuencia de banda ancha para que en el dominio del tiempo los pulsos sean estrechos, 

no solo porque ésta es la base de los sistemas de imágenes y se obtienen pulsos similares 

a los utilizados en radar, sino porque la reconstrucción de los datos es más estable y con 

mayor resolución, en comparación con los sistemas que utilizan una única 

frecuencia [3.47]. Asimismo, los sistemas de banda ancha permiten obtener en las antenas 

receptoras aquellas señales de baja potencia que han podido atravesar el objeto bajo 

estudio [3.5], [3.48], pudiendo de esta forma detectar cualquier elemento que haya en el 

trayecto de la señal. 

Las antenas que se han seleccionado para este sistema son las antenas monopolo 

de alimentación coplanar que se han presentado anteriormente, puesto que ofrecen unas 
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características técnicas muy buenas (bajas pérdidas de radiación, gran ancho de banda y 

buena adaptación de impedancia), debido a la optimización realizada, y se adaptan 

perfectamente al sistema tipo casco que se presentará a continuación. Además, este tipo 

de antenas suele utilizarse en sistemas de imagen médica por microondas, como se puede 

observar en [3.49], [3.50], [3.51], [3.52]. Asimismo, las antenas impresas desarrolladas 

permiten que el sistema final sea más manejable, ya que las antenas presentan un peso 

muy bajo, así como un tamaño reducido, por lo que se facilita la portabilidad del sistema 

desarrollado, además de presentar un bajo coste de fabricación. 

Un problema habitual en estos sistemas de imágenes es lograr una alta resolución 

de la imagen médica, es decir, obtener la mayor calidad posible en las imágenes. Para 

ello, se necesitan que las antenas presenten un tamaño lo más pequeño posible para poder 

incorporar la mayor cantidad de antenas al sistema de medida. Para elegir cuantas antenas 

se utilizarán, se han tenido en cuenta varios factores como: el número de antenas que 

utilizan en otros estudios y la calidad de los resultados obtenidos, que no haya 

acoplamiento entre antenas contiguas para que el 𝑆11 no se vea afectado, que el camino 

eléctrico entre el VNA y las antenas sea el mismo para todas, que se pueda cubrir el mayor 

espacio posible de la zona de medida y no quede ningún área sin que al menos una antena 

pueda verla, y que se pueda aprovechar la mayor cantidad posible de las salidas de los 

conmutadores. 

Analizando el número de antenas, uno podría verse tentado a suponer que un 

número mayor proporcionaría una mayor precisión. No obstante, existen otros factores a 

tener en cuenta en cuanto a las ventajas y desventajas generales del sistema. Si se aumenta 

el número de antenas, éstas se situarán mucho más cerca. El espacio entre antenas se 

reducirá y las características de radiación de cada antena (ancho de banda, diagrama de 

radiación…) se verán notablemente afectadas, debido a la existencia de elementos 

metálicos en el entorno. Por tanto, considerado este aspecto a la hora de diseñar el sistema 

propuesto, se debe determinar cuál es el número óptimo de antenas idénticas que tienen 

que usarse, pero antes se deben considerar otros factores adicionales. Por un lado, hay 

que tener en cuenta que cuanto mayor es el número de antenas en el sistema, menor debe 

ser su tamaño individual (debido a la razón mencionada anteriormente) y, también, más 

complejo y caro se vuelve el sistema de conmutación y acondicionamiento. Si se reduce 

el tamaño de cada antena, aumenta la frecuencia mínima de funcionamiento, lo que 

conlleva una pérdida de capacidad de penetración de la energía en los cuerpos bajo 
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estudio. Por otro lado, la necesidad de utilizar un mayor número de antenas hace que el 

sistema de conmutación se vuelva considerablemente más complejo. Esto se debe al 

incremento asociado de canales de conmutación, lo que requiere incluir más 

conmutadores (tanto a nivel de antena como de control maestro) o utilizar conmutadores 

con un mayor número de canales, que son considerablemente más caros y complejos. 

Teniendo en cuenta todos estos aspectos, el proceso de selección del número adecuado de 

antenas se convierte en una solución de compromiso entre un número mayor (que 

potencialmente gana precisión), una separación suficiente entre antenas (para que sus 

características de radiación no se vean notablemente afectadas), un tamaño manejable 

(dando lugar a que la frecuencia mínima de funcionamiento deseable sea lo más pequeña 

posible) y una complejidad y coste aceptables para el sistema de accionamiento y 

conmutación. Teniendo todas estas características presentes y considerando el propósito 

inicial de validación de este estudio, se ha elegido 12 como el número adecuado de 

antenas del sistema. 

Las antenas se han situado sobre un casco que se puede adaptar tanto a la cabeza 

de un individuo, como al modelo biológico sintético desarrollado para realizar las 

medidas correspondientes y que, en este caso, presenta forma de cráneo. El casco se ha 

fabricado con una impresora 3D de bajo coste, en concreto con la Prusa i3 Hephestos de 

BQ que tiene una precisión en la impresión de 100 µm. Respecto al material seleccionado 

para fabricar el casco es PLA estándar (ácido poliláctico), con las siguientes 

características: 𝜀𝑟 = 2.88, tan 𝛿 = 0.02 [3.53]. El casco sirve de soporte para las 12 antenas 

y tiene unas dimensiones aproximadas de 21 x 15 x 10 cm3, delimitando el rango máximo 

de medida del sistema. Las antenas se han adherido a la parte interior del casco con un 

pegamento epoxi no conductor [3.53]. Además, están equiespaciadas (y numeradas) de 

forma que cubra aproximadamente toda la cabeza o el modelo de cráneo. En la figura 

3.19 se puede observar una fotografía del casco, así como del número correspondiente de 

cada antena. El casco está situado sobre una tabla de madera que se utiliza como zona de 

medida. Además, para poder posicionar correctamente los objetos bajo estudio en la tabla 

sin que el sistema se mueva, se han pegado unos tacos de madera que permiten alzar el 

casco. Asimismo, el taco donde se sitúa la antena #1 se ha dejado libre para poder 

desplazarlo, de forma que permita posicionar los objetos en el interior. Se ha seleccionado 

la opción de mover únicamente una sola antena para cometer el mínimo error posible en 

las medidas, puesto que se ha comprobado que, al mover el sistema completo del casco, 
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cuando se realiza el procesado correspondiente, el error obtenido se incrementa con 

respecto a la opción seleccionada de mover únicamente una sola antena. 

(a)   

(b)  

Figura 3.19. (a) Fotografía del casco con las antenas incluidas con y sin modelo en su interior. 

(b) Esquema de la distribución de las antenas en el casco y sus números correspondientes. 

 

 

3.3.1.1. SUBSISTEMA DE CONMUTACIÓN Y CONTROL 

 

Las antenas diseñadas están conectadas a una red de conmutación, que permite 

realizar las medidas de cada una de las antenas en el momento preciso, siendo también 

una parte importe para el proceso de automatización del sistema, que se explicará más 

adelante. Esta red conecta las antenas con el puerto correspondiente del VNA mediante 
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cables coaxiales de RF [3.54]. El subsistema de conmutación está formado por 4 

conmutadores de RF de 4 salidas [3.55] y 2 conmutadores de 2 salidas [3.56], de forma 

que se conectan secuencialmente cada una de las antenas con el puerto correspondiente 

del VNA (puerto 1 o 2), y permiten obtener las medidas del parámetro de reflexión de 

cada par de antena al mismo tiempo. Hay que aclarar que, aunque se midan dos antenas 

a la vez, solamente una antena está emitiendo en cada momento, pero la medida se realiza 

con los dos puertos disponibles del VNA para aprovechar al máximo los recursos de los 

que dispone el sistema. 

Los conmutadores [3.55] que se utilizan en el sistema disponen de 5 puertos de 

RF de tipo SMA que están adaptados a 50 Ω, donde uno de esos puertos es el común y 

los cuatro restantes son puertos de salida. La banda de trabajo va desde 1 MHz hasta 

6 GHz, coincidiendo con el rango de funcionamiento del VNA. Además, están basados 

en tecnología CMOS (semiconductor complementario de óxido metálico) y son de alta 

velocidad, siendo el tiempo de conmutación de 320 ns. Estos conmutadores presentan a 

la frecuencia máxima de funcionamiento (6 GHz) unas pérdidas de transmisión entre los 

puertos de máximo 3 dB. El aislamiento entre los puertos de salida varía de 36 a 73 dB y 

el aislamiento entre el puerto común y los demás puertos oscila entre 35 y 80 dB. Todos 

los conmutadores que se han utilizado en el sistema se han caracterizado y comparado 

con los valores que proporciona el fabricante para asegurarse el correcto funcionamiento 

de éstos. Con respecto a la alimentación y el control de los conmutadores, la tensión de 

alimentación de éstos está comprendida entre 2.3 V y 3.6 V. En este caso, para el sistema 

se aplica una tensión de alimentación de 3.3 V, ya que en el subsistema de control hay un 

Arduino que por sus pines digitales suministra una tensión de 3.3 V. La tensión de control 

de los conmutadores, según el fabricante y según la tensión de alimentación que se utiliza 

en este caso (3.3 V), varía entre 2.64 V y 5.5 V para los estados altos de la tabla de verdad 

y es de 0 V para los estados bajos. Por tanto, con los 3.3 V de tensión se puede tanto 

alimentar el sistema sin depender de otra fuente externa, como controlar los conmutadores 

fácilmente. El consumo de corriente de un solo conmutador es típicamente de 0.1 mA. 

Los otros conmutadores [3.56] que se utilizan en el sistema disponen de 3 puertos 

de RF de tipo SMA que están adaptados a 50 Ω, donde uno de esos puertos es el común 

y los dos restantes son puertos de salida. En este caso la banda de trabajo va desde 5 MHz 

hasta 6 GHz. Éstos también están basados en tecnología CMOS, y presentan una menor 

velocidad que los otros conmutadores, siendo en este caso el tiempo de conmutación de 
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1.6 µs. A la frecuencia máxima de funcionamiento (6 GHz) los conmutadores tienen unas 

pérdidas de transmisión entre los puertos de máximo 1.5 dB. El aislamiento entre el 

puerto común y los demás puertos oscila entre 24 y 48 dB, y el aislamiento entre los 

puertos de salida varía de 26 a 51 dB. Con respecto a la alimentación y el control de los 

conmutadores, en este caso la tensión de alimentación está comprendida entre 2.3 V y 

4.8 V. La tensión de control de los conmutadores, según el fabricante y la tensión de 

alimentación que se utiliza (3.3 V), varía entre 2.805 V y 5.5 V para los estados altos de 

la tabla de verdad, y es de 0 V para los estados bajos. Además, el consumo de corriente 

para un solo conmutador es típicamente de 0.15 mA. 

Teniendo en cuenta lo indicado anteriormente, el consumo total máximo de 

corriente de todo el sistema de conmutadores es de 0.7 mA, correspondiendo 0.4 mA al 

consumo de los 4 conmutadores de 4 salidas y 0.3 mA a los 2 conmutadores de 2 salidas. 

En la figura 3.20 se muestra un esquema de la conexión de la red de conmutación. En el 

esquema se puede observar que los 2 conmutadores de 2 salidas están conectados 

directamente al VNA por el puerto común y en sus puertos de salida tienen conectados 2 

conmutadores de 4 salidas cada uno. Con esta configuración se obtiene un total de 16 

salidas útiles (8 salidas para el puerto 1 del VNA y 8 salidas para el puerto 2), pero al 

disponer únicamente de 12 antenas en el sistema, 4 de esas salidas de los conmutadores 

no se utilizan. Esto plantea dos escenarios posibles, que son utilizar únicamente 3 

conmutadores de 4 salidas en vez de 4 conmutadores, o no utilizar algunas de las salidas 

de los conmutadores. Para hacer la red de conmutación simétrica, a la vez que sencilla, 

no se utilizan 4 salidas, las cuales corresponden a 2 salidas de un conmutador que va al 

puerto 1 del VNA y 2 salidas de un conmutador que va al puerto 2 del VNA. En las 4 

salidas que no se utilizan se han puesto unas cargas de 50 Ω [3.57] por seguridad, es decir, 

para que ninguna señal vaya al puerto de salida donde no se ha conectado ninguna antena 

y puedan dañarlo. De esta forma, al puerto 1 del VNA están conectadas las antenas #1, 

#2, #5, #6, #11 y #12, y al puerto 2 se conectan las antenas #3, #4, #7, #8, #9 y #10. 

Para poder configurar los conmutadores del sistema de medida de una forma fácil, 

el fabricante proporciona una tabla de verdad, que varía en función del tipo de 

conmutador. En dicha tabla se indica la secuencia de bits de control necesarios en los 

conmutadores de RF para poder seleccionar el estado de conmutación deseado (estados 

altos (1) o estados bajos (0)), en función del puerto de salida que se quiera utilizar en cada 

momento. Para establecer dichos estados de conmutación se deben utilizar tensiones de 
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control, en el caso de los conmutadores de 4 salidas se utilizan 3 tensiones de control y 

en el caso de los conmutadores de 2 salidas hay solamente 1 tensión de control, por lo 

que cada una de las salidas dispondrá de un código para conectarlas en el momento 

adecuado. Además, el conmutador de 4 salidas tiene un estado de reposo que se utiliza 

cuando no se usa el conmutador.  

 

Figura 3.20. Conexión de la red de conmutación que se ha utilizado en el sistema de medida (P 

indica el puerto, SW indica el conmutador y A indica la antena). 

En este sistema, para realizar la red de conmutación con las 12 antenas se ha 

desarrollado una tabla de verdad combinando los estados deseados de los distintos 

conmutadores. Para ello se ha utilizado un total de 7 estados, siendo uno de ellos el usado 

para el reposo del sistema y los restantes para realizar las diferentes conexiones entre las 

antenas y el VNA. Para poder seleccionar los distintos estados y poder automatizar la 

selección de las antenas, en este caso, se necesitan 14 tensiones de control. En la Tabla 

3.3 se muestra la tabla de verdad que se ha utilizado para la configuración de toda la red 

de conmutadores. 

Otra parte importante del hardware del sistema desarrollado es el subsistema de 

control y alimentación. Este subsistema está gobernado por un Arduino que se encarga de 

alimentar y controlar la red de conmutación para realizar las medidas de forma 

automática. En este caso se ha utilizado un Arduino Due [3.58] que dispone de un 

microcontrolador AT91SAM3X8E. Este dispositivo implementa una tabla de verdad con 

la configuración de los pines de control de cada uno de los conmutadores (en el caso de 

los conmutadores de 4 salidas, se utilizan 3 pines y en el caso de los conmutadores de 2 
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salidas, se utiliza 1 pin), de forma que se pueda seleccionar secuencialmente el par de 

antenas que se conecta con los puertos del VNA en el momento adecuado. 

Tabla 3.3. Tabla de verdad de la red de conmutadores. 

Conmutador SW1 SW2 SW3 SW4 SW5 SW6 

         Tensión 

Antenas 
V1 V1 V3 V2 V1 V3 V2 V1 V3 V2 V1 V3 V2 V1 

1 y 4 0 0 0 0 1 1 0 1 0 0 1 1 0 1 

2 y 3 0 0 0 1 0 1 0 1 0 1 0 1 0 1 

6 y 7 1 1 1 0 1 0 0 1 1 0 1 0 0 1 

11 y 10 1 1 1 0 1 0 1 0 1 0 1 0 1 0 

5 y 8 1 1 1 0 1 0 1 1 1 0 1 0 1 1 

12 y 9 1 1 1 0 1 1 0 0 1 0 1 1 0 0 

Apagado 0 0 1 0 1 1 0 1 1 0 1 1 0 1 

Mediante el ordenador que controla todo el sistema, se conecta el Arduino por un 

puerto USB (Universal Serial Bus) proporcionando una tensión de alimentación de 5 V, 

sin embargo, para poder alimentar la red de conmutadores se regula dicha tensión hasta 

los 3.3 V. Al ser el Arduino el centro de control del sistema, éste se encarga de 

proporcionar a los pines los estados altos o bajos dependiendo del camino que deba tomar 

la señal, para ello el dispositivo trabaja con una tensión de 0 V o de 3.3 V, dependiendo 

del estado de operación de la tabla de verdad asociada. 

Asimismo, con el software de diseño y edición de esquemas de placas de circuito 

impreso Eagle (versión 9.5.2) de Autodesk, se ha desarrollado una placa de circuito 

impreso (PCB) con substrato FR-4 para poder conectar los pines necesarios del Arduino 

con los conmutadores. Para poder alimentar los conmutadores con la tensión necesaria, 

se ha añadido un regulador de corriente [3.59] para pasar de los 5 V que proporciona el 

puerto USB del ordenador a los 3.3 V que necesitan los conmutadores. Además, para 

facilitar al usuario el funcionamiento del sistema y que pueda saber en cada momento qué 

parte de los dispositivos del sistema está activo, se ha incluido una pantalla de cristal 

líquido (LCD). La PCB diseñada ha sido fabricada con técnicas de fotolitografía y ataque 

químico y, posteriormente, se han soldado los diferentes componentes. En la figura 3.21 

se puede observar la placa desarrollada. En dicha figura se aprecian los puertos USB 

donde van los cables USB-DB-9 (tipo de conector común de 9 pines) que se utilizan para 
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conectar los conmutadores a la placa de control (1), los conectores USB que permiten la 

conexión de la placa con la pantalla LCD (2), parte del Arduino que se ha situado en la 

parte trasera de la PCB (3), el circuito que permite la regulación de la tensión de 

alimentación (compuesto por el regulador de tensión y unos condensadores) (4), la 

soldadura de los pines de conexión del Arduino (5), la soldadura de los puertos USB y las 

resistencias para proteger los conmutadores (6). A modo de redundancia, en la placa se 

han añadido dos puertos USB totalmente funcionales por si alguno de los otros puertos 

falla (7). 

 

Figura 3.21. PCB del subsistema de control del sistema de medida. 

 

 

3.3.1.2. CONEXIÓN DE LOS ELEMENTOS DEL SISTEMA HARDWARE 

 

Aunque se han ido comentando algunas de las conexiones de cada parte del 

sistema hardware, a continuación, se van a profundizar en todas las conexiones de los 

elementos que lo conforman. 

La primera conexión importante del sistema hardware es entre las antenas y la red 

de conmutación, para ello, se utilizan diferentes cables coaxiales de RF flexibles con 

conectores SMA macho de longitud 609.6 mm [3.54], que están adaptados a 50 Ω y cuya 
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frecuencia máxima de funcionamiento llega hasta los 18 GHz. Estos cables presentan 

unas pérdidas de inserción de 1.92 dB, para la frecuencia máxima de funcionamiento 

(18 GHz), y de 1.02 dB, para la frecuencia máxima del sistema (6 GHz). Respecto a las 

pérdidas de retorno se obtiene 24.7 dB a 18 GHz y 35.1 dB a 6 GHz. Las conexiones 

realizadas entre los conmutadores y la conexión entre la red de conmutación y el VNA se 

hacen con los mismos cables. Además, se ha utilizado una transición hembra-hembra 

[3.60] para poder conectar dicho cable de la red de conmutación al cable del VNA. La 

transición utilizada está adaptada a 50 Ω, la frecuencia máxima de funcionamiento es de 

18 GHz y las pérdidas de inserción son de 0.24 dB, a la frecuencia de 18 GHz, y de 

0.09 dB, a la frecuencia de 6 GHz. 

Entre el subsistema de control y la red de conmutación se realiza una conexión 

mediante cables USB-DB-9 que se han fabricado en el laboratorio. En un extremo del 

cable hay una conexión USB 2.0 macho que va al subsistema de control y en el otro 

extremo se encuentra la conexión DB-9 que va a los conmutadores. Para adaptar el cable 

a las necesidades del sistema se ha utilizado un cable USB-USB 2.0 macho-macho con 

una longitud de 2 m [3.61]. Dicho cable se ha cortado por la mitad para poder incorporar 

el conector DB-9, y se han adaptado a los conmutadores de 2 y de 4 puertos, de forma 

que se han utilizado 3 y 5 hilos respectivamente, donde se utiliza un hilo para 

alimentación, un hilo para la tierra y, dependiendo del conmutador, se utiliza uno o tres 

hilos para las tensiones de control. Para la unión entre el subsistema de control y la 

pantalla LCD auxiliar se utiliza un cable USB-USB 2.0 macho-macho de 2 m [3.61]. 

La conexión entre el ordenador y el Arduino se realiza con un cable USB-micro 

USB, que permite tanto alimentar el Arduino como transferir datos entre ambos 

dispositivos. Hay que tener en cuenta que el puerto micro USB se encuentra en el Arduino, 

y el puerto USB en el ordenador. Por último, entre el ordenador y el VNA se realiza una 

conexión Wi-Fi mediante una red de área local (LAN), donde el VNA se conecta por cable 

de red a la toma correspondiente y el ordenador se comunica por Wi-Fi. En la figura 3.22 

se muestra el sistema final con todas las partes que se han ido definiendo anteriormente, 

donde se observa que el espacio de medida de las antenas y el casco se encuentra en el 

centro del sistema y en los laterales está el VNA, el sistema de control y alimentación y 

la red de conmutación. 
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Figura 3.22. Sistema hardware. 

 

 

3.3.2. SOFTWARE DEL SISTEMA 

 

La parte software del sistema está compuesta de tres secciones que son: la 

programación del Arduino que controla la red de conmutación, la automatización del 

sistema que se encarga de hacer las medidas correspondientes y el procesado de los datos. 

Aunque el procesado de los datos está englobado dentro de la parte software, este apartado 

únicamente se centra en los detalles que engloban las otras secciones que forman el 

sistema final, puesto que se pretende dar una visión general de lo que es este sistema de 

medida para dedicar otro apartado a la explicación más detallada del procesado que se 

realiza. 

Para realizar el programa que controla la red de conmutación y la selección de la 

antena adecuada se ha utilizado la plataforma Arduino IDE (Integrated Development 

Environment, Entorno de Desarrollo Integrado), ya que es un entorno para poder realizar 

las aplicaciones necesarias de todas las placas Arduino. 
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Lo primero a tener en cuenta para realizar el programa que controla los 

conmutadores, es el número de pines digitales necesarios que se tienen que utilizar en 

función de las tensiones de control que tenga el sistema. Para realizar la selección de las 

antenas se implementa en el software la tabla de verdad de los conmutadores. La tabla de 

verdad contiene el código binario que necesita la red de conmutación para realizar la 

conexión entre el VNA y las distintas antenas del sistema. Para ello, se han seleccionado 

los pines digitales necesarios para enviar a la red de conmutación las señales de control. 

Como se ha comentado en el apartado anterior, en este caso hay 7 estados diferentes y 

para poder controlar dichos estados se necesitan 14 tensiones de control, por tanto, el 

número total de pines digitales que se utilizan son 14. Estas tensiones de control se 

representan en la tabla de verdad como “1” para los estados altos y ”0” para los estados 

bajos, y se implementa en una matriz donde el software se encargará de interpretar y 

gestionar las tensiones correspondientes para suministrar por los pines digitales las 

tensiones de 3.3 V y 0 V, relativos a los estados altos y bajos, respectivamente. Para iniciar 

la primera comunicación entre los dispositivos, en el programa desarrollado se ha 

establecido que la velocidad típica de comunicación serie del Arduino con el ordenador 

sea 9600 bits por segundo (baudios). Igualmente, se han incorporado los comandos 

necesarios para realizar la interacción con la pantalla LCD, de forma que muestre en cada 

momento el estado del sistema, es decir, si está apagado o midiendo, y qué antenas están 

funcionando en cada instante. 

Tras establecer en el código los comandos necesarios para fijar la velocidad de 

comunicación, para el uso de la pantalla LCD y los pines digitales que están asociados a 

los estados de la tabla de verdad, se realiza un bucle donde el programa esperará un 

número que estará asociado a uno de los 7 estados de la tabla de verdad y que corresponde 

con cada par de antenas. Los números que espera recibir el programa están comprendidos 

entre el 0 y el 6, el 0 se ha reservado para el estado de reposo de los conmutadores, pero 

si recibe un número del 1 al 6 se activarán los pines necesarios para realizar las medidas 

correspondientes del par de antenas asociadas a dicho número. El número que espera 

recibir el Arduino viene dado por otro programa que se utiliza en la automatización del 

sistema, ya que envía las ordenes necesarias al Arduino y al VNA para realizar las 

medidas correspondientes. Con el programa que se ha desarrollado para el Arduino se ha 

podido automatizar el camino de comunicación entre las antenas y el VNA. Para entender 
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de una forma más sencilla el funcionamiento del programa, en la figura 3.23 se muestra 

el diagrama de flujo. 

Como se ha comentado anteriormente el Arduino y el ordenador están conectados 

con un cable USB-micro USB que permite la comunicación entre ambos dispositivos. 

Una vez desarrollado el programa, se conecta el Arduino al ordenador y se sube el código 

al microcontrolador, que se encargará de ejecutar el programa y que estará siempre 

disponible para ser usado.  

 

Figura 3.23. Diagrama de flujo del programa desarrollado para el Arduino. 

Para implementar el programa que se encarga de la automatización del proceso de 

medida se ha utilizado la plataforma PyCharm de JetBrains S.R.O., que es un IDE 

orientado al desarrollo de aplicaciones en Python. El código que se ha utilizado en este 

caso es el desarrollado en [3.62], al cual se le han realizado algunas modificaciones para 

adaptarlo a las necesidades de este sistema. 

En la figura 3.24 se presenta el diagrama de flujo del programa adaptado a este 

sistema de medida. A continuación, se explican las partes más importantes del programa. 

En primer lugar, se inicia la comunicación del ordenador con el VNA y con el 

Arduino (conectado por el puerto serie). Para establecer la comunicación entre el 

ordenador y el VNA se utiliza un protocolo TCP/IP (Transmission Control 

Protocol/Internet Protocol) para realizar la conexión por Wi-Fi de una red LAN. Así 

mismo, para realizar la conexión serie entre el ordenador y el Arduino se especifica tanto 
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el puerto USB donde se conecta el Arduino, como la velocidad de la comunicación que 

se estableció en el programa de Arduino, y que es de 9600 baudios. Posteriormente, se 

realiza la configuración del VNA. Para ello, primero se establecen las características del 

canal necesarias para hacer las medidas, siendo una de las partes más importantes del 

programa. Las características que se han seleccionado para realizar las medidas del 

sistema son los siguientes: 

• Tipo de barrido: Lineal 

• Frecuencia de inicio: 10 MHz 

• Frecuencia final: 6 GHz 

• Número de puntos: 5001 

• Potencia de emisión: 0 dBm 

• Ancho de banda del filtro de frecuencia intermedia (IF): 10 kHz 

• Parámetros a representar por la pantalla del VNA: |𝑆11| y |𝑆22| 

• Magnitud: dB 

 

Figura 3.24. Diagrama de flujo del código de Python. 

En segundo lugar, se crea en el ordenador el directorio local donde se guardan las 

medidas. A continuación, se realiza el bucle principal del programa, que es el encargado 

de medir las respuestas de las antenas, y se repetirá hasta completar todas las medidas. 

Las acciones que se realizan dentro de este bucle son: la selección de la calibración 

correspondiente a cada par de antenas y la escritura, por el puerto serie, del número 
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correspondiente a ese par de antenas que se procederá a medir para que el Arduino active, 

mediante la red de conmutadores, el camino necesario para utilizar dichas antenas. 

Además, a través de la pantalla LCD se mostrará la interacción en la que se encuentra el 

bucle, es decir, se podrá ver el par de antenas que están midiendo en ese momento. 

Seguidamente, se guarda la medida de los parámetros S en el VNA y se transfiere al 

ordenador como ficheros de tipo Touchstone (*.SnP). Posteriormente, el programa 

esperará unos segundos para poder cambiar de antenas y refrescar los datos del VNA. 

Cuando termina el bucle se envía un 0 por el puerto serie para apagar los conmutadores 

y esperar a la siguiente orden. 

Este bucle se realiza dos veces, la primera ejecución del programa se utiliza para 

hacer una medida de referencia, donde se mide el sistema sin ningún modelo (sistema en 

vacío), y la segunda ejecución se utiliza para realizar las medidas del modelo bajo estudio. 

Se toman ambas medidas ya que en el procesado posterior de los datos se restan las 

señales para minimizar los posibles errores e interferencias indeseadas que puedan 

producirse en las medidas, reduciendo así los efectos producidos por el entorno. Hay que 

tener en cuenta que en cada momento sólo hay una antena emitiendo para evitar posibles 

acoplamientos cruzados entre las antenas. 

Por último, teniendo en cuenta que los conmutadores están apagados, el programa 

cierra las comunicaciones con el VNA y con el Arduino, y seguidamente se pasa a la 

realización de la última parte del software del sistema, que es la de procesar los datos 

obtenidos. 

 

 

3.3.3. CARACTERÍSTICAS FINALES DEL SISTEMA 

 

En este apartado se presentan las características del sistema de imagen médica por 

microondas que se ha desarrollado. Los resultados obtenidos presentan unas grandes 

ventajas, pudiendo ser comparables con otras técnicas de imagen tradicionales. 

Con respecto a las características de radiación a las que se expone el cuerpo 

humano, los sistemas de imagen médica por microondas no solo utilizan ondas no 

ionizantes, sino que también utilizan una potencia de emisión que es muy baja. En el 
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sistema desarrollado se ha seleccionado una potencia de 0 dBm, que es equivalente a 

1 mW, siendo lo suficientemente pequeña como para asegurar que el sistema es inocuo 

para los usuarios. 

La interacción de las ondas electromagnéticas con el tejido biológico conduce a la 

absorción de energía dentro de éstos. La cantidad de energía absorbida por el tejido 

biológico se conoce como SAR, y es una característica importante en cualquier sistema 

de imagen por microondas. La absorción de la energía de las ondas EM no es de 

naturaleza distributiva, por lo que no pueden dañar el ADN de los tejidos vivos y 

desencadenar la muerte celular o la división no regulada de las células, dando lugar a la 

formación de un tumor canceroso. En todo caso, es imprescindible realizar el análisis 

SAR en los sistemas de imágenes para garantizar la seguridad del usuario [3.63]. Además, 

se debe tener en que cuenta que la SAR depende en gran medida de las propiedades 

dieléctricas del tejido, siendo, por ejemplo, la absorción de la radiación electromagnética 

en un tumor cancerígeno muy diferente a la de otros tejidos contiguos [3.64]. Por lo 

general, la SAR se mide en W/Kg y se calcula midiendo el campo eléctrico en el tejido 

estimulado que se encuentra alrededor del dispositivo. El valor de SAR depende de la 

frecuencia de funcionamiento, el tipo de antena y la distancia entre la antena y el tejido 

biológico. Además, dicho valor aumenta cuanto mayor es la frecuencia de funcionamiento 

debido a una mayor absorción en el tejido, siendo más potente en la superficie. Asimismo, 

a frecuencias más altas, la profundidad de penetración disminuye, lo que hace que la 

distribución de la SAR sea más superficial [3.65], [3.66]. 

Para el cálculo de la SAR, así como de los límites correspondientes, existen 

diferentes normativas en todo el mundo. Típicamente los valores más utilizados son los 

establecidos por los estándares estadounidenses y europeos. La FCC de EE. UU. establece 

una SAR máxima promedio de 1.6 W/kg tomado en un volumen de 1 g y debiendo ser la 

SAR máxima promedio de todo el cuerpo inferior a 0.08 W/kg (es más común utilizar la 

SAR máxima promedio de 1 g, ya que representa las variaciones locales con mayor 

precisión) [3.15]. Por otro lado, en Europa se establece la SAR en 2 W/kg sobre un 

volumen de 10g [3.67]. Los valores de SAR clasificados como 1 g o 10 g de masa de 

tejido se recogen en los estándares IEEE C95.1:1999 e IEEE C95.1:2005 

respectivamente [3.68]. El límite SAR de la FCC no puede superarse con un transmisor 

cuya potencia de salida es inferior a 1.6 mW (valor superior al utilizado en el sistema 

propuesto, ya que es de 1 mW (0 dBm)), incluso si toda la potencia se absorbiera en un 
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cubo de 1 g, no se alcanzaría el límite de 1.6 W/kg establecido. Del mismo modo, un 

transmisor cuya potencia es menor de 20 mW no puede superar el límite de 2 W/kg [3.67]. 

Por ello, en algunos países, como Suecia (donde el gobierno ha establecido el límite de 

2 W/Kg) los dispositivos con una potencia de salida media inferior a 0.02 W no necesitan 

ser probados [3.67], [3.69]. Siguiendo esta misma línea, la FCC tiene una propuesta para 

que los dispositivos que se lleven en el cuerpo y tengan una potencia inferior a 2 mW 

puedan estar exentos de licencias [3.67], [3.70]. A modo de ejemplo, se puede observar 

que en [3.71] realizaron estudios de la radiación de los teléfonos móviles en las 

proximidades de modelos de cabezas humanas, obteniendo que se requería una potencia 

radiada de 121 mW para obtener una SAR de 1.6 W/Kg a la frecuencia de 1.9 MHz. 

La potencia de emisión del sistema propuesto es entre 10 y 100 veces inferior a la 

potencia emitida por un smartphone actual, y también es menor que el límite máximo de 

SAR permitido tanto por los estándares europeos, como por los norteamericanos [3.19]. 

Asimismo, en este sistema no ionizante, el tiempo de exposición a las señales radiadas es 

bajo en comparación con los sistemas de imagen médica actuales, ya que todo el proceso 

de medida dura aproximadamente 1 min, siendo también rápido el procesado posterior 

para la obtención de los resultados y las imágenes médicas. 

Con respecto a la precisión o resolución espacial (SP) de los sistemas de 

microondas, son ligeramente inferiores a las obtenidas en los sistemas actuales de imagen 

médica. En los sistemas de microondas la SP depende de la velocidad de la onda que se 

propaga por el medio (siendo en este caso tejidos biológicos), que está directamente 

relacionada con la frecuencia máxima de funcionamiento del sistema. Para un sistema 

como el desarrollado, y considerando que el medio es el vacío, la SP se calcula como se 

indica en la expresión (3.10), donde 𝑐 es la velocidad de la luz en el vacío y 𝑓𝑚𝑎𝑥 es la 

frecuencia máxima del sistema (6 GHz en este caso). Por tanto, en el vacío se obtiene una 

precisión de 2.5 cm. Si se considera un medio biológico, como el cerebro humano, la 

precisión se puede obtener con la expresión (3.11) [3.72], donde 𝜀𝑟 es la permitividad 

relativa del medio (que para este caso es de aproximadamente 44). Estos datos arrojan 

una precisión de posicionamiento de 3.8 mm para el sistema desarrollado cuando se 

utilice un material biológico como el cerebro, que es suficiente para una detección eficaz 

del brain-shift con posibles implicaciones clínicas. Esta desventaja respecto a la menor 

precisión del sistema, comparado con los sistemas habituales de imagen médica, no es 

tan importante, ya que el objetivo es la detección y cuantificación del desplazamiento 
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cerebral. La precisión del sistema propuesto es más que suficiente para detectar cualquier 

tipo de desplazamiento que pueda tener influencia en la posición del tumor, incluso 

desplazamientos leves sin sintomatología. 

𝑆𝑃 =  
𝑐

2𝑓𝑚𝑎𝑥
 (3.10) 

𝑆𝑃 =  
𝑐

2𝑓𝑚𝑎𝑥√𝜀𝑟

 (3.11) 

Un aspecto importante para los sistemas de imagen médica por microondas, que 

puede limitar su correcto funcionamiento, es que haya un contraste importante en 

términos de permitividad dieléctrica entre los tejidos que se pretenden detectar. En este 

sistema, las diferencias dieléctricas entre la piel, el cráneo y el cerebro son notables 

(aunque pueden variar entre diferentes pacientes), por lo que hay un claro contraste con 

las posibilidades de detección. 

El efecto de las propiedades dieléctricas de los materiales (tejidos) en las señales 

de microondas que emiten las antenas son dos. Por un lado, la velocidad de las ondas que 

atraviesan el medio (𝑣) está relacionada con la permitividad relativa como          

𝑣 =  𝑐 √𝜀𝑟⁄ , lo que significa que las ondas tendrán diferentes velocidades de 

propagación dependiendo del tejido que atraviesan en cada momento. Por otro lado, la 

absorción de las ondas por parte del material será distinta en función de sus pérdidas y de 

su propia absorción. Este efecto, debido a la absorción del material, se expresa 

normalmente en función de la profundidad de penetración de las ondas en el tejido. Esta 

profundidad de penetración (𝛿𝑝) se define como la distancia que debe recorrer la onda en 

el interior del tejido para que su potencia disminuya en un 37% (1 𝑒⁄ ), considerando que 

es una onda plana. Esta distancia se obtiene con la expresión (3.12) [3.73], donde 𝜆0 es 

la longitud de onda en el vacío, 𝜀′ es la parte real de la permitividad relativa, también 

conocida como 𝜀𝑟, y 𝜀′′ es la parte imaginaria de la permitividad relativa. 

𝛿𝑝 =  
𝜆0

2𝜋√
𝜀′
2 (√1 + (

𝜀′′
𝜀′

)
2

− 1)

 

(3.12) 

La profundidad de imagen del sistema está directamente relacionada con la 

profundidad de penetración de las señales de microondas en el tejido biológico, que 
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disminuye a medida que aumenta la frecuencia, teniendo profundidades de 

aproximadamente 35 mm a 1 GHz o 5 mm a 3 GHz para la piel humana [3.74], [3.75]. 

La profundidad de penetración supone un límite a la frecuencia máxima del sistema, que 

es, como se ha mencionado anteriormente, el parámetro que define (y limita) la resolución 

espacial. Esta es la razón por la que los sistemas de imágenes médicas basados en 

microondas suelen considerar frecuencias inferiores a 10 – 12 GHz [3.76]. 

Los valores de permitividad dieléctrica de los tejidos que atraviesan las ondas en 

la aplicación propuesta para la detección de brain-shift varían de una persona a otra, pero 

se puede encontrar un valor medio comúnmente aceptado en [3.77] para la frecuencia 

central de funcionamiento del sistema (3 GHz). En la Tabla 3.4 se muestra la profundidad 

de penetración para la piel, el cráneo y el cerebro. Los tres tejidos involucrados en la 

aplicación muestran diferencias notables en cuanto a permitividad dieléctrica, por tanto, 

tendrán efectos significativamente diferentes sobre las ondas y permitirá identificar y 

analizar los resultados de una forma más sencilla. Además, en esta aplicación solamente 

se pretende detectar y localizar la forma del cerebro (es decir, la posición del límite 

cerebral con respecto a las posiciones fijas de cada una de las antenas), sin necesidad de 

“ver” más adentro. Por ello, el efecto de absorción en el cerebro (que podría ser 

importante en otros casos) no supone un problema para la aplicación. La absorción en la 

piel (que es una capa bastante fina) y en el cráneo (baja tangente de pérdidas) está 

restringida. Analizando igualmente la profundidad de penetración de las ondas en cada 

tejido, se observa que el efecto de la absorción en estos tejidos es limitado en la aplicación 

propuesta. Por otra parte, cabe señalar que las señales de microondas sufren una reflexión 

muy importante, debido a la gran diferencia en las propiedades dieléctricas entre los 

tejidos del cráneo y del cerebro. Esta reflexión es la que detecta el sistema y es la que 

sirve para determinar con exactitud la posición y forma del cerebro, tanto antes como 

durante la intervención quirúrgica. 

Tabla 3.4. Características dieléctricas y profundidad de penetración de la piel, el cráneo y el 

cerebro a 3 GHz. 

Tejido 𝜺𝒓 𝝈 (S/m) 𝜺′′ 𝐭𝐚𝐧 𝜹 𝜹𝒑 (mm) 

Cráneo (hueso) 11.10 0.56 3.36 0.30 31.91 

Piel (piel seca) 37.50 1.74 10.43 0.28 18.87 

Cerebro (Materia Gris) 48.00 2.22 13.30 0.28 16.74 
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La robustez contra el ruido y las interferencias ambientales son un aspecto crucial 

que podría suponer un riesgo considerable para el correcto funcionamiento del sistema 

final. Esto debe tenerse en cuenta a la hora de diseñar el dispositivo final disponible en el 

mercado. Sin embargo, no se considera este punto como crítico para la etapa experimental 

inicial en la que se encuentra el sistema desarrollado. Los contextos de trabajo previstos 

para este sistema (quirófano o entorno clínico), suelen ser lugares perfectamente 

apantallados con equipos bien caracterizados que deben cumplir normativas 

considerablemente restrictivas en cuanto a emisiones e interferencias electromagnéticas. 

En todo caso, siempre habrá ruido e interferencias provenientes de otros sistemas dentro 

de la misma habitación o incluso del propio sistema. Para evitar el ruido del propio 

sistema, periódicamente se realiza una calibración electrónica del sistema de medida hasta 

el plano de los conectores SMA de las antenas, para obtener una buena calidad de las 

señales. De esta forma se puede reducir el ruido y eliminar los posibles efectos negativos 

en las señales debido a los cables y los conmutadores, así como de otros equipos 

electrónicos que conforman el sistema [3.78]. Para eludir las interferencias y los posibles 

efectos del sistema radiante, así como del entorno, se realiza una medida de calibración 

en vacío antes de trabajar con el modelo bajo estudio, donde no se pone nada dentro del 

sistema. Esta medida de calibración en vacío se resta posteriormente a las medidas que 

involucran al objeto bajo estudio, de modo que se elimina, o al menos se minimiza, la 

influencia del resto del sistema y del entorno, quedando así en la medida sólo los efectos 

asociados a dicho modelo bajo estudio. 

Respecto a las posibles interferencias y fuentes de ruido provenientes de otros 

equipos, como pueden ser señales de teléfonos móviles de telecomunicaciones o señales 

de comunicación en la banda ISM (Industrial, Científica y Médica), éstas suelen ser 

interferencias de banda estrecha, lo que significa que tendrán una influencia pequeña en 

un sistema de gran ancho banda como el desarrollado. Estas interferencias sólo afectarían 

a una parte de frecuencias notablemente pequeña de la señal emitida, pero no a su 

integridad en todo el ancho de banda. 

En el sistema desarrollado no es sencillo calcular la SNR, puesto que las medidas 

se realizan en el domino de la frecuencia y, posteriormente, para obtener los pulsos en el 

domino del tiempo se aplica la IFFT. Una aproximación muy utilizada es asumir que el 

ruido del sistema es el del receptor. En el sistema desarrollado el VNA es el encargado de 

realizar la gestión de todas las medidas de los parámetros S de las antenas, tanto en 
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transmisión como en recepción. Dichas medidas se realizan en el dominio de la frecuencia 

con un ancho de banda entre 10 MHz y 6 GHz, por consiguiente, es en el receptor del 

VNA donde se debe evaluar el ruido y la relación señal a ruido (SNR). Con ese fin, la 

hoja de datos del VNA utilizado en el sistema (modelo ZNLE6 de Rohde & Schwarz), 

indica que el nivel de ruido en el receptor está por debajo de -110 dBm en todo el rango 

de frecuencias del sistema. Para maximizar la SNR y las capacidades de obtención de 

imágenes médicas, el sistema debe tener los niveles de ruido más pequeños 

posibles [3.78]. 

Una vez aplicada la calibración, el cálculo habitual de la SNR, en estos sistemas 

de alta frecuencia, consiste en asumir que el principal componente de ruido en el receptor 

está asociado al ruido térmico que proviene de elementos tanto del sistema externo, como 

de la electrónica que hay en el receptor [3.78], [3.79]. En consecuencia, la densidad de 

potencia del ruido (𝜎2) viene establecida por la ecuación (3.13), donde 𝐾 es la constante 

de Boltzmann, 𝑇 es la temperatura ambiente y 𝑁𝐹 es el factor de ruido en el 

sistema [3.79].  

𝜎2 = 𝐾 · 𝑇 · 𝑁𝐹 [𝑊 𝐻𝑧⁄ ] (3.13) 

Sin embargo, aplicar dicha expresión para calcular la SNR no es sencillo. 

En [3.79] muestran un método práctico que permite estimar el ruido del sistema. Para 

ello, una vez aplicada la calibración, se obtiene el espectro de la señal de ruido a partir de 

la medida de la reflexión de una carga calibrada. Si por ejemplo se utiliza un circuito 

abierto, la magnitud del 𝑆11 debería ser 1, es decir, 0 dB. Por tanto, el ruido del sistema 

se puede obtener como 1 − mag(𝑆11), presentando un comportamiento constante en 

bajas frecuencias y dependiendo del cuadrado de la frecuencia en altas frecuencias. 

Para el sistema desarrollado se ha aplicado ese método midiendo en la posición 

de una de las antenas la magnitud del 𝑆11 para un circuito abierto normalizado (el estándar 

de calibración OPEN (abierto)). La configuración del VNA que ha utilizado para realizar 

dicha medida ha sido un rango de frecuencia entre 10 MHz y 6 GHz, una potencia de 

transmisión de 0 dBm y un filtro IF de 10 KHz en el receptor. En la figura 3.25 (a) se 

muestra el ruido del sistema en el dominio de la frecuencia tras aplicar el cálculo 1 −

mag(𝑆11), donde se puede apreciar que el ruido del sistema es el esperado y está por 

debajo de -55 dBm en toda la banda de funcionamiento. Para obtener el nivel de señal, se 

ha utilizado las medidas de un modelo cerebral sin desplazamiento situado en el interior 
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de un modelo de cráneo, tal y como se puede observar en la figura 3.36 (c). La figura 3.25 

(b) muestra la medida realizada por una de las antenas con esta configuración. El nivel de 

señal mínimo obtenido en el dominio de la frecuencia para todas las antenas es superior 

a -30 dBm en toda la banda de frecuencia (utilizando la misma potencia de emisión de 

0 dBm). En consecuencia, si se consideran los valores obtenidos para el ruido y las 

señales, para todos los casos y toda la banda de frecuencias, se puede obtener que la SNR 

del sistema propuesto es superior a +25 dB (resta del valor obtenido para la señal y el 

valor obtenido para el ruido). Esto asegura que señales recibidas tienen la suficiente 

calidad como para cumplir adecuadamente con los requisitos de las aplicaciones de 

imágenes médicas y, más específicamente, para la detección de brain-shift. 

(a)  (b)  

Figura 3.25. Evaluación de la SNR del sistema: (a) Ruido del sistema medido mediante circuito 

abierto normalizado; (b) Señal recibida en el VNA por una de las antenas. 

 

 

3.4. PROCESADO DE SEÑAL 

 

Una vez finalizada la medida de los parámetros S de las antenas, se procede al 

análisis de los datos para extraer los resultados. El software que se ha utilizado para 

realizar el procesado de las señales del sistema ha sido Python (Spyder IDE versión 3.8), 

y el script del programa se ha implementado junto con el profesor Alberto Rodríguez 

Martínez. En este caso, las medidas se realizan con modelos hechos a medida que se 

componen de un cráneo y diferentes modelos de cerebro con distintas afecciones de 

desplazamiento. 
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Para realizar el procesado de los datos se utiliza un pulso Gaussiano de banda 

ancha centrado en 3 GHz como excitación del sistema. Como los datos obtenidos están 

en el dominio de la frecuencia, las señales se deben transformar al dominio del tiempo. 

Las señales adquiridas por el VNA corresponden a muestras del espectro en frecuencias 

específicas que están dentro del rango de funcionamiento (10 MHz – 6 GHz), donde se 

obtienen 5001 muestras del espectro para las frecuencias positivas, siendo un muestreo 

regular ∆𝑓 de 1.198 MHz. Seguidamente se calcula la IFFT, pero antes, para tener 

suficiente resolución temporal, evitar superposiciones y obtener más precisión en el 

dominio del tiempo, las señales se interpolan rellenando el espectro de ceros hasta 

60 GHz. Después, para asegurar que se tiene la información completa de la señal original 

y sin distorsiones, dichas señales se reflejan y se conjugan en la parte del espectro que 

está por encima de la frecuencia de Nyquist (mitad de la frecuencia de muestreo), 

obteniendo así el espectro completo de la señal recibida con un sobremuestreo de 

120 GHz. Con ese sobremuestreo de la señal no solo se mejora la resolución temporal, 

sino que también se reduce el efecto de aliasing, pudiendo reducir la distorsión producida 

por la interferencia entre las muestras adyacentes. A continuación, se procede a calcular 

la IFFT y, posteriormente, las señales se filtran utilizando un pulso Gaussiano, que ha 

sido construido utilizando las especificaciones del pulso transmitido y que tiene una 

frecuencia de muestreo de 120 GHz como filtro adaptado. Se utiliza un pulso Gaussiano 

porque permite cubrir una amplia gama de frecuencias y reduce el ruido de las medidas, 

además de reducir el efecto del ruido en los resultados. 

El objetivo en este caso es obtener la distancia entre el modelo bajo estudio y cada 

una de las antenas. Con este fin, la distancia se obtiene mediante el tiempo de vuelo de 

los ecos recibidos, que son el resultado de superponer múltiples reflexiones procedentes 

de todos los elementos alrededor de cada antena que pueden provocar dispersiones en la 

señal. Estos elementos pueden incluir no solo el objetivo, sino también la estructura del 

casco, otras antenas, cables, conectores, etc., dando como resultado una señal 

significativamente compleja que es muy difícil de procesar. 

Para reducir la complejidad se puede asumir un modelo lineal y aplicar el principio 

de superposición. Es decir, realizando una medida con el set-up en vacío (sin ningún 

elemento dentro del casco) de una antena 𝑖, la señal recibida es el resultado de la 

combinación lineal de los múltiples ecos que proceden de todos los elementos que 

provocan dispersión de esa configuración particular, tal y como se muestra en la 



Sistema de detección del desplazamiento cerebral. Antena coplanar de banda ancha 

 

158 

 

expresión (3.14), donde 𝑥𝑇(𝑡) es el pulso transmitido, 𝑎𝑗 es el coeficiente de reflexión del 

dispersor 𝑗, 𝜏𝑗 es el retraso del eco 𝑗 y 𝑥𝑖(𝑡) es la señal recibida resultante. 

𝑥𝑖(𝑡) =  ∑ 𝑎𝑗𝑥𝑇(𝑡 − 𝜏𝑗)

∀𝑗

 (3.14) 

Si posteriormente se incluye el modelo bajo estudio y se repite la medida, se tienen 

que agregar los nuevos elementos que provocan dispersión a la expresión anterior, por lo 

que la señal resultante 𝑥′𝑖(𝑡) será la mostrada en (3.15), donde 𝑎𝑘 es el coeficiente de 

reflexión de los elementos que provocan dispersión debidos al modelo (conjunto     

cráneo-cerebro) y 𝜏𝑘 su correspondiente retardo. 

𝑥′𝑖(𝑡) =  ∑ 𝑎𝑗𝑥𝑇(𝑡 − 𝜏𝑗)

∀𝑗

+ ∑ 𝑎𝑘𝑥𝑇(𝑡 − 𝜏𝑘)

∀𝑘

 (3.15) 

El siguiente paso es restar la señal de referencia obtenida (en vacío) de la señal 

con el modelo bajo estudio, pero antes es importante alinear las señales correctamente, 

puesto que durante las medidas puede haber posibles cambios en la configuración, como 

puede ser el movimiento del casco cuando se posiciona el objeto que se quiere analizar. 

Si las señales no están alineadas, se pueden producir errores en la estimación de la 

distancia, ya que el más mínimo cambio en la configuración ocasiona esa desalineación 

entre ellas. Para evitar este problema, se aplica una deconvolución como la descrita 

en [3.80], donde se alinean y normalizan dos señales antes de aplicar la resta. Para realizar 

esta operación se utiliza una señal de referencia que tiene correlación cruzada con las 

señales a alinear y, posteriormente, el máximo de la correlación cruzada se utiliza para 

hacer la alineación. En este caso se hace algo bastante similar a cuando anteriormente se 

han filtrado las señales recibidas con un pulso Gaussiano, puesto que ahora se utiliza el 

mismo pulso para todas las señales. Por tanto, para realizar el alineamiento en el dominio 

de la frecuencia con resolución de submuestra, se utiliza la diferencia en el tiempo de 

vuelo de los máximos de las envolventes de las señales recibidas después del 

preprocesado [3.80]. 

A continuación, si se resta 𝑥𝑖(𝑡) de 𝑥′𝑖(𝑡), el resto 𝑥𝑖
𝑟(𝑡) solamente incluirá los 

ecos procedentes del modelo que son recibidos por la antena 𝑖, siendo ésta la información 

que se busca. La expresión de 𝑥𝑖
𝑟(𝑡) se muestra en (3.16). 
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𝑥𝑖
𝑟(𝑡) =  ∑ 𝑎𝑘𝑥𝑇(𝑡 − 𝜏𝑘)

∀𝑘

 (3.16) 

Finalmente, para determinar las distancias al objetivo se necesita 𝜏𝑘. Para ello, se 

puede calcular la correlación cruzada entre 𝑥𝑖
𝑟(𝑡) y el pulso transmitido 𝑥𝑇(𝑡), ya que los 

máximos de esa correlación cruzada se ubicarán en 𝜏𝑘. En la figura 3.26 se muestra el 

diagrama de flujo de los pasos que se realizan en el procesado de los datos de este sistema. 

 

Figura 3.26. Diagrama de flujo del procesado realizado. 

Este enfoque plantea algunas limitaciones. No se ha considerado la dispersión de 

la señal, ni cuando es reflejada por un dispersor ni cuando viaja a través de él. Debido a 

la dispersión, los reflejos del pulso transmitido no son únicamente versiones retardadas y 

atenuadas del pulso transmitido. De hecho, cada uno de ellos tiene una dispersión distinta 

y pueden ser ligeramente diferentes, por lo que la resta no eliminará por completo la 

contribución de los elementos que provocan dispersión de la configuración inicial. 

Además, la condición de linealidad realmente no se cumple en este caso debido a la 

dispersión, por ello, el más mínimo movimiento de la configuración entre las diferentes 

medidas (por ejemplo, debido a la ubicación del modelo) afectará a los retardos. Por 

consiguiente, el resultado estará contaminado tanto por el ruido electrónico como por el 

de cuantificación. A pesar de estas limitaciones hay que destacar que, en esta 

configuración, las distancias son notablemente cortas en comparación con la velocidad 
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de la onda, que las ondas se propagan por el aire en las proximidades del dispositivo, y 

que la dispersión es casi insignificante para todos los elementos que provocan dispersión 

que hay en el área circundante (principalmente pequeñas piezas de plástico o metálicas). 

Por tanto, se puede asumir que las hipótesis iniciales son consistentes y que los efectos 

combinados de la dispersión, las desalineaciones y el ruido electrónico y de cuantificación 

pueden considerarse como un ruido aditivo Gaussiano que afectará a la precisión del 

método de media, pero no a su funcionalidad. 

 

 

3.5. CALIBRACIÓN DEL SISTEMA 

 

Para la puesta en marcha del sistema y para realizar el ajuste necesario de las 

distancias que se obtienen tras el procesado de datos explicado anteriormente, se ha 

desarrollado una prueba de calibración del sistema dividido en dos partes. Una primera 

parte utilizando una plancha metálica y otra segunda parte utilizando un modelo con 

forma de media elipsoide. 

Antes de proceder a la realización de cualquier prueba se hace una calibración 

electrónica del sistema, con el kit de calibración ZV-Z135 de Rohde & Schwarz, para 

eliminar las posibles imperfecciones del mismo, llevando al VNA a una situación de 

medida ideal y trasladando el plano de medida al conector SMA de cada una de las antenas 

del sistema. Tras ello, se realiza la primera prueba, donde se analiza el comportamiento 

de un reflector pseudoperfecto, que es una placa FR-4 con cobre que se sitúa paralela a 

las antenas superiores (antenas #2 y #3) y a diferentes alturas, para medir y probar tanto 

la confiabilidad como la precisión del método utilizado. Inicialmente se realiza una 

medida de referencia, es decir, del sistema en vacío sin ningún objeto/modelo bajo 

estudio. En la figura 3.27 se muestra en el dominio de la frecuencia el espectro de la señal 

recibida junto al pulso Gaussiano para el caso de la antena #2, donde se ha aplicado el 

procesado explicado anteriormente. Si se realiza la IFFT al producto de ambas señales, 

se obtiene la señal resultante, en el dominio del tiempo, que se puede observar en la figura 

3.28 (a), y donde el pulso principal de dicha señal es la reflexión debida a la propia antena, 

es decir, es el punto donde comienza la propagación de la señal, pudiéndose utilizar esa 
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información como referencia para la medida de las distancias. La ampliación de la parte 

de la señal marcada en rojo en la figura 3.28 (a) se muestra en la figura 3.28 (b). En dicha 

sección se observa las distintas reflexiones correspondientes a los primeros centímetros 

de la propagación de la señal por el aire, donde se ha utilizado la velocidad de la luz en el 

vacío para calcular el eje de distancias. 

  

Figura 3.27. Medida del espectro de la señal recibida de la antena #2 junto al pulso Gaussiano 

adaptado. 

Con respecto a la sección de la señal que se ha marcado en azul en la figura 3.28 

(a), en la figura 3.28 (c) se puede observar la ampliación de dicha parte, que está 

relacionada con las reflexiones de las distintas singularidades eléctricas que se encuentra 

la señal por el camino entre el VNA y la antena. Como los cables utilizados en el sistema 

están hechos con teflón, las distancias en este caso se calculan utilizando la velocidad de 

la señal en este material. Fijándose en la figura 3.22 se puede corroborar la ruta de 

conexión que hay entre el VNA y la antena #2 cuando se compara con los máximos locales 

que aparecen en la señal de la figura 3.28 (c), viéndose una gran relación entre las distintas 

partes del circuito. Si se analiza el camino de conexiones de la señal obtenida en la figura, 

se observa que la parte correspondiente a (A) es el conector de entrada del VNA que es 

de tipo N, la parte (B) corresponde al conector SMA del final del cable del VNA, el 

fragmento (C) es el primer conmutador que hay en la red de conmutación y el segundo 

conmutador corresponde con (D), por último (E) es la antena. A modo de aclaración, en 

la figura 3.28 (d) se muestra visualmente a qué parte del sistema corresponde cada uno 

de los máximos que se acaban de comentar. Para comprobar el rendimiento de la 

configuración del sistema es útil identificar la ubicación y la atenuación de los ecos que 
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aparecen en la señal, sobre todo a la hora de localizar errores en el circuito que puedan 

originar desigualdades entre las señales recibidas por las distintas antenas. En este 

contexto, las diferencias que hay no se deben a las propiedades de los materiales 

analizados, sino al circuito, y si no se tienen en cuenta pueden llevar a errores en la 

caracterización del cerebro. Un ejemplo de las diferencias comentadas se muestra en la 

figura 3.29, donde se observa una comparación entre las señales de las antenas #2 y #3. 

(a)  (b)  

(c)  (d)  

Figura 3.28. Medida de la antena #2: (a) Señal filtrada en el dominio del tiempo; (b) Ampliación 

de la propagación de la señal de la antena en aire; (c) Ampliación del camino que recorre la 

señal entre el VNA y la antena; (d) Esquema del camino de conexiones de la señal. 

Una vez obtenidas las señales de referencia, se procede a medir el reflector a una 

distancia fija que es conocida, se alinean las señales y se restan. En la figura 3.30 se puede 

observar para la antena #2 una comparación de las señales alineadas con y sin el reflector 

junto con la señal obtenida tras la resta de ambas, donde también se ha incluido su 

envolvente. Se ha añadido una línea discontinua que marca los máximos de la envolvente 

de la señal restada, que indica que la distancia obtenida es de 76.67 mm con respecto a 

los 73.22 mm de distancia nominal que se obtuvo midiendo con un calibre (pie de rey). 

Este mismo procedimiento se ha repetido varias veces tanto para esa misma distancia 

VNA SW1 SW2 Antena #2

A B C D E
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como para otras, donde se ha observado que los resultados obtenidos han sido muy 

similares, por lo que el sistema desarrollado tiene una buena repetibilidad.  

 

Figura 3.29. Comparación del camino que recorre la señal entre el VNA y las antenas #2 y #3. 

 

Figura 3.30. Comparación de las señales obtenidas con la antena #2 con y sin el reflector 

pseudoperfecto junto con la resta de ambas señales y su envolvente. 

A modo de ejemplo, en la figura 3.31 se muestran los resultados obtenidos de 

algunas de las medidas experimentales de la antena #2 cuando el reflector se ha situado a 

diferentes distancias. 

También se ha calculado el error que tiene el sistema en la medida. En este caso 

en la figura 3.32 se puede observar, para la prueba realizada, una comparación de las 

distintas distancias nominales que se han probado junto con las distancias que se han 
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obtenido con el método propuesto, donde en todos los casos, con respecto a la distancia 

nominal, el error de la medida es inferior al 5%. 

 

Figura 3.31. Ejemplos de las medidas obtenidas con la antena #2 cuando el reflector se sitúa a 

las siguientes distancias nominales: 23.11 mm, 57.08 mm, 95.95 mm y 158.33 mm. 

 

Figura 3.32. Comparación de las distancias nominales y medidas. 

La segunda prueba que se ha realizado durante el proceso de calibración del 

sistema ha sido midiendo un objeto tridimensional de dimensiones conocidas para realizar 

el ajuste de la estimación de la distancia. El objeto utilizado en este caso se puede ver en 

la figura 3.33. Éste es una personalización de media elipsoide en 3D metalizada que 

presenta una geometría parecida al espacio interior que hay en el casco utilizado en el 
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sistema de medida, y que permite asegurar que las reflexiones recibidas por las antenas 

sean claras e inequívocas. Este objeto se ha impreso con la misma impresora 3D de bajo 

coste que se ha utilizado anteriormente, además, como material para fabricar el objeto se 

ha empleado PLA estándar. Seguidamente se ha metalizado con una pintura metálica 

conductora de cobre recubierta con plata (843AR Super Shield de MG Chemicals) para 

que al transmitir las señales de cada antena se pueda asegurar que las reflexiones 

presenten una magnitud significativa. 

(a)  (b)  

Figura 3.33. Fotografía del elipsoide personalizado que se ha utilizado en el proceso de 

calibración: (a) Frontal; (b) Lateral. 

 

Figura 3.34. Reconstrucción de la medida del elipsoide personalizado en 3D. Las ubicaciones de 

las antenas están representadas con puntos negros. Los respectivos puntos de reflexión medidos 

están representados con flechas rojas. 
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Como en el experimento anterior, primero se procede a realizar una medida de 

referencia, seguidamente debajo del casco se sitúa y se mide el objeto tridimensional y, 

finalmente, se restan ambas señales. Con los resultados obtenidos de todas las antenas, se 

ha realizado una proyección tridimensional que se muestra en la figura 3.34, donde se ha 

marcado, con puntos negros, las ubicaciones de las antenas y, con flechas rojas, los puntos 

de las reflexiones medidas correspondientes a cada una de las antenas. 

(a)  

(b)  

Figura 3.35. Reconstrucción de la medida del elipsoide personalizado en 3D: (a) Vista vertical 

correspondiente a las antenas #1 – #4; (b) Vista horizontal de las antenas situadas en el anillo 

inferior del casco correspondientes a las antenas #1, #4 y #9 – #12. 

Para un mejor entendimiento de la figura 3.34, en la figura 3.35 (a) y (b) se puede 

observar la sección vertical y horizontal de la reconstrucción de las medidas realizadas 

del elipsoide. Los resultados obtenidos se asemejan a los valores nominales y, en este 

caso, para las antenas que se sitúan con una orientación paralela a su correspondiente 

plano (antenas #1 – #4 y #9 – #12), el error obtenido en la medida es inferior al 5% de la 

distancia real. Por el contrario, para las antenas que presentan una posición oblicua 

(antenas #5 – #8), el error se sitúa en torno al 15% de la distancia real, a causa de la 
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desalineación en la disposición oblicua de las antenas con respecto a los ángulos 

nominales. Una vez se han realizado los dos experimentos propuestos para la calibración 

del sistema, se procede a realizar las correspondientes pruebas de funcionamiento con los 

modelos de cráneo y cerebro. 

 

 

3.6. PRUEBA DE CONCEPTO Y RESULTADOS 

 

Tras realizar el ajuste y la calibración del sistema propuesto, que ha servido para 

verificar su correcto funcionamiento, en este apartado se presentan los resultados 

obtenidos en la evaluación experimental del sistema para la detección del brain-shift 

mediante distintos supuestos prácticos. 

 

 

3.6.1. MODELOS Y MATERIALES UTILIZADOS 

 

Para realizar las medidas se ha diseñado y fabricado un modelo de cráneo, así 

como varios phantoms de cerebros sintéticos. Los modelos de cerebro utilizados en este 

caso simulan diferentes desplazamientos en distintas regiones debidos al efecto del   

brain-shift durante una la cirugía craneal. El uso de los distintos modelos permite analizar 

en varios escenarios tanto el rendimiento como las capacidades del sistema propuesto. 

Todos los modelos utilizados se han fabricado con una impresora 3D de bajo coste, pero 

se han tenido que utilizar distintos filamentos PLA para conseguir diferentes propiedades 

dieléctricas y que los modelos fueran lo más realistas posibles. 

Para simular un cráneo, se ha impreso un modelo realista, el cual contiene piezas 

extraíbles para facilitar la inserción de los modelos de cerebro. En la figura 3.36 se 

muestran varias vistas del modelo de cerebro impreso. El material empleado en la 

fabricación del mismo es PREPERM ABS1000 con las siguientes características dadas 

por el fabricante a 2.5 GHz: 𝜀𝑟 = 10 y tan 𝛿 = 0.003, mientras que las características 

promedias del hueso del cráneo humano a 3 GHz están en torno a una 𝜀𝑟 de 11.1 y una 
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tan 𝛿 de 0.28 [3.77]. Aunque los valores de las permitividades pueden cambiar de un 

paciente a otro, siempre hay un claro contraste entre los diferentes tejidos que conforman 

la cabeza, permitiendo que los sistemas de microondas puedan detectarlos. 

(a)  (b)  (c)  

Figura 3.36. Modelo de cráneo impreso en 3D: (a) Frontal del cráneo; (b) Lateral del cráneo; 

(c) Ejemplo de un modelo de cerebro situado en el interior del cráneo. 

Los modelos de cerebro se han impreso con el material de baja permitividad 

dieléctrica PLA German RepRap, que a 3 GHz presenta una 𝜀𝑟 de 2.88 y una tan 𝛿 de 

0.02 [3.53]. Estos modelos de cerebro se han impreso con un hueco en el interior, puesto 

que, como el cerebro humano en promedio tiene una 𝜀𝑟 de 48.0 y una tan 𝛿 de 0.277 a 

3 GHz, se necesitan unos modelos con permitividades dieléctricas altas. En este caso, se 

han rellenado de agua destilada, que presenta una 𝜀𝑟 de 76.47 y una tan 𝛿 de 0.297 a 

3 GHz para una temperatura de 25ºC [3.81]. Para evitar posibles fugas de agua en el 

cerebro, al exterior de dichos modelos se les ha aplicado una capa de aproximadamente 

100 µm de espesor de barniz, en concreto de resina XTC-3D. 

En total se han impreso cuatro modelos de cerebro, que se han utilizado para 

realizar las medidas correspondientes con el sistema propuesto. Los modelos presentan 

las siguientes características: un primer modelo correspondiente a un cerebro sin 

desplazamiento, de aproximadamente 1.2 dm3 de volumen, que se utiliza como referencia 

del modelo antes de la operación (figura 3.37 (a)). Con respecto a los otros tres modelos 

desarrollados, se han incorporado diferentes grados de desplazamiento debido al 

problema de brain-shift, siendo éstos un modelo con un desplazamiento cerebral de 

10 mm, que corresponde a un brain-shift leve (figura 3.37 (b)), un modelo con dos 

desplazamientos cerebrales moderados-leves en dos zonas distintas del cerebro 

equivalentes a un brain-shift de 20 mm y 10 mm (figura 3.37 (c)) y, por último, un modelo 
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cerebral con un desplazamiento grave modelando un brain-shift de 30 mm (figura 

3.37 (d)). 

(a)   (b)   

(c)   (d)   

Figura 3.37. Modelos de cerebro impresos en 3D (vista lateral y trasera): (a) Cerebro sin 

desplazamiento; (b) Cerebro con desplazamiento leve (10 mm); (c) Cerebro con desplazamiento 

doble moderado-leve (10 y 20 mm); (d) Cerebro con desplazamiento grave (30 mm). 

 

 

3.6.2. RESULTADOS 

 

En este apartado se muestran los resultados obtenidos con los distintos modelos 

desarrollados para poner a prueba el sistema propuesto. Para cada una de las pruebas se 

ha realizado una medida de referencia, con el cráneo y el modelo de cerebro sin 

desplazamiento, para simular el inicio de la intervención quirúrgica. A continuación, se 

ha sustituido dicho cerebro por los modelos que presentan diferentes brain-shifts, 

intentando situarlos en la misma posición para evitar los posibles errores de 

desplazamiento en las medidas. 

En la figura 3.38 se muestran los resultados obtenidos para el caso del modelo de 

cerebro que presenta un desplazamiento cerebral leve de unos 10 mm. En la figura 3.38 

(a) se ha representado la ubicación de las reflexiones obtenidas con las antenas que están 

situadas en el anillo inferior del casco, correspondientes a las antenas #1, #4 y #9 – #12, 

donde, para facilitar la interpretación de los resultados, los puntos de las reflexiones de 

las antenas se han unido con líneas de interpolación. La respuesta obtenida con el cerebro 
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sin desplazamiento se ha representado en negro y la respuesta del cerebro con 

desplazamiento en azul. En la figura se puede observar un ligero desplazamiento de la 

señal azul con respecto a la negra alrededor de la antena #12, puesto que el modelo con 

el desplazamiento se ha posicionado justo enfrente de dicha antena. La antena #4 y #11 

no ven muy desplazado el cerebro, ya que en este caso se simula un desplazamiento leve 

que estas antenas no ven. Con respecto a la antena #9, las señales difieren ligeramente 

debido a un posible error en la medida causado por el posicionamiento de los cerebros. 

En la figura 3.38 (b) se pueden ver las señales obtenidas tras el procesado que se ha 

aplicado en las señales, mostrándose el resultado de la antena #12, ya que es donde mejor 

se aprecian los cambios entre los modelos con y sin desplazamiento. En la figura se han 

representado cuatro señales, donde se muestra en gris la señal obtenida para el modelo 

sin desplazamiento y en azul claro se representa el modelo con desplazamiento, siendo 

las señales representadas en negro y en azul oscuro sus respectivas envolventes. Si se 

compara el máximo de ambas envolventes se puede ver la posición donde el sistema ha 

ubicado el cerebro. Restando dichos máximos se obtiene el desplazamiento del mismo. 

En este caso el sistema ha detectado un desplazamiento del cerebro de 8.74 mm, cercano 

a los 10 mm nominales que presenta, por lo que se puede decir que el sistema es capaz de 

detectar desplazamientos cerebrales leves. 

Para el caso del modelo de cerebro con dos desplazamientos cerebrales 

moderados-leves en dos zonas distintas del cerebro equivalentes a un brain-shift de 

20 mm y 10 mm, los resultados obtenidos se muestran en la en la figura 3.39. Como en 

el caso anterior, en la figura 3.39 (a) se ha representado la ubicación de las reflexiones 

obtenidas con las antenas #1, #4 y #9 – #12, donde se ha seguido el mismo código de 

colores. En la figura se puede observar un desplazamiento de la señal azul con respecto a 

la negra alrededor de las antenas #11 y #12, debido a que el modelo con los 

desplazamientos se ha posicionado enfrente de dichas antenas. La antena #4 no ve 

desplazado el cerebro, pero, aunque la antena #1 tampoco ve un desplazamiento, la señal 

azul interpolada que hay entre las antenas #1 y #11 no sigue el mismo patrón que la señal 

sin desplazamiento, pudiendo deberse a un posible error en la medida al posicionar los 

modelos de cerebro. En la figura 3.39 (b) se pueden ver las señales obtenidas tras el 

procesado aplicado en la antena #12, donde se ha mantenido el mismo orden de color que 

en el caso anterior. Si se compara el máximo de ambas envolventes, para esta antena el 

sistema ha detectado un desplazamiento del cerebro de 11.24 mm, cercano a los 10 mm 
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nominales que presenta uno de los dos desplazamientos de este modelo. Aunque presente 

dos desplazamientos (uno de 20 mm y otro de 10 mm), el leve es el que mayoritariamente 

ve la antena #12, pero también ve una parte del desplazamiento moderado. Por tanto, tiene 

sentido que el resultado obtenido sea un desplazamiento mayor al que físicamente hay, 

ya que dicha antena ve los dos desplazamientos. 

(a)  

(b)  

Figura 3.38. Resultados obtenidos para el cerebro con desplazamiento leve (10 mm): (a) Forma 

de los modelos cerebrales con y sin desplazamiento obtenida a partir de las medidas del sistema; 

(b) Señal procesada de la antena #12 para la medida del cerebro con y sin desplazamiento. 

 

A1 A4 

A12 

A11 

A10 
A9 
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(a)  

(b)  

Figura 3.39. Resultados obtenidos para el cerebro con dos desplazamientos moderados-leves 

(20 mm y 10 mm): (a) Forma de los modelos cerebrales con y sin desplazamiento obtenida a 

partir de las medidas del sistema; (b) Señal procesada de la antena #12 para la medida del 

cerebro con y sin desplazamiento. 

Por último, se presentan en la figura 3.40 los resultados obtenidos para el caso del 

modelo de cerebro con un desplazamiento cerebral grave de unos 30 mm. En la figura 

3.40 (a), como en los casos anteriores, se muestra la ubicación de las reflexiones 

correspondientes a las antenas #1, #4 y #9 – #12. Como el modelo con el desplazamiento 

se ha posicionado enfrente de la antena #12, en dicha antena se puede ver un gran 

desplazamiento de la señal azul con respecto a la negra. También se observa que la 

antena #4 no ve desplazada la señal, pero la antena #11 sí que ve un poco de 

desplazamiento, debido a que dicha antena ve la mitad del cerebro normal y la mitad del 

surco que simula el desplazamiento, por ello se ve un pequeño cambio en la reflexión de 
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la señal azul con respecto a la negra. Como en los casos anteriores, en la figura 3.40 (b) 

se puede ver para la antena #12 las señales obtenidas tras el procesado que se ha aplicado 

a los datos. Comparando los máximos de las envolventes, el sistema detecta un 

desplazamiento del cerebro de 32.48 mm, cercano a los 30 mm nominales. 

(a)  

(b)  

Figura 3.40. Resultados obtenidos para el cerebro con desplazamiento grave (30 mm): 

(a) Forma de los modelos cerebrales con y sin desplazamiento obtenida a partir de las medidas 

del sistema; (b) Señal procesada de la antena #12 para la medida del cerebro con y sin 

desplazamiento. 

Como se ha mostrado, el método presentado permite medir los desplazamientos 

cerebrales en todos los casos estudiados, pudiendo proporcionar una estimación del 

desplazamiento para cada zona del cerebro. La precisión de las medidas se ha visto 

afectada por dos factores, por un lado, un reducido número de antenas que presentan una 
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baja directividad y, por otro lado, la imprecisión que hay cuando se sitúan los modelos 

cerebrales dentro del cráneo. Pero, aun así, los resultados presentados demuestran un gran 

potencial del sistema para la detección del brain-shift. 

 

 

3.7. CONCLUSIONES 

 

A lo largo de este capítulo se ha presentado el desarrollo de un sistema de imagen 

médica por microondas para la detección del efecto del brain-shift. Este sistema no 

invasivo supone una alternativa a otros métodos de imagen médica utilizados en la 

actualidad para detectar posibles cambios cerebrales. Se ha presentado el proceso de 

diseño, optimización, fabricación y medida, en el domino de la frecuencia y del tiempo, 

de una antena monopolo impresa de tipo coplanar de bajo coste con un tamaño de 

30 x 30 mm2 y con un rango de funcionamiento medido entre 2.5 y 24.9 GHz. La antena 

de banda ancha presenta una radiación omnidireccional y una ganancia medida que varía 

entre 2.1 y 5.4 dBi para todo el ancho de banda. Además, el SFF medido es de 92.26%, 

lo que asegura una alta integridad de las señales transmitidas por la antena. Como 

elementos radiantes en el sistema propuesto se utilizan 12 antenas idénticas a la diseñada 

situadas en un soporte con forma de casco.  

El sistema desarrollado es está compuesto de una parte hardware y software, 

donde se han explicado cada uno de los elementos que lo conforman. Tras el desarrollo 

del sistema se han obtenido sus características donde, entre otras, se ha estudiado la 

precisión de posicionamiento del sistema y la profundidad de penetración, obteniendo 

unos resultados prometedores que pueden compararse con otras técnicas de imagen 

tradicionales.  

Para el procesado de las señales se ha dedicado un apartado, debido a que es una 

parte muy importante en la obtención e interpretación de los resultados. En este caso se 

utiliza una señal de referencia y una señal del objeto bajo estudio que se restan para poder 

obtener la distancia que hay entre la antena y el objeto, pudiendo detectar si ha habido un 

cambio en el cerebro. Para la puesta en marcha del sistema y para realizar el ajuste 

necesario de las distancias, se han realizado dos experimentos de calibración, donde se ha 
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obtenido el error del sistema en la medida, que en este caso es inferior al 5% de la 

distancia nominal. Para ello se ha utilizado una plancha metálica y un modelo con forma 

de media elipsoide. 

Por último, para comprobar el correcto funcionamiento del sistema, se han 

realizado medidas con varios modelos de cerebro, utilizado un cerebro que no presenta 

desplazamiento y tres modelos que simulan distintos desplazamientos del cerebro en 

algunas zonas debido al efecto del brain-shift. Los resultados obtenidos en este caso son 

prometedores, ya que, con el método propuesto, se puede detectar el fenómeno del 

desplazamiento en todos los casos estudiados. 
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CAPÍTULO 4 

SISTEMA DE DETECCIÓN DE 

ANEURISMAS DE AORTA ABDOMINAL. 

ANTENA MICROSTRIP DE BANDA ANCHA  

 

 

En este capítulo se presenta un prototipo no invasivo de sistema de imagen médica 

por microondas basado en radar para la detección de aneurismas aórticos abdominales. 

El sistema se compone de 16 antenas idénticas posicionadas en un mismo plano sobre un 

modelo de torso. El prototipo tiene la capacidad de detectar y posicionar aneurismas 

aórticos abdominales mediante el uso de modelos que simulan una aorta y un aneurisma. 

El capítulo está organizado de la siguiente manera: en la sección 4.1 se describe la 

problemática relacionada con los aneurismas aórticos abdominales, que ha motivado el 

desarrollo del sistema de imagen médica por microondas como alternativa a los métodos 

utilizados actualmente; en la sección 4.2 se detalla el proceso de diseño, optimización, 

fabricación y medida de las antenas que componen el sistema; en la sección 4.3 se muestra 

la parte hardware y software del sistema desarrollado y los cambios realizados frente al 

sistema de detección de brain-shift presentado en el capítulo anterior; en la sección 4.4 se 

explica el procesado de señales y los algoritmos de imagen médica implementados en el 

sistema; en la sección 4.5 se muestra el proceso de puesta en marcha del sistema 

presentando los detalles del proceso de calibración y ajuste mediante dos experimentos; 

por último, en la sección 4.6 se presenta tanto la evaluación experimental, como los 

resultados de las pruebas de concepto realizadas con el sistema propuesto para la 

detección y localización de un modelo de aorta y un modelo de aneurisma que imitan un 

aneurisma aórtico abdominal. 
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4.1. EXPLICACIÓN DE LA PROBLEMÁTICA 

 

Un aneurisma es una dilatación localizada en un vaso sanguíneo que es 

permanente e irreversible [4.1]. Los aneurismas pueden aparecer en cualquier parte del 

cuerpo, como se puede observar en la figura 4.1, siendo más probables en ciertas zonas, 

como por ejemplo en las extremidades inferiores, en la cabeza, el cuello, el abdomen o el 

tórax [4.2]. Los aneurismas pueden aparecer a cualquier edad, tienen una incidencia 

similar en ambos sexos y, como son difíciles de diagnosticar, pueden ser una enfermedad 

tan grave que si no se tratan pueden incluso producir la muerte [4.3]. La importancia de 

los aneurismas está relacionada con su ubicación y su tamaño. Los aneurismas que se 

sitúan en el cuello y en las extremidades superiores suelen ser asintomáticos, pero debido 

a su tamaño y apariencia estética son los que más se tratan. Los aneurismas que aparecen 

en el tórax o en el abdomen también suelen ser asintomáticos y, en comparación con los 

torácicos, los abdominales son más propensos a complicaciones procedentes de la 

dilatación de las venas, como pueden ser las hemorragias gastrointestinales y 

tromboembolismos. En las extremidades inferiores comúnmente se desarrollan 

aneurismas poplíteas (situados en la parte posterior de la rodilla), que son los más 

comunes de todos los aneurismas profundos de las extremidades. Este tipo de aneurisma 

se detecta cuando se realizan exámenes en pacientes con enfermedades tromboembólicas 

o de insuficiencia venosa crónica. Actualmente se conocen las complicaciones alrededor 

de los aneurismas, ya que están muy reconocidos, pero el origen y el desarrollo de la 

enfermedad sigue siendo poco conocido [4.4]. 

Dentro de los aneurismas, uno de los más importantes debido a su alta mortalidad 

es el aneurisma aórtico abdominal (AAA). Se denomina AAA cuando por causa de una 

debilidad en las paredes de la aorta que se sitúa en el abdomen, ésta se ensancha de forma 

anormal, alcanzando un tamaño mayor al 50% de su diámetro [4.9], [4.10], por lo que se 

diagnostica un AAA cuando el diámetro de la aorta es de 30 mm o más [4.1], tomando 

como referencia que para un hombre de edad avanzada el diámetro de la aorta abdominal 

infrarrenal es de 15 a 24 mm [4.1], [4.11]. De media, se estima que los AAA crecen 

alrededor de 0.3 – 0.4 cm al año [4.12]. Este tipo de aneurisma es una de las enfermedades 

aórticas más comunes [4.13], siendo más frecuente en personas mayores y pudiendo ser 

mortales si no llegan a tratarse adecuadamente [4.14]. Como se ha comentado 
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anteriormente, la mayoría de los AAA son asintomáticos y se diagnostica de forma casual 

mediante un examen físico o mediante imágenes. Algunos pacientes pueden presentar 

síntomas si los AAA no se han roto, como dolor lumbar, dolor abdominal, dolor en el 

flanco, dolor pulsátil en la ingle o, si son grandes, se puede detectar una masa pulsátil. 

Los síntomas de dolor derivan de la compresión de las estructuras peritoneales y 

retroperitoneales adyacentes a los aneurismas, lo que causa dolor somático y visceral. Los 

síntomas que presentan los aneurismas que se rompen están relacionados con dolor 

abdominal o de espalda intenso, hipotensión y shock [4.9], [4.14]. Los AAA involucran 

las tres capas de la pared arterial (por lo que se denominan verdaderos aneurismas), a 

diferencia de un pseudoaneurisma que solo involucra una capa de la pared arterial. El tipo 

más común de AAA presenta forma fusiforme y se forma por un debilitamiento en la 

circunferencia de la aorta. Un tipo menos común de AAA muestra una apariencia sacular, 

que aparece con forma de bolsa debido al debilitamiento focal de un lado de la pared 

aórtica. Con relación a la ubicación del AAA con respecto a las arterias renales, éstas 

pueden ser suprarrenal, yuxtarrenal e infrarrenal, siendo la infrarrenal la ubicación más 

común. Tanto la diferenciación de la anatomía del AAA como su ubicación es importante, 

ya que esto influye no solo en las decisiones de tratamiento, sino también en su 

reparación [4.14]. Para una mejor comprensión de la morfología y la ubicación de los 

AAA, en la figura 4.2 se muestran unos dibujos aclaratorios. 

Los factores de riesgo de este tipo de aneurisma se dan en personas mayores de 

75 años, de raza blanca, de sexo masculino, con antecedentes familiares, fumadoras, con 

enfermedades vasculares previas, con hipertensión mal controlada y con 

hipercolesterolemia [4.9], [4.14]. De hecho, el AAA está directamente asociado con el 

tabaquismo y la enfermedad cerebrovascular [4.14]. Una rotura de los AAA sucede 

cuando las tensiones de la pared actuantes exceden la resistencia a la tracción de la pared 

aórtica abdominal degenerada [4.16]. El riesgo de rotura del AAA es proporcional a su 

tamaño y su tasa de crecimiento [4.9], presentando un mayor riesgo de rotura en mujeres 

en comparación con hombres que tengan un AAA del mismo diámetro. Esto puede ser 

debido a que la pared aórtica de las mujeres es más débil y tiene una mayor tensión en 

comparación con los hombres [4.14]. Los factores de riesgo asociados a la rotura de un 

aneurisma están relacionados con el tamaño del mismo, el espesor de la pared y el estrés 

biomecánico que se ejerce sobre la pared donde se ha formado el aneurisma [4.14]. El 

riesgo anual que se estima para la tasa de rotura del AAA es de aproximadamente un 0.5% 
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para diámetros inferiores a 4.0 cm, un 1% para diámetros de 4.0 – 4.9 cm, un 11% para 

diámetros de 5.0 – 5.9 cm, un 26% para diámetros de 6.0 – 6.9 cm y más del 40% para 

diámetros mayores [4.12]. La tasa de mortalidad que conlleva una rotura de AAA es del 

40 al 80%, provocando la muerte antes de llegar al hospital en más de un tercio de los 

pacientes [4.14]. Por estas razones, la Sociedad de Cirugía Vascular (SVS, Society for 

Vascular Surgery) recomienda considerar la reparación quirúrgica de AAA fusiformes 

asintomáticos que presenten un diámetro mayor de 5.5 cm en hombres y para mujeres 

recomienda considerar la reparación cuando los diámetros sean mayores de 5 cm. Para el 

caso de los AAA saculares algunos autores han intentado estimar un umbral de diámetro 

para la reparación de los mismos, pero debido al alto riesgo de rotura del AAA sacular se 

recomienda repararlos en cualquier diámetro [4.14]. Hoy en día, la determinación del 

riesgo de rotura del aneurisma todavía es una cuestión abierta. Aun así, para determinar 

la gravedad de un AAA se utiliza el criterio del diámetro máximo, que es una regla 

general, aunque no es un indicio fiable, ya que hay aneurismas pequeñas que se pueden 

romper o incluso aneurismas muy grandes que no se llegan a romper. Este criterio del 

diámetro máximo está basado en la ley de Laplace, donde se establece una relación lineal 

entre el diámetro y la tensión de la pared. La ley de Laplace se basa en geometrías 

cilíndricas donde sólo interviene un radio de curvatura, por lo que esta ley no puede 

predecir tensiones realistas en las paredes, debido a que los aneurismas presentan 

estructuras complejas [4.16]. 

El diagnóstico precoz y efectivo de los aneurismas es vital para evitar posibles 

complicaciones médicas. Dentro de los métodos de diagnóstico que se utilizan para 

detectar los AAA se encuentran los exámenes de la masa pulsátil, que se realizan mediante 

palpación bimanual del área supraumbilical, obteniendo más sensibilidad en la palpación 

abdominal para detectar los AAA cuanto mayor es el diámetro de la aneurisma. Con este 

método, aunque hay que tener en cuenta que la sensibilidad a la palpación también 

depende inversamente del tamaño de la cintura abdominal, el éxito para detectar los AAA 

es del 61% para los aneurismas de 3.0 – 3.9 cm, del 69% para los de 4.0 – 4.9 cm y 82% 

para los de 5.0 cm o más [4.1]. Generalmente los AAA se diagnostican utilizando técnicas 

de imagen médica, como pueden ser radiografías, ecografías, tomografías computarizadas 

y/o resonancias magnéticas. El método que más se utiliza para evaluar los AAA, así como 

realizar su seguimiento y evolución, es la ecografía. Se trata de un método de imagen 

económico y simple, donde se pueden evaluar de forma no invasiva y con bastante 



Capítulo 4 

 

187 

 

precisión el diámetro de la aorta. Cuando un aneurisma alcanza un tamaño considerable 

y puede provocar complicaciones serias en el paciente, se debe proceder a una cirugía. 

En este caso suele ser habitual utilizar técnicas de imagen médica basadas en tomografía 

computarizada o bien en resonancia magnética, ya que ambas técnicas permiten obtener 

imágenes vasculares de alta resolución, facilitando que se pueda realizar un diagnóstico 

preciso, así como una mejor evaluación preoperatoria para establecer el tratamiento más 

indicado a seguir, habitualmente cirugía endovascular o abierta [4.1], [4.10], [4.17]. 

(a)  (b)  

(c)  (d)  

Figura 4.1. Tipos de aneurisma: (a) Aneurisma cerebral [4.5]; (b) Aneurisma de aorta 

torácica [4.6]; (c) Aneurisma de aorta abdominal [4.7]; (d) Aneurisma poplítea [4.8]. 
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(a)  

(b)    

Figura 4.2. Tipos de AAA según: (a) Su morfología sacular (arriba), fusiforme (medio) y 

pseudoaneurisma (abajo); (b) Su ubicación suprarrenal (izquierda), yuxtarrenal (medio) e 

infrarrenal (derecha) [4.15]. 

Las técnicas de diagnóstico de los AAA basadas en imágenes médicas tienen un 

gran asentamiento hoy en día y están muy estandarizadas. Pese a su amplia implantación, 

estas técnicas presentan una serie de inconvenientes que pueden limitar su ámbito de 

aplicación. La ecografía está limitada por un bajo contraste y una baja resolución en las 

imágenes que se adquieren de la aorta [4.17], [4.18]. La tomografía computarizada 

requiere de una exposición tanto a radiaciones ionizantes como a agentes de contraste, 

por lo que su uso en el tratamiento y seguimiento de la enfermedad, así como en ensayos 

clínicos, está limitado. Por último, la resonancia magnética también presenta algunos 

inconvenientes, como su alto coste o su gran tiempo de exploración, entre otros [4.18]. 

Debido a estos inconvenientes, en los últimos años se están investigando e implantando 

otras técnicas alternativas que permitan superar las limitaciones de los métodos 

tradicionales. Una de las técnicas más ampliamente investigada se centra en la generación 
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de imágenes médicas a partir de señales en el rango de frecuencias de las microondas, 

debido a los grandes beneficios que presenta esta tecnología.  

En la actualidad se han desarrollado distintos dispositivos y prototipos de imagen 

médica basados en microondas para diferentes aplicaciones. En el caso de la detección de 

aneurismas, se pueden encontrar trabajos relacionados con sistemas de imagen médica 

por microondas asociados a aneurismas cerebrales, donde se han realizado importantes 

avances en la detección de hemorragias cerebrales mediante estas técnicas de imagen 

médica [4.19], [4.20], [4.21] y [4.22]. Hasta donde se ha podido comprobar, no se han 

publicado estudios sobre la aplicación de técnicas de imagen médica por microondas para 

el diagnóstico de AAA. Es por ello por lo que, en este capítulo se propone un prototipo 

de sistema de imagen médica por microondas basado en radar para el diagnóstico de 

AAA. Este sistema se ha ajustado para realizar medidas de forma precisa de la posición 

de artefactos situados a diferentes distancias y posiciones en entornos planos, emulando 

las diferentes posiciones donde se puede encontrar un AAA. La configuración que se ha 

implementado para la evaluación de las imágenes médicas y la detección de AAA incluye 

modelos sintéticos que simulan la propia aorta y el aneurisma. Para demostrar la 

capacidad del sistema en la evaluación y detección de AAA, se ha analizado el modelo 

de aorta y aneurisma en diferentes posiciones dentro del espacio de trabajo y se han 

obtenido las imágenes médicas correspondientes, pudiendo detectar y ubicar en todos los 

casos analizados el posible AAA. 

 

 

4.2. DISEÑO DE LA ANTENA 

 

4.2.1. DISEÑO Y OPTIMIZACIÓN DE LA ANTENA 

 

La antena propuesta para la nueva aplicación que se pretende desarrollar a lo largo 

de este capítulo se basa en una antena monopolo impresa de tipo rectangular con 

alimentación microstrip. En este caso, el diseño de la antena es sencillo y se han realizado 

diferentes modificaciones en su geometría para cumplir con los mismos objetivos que se 

han tenido en cuenta en el diseño de la antena coplanar, es decir, una antena que presente 
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un tamaño compacto, una frecuencia mínima de funcionamiento lo más baja posible y el 

mayor ancho de banda posible. El diseño de la antena parte inicialmente de una geometría 

rectangular y, en simulación, se ha realizado un estudio paramétrico basado en la 

modificación de la geometría de la antena, similar al que se ha seguido en el caso de la 

antena anterior, donde se han incorporado unos slots o ranuras rectangulares en el plano 

de tierra para poder incrementar el ancho de banda. El diseño y optimización de la antena 

se ha realizado con el software de simulación electromagnética HFSS (versión 2021) de 

Ansys, en el que se ha utilizado el método FEM. 

Tabla 4.1. Parámetros y dimensiones de la antena de partida. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑠𝑢𝑏 20.00 𝐿1 19.00 𝑊𝑃𝑇 20.00 

𝐿𝑠𝑢𝑏 30.00 𝑊𝐿𝑇 0.74 𝐺 2.00 

𝑊1 19.00 𝐿𝐿𝑇 10.50   

Un aspecto importante que se ha tenido en cuenta en el diseño de la antena es su 

tamaño máximo, que en este caso viene impuesto por la aplicación final, teniendo que ser 

éste de 20 x 30 mm2. Teniendo en cuenta que dicho tamaño corresponde a la dimensión 

total del substrato, las dimensiones del parche y los demás elementos que componen la 

antena deben ser inferiores a ese límite máximo impuesto por el diseño. Este tamaño se 

ha seleccionado de cara a la aplicación final, ya que se pretende disponer del menor 

tamaño posible de las antenas para que quepa la mayor cantidad de éstas sobre el espacio 

de medida, considerando que hay que dejar un espacio suficiente entre ellas para que no 

haya acoplamiento ni interferencias en la radiación. Al utilizar un tamaño de partida del 

substrato de 20 x 30 mm2, se necesita que el parche sea lo más grande posible, dentro de 

las limitaciones de tamaño, ya que, de los objetivos que se han definido, uno de ellos es 

obtener una frecuencia mínima de funcionamiento lo más baja posible. Por ello, en este 

caso se va a utilizar un tamaño de parche de 19 x 19 mm2, que si se aplica la fórmula de 

diseño expuesta en (3.1), presenta una frecuencia central de funcionamiento entono a 

4.8 GHz. Como en el caso de la antena coplanar diseñada previamente, para esta antena 

también se ha utilizado un substrato FR-4 de bajo coste con un espesor de 0.4 mm 

(𝜀𝑟 = 4.4, tan 𝛿 = 0.02). Además, esta antena presenta una alimentación microstrip, por 

tanto, para el diseño de la línea de alimentación se han seguido las ecuaciones presentadas 

en [4.23], obteniendo que el ancho de la línea de transmisión es de 0.74 mm, para una 
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impedancia de 50 Ω. Las dimensiones iniciales de la antena se muestran en la Tabla 4.1, 

mientras que en la figura 4.3 se muestra la geometría. 

 

Figura 4.3. Geometría de la antena de partida (la parte gris clara es el plano de tierra y la parte 

gris oscura es la línea de alimentación y el parche radiante). 

 

Figura 4.4. Módulo del coeficiente de reflexión de la antena monopolo rectangular inicial con 

las dimensiones teóricas. 

Una vez que se han obtenido las dimensiones de la antena se procede a su 

simulación con el programa HFSS para obtener la respuesta inicial de la misma. En la 

figura 4.4 se muestra el resultado obtenido. Como se puede observar, la respuesta de la 

antena está centrada en torno a la frecuencia de diseño de 4.8 GHz, además la antena 

presenta inicialmente una buena adaptación, ya que con este tipo de alimentación 
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microstrip se consigue un |𝑆11| < -10 dB. Si se compara dicha simulación con la obtenida 

con la antena coplanar inicial (figura 3.2), se observa que se consigue una mejor 

adaptación con la alimentación microstrip. Asimismo, la frecuencia mínima de 

funcionamiento se encuentra por debajo de 3 GHz, lo que facilita el aprovechamiento del 

ancho de banda del sistema, por lo que se asume como buen punto de partida el diseño 

inicial de la antena, y se procede a la realización de la optimización de la misma con el 

objetivo de mejorar su respuesta. En la figura 4.5 se muestra la geometría final de la 

antena propuesta, donde se ha incluido unas ranuras o slots en el plano de masa, y en la 

Tabla 4.2 sus dimensiones. 

(a)  (b)  

Figura 4.5. Antena propuesta (la parte gris clara es el plano de tierra y la parte gris oscura es la 

línea de alimentación y el parche radiante): (a) Parte delantera; (b) Parte trasera. 

Tabla 4.2. Parámetros y dimensiones de la antena propuesta. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑠𝑢𝑏 20.00 𝑊2 0.30 𝑊𝐿𝑇 0.70 

𝐿𝑠𝑢𝑏 30.00 𝐿2 3.50 𝐿𝐿𝑇 10.50 

𝑊1 14.00 𝑊𝑠𝑙𝑜𝑡 2.30 𝑊𝑃𝑇 20.00 

𝐿1 17.40 𝐿𝑠𝑙𝑜𝑡 8.10 𝐺 2.00 

El proceso de diseño que se ha seguido en esta antena se puede dividir en dos 

partes, una primera parte centrada en la optimización de todos los parámetros de la antena 

inicial, y una segunda parte enfocada en la optimización de dos ranuras o slots situados 
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en el plano de masa. La metodología que se ha empleado en la optimización de la primera 

parte incluye, en este orden, la optimización del parche rectangular, de la línea de 

transmisión y del plano de masa, con el objetivo de obtener el mayor ancho de banda 

posible. Para poder cumplir con las especificaciones de diseño y mejorar la respuesta de 

la antena, en la segunda parte del diseño se han incorporado dos slots en el plano de masa 

y se ha realizado, siguiendo este orden, una optimización de las dimensiones de dichos 

slots, de la separación entre ambos y de su posición en el plano de tierra, con el objetivo 

de poder incrementar el ancho de banda de la antena y reducir la frecuencia mínima de 

funcionamiento. 

En la literatura hay diversos trabajos donde se diseñan antenas de parche que 

incluyen diferentes topologías de slots en la superficie de la antena [4.24], [4.25], [4.26]. 

El uso de los slots permite mejorar algunas características de la antena en función de la 

aplicación final, como puede ser la ganancia o el ancho de banda [4.27], [4.28]. En este 

caso, la introducción de los slots en el plano de tierra se realiza con la inserción de dos 

ranuras rectangulares sobre el cobre del substrato, con el fin de poder incrementar el 

ancho de banda de la antena inicial en las frecuencias superiores, debido al pequeño 

tamaño de presentan los slots. Variando las dimensiones del slot (largo y ancho), así como 

su posición dentro del plano de tierra, se puede analizar el efecto que tiene esta geometría 

sobre el coeficiente de reflexión de la antena. Para poder determinar las dimensiones 

iniciales del slot, se debe utilizar el principio de Babinet.  

El principio de Babinet es un teorema por el cual se resuelve dos pares de 

problemas que están conectados porque son complementarios [4.29]. En óptica este 

principio establece que, cuando el campo en cualquier punto situado detrás de una 

pantalla que presenta una apertura se suma al campo en el mismo punto cuando se 

sustituye por una pantalla complementaria, en ese punto la suma es igual al campo cuando 

no hay una pantalla presente. En este caso se denominan estructuras complementarias a 

aquellas cuya combinación forme una única pantalla sólida sin superposiciones [4.30], 

[4.31]. El principio de Babinet se encuentra en la base de muchas antenas y, en 

electromagnetismo, se utiliza para demostrar que una antena se puede realizar tanto en su 

versión dipolo como en su versión slot, teniendo en ambos casos la misma radiación, y 

donde también se hace referencia a la equivalencia entre un objeto plano y su pantalla 

complementaria. Al ser ambas estructuras iguales y ser conductores eléctricos perfectos, 
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tanto el medio de alrededor del slot, como la impedancia del mismo no debería 

modificarse con respecto a su dipolo complementario [4.32].  

En [4.33] y [4.34] se muestra la versión completa del principio de Babinet para 

electromagnetismo, donde se puede ver un resumen del procedimiento descrito en [4.33], 

mostrado en la figura 4.6, que se comentará a continuación. En la práctica, no se pueden 

realizar conductores que son infinitos, planos y muy delgados, pero si se pueden 

aproximar. Si se introduce un slot en un conductor plano, que en comparación con la 

longitud de onda y las dimensiones del slot es grande, el comportamiento que predice el 

principio de Babinet se puede desarrollar. Por tanto, a partir de este principio y su 

extensión, un dipolo muy delgado de 𝜆 2⁄  es la estructura complementaria del slot, tal y 

como se puede observar en la figura 4.6. Para que el slot pueda resonar se deben escoger 

las dimensiones correctas del dipolo (que es su complementario) para que éste también 

sea resonante. Con respecto a las propiedades de impedancia del slot pueden no estar tan 

afectadas por las dimensiones finitas del plano como si su radiación, es decir, el diagrama 

de radiación de un slot es igual que el dipolo, pero los campos E y H están 

intercambiados [4.31].  

(a)  (b)  

Figura 4.6. Representación de un slot delgado de longitud 𝜆 2⁄  en una pantalla eléctrica y su 

complemento, dipolo: (a) Slot delgado 𝜆 2⁄ ; (b) Dipolo plano 𝜆 2⁄ . 

Basándose en el principio de Babinet para determinar las dimensiones iniciales de 

los slots se utiliza un dipolo impreso de longitud 𝐿 que corresponde a una dimensión de 

𝜆 2⁄ , donde cada uno de sus brazos presenta una longitud de 𝐿 2⁄ , que es equivalente a 

una dimensión de 𝜆 4⁄ . Por tanto, para obtener la longitud total de un dipolo se sigue la 

Conductor eléctrico 

perfecto 

Línea de 

alimentación

Conductor 

eléctrico

Línea de 

alimentación



Capítulo 4 

 

195 

 

ecuación expuesta en (3.1), y para obtener la longitud de cada uno de los brazos el 

resultado se divide entre dos. Como los dipolos impresos y las antenas de parche 

rectangulares difieren geométricamente entre ellas en su relación largo-ancho, para 

calcular el ancho del dipolo se suele utilizar un ancho inferior a 0.05𝜆 [4.35]. Teniendo 

en cuenta cómo se realiza el cálculo de las dimensiones de los slots, y tomando una 

frecuencia de diseño inicial de 7 GHz, se obtiene que la longitud de cada slot es de 

6.52 mm. En el caso del ancho de los slots, como la dimensión debe ser inferior a 0.05𝜆, 

siendo 𝜆 =  𝑐 (𝑓𝑟√𝜀𝑟𝑒𝑓𝑓)⁄ , para la frecuencia de diseño el ancho máximo permitido es de 

1.30 mm. El ancho escogido inicialmente es de 0.74 mm, correspondiendo al mismo 

ancho que presenta la línea de transmisión y siendo inferior al máximo del ancho 

permitido que se ha calculado para la frecuencia de diseño. Por tanto, en el diseño teórico 

de partida, los slots presentan una dimensión de 6.52 x 0.74 mm2 cada uno. 

Una vez diseñados los slots se procede a la optimización de las dimensiones de la 

antena. Como ejemplo de la optimización que se ha realizado, en la figura 4.7 se muestran 

los resultados obtenidos para las variables 𝐺 y 𝐿𝑠𝑙𝑜𝑡. Las variables que se han 

seleccionado en este caso son las más representativas, que han marcado una gran 

influencia en la respuesta de la antena. Para una mejor comprensión de los resultados 

mostrados, se ha marcado la dimensión elegida con un grosor mayor. 

Si se analizan las respuestas obtenidas de la variable 𝐺 correspondiente a la 

separación entre el parche y el plano de tierra, se puede observar que dicha variable ejerce 

una gran influencia en la adaptación de la antena, sobre todo en torno a los 3 – 8 GHz, 

mejorando o empeorando la adaptación en función de la dimensión escogida. Si la 

variable presenta una dimensión mayor o menor en comparación con la inicial, la 

adaptación puede ser mejor o peor en alguna de las partes del ancho de banda de la antena. 

Analizando las frecuencias superiores, se puede observar que a partir de unos 9 GHz todas 

las respuestas obtenidas no presentan un gran cambio en la adaptación, al igual que sucede 

en las frecuencias bajas. A la vista de los resultados obtenidos, las dimensiones que mejor 

se adaptan a los objetivos de diseño son las dimensiones de 1.6, 2 y 2.4 mm. 
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(a)  

(b)  

Figura 4.7. Módulo del coeficiente de reflexión de la antena para diferentes valores de las 

variables: (a) Separación entre el parche y el plano de tierra (𝐺); (b) Longitud de los 

slots (𝐿𝑠𝑙𝑜𝑡). 

Si se analiza la respuesta de la variable 𝐺 cuando presenta una dimensión de 

1.6 mm, se puede ver que la frecuencia mínima de funcionamiento es la más alta en 

comparación con las otras dimensiones, aunque presentan unos valores muy parecidos 

entre ellas. También se observa que en torno a los 6 – 8 GHz la señal supera los -10 dB, 

que se han tomado como referencia para determinar el buen funcionamiento de la antena, 

por tanto, este sería un claro motivo para desechar esta dimensión. Si se evalúa la 

respuesta obtenida con una dimensión de 2 mm, se puede observar que la frecuencia 

mínima de funcionamiento, en este caso, se encuentra en medio de las otras dimensiones 

que se están evaluando. Además, si se analiza la respuesta de la antena en torno a las 
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frecuencias de 3 – 8 GHz, se puede ver claramente que la adaptación de la antena es 

adecuada. Con respecto a las frecuencias superiores, se puede observar que alrededor de 

los 8 – 9 GHz la frecuencia máxima es igual que en el caso de la dimensión de 2.4 mm, 

por lo que el ancho de banda conseguido con esta dimensión es bastante bueno. Si se tiene 

en cuenta la banda de frecuencia superior que está entre los 10 – 12 GHz, se puede 

observar que para esta dimensión se obtiene un ancho de banda de 1.1 GHz, aunque dicha 

banda no se utilizará en la aplicación final de imagen médica. 

Por último, considerando la respuesta obtenida para la dimensión de 2.4 mm, se 

puede observar que la frecuencia mínima de funcionamiento es la más baja en 

comparación con las otras dimensiones evaluadas, pero la frecuencia máxima obtenida 

en torno a los 8 – 9 GHz es la misma que la dimensión de 2 mm (como se ha comentado 

anteriormente) y menor que la obtenida con la dimensión de 1.6 mm. Respecto a la 

adaptación de la antena entre el rango de los 3 – 8 GHz, se puede ver que la señal se 

acerca más a los -10 dB con respecto a la dimensión de 2 mm. Esto puede suponer un 

problema a la hora de seguir con el proceso de optimización, debido a que es posible que 

alguna variable haga que la señal pueda sobrepasar los -10 dB, haciendo que el ancho de 

banda de la antena se reduzca. Evaluando el ancho de banda obtenido entre los 

10 – 12 GHz, en este caso se obtiene un ancho de banda de 1 GHz, aunque es muy 

parecido al del caso anterior. Por tanto, teniendo en cuenta los resultados obtenidos con 

las distintas dimensiones de esta variable, sobre todo en la adaptación de la antena y en 

la frecuencia mínima y máxima de funcionamiento, se ha llegado a la conclusión de que 

la dimensión que mejor resultado proporciona y mejor se adapta a los objetivos de diseño, 

para este caso, es cuando la variable 𝐺 presenta una dimensión de 2 mm. 

Analizando las respuestas obtenidas para la variable 𝐿𝑠𝑙𝑜𝑡 que corresponde a la 

longitud de los slots, se puede ver que el comportamiento en este caso es parecido al 

analizado anteriormente. Donde claramente, en función de la dimensión analizada la 

adaptación de la antena mejora o empeora, proporcionando un mayor o menor ancho de 

banda en el rango de 3 – 8 GHz. Si se evalúan los resultados obtenidos para la dimensión 

de 7 y 9 mm, las respuestas no proporcionan un gran resultado, ya que en ambos casos se 

obtienen los anchos de banda más bajos en comparación con los otros resultados. Por 

tanto, estas dos dimensiones se descartan como una de las soluciones finales. 
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Si, a continuación, se evalúan las dimensiones restantes de esta variable, es decir, 

la de 7.5, 8 y 8.5 mm, se puede observar que todas ellas son muy parecidas y ofrecen un 

buen comportamiento. La frecuencia mínima en estos tres casos es la misma, pero, aunque 

la respuesta obtenida en todos los casos en torno a los 8 – 9 GHz es bastante parecida, 

para las dimensiones de 7.5 y 8 mm se obtiene un mejor resultado. En cuanto a la banda 

de frecuencias que hay entre 10 – 12 GHz se puede apreciar cómo se obtiene un mayor 

ancho de banda en el caso de la dimensión de 8.5 mm. Si se analiza el rango de frecuencias 

en torno a 3 – 8 GHz, para la dimensión de 7.5 y 8.5 mm se puede ver que la respuesta de 

la antena está más cercana a los -10 dB que se toman como referencia, por lo que 

adaptación en esa banda de frecuencias es mejor cuando se utiliza una dimensión de 

8 mm. Por ello, aunque se obtienen unos resultados muy parecidos con estas tres 

dimensiones, para la variable 𝐿𝑠𝑙𝑜𝑡 se ha seleccionado una dimensión de 8 mm, ya que la 

adaptación de la señal en todo el rango de funcionamiento de la antena es el mejor de 

todos los casos que se han evaluado. Para una mejor comprensión del proceso de 

optimización que se ha seguido en el diseño de la antena, en la figura 4.8 se muestra una 

comparación de las respuestas de la antena antes y después de realizar el proceso de 

diseño. En la figura se observa cómo ha mejorado la respuesta de la antena tras realizar 

la optimización, donde en simulación se ha conseguido finalmente un rango de 

funcionamiento que va de los 2.8 GHz a los 8.7 GHz para un |𝑆11| < -10 dB, siendo el 

ancho de banda de unos 5.9 GHz. Para las frecuencias superiores, se ha obtenido una 

banda de trabajo de 10.5 GHz a 11.6 GHz, lo que supone un ancho de banda de 1.1 GHz. 

 

Figura 4.8. Comparación de la respuesta inicial y final de la antena propuesta. 
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

 

(d) 

 

(e) 

 

(f) 

 

(g) 

 

Figura 4.9. Distribución de la densidad de corriente superficial simulado de la antena propuesta 

para las frecuencias: (a) 3 GHz; (b) 4 GHz; (c) 5 GHz; (d) 6 GHz; (e) 7 GHz; (f) 8 GHz; 

(g) 9 GHz. 

Para ver el principio de radiación de la antena propuesta y comprender su 

funcionamiento, se ha simulado la distribución de la densidad de corriente superficial, tal 

y como se ha realizado en la antena diseñada en el capítulo anterior. Los resultados 

obtenidos para las frecuencias de 3 – 9 GHz, incluidas dentro del ancho de banda de la 

antena, se muestran en la figura 4.9. Si se analizan los resultados obtenidos en este caso 

para las diferentes frecuencias, se puede observar que la corriente en las frecuencias bajas 

se concentra en la línea de transmisión y en el parche. A la frecuencia de 5 GHz la 

corriente del parche deja de tener influencia y se concentra en el plano de tierra. A 

frecuencias superiores el parche tiene poca influencia y la densidad de corriente se 

concentra en el plano de tierra, sobre todo alrededor de los slots, corroborando así el 

funcionamiento de diseño de éstos en altas frecuencias. Por último, a 9 GHz la densidad 
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de corriente en la antena disminuye en comparación con las otras frecuencias, debido a 

que el módulo del coeficiente de reflexión de la antena es superior a -10 dB. 

 

 

4.2.2. FABRICACIÓN Y MEDIDA DE LA ANTENA 

 

Tras el diseño en simulación de la antena propuesta, ésta se ha fabricado sobre un 

substrato FR-4 de bajo coste siguiendo la misma técnica de fabricación que la antena 

anterior, es decir, fotolitografía y ataque químico. El prototipo fabricado, que presenta un 

tamaño final de 20 x 30 mm2, se muestra en la figura 4.10. 

 

Figura 4.10. Fotografía de la antena fabricada, parte delantera (izquierda) y parte trasera 

(derecha). 

En la figura 4.11 se puede observar el módulo del coeficiente de reflexión 

simulado y medido de la antena propuesta. Las medidas de esta antena se han realizado 

con el VNA E8363B de Agilent Technologies (10 MHz – 40 GHz). Como se muestra en 

la figura, los resultados simulados y medidos presentan una gran similitud, por lo que el 

proceso de diseño y optimización que se ha realizado en base a simulaciones paramétricas 

queda validado. Para la antena medida, el rango de funcionamiento se encuentra entre 2.7 

y 9.6 GHz, medido para un |𝑆11| < -10 dB, lo que supone un ancho de banda de 6.9 GHz. 

Si se analizan las frecuencias superiores de la antena medida, también se puede ver una 
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banda de trabajo de 10.5 GHz a 12.1 GHz, con un ancho de banda de 1.6 GHz. 

Comparando estos valores con los simulados, se puede observar que en la medida se han 

mejorado las características de la antena. Tras estos resultados se puede decir que la 

antena propuesta cubre tanto los requisitos de los sistemas de banda ancha como los de 

las aplicaciones de imagen médica por microondas. 

 

Figura 4.11. Módulo del coeficiente de reflexión simulado y medido de la antena propuesta. 

Con respecto a los diagramas de radiación de la antena propuesta, éstos se han 

medido en el interior de una cámara anecoica, donde se ha utilizado una antena de bocina 

como referencia. En la figura 4.12 se muestra una comparación de los diagramas de 

radiación simulados y medidos en el plano E y H para las frecuencias de 3 – 9 GHz. En 

la figura se puede apreciar que las propiedades de radiación son aceptables en todo el 

ancho de banda de la antena. Los diagramas de radiación medidos muestran un 

comportamiento prácticamente omnidireccional en el plano H y bidireccional en el 

plano E, típico de este tipo de antenas monopolo. Con respecto a los diagramas simulados 

se observa que presentan una buena concordancia con los medidos, especialmente a las 

frecuencias más bajas. 

Dentro del proceso de caracterización de la antena se ha realizado la medida de la 

ganancia. En la figura 4.13 se muestran los resultados obtenidos de la ganancia simulada 

y medida de la antena propuesta. Como se puede observar, ambas respuestas son 

parecidas y siguen la misma tendencia. La ganancia medida varía entre 1.4 y 3.0 dBi para 

todo el ancho de banda. Como se ha comentado en el capítulo anterior, la medida de la 

eficiencia es compleja, por lo que solamente se han obtenido sus valores simulados, 
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mostrado también en la figura 4.13. En este caso, la eficiencia de radiación simulada se 

mantiene por encima del 65% para todo el rango de funcionamiento, por lo que se puede 

considerar como una buena antena. 

(a)   

(b)   

(c)   

Figura 4.12. Diagramas de radiación de los planos E y H simulados y medidos de la antena 

propuesta: (a) 3 y 4 GHz; (b) 5 y 6 GHz; (c) 7 – 9 GHz. 
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Figura 4.13. Ganancia simulada y medida, y eficiencia de radiación simulada de la antena 

propuesta. 

(a)  (b)  

Figura 4.14. (a) Polarización, en simulación, de la antena propuesta para las frecuencias de 

3 – 9 GHz. (b) Orientación y polarización a 3 GHz y fase 0 grados de la antena en el software de 

diseño. 

Por último, dentro del proceso de caracterización de la antena en el dominio de la 

frecuencia, se ha realizado en simulación el cálculo de la polarización. En la figura 4.14 

se muestra la polarización de la antena propuesta para las frecuencias de 3 – 9 GHz. 

También se ha incluido una imagen de la antena en el software de simulación para aclarar 

la orientación que presenta la antena en el eje X e Y, en concreto se representa la 

polarización a la frecuencia de 3 GHz para una fase de 0 grados. En la figura 4.14 (a) se 
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puede observar la polarización de las frecuencias comentadas anteriormente. Para realizar 

la representación de la polarización se ha obtenido el valor escalar del vector de campo E 

en el eje X e Y para campo lejano, donde en las gráficas los ejes no presentan magnitud. 

Las gráficas se han ajustado para que presenten la misma orientación que tiene el diseño 

de la antena de la figura 4.14 (b). En este caso, la antena presenta una polarización lineal 

con orientación vertical en todo el rango, al igual que la antena del capítulo anterior. 

 

 

4.2.3. ANÁLISIS EN EL DOMINIO DEL TIEMPO 

 

En este apartado se presenta el rendimiento de la antena propuesta en el dominio 

del tiempo, puesto que su aplicación final forma parte de un sistema de imagen médica 

por microondas que se basa en la transmisión y recepción de pulsos temporales estrechos. 

Para ello, se han realizado diferentes pruebas en la transmisión de dos antenas idénticas, 

siguiendo el mismo procedimiento que se ha expuesto en el capítulo 3. 

El set-up que se ha utilizado para realizar las medidas está compuesto por dos 

antenas idénticas situadas en el interior de una cámara anecoica y enfrentadas cara a cara 

(face to face) (donde una actúa como transmisora y otra como receptora). Para asegurar 

que la transmisión es en campo lejano se han separado las antenas 30 cm entre sí. Con el 

VNA se ha medido el parámetro de transmisión y, a continuación, se han evaluado los 

resultados obtenidos. Este estudio se ha realizado también en simulación. 

En la figura 4.15 se muestra, para todo el ancho de banda de la antena, una 

comparación del |𝑆21| en simulación y en medida. En la figura se puede observar que 

ambas respuestas tienen una tendencia similar y constante en todo el ancho de banda, 

apreciándose que la transmisión es aceptable. También se observa que en la medida hay 

un descenso de la transmisión en torno a los 3 – 4 GHz que no influye notablemente en 

la generación de pulsos. 

En la figura 4.16 se representa la simulación y la medida de la fase del parámetro 

𝑆21 en radianes. Como se observa, la fase es lineal en la simulación, pero en la medida la 

respuesta no es del todo constante. 
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Figura 4.15. Módulo del parámetro de transmisión simulado y medido para la antena propuesta 

con la configuración face to face. 

 

Figura 4.16. Fase (en radianes) del parámetro de transmisión simulado y medido para la antena 

propuesta con la configuración face to face. 

Otro de los parámetros que se ha analizado en este estudio es el retardo de grupo 

de la antena propuesta tanto en simulación como en medida, tal y como puede observarse 

en la figura 4.17. El retardo de grupo de la antena simulada y medida son similares y casi 

constantes en todo el ancho de banda. De media se obtiene un retardo de grupo de 1.3 ns 

en simulación y 1.1 ns en medida, variando en todo el ancho de banda entre 1.3 – 1.5 ns 

en simulación y entre 0.8 – 1.3 ns en medida. Por tanto, los resultados indican que el 

sistema muestra una baja distorsión. Los resultados obtenidos del retardo de grupo en 

simulación y en medida son próximos al valor teórico de 1 ns cuando la separación entre 
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las antenas es de 30 cm. Las pequeñas diferencias que se pueden encontrar entre el valor 

teórico y los obtenidos pueden ser debidas a la longitud de los conectores SMA utilizados, 

al substrato de la antena o a algún pequeño error en la medida de la distancia entre las dos 

antenas. 

 

Figura 4.17. Retardo de grupo simulado y medido para la configuración face to face. 

Para comprobar las características de la antena con señales de banda ancha, se ha 

analizado la transmisión de un pulso de banda ancha en la configuración bajo estudio 

(face to face). En este caso el pulso de banda ancha utilizado es la séptima derivada del 

pulso Gaussiano, donde se ha realizado el mismo procedimiento que se ha descrito en el 

capítulo 3 para la transmisión y recepción de pulsos, así como para el cálculo del SFF. El 

pulso transmitido y recibido en el dominio del tiempo se muestra en la figura 4.18, donde 

se realiza una comparación de los pulsos simulados y medidos. En este caso, para una 

mejor comprensión de los resultados, se ha ajustado el tiempo de transmisión del pulso 

recibido en simulación para hacerlo coincidir con la posición obtenida en la medida. 

Además, también se han normalizado los pulsos con respecto al nivel máximo de la señal. 

Como se puede observar, la señal recibida en ambos casos presenta una baja distorsión. 

Asimismo, los pulsos recibidos, tanto simulados como medidos, son muy similares entre 

sí, así como también con el transmitido. Analizando el pulso recibido de la medida, se 

puede observar que al final del pulso hay una pequeña oscilación o ruido que queda fuera 

de los tiempos de interés. 
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Figura 4.18. Pulso transmitido y recibido en simulación y medida para las antenas situadas face 

to face. 

Para cuantificar la distorsión del sistema se ha realizado el cálculo del SFF, debido 

a que proporciona un análisis cuantitativo de la similitud de los pulsos transmitidos y 

recibidos. Para ello, se ha realizado el cálculo del SFF en simulación y en medida para la 

configuración face to face. El valor del SFF, obtenido para este sistema, es del 97.53% 

cuando se utiliza la función de transferencia simulada y del 96.29% cuando se utiliza el 

parámetro 𝑆21 medido. Por tanto, estos valores tan altos demuestran que el pulso 

transmitido y recibido son muy parecidos, lo que asegura la integridad de la señal 

transmitida por las antenas. 

 

 

4.3. DISEÑO DEL SISTEMA (SET-UP) 

 

En este apartado se presenta el sistema de imagen médica por microondas no 

invasivo basado en radar utilizado para la aplicación realizada, como prueba de concepto, 

de detección de aneurismas de aorta abdominal. El sistema ha sido calibrado y ajustado 

para detectar y localizar con precisión los modelos que simulan un AAA situados en 

distintas distancias y ubicaciones dentro de un modelo de torso. 
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4.3.1. PARTE HARDWARE Y SOFTWARE DEL SISTEMA 

 

La parte hardware del sistema de medida no invasivo de imagen médica por 

microondas basado en radar está compuesto de 16 antenas, idénticas a las descritas 

anteriormente, que son independientes. Las antenas se han situado sobre un modelo de 

torso de plástico. En este sistema se utiliza el mismo VNA que en el sistema de detección 

del brain-shift, es decir, el modelo ZNLE6 de Rohde & Schwarz (1 MHz a 6 GHz). 

Además, este sistema se ha automatizado utilizando un subsistema de conmutación y 

control para conectar, de manera adecuada y consecutiva, todos los elementos que lo 

componen. En la figura 4.19 se muestra el esquema de conexiones de la parte hardware 

del sistema. 

 

Figura 4.19. Esquema de conexión del sistema propuesto. 

Como elemento principal que compone el sistema de medida están las antenas 

impresas monopolo de alimentación microstrip. En número de antenas, como se ha 

comentado anteriormente, es de 16. El número de antenas se ha aumentado con respecto 

al sistema del capítulo anterior, no solo para mejorar la precisión del sistema, sino también 

para poder cubrir toda la zona de medida. Estas antenas se han adaptado a una plancha de 

metacrilato de 300 x 300 x 2 mm3 que sirve como soporte para situar las antenas encima 

del torso, que tiene una apertura en la zona de medida que corresponde a la zona donde 
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se sitúa el estómago. También se ha estudiado en simulación la disposición que deben 

tener cada una de las antenas, así como de la distancia de separación que se debe dejar 

entre ellas para que sus características de radiación y su coeficiente de reflexión no se 

vean influenciados por las antenas vecinas, es decir, para que no haya interferencias ni 

acoplamiento entre las antenas. En la figura 4.20 se muestra una fotografía del torso, la 

disposición de las antenas en el metacrilato y un esquema con el número correspondiente 

de cada antena. El torso se ha levantado unos 15 cm de la zona de media para poder 

facilitar la incorporación de los modelos bajo estudio, así como su medida. El sistema 

desarrollado es similar al que se ha utilizado en el capítulo 3 y en [4.36], con algunas 

modificaciones y mejoras que se han realizado para adaptar el sistema a esta aplicación.  

Las antenas se han conectado a la red de conmutación, que es una de las partes del 

proceso de automatización del sistema. Esta red está compuesta de 5 conmutadores 

comerciales de RF de 4 salidas [4.37] cuyas características se han descrito en el capítulo 3. 

Estos conmutadores conectan secuencialmente el puerto 1 del VNA con las antenas. El 

consumo total de corriente de los conmutadores es de 0.5 mA. En la figura 4.21 se muestra 

un esquema de la conexión de la red de conmutación, donde se observa que 1 conmutador 

está conectado directamente al puerto 1 del VNA y sus puertos de salida están conectados 

a 4 conmutadores de 4 salidas cada uno, de forma que se obtiene un total de 16 salidas 

útiles. Para poder configurar el sistema de conmutación, se ha realizado una tabla de 

verdad adaptada a la nueva red. Al disponer de 16 antenas se han utilizado 17 estados, 

que es el resultado de la combinación de todos los estados a los que deben estar los 5 

conmutadores, donde uno de estos estados es el de reposo del sistema y los otros 16 

corresponden a las conexiones entre el VNA y cada antena. 

Esta red de conmutación se ha conectado al sistema de alimentación y control 

mediante unos cables DB-9-DB-9 que se han fabricado en el laboratorio, donde se han 

utilizado un total de 5 hilos en cada cable, que corresponden a 3 hilos para las tensiones 

de control y 2 hilos para la alimentación del dispositivo. El subsistema de control se basa 

en el mismo Arduino Due que implementa el sistema de brain-shift, donde se ha 

modificado el programa desarrollado para incorporar la tabla de verdad correspondiente 

y poder activar cada antena en el momento adecuado. Este subsistema se conecta 

mediante el puerto USB al ordenador, que se encarga de alimentar todo el sistema. En 

este caso, la alimentación se realiza con una tensión de 5 V, que es la que suministra el 

ordenador, pero para alimentar la red de conmutación se regula dicha tensión hasta los 
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3.3 V. Para la conexión entre las antenas y los conmutadores y entre los mismos 

conmutadores se han utilizado cables de RF [4.38], así como transiciones SMA hembra-

hembra [4.39]. La conexión entre el ordenador y el Arduino se ha realizado con un cable 

USB-micro USB. Por último, la conexión entre el ordenador y el VNA se ha realizado 

con una conexión Wi-Fi mediante una red de área local privada. El subsistema de control 

y conmutación se ha integrado en una de las partes inferiores del sistema, y se encuentra 

lo suficientemente alejado de la zona de medida como para que no interfiera en las señales 

recibidas por las antenas. 

 

(a) 

 

(b) 

 

(c) 

 

(d) 

Figura 4.20. (a) Fotografía del torso con las antenas incluidas. (b) Zona de medida. 

(c) Disposición de las antenas. (d) Esquema de la distribución de las antenas en el torso y sus 

números correspondientes. 
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Figura 4.21. Conexión de la red de conmutación que se ha utilizado en el sistema de medida (P 

indica el puerto, SW indica el conmutador y A indica la antena). 

(a)  

(b)  

Figura 4.22. Sistema hardware: (a) Sistema completo; (b) Red de conmutación y control. 
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Para automatizar el proceso de medida se ha implementado un código en Python, 

similar al utilizado en el capítulo anterior con algunas modificaciones. Por un lado, como 

se ha comentado, se ha incorporado la nueva tabla de verdad en Arduino y, por otro, se 

ha modificado el programa en Python para adaptarlo a las necesidades de este sistema. 

Las características de la configuración del VNA se han mantenido, seleccionando un 

rango de frecuencias de medida de 10 MHz a 6 GHz con 5001 puntos y barrido lineal, un 

filtro IF de 10 kHz y una potencia de 0 dBm. En la figura 4.22 se muestra el sistema 

hardware final con todas las partes que lo componen, donde se aprecia el modelo de torso 

con las antenas en la parte superior, la zona de medida, el VNA y el ordenador (situados 

detrás del sistema), y en la parte inferior de la zona de medida se ha situado la red de 

conmutación y el subsistema de control y alimentación. 

 

 

4.3.2. CARACTERÍSTICAS FINALES DEL SISTEMA 

 

Las características del sistema de imagen médica por microondas para detectar 

aneurismas de aorta abdominales se presentan en este apartado, siguiendo los mismos 

pasos que se han desarrollado en el sistema de detección de brain-shift. 

La primera característica destacable tiene relación con la radiación emitida por las 

antenas. En este caso la potencia de emisión es muy baja, ya que se ha seleccionado una 

potencia de 0 dBm, que equivale a 1 mW, por lo que el sistema es inocuo para los usuarios. 

Al ser una potencia de emisión tan baja no se ha medido la SAR, debido que hay diferentes 

entidades gubernamentales que establecen que con potencias inferiores a 20 mW no es 

necesario realizar esta medida, tal y como se ha expuesto en el capítulo 3. Además, al 

utilizar las frecuencias de microondas el sistema es no ionizante y el tiempo de exposición 

a las señales radiadas durante la medida es de aproximadamente 1 min. 

La resolución espacial de este sistema en vacío para la frecuencia máxima del 

sistema (6 GHz) es la misma que en el sistema de detección de brain-shift, es decir, de 

2.5 cm. Para los modelos de aorta y aneurisma utilizados en el sistema, que están basados 

en agua destilada, la 𝜀𝑟 es de 77 a 6 GHz [4.40], lo que proporciona una resolución 

espacial de 2.9 mm. Considerando un medio biológico como la sangre, que a 6 GHz 
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presenta una 𝜀𝑟 de 52.2 [4.40], la precisión de posicionamiento del sistema desarrollado 

es de 3.5 mm. La precisión del sistema es inferior a los sistemas tradicionales de imagen 

médica, pero, en este caso, no es demasiado importante, ya que el sistema es un prototipo 

que tiene por objetivo detectar la existencia de una aneurisma en diferentes posiciones 

del espacio de medida. 

Para realizar el cálculo de la profundidad de penetración del sistema, se ha 

empleado el mismo método que el utilizado en el capítulo anterior. Para el caso de una 

aorta y un aneurisma, que están formados mayoritariamente por sangre, la profundidad 

de penetración del sistema para el rango de frecuencias utilizados se muestra en la Tabla 

4.3. Como se puede observar, la profundidad de penetración disminuye notablemente con 

la frecuencia. Por ello, al utilizar sistemas de banda ancha, se pueden aprovechar las bajas 

frecuencias para disponer de una buena profundidad de penetración y las frecuencias más 

altas para obtener una mayor resolución. 

Tabla 4.3. Características dieléctricas y profundidad de penetración de la sangre. 

Frecuencia (GHz) 
Permitividad dieléctrica 

[4.40] 

Profundidad de 

penetración (mm) 

1 61.1 – 𝑗28.4 18.8 

3 57.4 – 𝑗18.3 7.7 

6 52.2 – 𝑗20.4 3.7 

Otro de los aspectos más importantes de las características del sistema es su 

robustez frente al ruido y las interferencias, ya que puede suponer un riesgo para el 

funcionamiento del sistema. En el sistema, el encargado de transmitir y recibir las señales 

es el VNA, por lo que la SNR debe evaluarse en el receptor. Tal y como se ha visto en el 

caso del sistema de detección de brain-shift, el VNA presenta un ruido por debajo de           

-110 dBm en todo el ancho de banda. Para calcular la SNR del sistema, que no es sencillo 

en absoluto, se han seguido los siguientes pasos. Se ha configurado el VNA para un ancho 

de banda entre 10 MHz y 6 GHz, un filtro de frecuencia intermedia de 10 KHz y una 

potencia de transmisión de 0 dBm. Antes de hacer las medidas se ha aplicado la 

calibración correspondiente. La SNR se ha calculado siguiendo el método descrito en el 

capítulo anterior, donde el cálculo está basado en la medida de la densidad espectral de 

ruido mediante la evaluación de una carga normalizada. En este caso la potencia de ruido 

obtenida es menor que -58 dBm en toda la banda de frecuencia para una potencia de 
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emisión de 0 dBm. Por otra parte, el nivel de señal necesario para realizar el cálculo de la 

SNR se obtiene directamente del coeficiente de reflexión de las antenas, siendo en todos 

los casos superior a -30 dBm, medido también para una potencia de emisión de 0 dBm. 

Considerando los valores obtenidos para el ruido y las señales de las antenas, la SNR del 

sistema en este caso es superior a +28 dB, por tanto, se asegura que las señales recibidas 

tienen suficiente calidad para cumplir los requisitos de las aplicaciones de imagen médica. 

 

 

4.4. PROCESADO DE SEÑAL Y GENERACIÓN DE IMÁGENES 

 

Tras finalizar la medida de los parámetros S de todas las antenas, se procede al 

procesado de las respuestas obtenidas para generar las imágenes correspondientes, siendo 

esta parte crucial en el rendimiento general del sistema. El software que se ha utilizado, 

en este caso, para realizar el procesado correspondiente ha sido MATLAB. El script del 

programa se ha implementado junto con el profesor Roberto Gutiérrez Mazón. En este 

sistema se ha utilizado un modelo sintético de aorta y un modelo sintético de aneurisma 

para realizar las medidas correspondientes dedicadas a la validación experimental del 

sistema final. 

El objetivo del sistema desarrollado es la obtención de las señales de reflexión 

recibidas por las antenas para elaborar una imagen que represente los objetos bajo estudio. 

Por ello, antes de realizar el procesado de las imágenes médicas, se procede a la aplicación 

del procesado en el dominio del tiempo, de forma similar a como se ha realizado en el 

sistema de detección de brain-shift. En primer lugar, en los pulsos recibidos por las 

antenas se debe identificar los ecos que han sido reflejados por los objetos a evaluar. Para 

ello, se analiza, para cada antena, el tiempo de vuelo de los ecos obtenidos para poder 

determinar la posición de los objetos. Como se comentó en el capítulo anterior, la 

identificación de los ecos en la señal es compleja debido a la superposición de múltiples 

reflexiones provenientes del objeto bajo estudio, las antenas adyacentes, los cables, otros 

elementos del entorno, etc. Por tanto, la señal recibida de cada antena presenta una 

complejidad importante que hace que su análisis sea muy complicado. En todo caso, el 
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procedimiento a seguir es asumir un modelo lineal y aplicar el principio de superposición, 

que simplifica considerablemente el procesado de las señales. 

Primero se obtiene una medida de referencia del sistema sin ningún elemento en 

la zona de medida (medida de referencia en vacío). Estas señales están compuestas de una 

combinación lineal de distintos ecos no deseados en el sistema, ya que los ecos resultantes 

no están asociados a los objetos bajo estudio. Después se vuelve a medir el sistema 

situando en la zona de medida los objetos deseados, obteniendo unas señales que estarán 

compuestas por una combinación lineal de los ecos procedentes tanto del objeto como de 

elementos no deseados. A continuación, para cada antena se realiza la resta de las señales 

obtenidas de la segunda medida y de la primera medida, es decir, de la medida con los 

objetos deseados y la medida de referencia en vacío, obteniendo como resultado 

únicamente los ecos que están asociados con los objetos bajo estudio. Seguidamente, se 

realiza la correlación cruzada entre el pulso transmitido y la señal resultante de la resta, 

de forma que los máximos locales obtenidos con esta operación dan como resultado el 

tiempo de vuelo de las reflexiones asociadas a los objetos bajo estudio. 

Hay que recordar del capítulo anterior que esta técnica tiene algunas limitaciones, 

como que no se ha considerado la dispersión de las señales, que hace que los pulsos 

transmitidos y recibidos sean ligeramente distintos. Por consiguiente, no se elimina 

totalmente los ecos no deseados y, por tanto, la condición de linealidad no se cumple 

estrictamente. Otro de los efectos, como los ligeros movimientos de la configuración, 

hace que se agregue a las medidas ruido electrónico y de cuantificación, pero en este 

sistema la distancia es relativamente corta considerando la velocidad de la onda en aire 

libre, y la dispersión no tiene sentido en los ecos no deseados (en mayor medida 

producidos por pequeñas piezas metálicas o de plástico). Por todo ello, se considera el 

efecto de los elementos no deseados del entorno como ruido aditivo Gaussiano, que 

únicamente tiene efecto en la precisión del sistema, no afectando a su funcionalidad. 

El siguiente paso para poder realizar la construcción de la imagen médica 

resultante es aplicar un preprocesado, el cual permite no solo eliminar el ruido, sino 

también los elementos no deseados. Para ello, se aplica la inversa de la transformada 

Chirp-Z (ICZT), ya que ésta permite una reconstrucción de las señales en el dominio del 

tiempo muy buena [4.41], [4.42], pudiendo mejorar la resolución del muestreo con más 

eficiencia, porque necesita un menor coste de cálculo en comparación con el rellenado de 

ceros que se aplica a la IFFT para poder aumentar dicha resolución [4.43]. La ICZT se 
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define como se muestra en (4.1), donde 𝑥(𝑛) es una serie de señales, 𝑁 es su longitud y 

𝑀 es el número de puntos de la ICZT. Los parámetros 𝐴 y 𝑊 que aparecen en la expresión 

(4.1) se definen en (4.2) y (4.3) respectivamente, donde 𝜃0 determina la posición inicial 

del perfil del objetivo y 𝜙0 determina la resolución del muestreo [4.43], [4.44]. 

𝑋(𝑧𝑘) =  ∑ 𝑥(𝑛)𝑧𝑘
−𝑛

𝑁−1

𝑛=0

=  ∑ 𝑥(𝑛)𝐴−𝑛𝑊𝑛𝑘

𝑁−1

𝑛=0

 

𝑍𝑘 =  𝐴𝑊−𝑘, 𝑘 = (0, 1, ⋯ , 𝑀 − 1) 

(4.1) 

𝐴 =  𝐴0𝑒−𝑗𝜃0 (4.2) 

𝑊 =  𝑊0𝑒−𝑗𝜙0 (4.3) 

Para eliminar la mayor parte del ruido de la señal se aplica una transformada de 

Hilbert (HT), debido a que la información de interés suele estar en las frecuencias medias 

del espectro de la señal [4.45]. Además, la HT se utiliza para analizar una señal eco que 

aparece superpuesta con la señal inicial. Este enfoque es muy utilizado en ecos de 

ultrasonidos, ya que la HT permite identificar con claridad el tiempo de llegada de los 

ecos, mejorando la resolución temporal de la señal de ultrasonidos [4.46]. La HT de una 

función 𝑥(𝑡) se define mediante una transformada integral, tal y como se muestra 

en (4.4) [4.47]. 

𝐻[𝑥(𝑡)] =  �̃�(𝑡) =  
1

𝜋
∫

𝑥(𝜏)

𝑡 − 𝜏
𝑑𝜏

+∞

−∞

 (4.4) 

�̃�(𝑡) = 𝑥(𝑡) ∗
1

𝜋𝑡
 (4.5) 

La definición matemática de la integral no proporciona mucha información sobre 

la comprensión y la aplicación de la HT, pero el significado físico ayuda a obtener un 

acceso más profundo a la transformación. Físicamente, la HT equivale a un tipo especial 

de filtro lineal, donde todas las amplitudes de los componentes espectrales se dejan sin 

cambios, pero sus fases se desplazan en −(𝜋 2⁄ ) [4.46], [4.47]. De esta forma la 

representación de la HT de la función original �̃�(𝑡) es la integral de la convolución de 

𝑥(𝑡) con (𝜋𝑡)−1, escrita como se muestra en (4.5) [4.46]. 

Según la HT, la señal analítica es 𝑧(𝑡), que debido a su definición espectral 

unilateral, ésta tiene un valor complejo y, por lo tanto, puede representarse en términos 
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de sus componentes “real” e “imaginario” 𝑧(𝑡) =  𝑧𝑟(𝑡) + 𝑗𝑧𝑖(𝑡), para los cuales 

𝑧𝑟(𝑡) = 𝑅𝑒{𝑧(𝑡)} y 𝑧𝑖(𝑡) = 𝐼𝑚{𝑧(𝑡)}, donde ambas funciones son de valor real, y donde 

𝑧𝑟(𝑡) = 𝑥(𝑡) (datos originales) y 𝑧𝑖(𝑡) = 𝐻[𝑥(𝑡)] =  �̃�(𝑡) (HT de los datos) [4.48]. Por 

tanto, la señal analítica se puede definir como la expresión mostrada en (4.6), donde 

𝑗 =  √−1, 𝑎(𝑡) es la amplitud instantánea y 𝜃(𝑡) es la fase instantánea, definidos en (4.7) 

y (4.8) respectivamente [4.49]. 

𝑧(𝑡) = 𝑥(𝑡) + 𝑗�̃�(𝑡) = 𝑎(𝑡) exp[𝑗𝜃(𝑡)] (4.6) 

𝑎(𝑡) =  √𝑥2 + �̃�2 (4.7) 

𝜃(𝑡) =  arctan (
�̃�

𝑥
) (4.8) 

La frecuencia instantánea 𝜔 se define como (4.9), y el espectro de la envolvente 

de Hilbert se puede dar como (4.10) [4.49]. 

𝜔 =  
𝑑𝜃

𝑑𝑡
 (4.9) 

ℎ(𝑓) =  ∫ √𝑥2(𝑡) + �̃�2(𝑡) exp(−𝑗2𝜋𝑓𝑡) 𝑑𝑡

+∞

−∞

 (4.10) 

En el sistema propuesto, la HT se utiliza para obtener la envolvente de las señales, 

es decir, los pulsos que se obtienen de los datos recopilados presentan parte negativa y 

positiva. Como se desconoce dónde se encuentra el máximo de la señal, que determina la 

posición donde se encuentra el objeto, la HT realiza el valor absoluto de la señal y su 

envolvente, permitiendo así obtener la distancia entre la antena y el objeto. 

Tras aplicar la ICZT y la HT, se realiza la resta de las señales del sistema sin 

ningún objeto bajo estudio y con objeto, tal y como se ha comentado anteriormente, con 

el objetivo de eliminar los ecos no deseados que se encuentran en la señal. Después de 

obtener las señales con las reflexiones deseadas de las antenas, se procede a la generación 

de las imágenes médicas mediante la utilización de algoritmos de formación de haz. 

Independientemente de los datos que contenga la señal de entrada, una formación de haz 

utiliza un modelo de propagación asumido para aproximar una respuesta deseada. La 

mayoría de estos algoritmos están basados en una formación de haces de banda ancha 

clásica, donde para focalizar la respuesta combinada en un punto específico, el algoritmo 

aproxima los retrasos de la propagación de las señales [4.50]. 
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Los algoritmos de retardo y suma (DAS, Delay-And-Sum) y de retardo y suma 

mejorado (IDAS, Improved Delay-And-Sum) son ampliamente utilizados en aplicaciones 

de detección de marcadores biológicos mediante señales de microondas [4.51], ya que 

permiten detectar y posicionar los artefactos u objetos que producen una dispersión 

dieléctrica de las señales de microondas. La formación de haz monoestático DAS original 

está basado en un enfoque de imágenes confocales de microondas. En una formación de 

haz monoestático, una señal de microondas UWB ilumina el objeto bajo estudio y la 

energía de microondas dispersada, por las zonas donde potencialmente hay regiones no 

deseadas que presentan unas características dieléctricas muy distintas al objeto bajo 

estudio, queda registrada por el conjunto de antenas transmisoras. El funcionamiento del 

algoritmo DAS desplaza el tiempo y suma las señales retrodispersadas del objeto bajo 

estudio para poder crear un foco sintético. Si hay un elemento con distintas características 

dieléctricas en un punto focal específico, los retornos desde el sitio de ese elemento se 

suman de manera coherente. Si el objeto presenta diferentes capas con distintas 

características dieléctricas, los retornos del desorden debidos a las variaciones en los 

distintos tipos de capas se agregarán de manera incoherente y, por lo tanto, se suprimirán, 

pudiendo ver claramente el elemento que presente una permitividad dieléctrica muy alta. 

La energía en este foco sintético se mide y se almacena, creando un perfil energético del 

objeto bajo estudio variando la posición del foco sintético dentro del objeto [4.50]. Es 

decir, el algoritmo DAS recibe las señales en canales individuales que están alineados en 

tiempo para un punto focal sintético y suma dichas las señales. Las señales reflejadas del 

elemento no deseado que se encuentra en el objeto bajo estudio se suman de forma 

coherente, y los reflejos de todo lo que compone el objeto bajo estudio u otro artefacto se 

agrega como información incoherente. La energía de la señal sumada (generalmente 

calculada durante una ventana de tiempo), se asigna a la intensidad del punto focal y se 

repite otra vez el proceso para todos los puntos focales del interior del objeto [4.52]. La 

figura 4.23 ilustra el principio básico de la formación de haz monoestático DAS para un 

único punto focal en el objeto bajo estudio. Como se ha comentado, las señales 

retrodispersadas que se reciben en cada antena para un único punto focal se alinean en el 

tiempo y se suman para obtener la energía. Para crear una imagen, este proceso se repite 

para el número total de puntos. 
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Figura 4.23. Representación gráfica del proceso de formación de haces DAS para un punto 

focal. B1, B2, B3 y B4 son señales retrodispersadas que se desplazan en el tiempo y se suman 

para encontrar la energía en el punto focal especificado. 

El algoritmo IDAS es una variante más avanzada del algoritmo DAS 

convencional, que agrega factores de ponderación basados en la calidad de la coherencia 

en el DAS para mejorar la calidad de las imágenes [4.52]. Ambos algoritmos se basan en 

un mallado o distribución espacial del problema a analizar y en calcular, para cada uno 

de los puntos del mallado y cada antena, el retardo temporal de la señal, asumiendo que 

la transmisión entre la antena y el punto en cuestión se realiza en línea recta.  

En el algoritmo DAS las respuestas obtenidas se suman, se elevan al cuadrado y 

se integran en una ventana de tiempo predefinida, lo que genera un valor de intensidad 

cualitativo de la señal asociada al punto que se está evaluando, tal y como se puede 

observar en (4.11), donde 𝑇𝑊𝑖𝑛 es la ventana de tiempo predefinida, 𝑟0 es el punto focal 

sintético bajo estudio, 𝑥𝑚 es la señal de radar retrodispersada en la antena 𝑚-ésima, 𝑑𝑚 

es la distancia de ida y vuelta desde la antena transmisora 𝑚-ésima hasta el punto 𝑟0, 𝑓𝑠 

es la frecuencia de muestreo, 𝜀𝑟 es la parte real de la permitividad dieléctrica relativa del 

medio por donde se transmite la señal, 𝑣 es la velocidad promedio de propagación de las 

ondas en el medio y 𝑐 es la velocidad de la luz en el vacío [4.53]. 

𝐼(𝑟0) =  ∫ [ ∑ 𝑥𝑚(𝜏𝑚(𝑟0))

𝑀

𝑚=1

]

2

𝑑𝑡

𝑇𝑊𝑖𝑛

0

 (4.11) 

𝜏𝑚(𝑟0) =  
𝑑𝑚

𝑣
𝑓𝑠 (4.12) 

𝑣 =  
𝑐

√𝜀𝑟

 (4.13) 

Antenas monoestáticas

Artefacto 

B1

B2

B3

B4

Tiempo 

de 

retardo 

Suma

Cálculo de energía 

y formación de 

imágenes
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En el algoritmo IDAS se mejora la formación de haz DAS tradicional, ya que se 

introduce un factor de ponderación adicional denominado factor de calidad (Q), que es 

una medida de la coherencia de las señales de radar reflejadas correspondientes a un punto 

focal sintético particular 𝑟0 dentro del objeto bajo estudio. Una coherencia alta debería 

corresponder a los reflejos de un dispersor dieléctrico dentro del objeto bajo estudio. El 

Q se calcula en tres partes. Primero en el punto focal para cada señal multiestática la 

energía se recoge a través de una ventana y se almacena. A continuación, la energía del 

punto focal se suma de forma acumulativa y se representa en función del número de 

canales utilizados en el proceso. Finalmente, se ajusta un polinomio de segundo orden 

utilizando mínimos cuadrados a la curva de recolección de energía normalizada 

(𝑦 =   𝑎𝑥2 + 𝑏𝑥 + 𝑐). Si las reflexiones están perfectamente alineadas en el tiempo, la 

curva de captación de energía debería formar una curva cuadrática y, por tanto, el valor 𝑎 

de la ecuación polinómica de segundo orden es el Q [4.50], [4.53]. Si el Q se incorpora 

en la ecuación de la formación de haz se obtiene la ecuación (4.14), donde 𝑄(𝑟0) es el 

factor de calidad en el punto focal 𝑟0 [4.53]. 

𝐼(𝑟0) = 𝑄(𝑟0) ∫ [ ∑ 𝑥𝑚(𝜏𝑚(𝑟0))

𝑀

𝑚=1

]

2

𝑑𝑡

𝑇𝑊𝑖𝑛

0

 (4.14) 

En [4.54] los autores sustituyen el factor de calidad por un factor de 

coherencia (CF). Cada valor del CF se calcula en un punto focal particular para minimizar 

la variación entre los canales, tal y como se muestra en (4.15) [4.53]. Si el CF se incorpora 

en la formación de haz junto con un factor de ponderación adicional 𝑤𝑚(𝑟0) se obtiene 

la expresión (4.16), donde 𝑤𝑚(𝑟0) es un peso dependiente de la posición y compensa la 

atenuación dependiente de la trayectoria [4.53]. El CF se considera también un factor de 

ponderación para la corrección de la intensidad de la señal en cada uno de los puntos de 

cálculo. Este factor presenta un valor alto en aquellos puntos donde se producen 

reflexiones debidas a diferentes valores de la permitividad dieléctrica, tal y como se ha 

comentado anteriormente, por tanto, esto proporciona capacidades de detección y 

localización más precisas de los artefactos en la zona de estudio. 

En la figura 4.24 se muestra el diagrama de flujo de los pasos que se realizan en 

el procesado de los datos de este sistema para obtener una imagen médica. En primer 

lugar, se realizan las medidas correspondientes y se almacena la información. A 
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continuación, se procede a realizar el preprocesado de los datos, donde se realiza un 

interpolado de la señal obtenida con un rellenado de ceros. Para asegurar que la 

Transformada de Fourier sea real, se duplica la señal al otro lado del especto y se le aplica 

un conjugado, donde la parte real se deja tal cual y la parte imaginaria se cambia de signo, 

para garantizar que la señal sea hermítica. Seguidamente se aplica tanto la ICZT como la 

HT. Posteriormente, se inician los algoritmos de imagen, para ello, se definen las 

posiciones de las antenas y se procede a la creación del mallado correspondiente. A 

continuación, para cada punto del mallado se calcula el retardo de las señales recibidas 

en cada una de las antenas. En función del tipo de datos que se estén evaluando en ese 

momento, se selecciona el algoritmo DAS o IDAS, se aplican las ecuaciones 

correspondientes a cada uno de los algoritmos y se representa la imagen. 

𝐶𝐹(𝑟0) =  
|∑ 𝑥𝑚(𝜏𝑚(𝑟0))𝑀

𝑚=1 |
2

∑ |𝑥𝑚(𝜏𝑚(𝑟0))|
2𝑀

𝑚=1

 (4.15) 

𝐼(𝑟0) = 𝐶𝐹(𝑟0)  ⊙ ∫ [ ∑ 𝑤𝑚(𝑟0)𝑥𝑚(𝜏𝑚(𝑟0))

𝑀

𝑚=1

]

2

𝑑𝑡

𝑇𝑊𝑖𝑛

0

 (4.16) 

 

Figura 4.24. Diagrama de flujo del procesado realizado para generar las imágenes 

correspondientes. 
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4.5. CALIBRACIÓN DEL SISTEMA 

 

Para que el sistema de imagen médica desarrollado funcione correctamente es 

esencial realizar tanto la calibración del mismo, como el ajuste correspondiente para 

incrementar sus capacidades, no solo en la detección de objetos, sino también en la 

determinación de las posiciones, de dicho objeto, que previamente son conocidas. Tal y 

como se ha realizado en el sistema de detección de brain-shift, en este caso se ha seguido 

una estrategia parecida de calibración dividida en dos partes. Por un lado, se han utilizado 

unas láminas de substrato de RF revestidas de cobre posicionadas a distintas distancias 

del plano de las antenas. Las láminas, de 350 x 250 mm2, cubren la zona de medida y en 

todas las distancias analizadas las reflexiones de las antenas son buenas. Por otro lado, se 

ha realizado un estudio de las posibilidades de posicionamiento de objetos más pequeños 

en la zona de medida, para lo que se ha utilizado una cuadrícula dividida en 8 posiciones 

espaciales para realizar diferentes medidas con planchas metálicas de un tamaño pequeño. 

Antes de proceder con las pruebas de calibración se ha realizado una calibración 

electrónica para cada antena del sistema. De esta forma, el plano de medida se desplaza 

al conector SMA de la antena para eliminar la influencia de los cables de conexión 

utilizados, así como del sistema de conmutación. A continuación, se procede a realizar la 

primera prueba de calibración con las láminas recubiertas de cobre. Para ello, primero se 

realiza una medida de referencia, es decir, sin ningún objeto situado en la zona de medida 

y, a continuación, se procede a medir la lámina a una distancia fija conocida. A partir de 

las señales recibidas por las antenas, se procede a la transformación de la información al 

dominio del tiempo, siguiendo el procedimiento explicado anteriormente. A modo de 

ejemplo, en la figura 4.25 se muestran las señales temporales obtenidas y su respectiva 

envolvente para las antenas #9 y #14 cuando se sitúa el reflector a dos distancias, 126 mm 

y 292 mm, con respecto a las antenas. La elección de estas antenas se debe a que ambas 

se encuentran en zonas distintas del espacio de medida, donde la antena #9 se sitúa en el 

centro del espacio de medida y la antena #14 en un extremo. Los resultados presentados 

muestran cómo los máximos de la envolvente, asociados a la transformada Hilbert de la 

respuesta temporal de las antenas, proporcionan una determinación precisa de la distancia 

a la que se encuentra el reflector. Asimismo, se ha añadido una línea discontinua que 

marca la distancia nominal donde se han situado los reflectores. En la figura, los máximos 
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de la envolvente de la señal para la antena #9 marca una distancia de 124.9 mm y 

288.6 mm, mientras que la distancia nominal es 126.0 mm y 292.0 mm respectivamente. 

Para la antena #14 la distancia obtenida es de 122.4 mm y 289.8 mm, correspondiendo 

respectivamente a los 126.0 mm y 292.0 mm de distancia nominal. Por tanto, ambas 

antenas detectan el reflector a una distancia muy cercana a la nominal. Este procedimiento 

se ha repetido con todas las antenas varias veces para la misma distancia y para otras, 

obteniendo unos resultados similares, lo que demuestra la precisión y la repetibilidad en 

las medidas. 

(a)  (b)  

(c)  (d)  

Figura 4.25. Señales temporales recibidas: (a) Por la antena #9 cuando el reflector está a 

126 mm; (b) Por la antena #14 cuando el reflector está a 126 mm; (c) Por la antena #9 cuando el 

reflector está a 292 mm; (d) Por la antena #14 cuando el reflector está a 292 mm. 

Realizando el mismo proceso situando el reflector en diferentes distancias, se ha 

podido calcular el error que tiene el sistema en la medida. En la figura 4.26 se puede 

observar, para las distancias comprendidas entre 40 mm y 292 mm, una comparación de 

las distintas distancias nominales que se han analizado y las obtenidas con el procesado 

de señal aplicado. Aunque este análisis se ha realizado para todas las antenas del sistema, 
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por simplicidad, y a modo de ejemplo, únicamente se muestran los resultados obtenidos 

para las antenas #9 y #14. En la figura se muestra que, en ambos casos, la concordancia 

entre la distancia nominal y medida es muy buena, y el error cometido en la determinación 

de la distancia entre las antenas y los reflectores es bajo, siendo inferior al 3.8% en todos 

casos evaluados. 

(a)  (b)  

Figura 4.26. Comparación de las distancias nominales y medidas: (a) Antena #9; 

(b) Antena #14. 

 

Figura 4.27. Esquema con la disposición de la cuadricula de pruebas y la plancha metálica de 

calibración marcado como MP. 

La segunda prueba de calibración que se ha realizado, tras asegurar que la 

distancia a la que se detectan los objetos es la idónea, es un estudio de la posibilidad de 

P2

P1

P3

P4 P8

P7

P6

P5

M
P



Capítulo 4 

 

225 

 

posicionamiento de objetos más pequeños dentro de la zona de medida. En dicho estudio 

se ha utilizado una cuadrícula sobre la zona de medida que se ha dividido en 8 posiciones 

de 2 x 4 posiciones espaciales, que se han utilizado para posicionar en su interior una 

plancha metálica con un tamaño de 55 x 40 mm2. En la figura 4.20 se puede observar una 

imagen del sistema de media con la disposición de las antenas y su numeración. En la 

figura 4.27 se muestra marcada sobre el modelo de torso la cuadrícula que se ha utilizado 

en este estudio. La cuadrícula, que actúa como plano de referencia, se ha posicionado a 

una distancia de 238 mm con respecto a las antenas. En la figura, el reflector se ha situado 

en la posición P2 y para una mejor visualización se ha marcado en la imagen como MP 

(Pieza Metálica o Metallic Piece). 

Tal y como se ha comentado anteriormente, para poder determinar la posición del 

objeto bajo estudio (plancha metálica) se obtiene la respuesta temporal de cada antena, se 

aplica la transformada de Hilbert y se evalúan las envolventes. En este caso, el objeto 

evaluado está situado en un plano a una distancia fija de las antenas de 238 mm. Para esa 

distancia del plano de medida, se ha obtenido la amplitud de la señal de cada una de las 

antenas y se han generado unos nuevos pulsos más estrechos que presentan un ancho de 

14 ns, considerando el ancho total habitual a la mitad del máximo, FWHM (Full Width at 

Half Maximum). Estos nuevos pulsos contienen la información de la reflexión recibida 

por cada una de las antenas a la distancia evaluada. Además, contienen la misma amplitud 

y distancia entre las antenas y el objeto que el pulso original. A modo de ejemplo, en la 

figura 4.28 se muestra el proceso que se ha seguido con dos antenas (#4 y #11) cuando se 

sitúa el objeto en dos posiciones distintas de la cuadricula de medida (P1 y P6). En la 

figura 4.28 (a) se puede observar la señal recibida por la antena #4 cuando se sitúa el 

objeto en la posición P1, que se encuentra justo debajo de dicha antena. En negro se 

muestra la transformada de Hilbert que se ha obtenido a partir de las reflexiones para 

todas las distancias. En azul se muestra el pulso más estrecho generado con la amplitud 

obtenida a una distancia de 238 mm, que es donde se ha posicionado el reflector. 

En la figura 4.28 (b) se puede observar el mismo proceso, pero los resultados 

obtenidos en este caso están asociados a la antena #11 que se encuentra más alejada de la 

posición P1. En esta figura, el máximo de la señal recibida por la antena se encuentra a 

una distancia mayor con respecto a la antena #4 debido a que el objeto bajo estudio se 

encuentra más alejado de la antena #11. Por ello, a la distancia donde se encuentra el 

plano de referencia de 238 mm la amplitud de la reflexión es menor y, por tanto, el pulso 
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estrecho que se ha generado tiene una amplitud menor que en el caso de la antena #4. En 

la figura 4.28 (c) se muestran, para todas las antenas, los pulsos generados con la 

información de cada una de ellas cuando el reflector está situado en la posición P1. Como 

se puede observar, cuando se evalúan los pulsos en el plano de referencia donde está 

situado el objeto bajo estudio, las antenas que están más cercanas a la posición de dicho 

objeto son las que más potencia reciben, siendo en orden las antenas #4, #1, #5, #8 y #10 

las que más potencia reciben. 

En las figura 4.28 (d), (e) y (f) se puede observar el mismo análisis realizado 

anteriormente, aunque en este caso se ha situado el reflector justamente debajo de la 

antena #11, siendo ésta la posición P6. En la figura 4.28 (d) se presenta la respuesta de la 

antena #4, donde claramente se puede observar que el pulso generado en el plano de 

referencia tiene una amplitud menor con respecto al máximo de la transformada Hilbert, 

ya que se encuentra a una distancia superior debido a que el reflector está situado más 

alejado de dicha antena. En la figura 4.28 (e) se observa la respuesta de la antena #11 

donde al estar el reflector situado debajo de dicha antena el máximo de la transformada 

Hilbert se encuentra muy cercano al plano de referencia, por lo que ambas amplitudes 

serán muy parecidas. En la figura 4.28 (f) se muestra que, en el plano de referencia, la 

antena #11 recibe, en comparación con las demás antenas, más potencia asociada a la 

reflexión del reflector, siendo, en consecuencia, el pulso generado asociado a dicha antena 

la que presenta una amplitud mayor. Gracias a esta prueba se puede determinar con 

exactitud donde se encuentra en cada momento el reflector. Este análisis se ha realizado 

para todas las posiciones de la cuadrícula, obteniendo en todos los casos que las antenas 

que mayor potencia reciben, en el plano de calibración de 238 mm, corresponden con las 

que están situadas encima del objeto bajo estudio. 

En la figura 4.29 se presenta, para cada posición de la cuadrícula evaluada, los 

pulsos generados para cada antena en el plano de referencia de 238 mm. Como se puede 

observar, en todas las posiciones de la cuadrícula, las antenas más cercanas a la posición 

donde se sitúa el reflector son las que reciben más potencia y viceversa, las antenas más 

alejadas son las que menos potencia reciben. De esta forma, se demuestra las 

posibilidades que tiene el sistema desarrollado tanto para detectar como para ubicar 

artefactos situados en un plano de referencia. Por lo tanto, queda validado su correcto 

funcionamiento. 
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(a)  (b)  

(c)  (d)  

(e)  (f)  

Figura 4.28. Señales temporales asociadas a las antenas #4 y # 11 cuando se evalúa en el plano 

de referencia una plancha metálica en las posiciones P1 y P6: (a) Señal temporal de la antena #4 

y el pulso estrecho generado a una distancia de 238 mm para el objeto situado en P1; (b) Señal 

temporal de la antena #11 y el pulso estrecho generado a una distancia de 238 mm para el objeto 

situado en P1; (c) Pulsos estrechos generados de todas las antenas para el objeto situado en P1; 

(d) Señal temporal de la antena #4 y el pulso estrecho generado a una distancia de 238 mm para 

el objeto situado en P6; (e) Señal temporal de la antena #11 y el pulso estrecho generado a una 

distancia de 238 mm para el objeto situado en P6; (f) Pulsos estrechos generados de todas las 

antenas para el objeto situado en P6. 
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(a)  (b)  

(c)  (d)  

(e)  (f)  

(g)  (h)  

Figura 4.29. Señales temporales asociadas a las reflexiones recibidas por cada una de las antenas 

del sistema en las 8 posiciones evaluadas de la cuadrícula, donde los pulsos temporales tienen 

un FWHM de 14 ns: (a) P1; (b) P2; (c) P3; (d) P4; (e) P5; (f) P6; (g) P7; (h) P8. 
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4.6. PRUEBA DE CONCEPTO Y RESULTADOS 

 

Una vez validado el correcto funcionamiento del sistema propuesto mediante el 

ajuste y la calibración del mismo, se procede a poner a prueba el sistema frente a la 

detección de AAA. En este apartado se presentan los resultados obtenidos en diferentes 

pruebas de concepto ante escenarios más complejos, donde se han utilizado unos modelos 

que simulan una aorta y un aneurisma. 

 

 

4.6.1. MODELOS Y MATERIALES UTILIZADOS 

 

Para realizar las pruebas correspondientes se ha utilizado un modelo de aorta y un 

modelo de aneurisma que se sitúan en la zona de medida, es decir, en el interior del 

modelo de torso. El modelo de aorta utilizado es un tubo de plástico que presenta una 

longitud de 600 mm y un diámetro de 30 mm, que se ha rellenado con agua. La elección 

de rellenarlo con agua se debe a que la sangre presenta un contenido de agua notablemente 

alto, por lo que de esta forma se puede simular la permitividad dieléctrica de la sangre. 

Para el modelo de aneurisma se ha utilizado un globo relleno de agua que presenta unas 

dimensiones de 70 x 45 x 45 mm3. En estas pruebas de concepto el modelo de aneurisma 

se sitúa pegado al modelo de aorta para simular una aneurisma de tipo sacular (figura 4.2 

(a)). Estos modelos se han situado en diferentes posiciones de la cuadrícula de medida, 

que se encuentra en un plano de referencia situado a 210 mm de distancia de las antenas. 

En la figura 4.30 se muestra el set-up de medida que se ha preparado para las pruebas, 

donde se ha situado el modelo de aorta y de aneurisma en el interior del sistema de 

medida. Además, se muestra una fotografía de los modelos y la disposición que se utiliza 

en las pruebas. 
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

Figura 4.30. Set-up utilizado para la prueba de concepto con modelos de aorta y aneurisma: 

(a) Set-up completo; (b) Posicionamiento de los modelos de aorta y aneurisma con respecto a las 

antenas para el plano de referencia determinado; (c) Modelos de aorta y aneurisma con sus 

respectivas dimensiones. 

 

 

4.6.2. RESULTADOS 

 

A continuación, se presentan los resultados obtenidos en las pruebas de concepto 

realizadas con los modelos presentados anteriormente. En este caso se han realizado dos 

pruebas, en el primer experimento se ha simulado el caso de una aorta sana (sin 

aneurisma) situando el modelo de aorta en tres posiciones longitudinales distintas de la 

zona de medida. En el segundo experimento, para las mismas posiciones donde se ha 

ubicado el modelo de aorta, se ha incorporado el modelo de aneurisma de tipo sacular en 

tres ubicaciones diferentes para cada posición de la aorta, simulando un aneurisma 

suprarrenal, yuxtarrenal e infrarrenal (figura 4.2 (b)). 

Con respecto al sistema de detección de brain-shift, este sistema plantea un 

escenario más complejo, ya que los modelos de material biológico presentan un tamaño 

relativamente grande con respecto a la zona de medida de las antenas, lo que implica que 

más de una antena recibirá las señales reflejadas en los modelos con gran intensidad. Por 

este motivo, se utilizan los algoritmos de generación de imagen médica DAS e IDAS que 

se han expuesto anteriormente. Tal y como se ha comentado, estos dos algoritmos y otros 

30 mm

45 mm

70 mm
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derivados del DAS son ampliamente utilizados en sistemas de detección de tejidos 

biológicos mediante microondas [4.55], [4.56], [4.57], [4.58], puesto que en escenarios 

complejos han demostrado ser muy útiles para determinar la contribución de cada una de 

las antenas del sistema [4.59], [4.60]. En este caso, teniendo en cuenta que la evaluación 

de las contribuciones de cada antena se debe realizar a una distancia determinada de éstas, 

en concreto en el plano donde se sitúa el objeto bajo estudio, se ha utilizado una variante 

de estos algoritmos, propuesta en el desarrollo de esta Tesis, donde la información que 

aporta cada antena se obtiene siguiendo el proceso descrito en el apartado de calibración. 

De acuerdo con lo expuesto en dicho apartado, para cada una de las antenas se utiliza la 

transformada de Hilbert para obtener la respuesta temporal de las reflexiones recibidas. 

A continuación, partiendo de esa respuesta, se analiza la contribución de la antena a la 

distancia del plano de referencia donde se sitúa el objeto y se genera, para cada antena, 

un pulso temporal estrecho de 14 ns FWHM, que se usan como señal de entrada de los 

algoritmos de generación de imagen médica. 

En la primera prueba de concepto se ha utilizado el modelo de aorta (sin 

aneurisma) para poder comprobar que el sistema es capaz de detectar y ubicar dicho 

modelo. Para ello se ha situado el modelo de aorta en tres posiciones distintas dentro de 

la cuadrícula de medida, siendo las tres posiciones evaluadas en el lado derecho, en el 

medio y en el lado izquierdo. En esta prueba, como algoritmo de generación de imagen 

médica se ha utilizado el algoritmo DAS, puesto que en la representación de objetos de 

dimensiones relativamente grandes (como el modelo de aorta utilizado) ha demostrado 

ser el más adecuado [4.60], [4.61]. La distancia entre la posición del plano donde se sitúa 

el modelo de aorta y las antenas se ha ajustado para que en todas las medidas sea de 

210 mm. 

Los resultados obtenidos para los tres casos evaluados en esta primera prueba se 

muestran en la figura 4.31. En la figura 4.31 (a) se puede observar la imagen médica 

obtenida cuando se sitúa el modelo de aorta en la parte derecha de la zona de medida. 

Para una mejor visualización, en la imagen médica se han representado en rectángulos 

blancos los parches de las antenas en sus posiciones reales. En la imagen se puede ver 

que el sistema detecta un objeto alargado en la columna donde se sitúan las antenas #10, 

#11, #12 y #13, siendo éstas las antenas más cercanas al modelo de aorta analizado. 

También se puede observar que las demás antenas ven con menor intensidad el modelo 

de aorta, debido a que se encuentran más alejados de la columna donde se ha posicionado 



Sistema de detección de aneurismas de aorta abdominal. Antena microstrip de banda 

ancha 

 

232 

 

el modelo. De esta forma, las señales de las antenas van perdiendo intensidad conforme 

más alejado del modelo se sitúen, siendo las antenas ubicadas en el extremo izquierdo de 

la zona de medida las que más alejadas del modelo están y las que apenas lo detectan. 

Para una mejor comprensión de los resultados, en la figura 4.31 (b) se ha superpuesto una 

fotografía de la posición real del modelo de aorta, que se ha tomado desde la zona superior 

de las antenas, a los resultados obtenidos con la imagen médica. En la figura se puede 

observar cómo los resultados obtenidos con la versión modificada del algoritmo DAS 

quedan perfectamente superpuestos a la imagen con el escenario real, corroborando la 

buena concordancia entre ellos. 

Este análisis de detección del modelo de aorta se ha repetido para las dos 

posiciones restantes. En las figura 4.31 (c) y (d) se muestran los resultados obtenidos 

cuando se sitúa el modelo de aorta en la zona central del espacio de medida, estando justo 

debajo de las antenas #8 y #9. En la figura 4.31 (c) se puede observar que el algoritmo 

posiciona correctamente el modelo de aorta en la zona central. Las antenas de ambos 

lados ven con menor intensidad el modelo, debido a la lejanía que hay entre ellos. Aun 

así, todas las antenas detectan el modelo debido a su ubicación central en el espacio de 

medida, no como sucedía cuando el modelo se ha situado en el lateral derecho, que las 

antenas situadas más alejadas no tenían apenas intensidad, por lo que no lo detectaba. La 

figura 4.31 (d) muestra claramente cómo el resultado obtenido tiene una buena 

concordancia con el escenario real de medida. Por último, en las figura 4.31 (e) y (f) se 

presentan los resultados obtenidos cuando se sitúa el modelo de aorta en la zona izquierda 

del espacio de simulación, estando debajo de las antenas #4, #5, #6 y #7. En la figura 4.31 

(e) se muestra cómo el algoritmo también posiciona correctamente el modelo de aorta, 

teniendo más intensidad las antenas situadas sobre el modelo con respecto a las que están 

más alejadas del mismo, que pierden intensidad en la señal conforme más distancia hay 

entre el modelo y las antenas. En este caso las antenas del extremo derecho son las que 

apenas detectan el modelo, debido a la poca intensidad de señal que se aprecia en la 

imagen, al igual que ocurre cuando se sitúa el modelo de aorta en el lado derecho del 

espacio de medida. En la figura 4.31 (f) se puede observar que el posicionamiento real 

del modelo concuerda con los resultados obtenidos mediante el algoritmo DAS 

modificado. Por tanto, en todos los casos evaluados el algoritmo de imagen médica 

propuesto permite detectar y posicionar correctamente el modelo de aorta utilizado en el 

sistema de medida. 
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(a)  (b)  

(c)  (d)  

(e)  (f)  

Figura 4.31. Resultados del modelo de aorta situado en tres posiciones distintas obtenidos con el 

algoritmo DAS modificado: (a) Resultado del modelo de aorta situado a la derecha de la zona de 

medida; (b) Resultado de (a) junto con un fotografía superpuesta de la posición real del modelo; 

(c) Resultado del modelo de aorta situado en el centro de la zona de medida; (d) Resultado de 

(c) junto con un fotografía superpuesta de la posición real del modelo; (e) Resultado del modelo 

de aorta situado a la izquierda de la zona de medida; (f) Resultado de (e) junto con un fotografía 

superpuesta de la posición real del modelo. 

En la segunda prueba de concepto desarrollada, se ha analizado la capacidad de 

detección del sistema de una deformación asociada a un aneurisma de aorta abdominal de 

tipo sacular. La configuración utilizada en esta prueba consiste en incorporar al modelo 
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de aorta, presentado en el experimento anterior, un modelo de aneurisma (globo relleno 

de agua), estando ambos modelos de forma que se toquen para simular un aneurisma de 

tipo sacular, tal y como se puede observar en la figura 4.30. Para la obtención de las 

imágenes médicas de esta prueba se ha utilizado una versión modificada del algoritmo 

IDAS, ya que permite detectar con mayor precisión aquellos objetos anómalos puntuales 

con respecto al algoritmo DAS [4.60], [4.61]. Además, el plano de referencia se ha 

ajustado en este caso al punto intermedio del modelo de aneurisma, que está situado a 

180 mm de distancia de las antenas. 

En este estudio, dentro de la zona de medida, se han analizado 9 casos 

experimentales con distintas configuraciones del modelo de aorta y aneurisma, donde 

para un aneurisma de tipo sacular se han probado distintas ubicaciones, simulando un 

aneurisma suprarrenal, yuxtarrenal e infrarrenal, y situando el modelo de aorta en las tres 

posiciones estudiadas anteriormente (lado derecho, parte central y lado izquierdo). A 

modo de ejemplo, en la figura 4.32 se muestra tres de los casos analizados, donde el 

modelo de aorta se ha situado en el lado derecho y se simula un aneurisma suprarrenal 

(región superior del espacio de medida), el modelo de aorta se ha situado en la parte 

central y se simula un aneurisma yuxtarrenal (región media del espacio de medida), y 

finalmente el modelo de aorta se ha situado en el lado izquierdo y se simula una aneurisma 

infrarrenal (región inferior del espacio de medida). 

En la figura 4.32 (a) se muestra el resultado obtenido cuando el modelo de aorta 

se sitúa en el lado derecho de la zona de medida y el modelo de aneurisma se sitúa en la 

posición suprarrenal, correspondiendo con el caso 1 de la Tabla 4.4. Como se aprecia en 

la figura, el sistema detecta entre las antenas #8 y #11 una anomalía que está asociada al 

modelo del aneurisma. Las antenas que están alrededor también detectan una parte del 

modelo de aneurisma, pero la intensidad con la que el algoritmo muestra la contribución 

de esas antenas es pequeña debido a la lejanía que hay entre las antenas y el modelo, 

siendo inexistente en las antenas más alejadas. Para una mejor visualización del 

posicionamiento del artefacto detectado, se ha aplicado un umbral en los resultados para 

representar todos los valores superiores a dicho umbral y eliminar los inferiores. Para esta 

prueba el umbral se ha ajustado en todos los casos a 0.6 unidades de intensidad, debido a 

que ofrece una buena visualización de los resultados, permitiendo una mejor localización 

del artefacto. El resultado obtenido tras aplicar el umbral de 0.6 a la figura 4.32 (a) se 

muestra en la figura 4.32 (b), donde claramente se puede observar que se han eliminado 
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las contribuciones de las antenas vecinas que apenas detectan el modelo de aneurisma, 

quedando aquellas que se ajustan más a la posición real del modelo. Para comprobar que 

la posición del modelo de aneurisma detectado con el algoritmo IDAS corresponde con 

su posición real, en la figura 4.32 (c) se muestra la superposición de una fotografía de la 

posición real del modelo de aorta y aneurisma, tomada desde la zona superior de las 

antenas, a los resultados obtenidos en la figura 4.32 (b). En dicha figura se puede observar 

que el sistema detecta y posiciona de forma muy precisa el modelo de aneurisma sacular 

suprarrenal. 

En las figura 4.32 (d), (e) y (f) se muestran los resultados obtenidos cuando el 

modelo de aorta se sitúa en la zona central del espacio de medida y el modelo de 

aneurisma sacular presenta una posición yuxtarrenal, que corresponde con el caso 5 de la 

Tabla 4.4. En la figura 4.32 (d) se puede apreciar que el algoritmo también detecta un 

artefacto y lo posiciona entre las antenas #5, #6, #8 y #9, y que las antenas vecinas van 

perdiendo contribución conforme más alejadas del modelo se encuentran. En la figura 

4.32 (e) se puede observar el resultado obtenido tras aplicar el umbral de 0.6 a la figura 

anterior, donde claramente se ha eliminado la contribución de las antenas que menos 

detectan el modelo, apreciándose mejor la localización que proporciona el algoritmo del 

modelo de aneurisma. Una vez aplicado el umbral se superpone el resultado obtenido a 

una fotografía con la posición real de los modelos bajo estudio, tal y como se muestra en 

la figura 4.32 (f), donde se obtiene una buena concordancia entre el artefacto detectado y 

la posición real del modelo de aneurisma.  

En el caso de las figura 4.32 (g), (h) e (i) se pueden apreciar unos resultados 

similares a los anteriores, donde el modelo de aorta se ha ubicado en el lado izquierdo del 

espacio de medida y el modelo de aneurisma sacular se ha situado en la posición 

infrarrenal, que corresponde al caso 9 de la Tabla 4.4. En la figura 4.32 (g) se muestra que 

el algoritmo IDAS modificado posiciona el artefacto entre las antenas #3, #6 y #7. 

Aplicando a dicha figura un umbral de 0.6 se obtiene el resultado mostrado en la figura 

4.32 (h), donde se puede apreciar una mejor localización del artefacto. Por último, en la 

figura 4.32 (i) se muestra el resultado obtenido cuando se superpone la figura 4.32 (h) a 

una fotografía de la posición real de los modelos, donde se puede observar una buena 

concordancia entre el objeto detectado y la ubicación del modelo de aneurisma sacular 

infrarrenal. Los resultados obtenidos con los otros 6 casos restantes son similares a los 

presentados. 
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

 

(d) 

 

(e) 

 

(f) 

 

(g) 

 

(h) 

 

(i) 

Figura 4.32. Resultados obtenidos de la detección de aneurismas para tres posiciones diferentes 

aplicando el algoritmo IDAS modificado: (a) Resultado del modelo de aorta situado en el lado 

derecho del espacio de medida y el modelo de aneurisma sacular suprarrenal; (b) Resultado de 

(a) aplicando un umbral de 0.6 unidades de intensidad; (c) Resultado de (b) junto con una 

fotografía de la posición real de los modelos de aorta y aneurisma; (d) Resultado del modelo de 

aorta situado en el centro del espacio de medida y el modelo de aneurisma sacular yuxtarrenal; 

(e) Resultado de (d) aplicando un umbral de 0.6 unidades de intensidad; (f) Resultado de (e) 

junto con una fotografía de la posición real de los modelos de aorta y aneurisma; (g) Resultado 

del modelo de aorta situado en el lado izquierdo del espacio de medida y el modelo de 

aneurisma sacular infrarrenal; (h) Resultado de (g) aplicando un umbral de 0.6 unidades de 

intensidad; (i) Resultado de (h) junto con una fotografía de la posición real de los modelos de 

aorta y aneurisma. 

Por último, para los 9 casos analizados en esta prueba, se han calculado los errores 

cometidos en el posicionamiento de los modelos de aneurisma, de cara a obtener una 
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mejor valoración de los resultados obtenidos. Para ello, sobre la imagen generada con el 

algoritmo IDAS modificado se aplica el umbral de 0.6 unidades de intensidad, tal y como 

se ha realizado en la figura 4.32. A continuación, teniendo el mismo origen de 

coordenadas que se muestra en la figura 4.32, se han obtenido las coordenadas del 

centroide de cada aneurisma que ha detectado el algoritmo en los 9 casos analizados. Para 

determinar las posiciones reales del modelo de AAA se ha utilizado una fotografía del 

modelo de aorta y aneurisma en cada uno de los casos bajo estudio, tomada desde la zona 

superior de las antenas, que ha servido de guía para la determinación manual de la 

posición del modelo de aneurisma. En la Tabla 4.4 se muestran los resultados obtenidos 

cuando se calcula la ubicación de los modelos con fotografías reales y con el algoritmo 

IDAS modificado, donde se han añadido los errores cometidos en el posicionamiento. 

Según los resultados expuestos, los errores cometidos en el posicionamiento del modelo 

de aneurisma son relativamente bajos, obteniendo unos errores absolutos inferiores a 

10 mm y unos errores relativos, en la mayoría de los casos, inferiores al 5%. Los 

resultados que no se ajustan a los valores expuestos pueden deberse a posibles errores por 

la dificultad en la determinación de las coordenadas de los modelos en las fotografías 

reales. 

Tabla 4.4. Coordenadas del modelo de aneurisma para los 9 casos bajo estudio junto con los 

errores cometidos en el posicionamiento. Todas las posiciones y los errores absolutos están 

en mm. Real = Posición real, Obtenida = Posición obtenida. 

Caso 

AAA 

Posición real Posición obtenida IDAS Error cometido en el posicionamiento 

Real 

X 

Real 

Y 

Obtenida 

X 

Obtenida 

Y 

Error 

abs. X 

Error 

rel. X 

Error 

abs. Y 

Error 

rel. Y 

1 221.5 256.8 216.8 256.0 4.7 2.1% 0.8 0.3% 

2 213.7 184.0 227.8 197.3 14.1 6.6% 13.3 7.2% 

3 216.8 140.0 218.4 143.2 1.6 0.7% 3.2 2.3% 

4 173.2 264.6 177.7 253.6 4.5 2.6% 11.0 4.2% 

5 180.8 201.2 172.2 199.6 8.6 4.8% 1.6 0.8% 

6 176.1 137.1 180.8 143.2 4.7 2.7% 6.1 4.4% 

7 140.9 259.1 136.1 261.4 4.8 3.4% 2.3 0.9% 

8 137.0 185.5 133.1 180.8 3.9 2.8% 4.7 2.5% 

9 140.1 135.9 136.2 134.6 3.9 2.8% 1.3 1.0% 
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4.7. CONCLUSIONES 

 

En este capítulo se ha presentado el desarrollo de un sistema de imagen médica 

por microondas para la detección de aneurismas de aorta abdominal. Este sistema no 

invasivo se presenta como una futura alternativa a los métodos tradicionales de imagen 

médica que se utilizan para detectar los posibles aneurismas. El sistema utilizado cuenta 

con 16 antenas idénticas situadas en un mismo plano. Las antenas monopolo impresas de 

alimentación microstrip se han diseñado, optimizado, fabricado y medido con el objetivo 

de utilizarse en la aplicación comentada. La antena de tipo rectangular con dos slots en el 

plano de tierra presenta un tamaño de 20 x 30 mm2, se ha fabricado sobre un substrato 

FR-4 de bajo coste y se ha obtenido que el rango de funcionamiento medido se encuentra 

entre 2.7 y 9.6 GHz para un |𝑆11| < -10 dB. La antena presenta una radiación 

omnidireccional y una ganancia medida que varía en todo el ancho de banda entre 1.4 y 

3.0 dBi. También se ha realizado un estudio en el dominio del tiempo de la antena, donde 

se han obtenido unos resultados bastante prometedores, ya que el SFF medido ha sido del 

96.29%, por lo que se asegura una alta integridad de las señales transmitidas por la antena. 

El sistema de detección de AAA desarrollado implementa una parte hardware y software 

que se encaran de medir automáticamente con las 16 antenas los modelos bajo estudio. 

Después de detallar el funcionamiento del sistema en profundidad se han probado sus 

características realizando dos pruebas de calibración. Por un lado, se ha realizado medidas 

en diferentes planos paralelos a las antenas y, por otro lado, se ha hecho medidas en 

diferentes posiciones de un plano, donde se ha obtenido un error del sistema en la medida 

inferior al 3.8% de la distancia nominal. Por tanto, esta puesta a punto del sistema ha dado 

muy buenos resultados en la detección y ubicación de los objetos analizados. 

En este sistema, con respecto al sistema de detección de brain-shift, se ha utilizado 

una estrategia de procesado de señales y generación de imágenes diferente, donde se han 

adaptado los algoritmos DAS e IDAS para medir en escenarios planos. Para comprobar 

el correcto funcionamiento del sistema, se han realizado dos pruebas de concepto con una 

configuración experimental compuesta por un modelo de torso al que se ha incorporado, 

en el espacio de medida, un modelo de aorta y un modelo de aneurisma, los cuales se han 

rellenado de agua. Para verificar el rendimiento del sistema, se ha posicionado el modelo 

de aorta y de aneurisma en distintas posiciones dentro del espacio de medida. Realizando 
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una prueba de posicionamiento del modelo de aorta en 3 ubicaciones distintas y, 

posteriormente, otro análisis de determinación de aneurisma en 9 posiciones diferentes. 

Los resultados obtenidos con las imágenes generadas son prometedores, ya que el sistema 

es capaz de detectar y ubicar con facilidad tanto el modelo de aorta como el modelo de 

aneurisma. Por último, se han evaluado los errores cometidos en la detección del modelo 

de aneurisma, siendo los errores relativos en el posicionamiento inferiores al 5% en la 

mayoría de los casos, siendo aceptables para la aplicación presentada. A la vista de los 

resultados tan prometedores, este sistema podría ser una buena alternativa para la 

detección y localización de los aneurismas. 
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CAPÍTULO 5 

EVALUACIÓN DE LA CALIDAD DE LAS 

SUTURAS DE ANASTOMOSIS INTESTINAL 

MEDIANTE LA DETERMINACIÓN DE FUGAS 

ANASTOMÓTICAS. ANTENA EMBEBIDA Y 

APLICADOR 

 

 

En este capítulo se presenta el diseño de un prototipo de sistema de medida basado 

en microondas capaz de ofrecer una métrica de la calidad de la anastomosis en 

operaciones asistidas por sistemas robóticos. Para ello, se ha realizado el diseño y 

concepción de un sistema no invasivo basado en antenas de banda ancha en el rango de 

las microondas. Asimismo, se han fabricado y medido los elementos radiantes del sistema 

con características de radiación mejoradas. Además, en simulación, se ha implementado 

un modelo digital del proceso de anastomosis que permite estimar los cambios en el 

modelo para determinar una posible fuga anastomótica. El sistema final tiene por objetivo 

ser un sensor de la calidad de la sutura que envía en tiempo real la información necesaria 

a un robot teleoperado, que actuará en consecuencia para mejorar de forma objetiva la 

calidad de la anastomosis realizada.  

El capítulo está organizado de la siguiente manera: en la sección 5.1 se describe 

la problemática relacionada con la anastomosis, que ha dado lugar al estudio de un sistema 

de imagen médica por microondas como prueba de detección de fugas intestinales 

asociada a una de las problemáticas de la anastomosis; en la sección 5.2 se detalla el 

proceso de diseño, optimización, fabricación y medida de una antena embebida; en la 

sección 5.3 se explica el proceso de diseño, optimización, fabricación y medida del 
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aplicador que compone el sistema; por último, en la sección 5.4 se muestra un modelo 

digital del sistema y los resultados de la prueba de concepto, donde se ha simulado el 

proceso de anastomosis y una fuga anastomótica. 

 

 

5.1. EXPLICACIÓN DE LA PROBLEMÁTICA 

 

La anastomosis quirúrgica es el término empleado para la unión de dos estructuras 

tubulares como vasos sanguíneos o asas del intestino mediante suturas o grapas [5.1]. 

Tras una resección del intestino, que puede ser debido a diversas causas, en cirugías de 

emergencia y electivas, se restablece la continuidad gastrointestinal mediante una 

anastomosis gastrointestinal [5.2]. Travers, Lembert y Halsted establecieron los 

principios básicos de una sutura intestinal, y desde entonces no han tenido muchas 

modificaciones [5.3]. Las técnicas convencionales de la anastomosis intestinal son las 

suturas a mano y el grapado. Respecto a las técnicas no convencionales se pueden 

encontrar los anillos de compresión de la anastomosis que pueden ser biodegradables y 

no degradables, se pueden pegar los tejidos y se puede realizar una unión por láser [5.4]. 

La técnica de sutura cosida a mano se utiliza con éxito desde hace más de 100 años [5.1], 

su popularidad se debe a que los materiales necesarios son fácilmente asequibles y la 

mayoría de los cirujanos están familiarizados con el procedimiento. Ésta se puede realizar 

en una o dos capas, siendo la técnica de anastomosis de dos capas la más común. Para 

ello, utilizan suturas absorbibles en la capa interna y no absorbibles en la capa 

seromuscular externa. Esta técnica presenta las desventajas de requerir mucho tiempo, de 

ser difícil de realizar y de correr el riesgo de formarse estenosis anastomóticas. La 

anastomosis monocapa utiliza una sutura absorbible de forma continua o discontinua, 

requiriendo menos tiempo para realizarla en comparación con la anastomosis de doble 

capa [5.2]. Además, las suturas de una sola capa curan más rápido debido a que logran 

una realineación más precisa del músculo y la mucosa, reducen la isquemia, la necrosis 

tisular o el estrechamiento de la luz en comparación con el método de doble capa, por 

ello, muchos cirujanos se decantan por utilizar este tipo de suturas monocapa [5.3], [5.4]. 
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Asimismo, también utilizan este método con suturas monofilamento, debido a que no hay 

ningún aumento en las tasas de fuga en comparación con el otro método [5.5]. 

(a)  

(b)  (c)  

(d)  (e)  

Figura 5.1. Tipos de anastomosis: (a) Anastomosis end-to-end, anastomosis side-to-side y 

anastomosis end-to-side [5.6]; (b) Esquema del proceso de anastomosis end-to-end en sitios 

accesibles; (c) Esquema del proceso de anastomosis end-to-end modificada para sitios con 

acceso limitado; (d) Esquema del proceso de anastomosis side-to-side con grapas; (e) Esquema 

del proceso de anastomosis colorrectal con grapas [5.4]. 

Los tipos de anastomosis que se puede utilizar para conectar los canales del cuerpo 

son: la anastomosis abierta de una sola capa de extremo a extremo, la anastomosis de lado 

a lado, la anastomosis de extremo a lado y la anastomosis colorrectal. En la figura 5.1 se 

pueden observar los tipos de anastomosis. La anastomosis abierta de una sola capa de 

extremo a extremo (open end-to-end single-layer anastomosis) es una técnica 

universalmente aplicable en el caso de anastomosis abierta de extremo a extremo donde 
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se dispone de sitios accesibles en el tracto gastrointestinal, requiriéndose una técnica 

modificada si el acceso es limitado y siendo importante evitar un número excesivo de 

suturas, ya que limitaría el suministro de sangre en la anastomosis. En este caso, dos 

extremos abiertos se conectan entre sí para formar un tubo. La anastomosis de lado a lado 

(side-to-side anastomosis) se emplea en la gastroyeyunostomía y ocasionalmente para 

evitar la obstrucción, siendo lo más conveniente el uso de una sutura continua. En esta 

técnica dos canales se conectan uno al lado del otro y sus extremos están cerrados. La 

anastomosis de extremo a lado (end-to-side anastomosis) se utiliza con mayor frecuencia 

para crear asas de Roux y cuando puede haber alguna disparidad significativa entre los 

dos extremos. En este caso, un extremo abierto se conecta al lado de otro canal, estando 

el extremo abierto de ese canal cerrado. La anastomosis colorrectal (colorectal 

anastomosis) es utilizada cuando la fila posterior de suturas se inserta con el colon 

proximal y el muñón rectal manteniendo una cierta distancia. En el caso de las 

anastomosis intraperitoneales no es necesario drenar la anastomosis, pero cabe destacar 

que las anastomosis con drenajes situados junto a ellas tienen más probabilidades de tener 

fugas, aunque un drenaje de succión puede prevenir la formación de hematomas después 

de la cirugía pélvica [5.4], [5.6]. 

Con respecto a las técnicas de grapado, éstas requieren menos tiempo en 

comparación con la costura a mano, por lo que ha añadido nuevas dimensiones a la cirugía 

intestinal [5.1], [5.3]. Además, dada su facilidad de uso, son útiles cuando la disposición 

de las suturas es difícil como, por ejemplo, en la anastomosis colorrectal baja. La 

utilización de esta técnica es relativa, pero puede ser óptima cuando se requieren múltiples 

anastomosis al final de un procedimiento prolongado y cuando la discrepancia entre los 

dos diámetros de los dos extremos del intestino está muy marcada, pudiéndose realizar 

una anastomosis funcional de extremo a extremo. La anastomosis intestinal grapada tiene 

una anatomía parecida a la anastomosis tradicional cosida a mano de dos capas. Se 

invierten los extremos del intestino y las superficies serosas se mantienen con grapas en 

yuxtaposición mientras se curan. Esta técnica requiere de la misma atención al detalle en 

la anastomosis que la técnica de suturas cosidas a mano, siendo poco probable que 

depender de los dispositivos de grapado para superar las deficiencias técnicas pueda evitar 

el fracaso [5.4]. Los dispositivos de grapado que se pueden utilizar para realizar la 

anastomosis son lineales o circulares, pudiéndose usar solos o combinados. En el caso de 

las anastomosis de lado a lado y funcionales y trianguladas de extremo a extremo, se 
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utilizan los dispositivos de grapado lineal. Para los casos de anastomosis de extremo a 

extremo se utilizan los dispositivos de grapado circular. Lo idóneo es que tanto el 

dispositivo como las grapas no aplasten el tejido y que, antes de grapar, se reduzca el 

volumen limpiando el intestino de mesenterio y grasa. También se debe tener cuidado 

cuando la pared intestinal está engrosada, siendo más seguro suturar la anastomosis, para 

no tener el riesgo de necrosis tisular en una línea de grapas. Las grapadoras intestinales 

no son hemostáticas y debido a la hemostasia puede ser necesario, después de poner las 

grapas, realizar una sutura. Además, se debe tener en cuenta que no debe aplicarse la 

diatermia directamente en las líneas de grapas, ya que puede provocar necrosis tisular 

debido a la electroconductividad de las grapas metálicas [5.4]. 

Los cirujanos colorrectales han de estar familiarizados con la anastomosis 

realizada con las técnicas de suturas cosidas a mano y con grapadora. Comparando ambas 

técnicas de anastomosis en ensayos aleatorios controlados, se ha determinado que no se 

han encontrado diferencias entre los dos métodos, demostrándose que las técnicas de 

sutura manual requieren una curva de aprendizaje más larga que el grapado [5.3]. Para 

poder obtener una óptima anastomosis intestinal se debería promover la curación primaria 

realizando una alineación precisa del intestino dividido, realizar una mínima alteración 

de la vasculatura local, incorporar la mínima cantidad posible de material extraño, no 

implantar células malignas en la anastomosis y no aumentar el riesgo de cánceres 

metacrónicos. La mayoría de las anastomosis intestinales se curan sin incidentes, debido 

al suministro de sangre relativamente abundante del intestino y al hecho de que el proceso 

de curación está oculto dentro del abdomen. El proceso de curación de la anastomosis 

intestinal se puede dividir en una serie de fases superpuestas, siendo la primera fase de 

retraso (con un periodo de 0 a 4 días), donde la respuesta inflamatoria aguda limpia la 

herida de los residuos que haya. La siguiente fase es la de fibroplasia (con un periodo de 

3 a 14 días), donde proliferan los fibroblastos y se deposita colágeno inmaduro. Por 

último, la fase de maduración (con un periodo desde el día 10 en adelante), donde se 

remodela el colágeno. Como las anastomosis intestinales tienen poca resistencia 

intrínseca a la distensión y, hasta que se establece el depósito de colágeno la distracción 

longitudinal es débil, durante la fase de retraso se requiere de un soporte extrínseco para 

mantener la continuidad del tejido. Para ello, el cirujano proporciona un apoyo mediante 

la inserción de suturas o grapas de forma que se garanticen unas condiciones óptimas en 

la curación posterior [5.4]. Como en cualquier intervención, la anastomosis conlleva 
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algunos riesgos, entre los que se incluyen coágulos de sangre, sangrado, cicatrices, 

obstrucciones, estenosis o estrechamiento anormal, daños en las estructuras circundantes 

e infecciones, provocando todo ello fugas anastomóticas, sepsis, shock séptico o incluso 

la muerte [5.1]. Los factores que influyen positivamente en la cicatrización de una 

anastomosis intestinal son el suministro de sangre activo, mantenimiento de la 

yuxtaposición, alineación adecuada y falta de tensión. Por el contrario, los factores que 

influyen negativamente en la cicatrización son la obstrucción distal, la sepsis 

perianastomótica, hematoma perianastomótico, hipotensión, hipoxia, desnutrición, 

ictericia, corticosteroides y uremia [5.4]. 

La eficiencia y la seguridad de una técnica anastomótica se mide por la incidencia 

de las complicaciones postoperatorias, principalmente de la tasa de fuga anastomótica. 

Hay varios factores que afectan al resultado de la anastomosis y que están relacionados 

con la técnica, como por ejemplo la oposición, el suministro sanguíneo local adecuado y 

las suturas sin tensión. También se pueden encontrar factores abdominales y factores del 

paciente que afectan negativamente, como la mala nutrición, la inmunosupresión y la 

sepsis [5.2]. 

La fuga anastomótica se define como una fuga del contenido luminal de una unión 

quirúrgica entre dos vísceras huecas [5.7]. Ésta es una de las complicaciones 

posoperatorias más temidas [5.8], percibiéndose a menudo como un fallo técnico de la 

operación y del cirujano [5.9]. Las fugas generalmente son causadas por una rotura de la 

anastomosis debido a un defecto en la integridad de la anastomosis quirúrgica 

realizada [5.10]. Las fugas anastomóticas, después de una cirugía intestinal, pueden tener 

efectos graves en los resultados de los pacientes. Las tasas de fuga en operaciones de 

intestino delgado varían del 0.3% al 5.5%, y para procedimientos de colon y recto del 

0.5% al 21%. Esta complicación, cuando ocurre, tiene un impacto significativo en la salud 

del paciente, alcanzando una tasa de mortalidad de hasta el 27% [5.11]. Si bien 

históricamente se han informado de una tasa de fugas de hasta el 30%, estudios más 

recientes determinan que las fugas son poco comunes y la tasa de que ocurra una es 

inferior al 3% [5.12]. El impacto de una fuga producido en el paciente es grave, dando 

como resultado estancias hospitalarias largas en unidades de cuidados intensivos, 

múltiples operaciones y una mayor mortalidad [5.11]. La prevención de una fuga 

anastomótica debe cumplir los principios básicos de una técnica quirúrgica óptima, la 

anastomosis debe tener un buen riego sanguíneo, no debe haber tensión con sacralización 



Capítulo 5 

 

251 

 

completa de la pelvis y estar en la orientación correcta. Para poder asegurar que la 

longitud intestinal es la adecuada en una anastomosis libre de tensión utilizando un colon 

flexible y libre de divertículos, puede ser necesario movilizar el ángulo esplénico [5.13]. 

Durante la resección anterior laparoscópica se considera esencial la movilización del 

ángulo esplénico y, si se realiza correctamente, la anastomosis puede estar libre de tensión 

al proporcionar una longitud colónica suficiente, disminuyéndose el riesgo de fuga 

colorrectal. Este procedimiento es una parte crucial y esencial en todas las cirugías 

colorrectales del lado izquierdo, y permite una correcta resección con un buen riego 

sanguíneo. Sin embargo, realizar una movilización del ángulo esplénico tiene la 

desventaja de que puede aumentar considerablemente el tiempo operatorio a cambio de 

una estancia más corta [5.12]. Para detectar una posible fuga después de realizar la 

anastomosis, se hace una prueba de fuga de aire intraoperatoria para identificar cualquier 

riesgo de fuga anastomótica, donde la prueba consiste en insuflar aire mediante un 

sigmoidoscopio [5.13]. El procedimiento se realiza insertando en el canal anal una jeringa 

donde se insufla 60 cc de aire por el recto, con la anastomosis del colon bajo irrigación 

de solución salina. Esta prueba es eficiente debido a que el tiempo, riesgo y coste del 

procedimiento es mínimo, pudiendo identificar fugas en hasta el 25% de las anastomosis. 

Sin embargo, la tasa de fuga anastomótica colorrectal no disminuye significativamente 

en los pacientes evaluados en comparación con los que no evaluados [5.12]. En esta 

prueba, si se detecta una fuga de aire habría que realizar una ileostomía de derivación con 

asa protectora proximal, para que en el caso de que ocurriera una fuga anastomótica se 

ayudara a disminuir la gravedad de la misma. Para minimizar el riesgo de fuga, algunos 

recomiendan una anastomosis con bolsa colónica o de lado a extremo, aunque no se ha 

asociado el tipo de anastomosis con el riesgo de fuga y con la necesidad de crear un 

estoma [5.13]. Otras pruebas o técnicas utilizadas para detectar fugas anastomóticas son 

la endoscopia intraoperatoria, la medida de la oxigenación tisular local y la espectroscopia 

de infrarrojo cercano. Estas técnicas presentan algunos resultados prometedores, aunque 

en la actualidad son experimentales [5.14]. Hasta la fecha, en un paciente individual no 

es posible predecir la probabilidad de fuga, debido a que no existen herramientas basadas 

en evidencia que puedan predecir la fuga anastomótica. Por parte del cirujano, la 

evaluación del riesgo clínico de una fuga anastomótica tiene un valor predictivo bajo y 

subestima el riesgo de fuga [5.15], [5.16]. En [5.15] se puede ver un estudio donde 

evalúan la precisión del juicio de los cirujanos en la predicción de la fuga anastomótica 

en anastomosis colorrectales, obteniendo una baja sensibilidad y especificidad para todas 
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las anastomosis. Además, los resultados del estudio identifican la falta de una prueba 

predictiva intraoperatoria confiable para la fuga por parte del cirujano. Para contrarrestar 

el problema de la fuga anastomótica, ha habido una tendencia reciente a crear más 

estomas no funcionales, pero un estoma innecesario puede provocar no solo morbilidad 

e incomodidad, sino también un aumento de los costes sanitarios, y en muchos pacientes 

la continuidad nunca se restablece [5.16]. 

Como sucede en la mayoría de las cirugías, en la anastomosis puede haber 

complicaciones. Los factores técnicos y específicos del paciente que están asociados con 

el riesgo de fugas se pueden dividir en dos, los factores del paciente y los factores del 

cirujano, y muchos de ellos se pueden superponer, siendo complicado afirmar por qué 

una anastomosis particular tiene una fuga. Respecto a los factores del paciente se pueden 

encontrar el estado fisiológico general, los esteroides, la necesidad de anastomosis 

rectal/anal baja, la desnutrición/pérdida de peso, la cirugía de emergencia, la obesidad, la 

hipoalbuminemia, la anemia, el sexo masculino, la edad avanzada, la enfermedad 

pulmonar obstructiva crónica, el tabaquismo, el consumo de alcohol, la radiación previa, 

la cirugía abdominal previa, colon derecho versus izquierdo y enfermedades primarias 

como la enfermedad de Crohn o la diverticulitis [5.9], [5.13]. No pudiéndose remediar la 

mayoría de los factores de riesgo como por ejemplo la edad, el sexo o el proceso 

patológico. En el caso de los factores del cirujano se engloban el tiempo operatorio 

prolongado, la pérdida de sangre, el uso de drenaje pélvico, la preparación intestinal, el 

uso de vasopresores, el desvío proximal y el suministro de sangre. Cirujanos 

experimentados sugieren que se pueden prevenir muchas de las fugas, debido a las bajas 

tasas de fugas que han presentado grandes cantidades de pacientes a los que han seguido 

cuidadosamente. Asimismo, se puede minimizar el riesgo de fuga posoperatoria en los 

pacientes antes de abordar la cirugía [5.9]. El diagnostico de una fuga anastomótica está 

basado en un examen clínico y radiológico, habiendo una sospecha de fuga cuando hay 

cualquier sepsis inexplicable, y siendo clínicamente evidente entre el quinto y séptimo 

día posoperatorio, aunque aproximadamente entre el 12% y el 30% de todas las fugas se 

diagnostican más de 30 días después de la cirugía [5.13], [5.17]. Los pacientes que 

presentan una fuga anastomótica tienen más probabilidades de tener fiebre superior a 

38ºC el día 2, ausencia de acción intestinal el día 4, diarrea antes del día 7, menos de 400 

ml de líquido de drenaje abdominal el día 3, insuficiencia renal el día 3 y leucocitosis 

después del día 7. Las fugas se diagnostican con una investigación clínica o radiológica 
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mediante enema de contraste o tomografía computarizada con contraste rectal, siendo la 

tomografía la mejor opción para diagnosticar una fuga anastomótica [5.5], [5.17]. En todo 

caso, la tomografía computarizada puede no ser suficientemente precisa en la detección 

de una fuga anastomótica colorrectal debido a su alta tasa de falsos negativos, que está 

alrededor del 30% [5.10]. 

El tratamiento a seguir cuando un paciente presenta una fuga anastomótica 

después de una resección anterior baja puede ser un desafío y requiere una consideración 

cuidadosa de numerosos factores, un juicio reflexivo e intervenciones deliberadas de 

manera oportuna. Lo primero es determinar si el paciente necesita ir inmediatamente al 

quirófano o no, aplicándose a continuación los antibióticos intravenosos de amplio 

espectro y la hidratación. Seguidamente se determina el tipo de intervención que se 

requiere y si el paciente está estable para ir al quirófano o necesita primero una 

reanimación agresiva. Si el paciente está lo suficientemente estable como para ser 

evaluado, se deben realizar imágenes médicas. Si el tiempo y la estabilidad del paciente 

lo permiten, una enfermera enterostoma marca al paciente en cuatro cuadrantes para poner 

un posible estoma según los hallazgos intraoperatorios [5.13].  

Las fugas anastomóticas se pueden clasificar en tres tipos. El tipo I está asociado 

con peritonitis generalizada o sepsis. El tipo II se asocia con una imagen de tomografía 

computarizada de un absceso pélvico localizado alrededor de la anastomosis. Por último, 

el tipo III se asocia con el drenaje de líquido maloliente o contenido fecal de la piel, la 

orina o la vagina a través de una fístula. Se puede considerar un tratamiento conservador 

en un paciente estable con una fístula bien drenada [5.13]. Otros estudios prefieren 

caracterizar las fugas en dos subconjuntos, que son las fugas libres y las contenidas. La 

fuga libre presenta una alteración anastomótica significativa con peritonitis generalizada, 

y la fuga contenida se presenta como un defecto anastomótico menor con peritonitis 

localizada, que incluye absceso intraabdominal y fístula. Esta clasificación pretende 

establecer una correspondencia con un tratamiento agresivo o con un procedimiento más 

conservador, respectivamente [5.10]. El diagnóstico rápido y la cirugía adecuada reducen 

la mortalidad tras las fugas, por lo que es importante reconocerlas rápidamente. El 

tratamiento de las fugas clínicas importantes a menudo requiere una laparotomía con 

lavado peritoneal y formación de un estoma, y las menos significativas se pueden tratar 

de forma conservadora. El tratamiento de elección para los abscesos en ausencia de 

peritonitis que requiera laparotomía es el drenaje guiado radiológicamente. En la mayoría 
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de los casos, la formación de estenosis anastomótica después de una fuga anastomótica 

se puede resolver sin tratamiento, pero puede requerir intervención local [5.17]. 

Una parte fundamental de la toma de decisiones quirúrgicas es la evaluación de 

riesgos. Dicha evaluación y la elección del paciente, encamina el plan de tratamiento 

óptimo y rige la toma de decisiones intraoperatorias, como puede ser la realización de una 

anastomosis entre otras consideraciones. Existen distintos tipos de sistemas de puntuación 

y calificación, pudiéndose dividir en aquellos que predicen, diagnostican o clasifican la 

gravedad de una fuga anastomótica. La puntuación de fuga de colon fue desarrollada para 

ayudar a los cirujanos en la toma de decisiones sobre la disfunción del intestino e intentar 

predecir, antes de la cirugía, el riesgo de fuga. Este sistema de puntuación es el único que 

se emplea con el fin de predecir las fugas, aunque hay otros sistemas de puntuación 

fisiológicas y de riesgo. Por ejemplo, otro sistema de puntuación desarrollado es el 

utilizado para identificar fugas en la cirugía colónica y rectal, y reducir el tiempo hasta el 

diagnóstico [5.14]. 

En la cirugía intestinal la fuga anastomótica durante más de un siglo ha sido un 

problema continuo. Para contener las fugas en las últimas décadas se han desarrollado 

diversas técnicas quirúrgicas y métodos de prevención, pero desafortunadamente, en un 

futuro previsible, parece que seguirá siendo una complicación [5.12]. Dada la 

complejidad de los factores que influyen en la aparición y la gravedad de la fuga 

anastomótica, es necesario investigar en factores como la cicatrización de las heridas y 

que la anastomosis sea exitosa, entre otros muchos. Por tanto, lo idóneo es que las 

próximas soluciones de ingeniería no solo se centraran en los aspectos mecánicos, sino 

también en la cicatrización de heridas y en una mejor identificación temprana de la fuga 

anastomótica, ayudada por el uso de sistemas de puntuación e imágenes, ya que sería 

esencial para el tratamiento exitoso de las fugas [5.12], [5.14]. La motivación surgida por 

esta problemática ha dado como resultado que en este capítulo se proponga el estudio de 

un sistema basado en microondas para la medida de forma objetiva de la calidad de la 

anastomosis, a fin de poder evitar algunas complicaciones postoperatorias, como puede 

ser la fuga anastomótica. Este sistema está basado en una serie de antenas de microondas 

que permitirán, mediante técnicas de análisis de señales basadas en radar e imagen 

médica, evaluar la calidad de la anastomosis intestinal. Con la experiencia previa que se 

ha adquirido en los dos sistemas implementados en los capítulos anteriores, se propone 

un sistema basado en dos aplicadores, situados a ambos lados del intestino sobre el que 
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se realiza la anastomosis. Cada uno de los aplicadores está formado por 4 antenas 

impresas independientes, que trasmiten y reciben señales de banda ancha. Estas antenas 

impresas, que en esta Tesis Doctoral se han denominado antenas embebidas, han sido 

diseñadas junto con otros materiales dieléctricos que permiten mejorar sus características 

de radiación, evitando la radiación indeseada hacia la zona trasera y focalizando la energía 

en la dirección del intestino, manteniendo las características de banda ancha. 

 

 

5.2. DISEÑO DE LA ANTENA EMBEBIDA 

 

5.2.1. DISEÑO Y OPTIMIZACIÓN INICIAL DE LA ANTENA EMBEBIDA 

 

El elemento radiante propuesto, que se presenta a lo largo del capítulo para la 

aplicación comentada anteriormente, es una antena embebida basada en una antena 

monopolo impresa de tipo rectangular con alimentación microstrip. La antena 

desarrollada presenta un diseño sencillo que se ha realizado mediante una serie de 

modificaciones en su geometría para cumplir con los objetivos de diseño, similares a los 

que se han tenido en cuenta en las otras antenas previas: tamaño compacto, frecuencia 

mínima de funcionamiento lo más baja posible y mayor ancho de banda posible. En el 

diseño de la antena, tal y como se ha realizado en el capítulo 3 y 4, la geometría inicial 

de ésta es de tipo rectangular y se ha realizado un estudio paramétrico basado en la 

modificación de la geometría de la antena en simulación, donde se ha incorporado una 

transición (taper) entre la línea de transmisión y el parche. Además, la antena presenta 

diferentes materiales dieléctricos unidos a ella, formando de esta manera una antena 

embebida. Estos materiales se han estudiado detenidamente para que mejoren las 

características de radiación de la antena, a la vez que mantenga su condición de banda 

ancha. Para ello, se han analizado sus características dieléctricas y, en base a simulaciones 

paramétricas, se han optimizado sus propiedades para que sus dimensiones finales sean 

lo más pequeñas posibles, de forma que la antena embebida final sea compacta. 

Asimismo, la aplicación final, para poder estimar la calidad de la anastomosis, requiere 

que la antena se sitúe pegada a los intestinos, por tanto, se ha tenido en cuenta esta 
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disposición en simulación, por lo que se ha diseñado la antena junto con un modelo de 

intestinos. Para realizar el diseño y optimización de la antena se ha utilizado el software 

de simulación electromagnética HFSS con el método FEM. 

Tabla 5.1. Substratos evaluados. 

Nombre del 

substrato 
𝒉 (µm) 𝜺𝒓 

𝐭𝐚𝐧 𝜹 (@10.0 

GHz) 
𝒕 (µm) 

𝒍𝝀 𝟒 𝟓𝟎𝛀⁄  (µm) 

(@5.0 GHz) 

𝑾𝟓𝟎𝛀 

(µm) 

Taconic CER10 640.00 10.00 0.35E-2 35.00 5814.00 591.00 

Taconic RF10 640.00 10.20 0.25E-2 35.00 5765.00 579.00 

Taconic RF10 1520.00 10.20 0.25E-2 35.00 5593.00 1450.00 

Taconic TLX8 832.00 2.55 0.17E-2 35.00 10276.00 2307.00 

Taconic TLX8 1216.00 2.55 0.17E-2 35.00 10239.00 3395.00 

Taconic RF60 790.00 6.15 0.28E-2 35.00 7116.00 1143.00 

Taconic RF60 1270.00 6.15 0.28E-2 35.00 7035.00 1868.00 

Taconic RF60A 1580.00 5.93 0.28E-2 35.00 7110.00 2408.00 

FR-4 400.00 4.40 2.00E-2 35.00 8367.00 741.00 

FR-4 800.00 4.40 2.00E-2 35.00 8279.00 1516.00 

FR-4 1600.00 4.40 2.00E-2 35.00 8155.00 3113.00 

Rogers 6002 254.00 2.94 0.12E-2 18.00 9777.00 625.00 

Rogers TMM10i 508.00 9.80 0.20E-2 35.00 5892.00 474.00 

Rogers TMM6 762.00 6.00 0.23E-2 35.00 7193.00 1124.00 

Rogers TMM6 1270.00 6.00 0.23E-2 35.00 7107.00 1919.00 

Rogers RO3003 1524.00 3.00 0.10E-2 18.00 9538.00 3824.00 

Uno de los problemas que se ha encontrado en las antenas monopolo de banda 

ancha es la radiación omnidireccional que presentan. En las antenas de los capítulos 

anteriores, que presentaban este tipo de radiación, su efecto se evitaba alejando al personal 

o a cualquier elemento que pudiera provocar reflexiones y que fuera ajeno al escenario 

de operaciones. Adicionalmente, toda la electrónica correspondiente de los sistemas se ha 

situado estratégicamente para que no influyeran en la radiación de las antenas. Además, 

las medidas, que están automatizadas, se realizaban a una distancia suficientemente lejana 

para que no haya ningún cambio en las características de radiación de la antena. En dichos 

casos donde las antenas presentan una radiación omnidireccional, se debe tener en cuenta 

como algo secundario que, dentro del campo de radiación de las antenas, la radiación es 

atraída por el objeto que presente una mayor permitividad, aunque esto no evita la 



Capítulo 5 

 

257 

 

radiación en el sentido contrario al objeto a analizar. En el caso de esta aplicación donde 

se pretende medir la calidad de la sutura de la anastomosis intestinal realizada, no es 

posible la utilización de una radiación omnidireccional, ya que las antenas deben estar 

prácticamente pegadas al intestino y los operarios o cirujanos que estén realizando la 

intervención se encontrarán muy cerca del sistema, debido a que tienen que sujetarlo. El 

hecho de que el intestino esté pegado a las antenas y que el operario/cirujano se encuentre 

muy cerca del sistema, ha llevado a dos decisiones importantes en el diseño de la antena. 

Por una parte, se ha considerado que la alimentación de la antena sea larga para evitar la 

influencia de los conectores y la presencia del operario en la respuesta de la antena. En 

este caso, al igual que en las antenas anteriores, se ha diseñado y optimizado la antena 

con el conector. Por otra parte, se ha intentado focalizar todo lo posible la radiación de 

las antenas hacia el tejido a analizar. 

Al extender la línea de transmisión de la antena, no es recomendable utilizar un 

substrato de bajo coste como es el FR-4 que se ha utilizado en las antenas previas, ya que 

presenta unas pérdidas muy altas que afectan de forma negativa a las características de 

las antenas, especialmente a altas frecuencias. Para poder seleccionar un substrato que se 

adapte mejor a la aplicación final y que también presente un ancho de línea fabricable, 

así como un tamaño pequeño de la antena, se ha realizado un estudio con algunos de los 

substratos disponibles en el laboratorio, que se muestran en la Tabla 5.1. A partir de estos 

substratos, en los que se debe utilizar la fabricación con microfresadora, se seleccionaron 

y estudiaron aquellos que permiten fabricar el ancho de una línea de transmisión con la 

mínima resolución permitida por la microfresadora. A modo de ejemplo se muestra una 

parte del estudio realizado para seleccionar el substrato final, donde se han evaluado los 

siguientes substratos: Taconic TLX8 de ℎ = 832.00 µm y 𝜀𝑟 = 2.55, FR-4 de ℎ = 800.00 

µm y 𝜀𝑟 = 4.40, Taconic RF60 de ℎ = 790.00 µm y 𝜀𝑟 = 6.15, y Taconic RF10 de ℎ = 

1520.00 µm y 𝜀𝑟 = 10.20. En este caso, se ha diseñado una antena adaptada a cada uno 

de los substratos utilizados y, seguidamente, se han comparado sus coeficientes de 

reflexión para ver cómo afecta las características del substrato al ancho de banda de la 

antena. Aunque cada uno de los substratos presenten una tangente de pérdidas distinta, en 

este estudio se ha utilizado para todos los casos una tan 𝛿 = 0.002. De esta forma se puede 

hacer una comparativa más igualitaria entre las antenas. Esto afecta especialmente al 

substrato FR-4 que en realidad presenta unas pérdidas mucho más altas. Para todos los 

substratos seleccionados se ha utilizado una antena parche de 10 x 10 mm2 y la separación 



Evaluación de la calidad de las suturas de anastomosis intestinal mediante la 

determinación de fugas anastomóticas. Antena embebida y aplicador 

 

258 

 

entre el parche y el plano de tierra se ha establecido en 3.5 mm. El ancho total de todos 

los substratos es de 12 mm y el largo depende de la longitud de la línea de transmisión 

utilizada. En la figura 5.2 se muestran las distintas antenas diseñadas en función del 

substrato utilizado junto con sus dimensiones. 

 

Figura 5.2. Diseño de las antenas en función de las características del substrato utilizado. En 

todos los casos el parche presenta unas dimensiones de 10 x 10 mm2, el espacio entre el parche 

y el plano de tierra es de 3.5 mm, y el ancho del substrato es de 12 mm. De izquierda a derecha, 

los espesores de los substratos son de 832 µm, 800 µm, 790 µm, y 1520 µm. 

Para analizar el comportamiento de las antenas con los diferentes substratos 

seleccionados y quedarse con aquel que proporcione mejores prestaciones, se han 

simulado en tres casos distintos. Primero se han simulado las antenas solas sin ningún 

elemento alrededor. A continuación, se ha incorporado una capa de material alrededor de 

la antena y pegado a la misma, donde esta capa simula, a modo de radomo, un material 

biocompatible que se sitúa como forma de protección entre el material biológico y la 

antena. El radomo utilizado presenta un espesor 1 mm, un ancho de 14 mm y una longitud 

que depende de la permitividad del substrato utilizado en la antena. Las propiedades 

dieléctricas de este material biocompatible son: 𝜀𝑟 = 2.47 y tan 𝛿 = 0.03 [5.18]. Como 

tercer caso, la antena con radomo se ha simulado con un bloque de material biológico, 

con un espesor de 20 mm, un ancho de 18 mm y una longitud que depende de la 

permitividad del substrato utilizado en cada antena. En este caso se utiliza un modelo 

dispersivo para las propiedades dieléctricas del intestino, donde la permitividad relativa 

y la tangente de pérdidas se han obtenido a partir de un modelo de Cole-Cole de 4 polos 

que incluye el efecto de la conductividad en continua, tal y como se muestra en la 

expresión (5.1), donde 𝜔 es la frecuencia angular, 𝜀′𝑐(𝜔) es la parte real de la 
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permitividad dieléctrica dependiente de la frecuencia, 𝜀′′𝑐(𝜔) es la parte imaginaria de la 

permitividad dieléctrica dependiente de la frecuencia, 𝑛 es el orden del modelo de Cole-

Cole, 𝜀∞ es la permitividad de alta frecuencia, ∆𝜀𝑛 es la magnitud de la dispersión, 𝜏𝑛 es 

la constante de tiempo de relajación, 𝛼𝑛 es el parámetro que permite ampliar la dispersión 

y 𝜎𝑖 es la conductividad iónica estática [5.19]. Los datos necesarios para obtener las 

características dieléctricas del material se han extraído de la base de datos [5.20]. Además, 

se ha realizado un programa en MATLAB para obtener los valores en forma de tabla para 

cada una de las frecuencias evaluadas, siguiendo el formato requerido por HFSS. En la 

figura 5.3 se muestra la permitividad relativa y la tangente de pérdidas del intestino 

obtenidos con el modelo de Cole-Cole de 4 polos para el ancho de banda de simulación. 

𝜀̂(𝜔) =  𝜀′𝑐(𝜔) − 𝑗𝜀′′
𝑐(𝜔) =  𝜀∞ + ∑

∆𝜀𝑛

1 + (𝑗𝜔𝜏𝑛)(1−𝛼𝑛)

𝑛

+
𝜎𝑖

𝑗𝜔𝜀0
 (5.1) 

 

Figura 5.3. Características dieléctricas del intestino (permitividad relativa y tangente de 

pérdidas). 

Comparando el comportamiento de cada una de las antenas diseñadas con 

diferentes substratos, se ha podido comprobar que, en el caso de simular las antenas en 

aire, como es normal, el ancho de banda de la antena disminuye a medida que aumenta la 

𝜀𝑟 y la frecuencia mínima de funcionamiento, en todos los casos, no se ve afectada por 

las características de los substratos. Al añadir el radomo en las antenas, su respuesta se ve 

influenciada por la presencia de dicho material. El efecto de añadir este radomo es que al 

ser la 𝜀𝑟 del material superior a la del aire, la frecuencia mínima de funcionamiento de la 

antena se ve ligeramente desplazada hacia frecuencias más bajas, al igual que sucede en 
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las frecuencias altas. Por tanto, el ancho de banda de estas antenas disminuye en 

comparación con la antena sin radomo. Al situar sobre la antena con radomo el material 

biológico se puede observar que, en todos los casos analizados, la respuesta de la antena 

se ve notablemente afectada por el material, haciendo que dicha respuesta se desplace 

hacia frecuencias más bajas. Comparando la respuesta de todas las antenas con los 

distintos substratos cuando se simulan con radomo y con material biológico, se puede 

apreciar que cuanto menor sea el valor de la 𝜀𝑟 del substrato, mayor será el ancho de 

banda que se puede obtener de la antena, tal y como se muestra en la figura 5.4. Además, 

los valores bajos de la 𝜀𝑟 provocan que la frecuencia mínima de funcionamiento se 

desplace hacia frecuencias más altas. Aun así, lo más interesante es utilizar una 𝜀𝑟 del 

substrato baja, ya que de esta forma se puede obtener un ancho de banda mayor, con lo 

cual lo ideal es utilizar una 𝜀𝑟 = 2.55. El siguiente valor de 𝜀𝑟 operativo que podría 

funcionar/utilizarse sería el de 𝜀𝑟 = 6.15, ya que el substrato de FR-4 no es un buen 

candidato debido a que presenta muchas pérdidas. A la vista de los resultados obtenidos, 

el substrato que mejor se adapta a las necesidades de la antena es el que presenta una 𝜀𝑟 

de 2.55. Por tanto, para esta aplicación, la antena diseñada utiliza un substrato Taconic 

TLX8 de 0.832 mm de espesor con 𝜀𝑟 = 2.55 y tan 𝛿 = 0.0017. 

 

Figura 5.4. Comparativa del módulo de los coeficientes de reflexión de las antenas con los 

distintos substratos simulados con radomo y con material biológico. 

Una vez seleccionado el tipo de substrato necesario, se procede a la optimización 

de la antena. Como la antena embebida forma parte de un aplicador, tal y como se ha 

comentado anteriormente, primero se ha realizado el diseño de una antena y 
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posteriormente se han situado todas juntas para formar el aplicador, donde se ha realizado 

el reajuste (ligera re-optimización) necesario. Las antenas embebidas que forman el 

aplicador son independientes y el tamaño de éste está restringido por la aplicación. En 

este caso, se ha limitado el tamaño final del aplicador a unas dimensiones de 60 x 80 mm2, 

lo que limita igualmente el tamaño y número de antenas. Para esta aplicación se ha 

establecido que el aplicador esté formado por 2 x 2 antenas, con un tamaño máximo total 

de antena de 30 x 40 mm2 y un tamaño del parche radiante de 10 x 10 mm2. El esquema 

inicial del aplicador y de cada una de las antenas se muestra en la figura 5.5, y las 

dimensiones iniciales, antes de optimización, se pueden observar en la Tabla 5.2.  

 

Figura 5.5. Geometría inicial del aplicador (la parte gris clara es el plano de tierra y la parte gris 

oscura es la línea de alimentación y el parche radiante). 

Tabla 5.2. Parámetros iniciales del aplicador y de la antena. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑎𝑝𝑙 60.00 𝑊2 20.00 

𝐿𝑎𝑝𝑙 80.00 𝐿2 20.00 

𝑊𝑎𝑛𝑡 30.00 𝑊𝐿𝑇 2.29 

𝐿𝑎𝑛𝑡 40.00 𝐿𝐿𝑇 20.00 

𝑊1 10.00 𝑊𝑃𝑇 30.00 

𝐿1 10.00 𝐺 3.50 

La primera optimización de la antena se ha realizado en vacío, modificando cada 

una de las dimensiones que la componen, pero en este caso no se ha conseguido una gran 
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mejora de la respuesta de la antena. Tras la optimización, el parámetro 𝐿𝐿𝑇 se ha 

modificado ligeramente, tomando un valor de 20.69 mm, lo que hace que la longitud de 

la antena (𝐿𝑎𝑛𝑡) y del aplicador (𝐿𝑎𝑝𝑙) también se vean modificados, quedando en 40.69 

y 81.38 mm respectivamente. En la figura 5.6 se muestra la respuesta de la antena (|𝑆11|). 

Los diagramas de radiación simulados para los planos E y H y para las frecuencias que 

se encuentran dentro del ancho de banda de la antena, es decir, para las frecuencias de 3, 

4 y 5 GHz, se pueden observar en la figura 5.7. En dicha figura se aprecia que la antena 

tiene un comportamiento omnidireccional, como era de esperar. 

 

Figura 5.6. Módulo del coeficiente de reflexión de la antena tras realizar la primera 

optimización en aire. 

Como la antena está destinada a funcionar pegada a los intestinos, lo más 

apropiado es tener en cuenta la influencia de este material biológico en el diseño y 

optimización de la misma. Además, en un estudio realizado en simulación con dos antenas 

y material biológico entre ellas, se ha constatado que el tejido tiene un importante impacto 

en la respuesta de la antena, desplazando su frecuencia mínima de funcionamiento hacia 

frecuencias más bajas. Además de obtener un mayor ancho de banda y recibir una 

potencia menor con respecto a cuando no hay tejido, debido a que el material biológico 

absorbe gran parte de la señal. Este estudio se realizó con un modelo sencillo de intestino 

y un modelo que incluía dos intestinos pegados, siguiendo un modelo más realista de 

anastomosis. En esta prueba se concluyó que no hay demasiados cambios en la respuesta 

de la antena al analizar su comportamiento con uno o con dos intestinos, por lo que se 
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decidió hacer la optimización con solo un modelo de intestino, reduciendo la carga 

computacional de las simulaciones y, con ella, el tiempo. 

  

Figura 5.7. Diagramas de radiación de los planos E y H simulados de la antena tras realizar la 

primera optimización en aire para las frecuencias de 3 GHz, 4 GHz y 5 GHz. 

Para esta aplicación, la antena se ha diseñado sobre un material (substrato) que 

presenta una baja permitividad. Además, como la antena está destinada a irradiar en un 

medio que presenta una permitividad alta, tejido biológico del intestino, y para evitar en 

la medida de lo posible reflexiones por desadaptación, se ha planteado añadir varios 

materiales con diferentes permitividades para realizar una transición suave de 

impedancias del medio entre la antena y el intestino. Teniendo en cuenta el 

comportamiento de la antena cuando se simula con material biológico, y con el fin de 

mejorar el realismo del modelo diseñado en simulación, no solo se debe optimizar la 

antena junto con un modelo de intestino, sino que se debe hacer hincapié en que la mayor 

parte de la radiación de la antena se focalice hacia el modelo. Para ello, antes de optimizar 

de nuevo la antena, pero esta vez añadiendo el material biológico, se ha trabajado sobre 

dos opciones que permiten esa focalización de la radiación hacia el material bajo estudio. 

Por un lado, se ha realizado un estudio de materiales absorbentes para eliminar la 

radiación en la zona donde no hay modelo (radiación hacia atrás). Esto es posible gracias 

al uso de materiales absorbentes que se pueden utilizar con una impresora 3D. Por otro 

lado, para mejorar la radiación y focalizarla en la parte donde hay material biológico 

(hacer que la antena sea direccional), se ha realizado un estudio con distintos materiales, 

que también pueden utilizarse con una impresora 3D, para obtener una respuesta similar 

al comportamiento que tienen las antenas cuando se utilizan junto con lentes dieléctricas. 
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En la figura 5.8 se muestra un esquema de este diseño mejorado, donde se representan las 

distintas capas que deben formar la antena embebida para mejorar sus características de 

radiación. La principal ventaja de este diseño es que permite dirigir el haz de la antena 

manteniendo sus características de banda ancha. 

 

Figura 5.8. Esquema inicial del diseño de la antena embebida con los distintos materiales que la 

conforman. 

 

 

5.2.2. CARACTERIZACIÓN DIELÉCTRICA DE MATERIALES 

 

Los distintos materiales que conforman la antena embebida se han seleccionado 

para que puedan fabricarse con una impresora 3D, tenido en cuenta tanto su 

disponibilidad como sus posibles características dieléctricas en función de las necesidades 

de la antena propuesta. Para el material biocompatible se ha utilizado el filamento ABS 

Medical de Smart Materials 3D [5.21]. La impresión de este material se ha realizado con 

la impresora 3D Tumaker NX Pro Dual con dos cabezales independientes Direct Drive 

HR – Direct Drive HR de Tumaker [5.22]. El material absorbente utilizado en la antena 

embebida es TW-CON175BK de Torwell Technologies [5.23], que es un filamento ABS 

(Acrylonitrile Butadiene Styrene) conductor cargado de carbono que debido a su 

composición permite una importante absorción de la señal, ya que presenta unas pérdidas 

dieléctricas muy altas. Este material se ha fabricado con la impresora 3D de bajo coste 

P3STEEL DUAL de HTA3D [5.24], que ha sido modificada para obtener mayor 

precisión. Por último, para el material focalizador y el material que separa la antena del 

material absorbente se han utilizado dos tipos diferentes de PREPERM, los cuales ofrecen 
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una constante dieléctrica estable con la frecuencia y unas pérdidas muy bajas. Los 

materiales que se han utilizado son el PREPERM ABS300/TP20279 [5.25], que según el 

fabricante presenta una 𝜀𝑟 de 3, y el PREPERM ABS1000 [5.26], que presenta una 𝜀𝑟 

de 10. La impresión de estos materiales se ha realizado con la misma impresora 3D que 

se ha utilizado en la impresión del material biocompatible, es decir, la impresora 3D 

Tumaker NX Pro Dual. La impresión de las piezas necesarias en la caracterización de los 

materiales y en la antena embebida las han realizado los profesores Héctor García 

Martínez y Germán Torregrosa Penalva. 

Después de fabricar con las impresoras 3D los materiales a utilizar en la antena 

embebida, se han caracterizado para poder conocer de forma precisa las características 

dieléctricas de estos materiales, obteniendo la permitividad relativa (𝜀𝑟) y la tangente de 

pérdidas (tan 𝛿). Estos valores se incorporarán posteriormente a la simulación de la 

antena embebida para que el modelo sea lo más realista posible. La caracterización de los 

materiales se ha realizado por parte del profesor Germán Torregrosa Penalva y la 

estudiante Paula Viudes Pérez. Para realizar dicha caracterización se han utilizado unas 

guías de onda rectangulares WR-137 y WR-90. El método empleado en la caracterización 

de los materiales se basa en el uso del software de simulación electromagnética 

HFSS [5.27] y el método de Baker-Jarvis [5.28]. 

Los valores de los materiales necesarios para realizar la antena embebida tras su 

caracterización se presentan a continuación. Para el material biocompatible se ha obtenido 

una 𝜀𝑟 de 2.55 y una tan 𝛿 de 0.006. Este material biocompatible está destinado a situarse 

en la parte inferior de la antena embebida para separar la antena del material biológico. 

En el caso del material focalizador y el material que separa el material absorbente de la 

antena, se ha utilizado PREPERM ABS300/TP20279 donde la 𝜀𝑟 obtenida es de 2.7 y la 

tan 𝛿 es de 0.0055, y PREPERM ABS1000, que tras caracterizar dicho material se ha 

obtenido una 𝜀𝑟 de 7.48 y una tan 𝛿 de 0.0052. Por último, se ha caracterizado el material 

absorbente, que es un material dispersivo, obteniendo un valor medio de 8.00 para la 𝜀𝑟 

y de 0.77 para la tan 𝛿. Los valores obtenidos para el absorbente son consistentes con los 

presentados por otros autores en [5.29], donde se ha caracterizado el material en la banda 

de frecuencias de 8 a 12 GHz, dando como resultado que la 𝜀𝑟 a 8 GHz es de 10.30 y a 

12 GHz es de 9.93, y la tan 𝛿 es de alrededor de 0.27 entre los 8 GHz y los 12 GHz. Para 

ese trabajo se han utilizado unas características dieléctricas no dispersivas en los 

materiales de la antena embebida, es decir, que la permitividad relativa y la tangente de 
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pérdidas inicialmente se ha dejado como un valor fijo. Por tanto, una vez caracterizados 

los materiales que pretenden utilizarse en la antena embebida, se procede al diseño, en 

simulación, de dicha antena incluyendo los datos de las propiedades dieléctricas 

correspondientes a los materiales que la engloban. 

 

 

5.2.3. DISEÑO DEL MATERIAL ABSORBENTE 

 

Para poder concentrar la mayor parte de la radiación de las antenas sobre el 

material biológico, primero se ha estudiado el uso de materiales absorbentes con 

impresión 3D. Con la utilización del absorbente se pretende eliminar la mayor cantidad 

de radiación en la zona donde no hay material biológico, es decir, donde no se encuentre 

el modelo bajo estudio. Para ello, se han realizado varias pruebas donde la antena se ha 

simulado en aire (sin ningún material biológico) para poder comprobar cómo el material 

absorbente influye en las características de radiación de la antena. En este contexto, el 

estudio del material absorbente llevado a cabo ha consistido en probar diferentes 

separaciones entre la antena y dicho material, y en probar diferentes espesores del 

material, de forma que no solo las características de la antena no se vieran gravemente 

modificadas, sino que el tamaño final de la antena fuera lo más compacto posible. 

Además, dentro del estudio del material absorbente también se han probado distintos tipos 

de materiales comerciales, siendo el material que mejor se adapta a las necesidades de la 

aplicación el material mostrado en [5.23], que se ha caracterizado previamente. Las 

características dieléctricas del material se han fijado para todas las frecuencias en 

𝜀𝑟 = 8.00 y tan 𝛿 = 0.77. 

En simulación, se ha seleccionado como material que hace de separación entre la 

antena y el material absorbente el PREPERM ABS300/TP20279, donde en este caso se 

ha utilizado una 𝜀𝑟 = 2.5 y una tan 𝛿 de 0.005. Como se ha comentado anteriormente, en 

este estudio se han probado diferentes espesores del material absorbente y del material 

que hace de separación entre el absorbente y la antena. De esta forma se asegura un 

espacio suficiente entre la antena y el absorbente para que no se modifiquen drásticamente 

las características de radiación de la antena. Las figuras de mérito que se han evaluado 
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para los distintos valores de los espesores han sido los coeficientes de reflexión de la 

antena, la distribución de campo en el espacio de simulación, los diagramas de radiación 

en campo lejano y la directividad en campo cercano (Near-Field Directivity, NFD). La 

NFD es utilizada en antenas que están destinadas a trabajar cerca de materiales biológicos, 

puesto que permite visualizar cómo es el rendimiento de la antena en campo cercano 

[5.30], [5.31], [5.32], [5.33]. Además, la NFD muestra la cantidad de energía acoplada a 

la dirección del tejido, y se calcula como la integración de la magnitud del vector de 

Poynting sobre una superficie con y sin material biológico [5.30], [5.31]. En este estudio 

se ha obtenido la magnitud del vector de Poynting en campo cercano en un plano 

completo que se sitúa a 1 mm del material absorbente. En la figura 5.9 se muestra el 

diseño realizado en simulación de la antena con los materiales bajo estudio, así como el 

plano de referencia situado a 1 mm del material absorbente que permite calcular la NFD. 

Todas las figuras de mérito que se han evaluado se han comparado con y sin material 

absorbente, ya que de esta forma se puede comprobar mejor los posibles cambios en las 

características de la antena. 

(a)  (b)  

Figura 5.9. Diseño de la antena en simulación junto con el plano de referencia utilizado para el 

cálculo de la NFD del material absorbente (puntos amarillos): (a) Vista lateral; (b) Vista 

superior. 

La primera figura de mérito evaluada en este estudio ha sido el coeficiente de 

reflexión. Para el caso de las separaciones entre el absorbente y la antena, de todas las 

distancias que se han probado, las más representativas han sido las de 10, 15 y 20 mm. 

Para los espesores del material absorbente las dimensiones han sido las de 10, 15 y 

20 mm. A modo de ejemplo, si se compara el módulo de los distintos coeficientes de 

reflexión para una separación de 10 mm entre la antena y el material absorbente, y 

diferentes espesores del material absorbente (es decir, el espesor es variable), se ha podido 

observar que la respuesta de la antena cuando se utiliza el material absorbente se desplaza 
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a frecuencias más bajas. Asimismo, el ancho de banda de la antena no se ve gravemente 

influenciado con respecto al caso donde no se utiliza el material absorbente, tal y como 

se muestra en la figura 5.10. Además, no existe una diferencia significativa en el |𝑆11| 

para los diferentes espesores del material absorbente utilizado, lo que denota que los 

resultados obtenidos son prometedores para poder eliminar la radiación de la antena hacia 

donde no esté el modelo bajo estudio. En otro de los casos bajo estudio, se ha comparado 

la respuesta obtenida cuando se fija a 10 mm el espesor del material absorbente y se varía 

la separación entre éste y la antena. En este caso se ha podido observar que cuando la 

separación entre la antena y el material absorbente es mayor, la respuesta obtenida es más 

parecida a la respuesta de la antena sin material absorbente.  

 

Figura 5.10. Comparativa del módulo de los coeficientes de reflexión para el caso donde la 

separación entre la antena y el material absorbente es de 10 mm y se varía el espesor del 

material absorbente. 

Con respecto a la distribución de campo de la antena en todo el espacio de 

simulación, se ha comprobado que cuanto mayor es el espesor del material absorbente, 

mayor es la cantidad de radiación que hay hacia la zona opuesta, es decir, que dicho 

material absorbe la radiación y elimina la radiación trasera de la antena. A la vista de estos 

primeros resultados, se podría decir que el mejor resultado obtenido es cuando el material 

absorbente y la antena están muy separados, y cuando el espesor del absorbente es muy 

grande. Estas dimensiones que se obtendrían de la antena hacen que ésta sea muy ancha, 

por lo que existe un compromiso entre la respuesta que se quiere obtener, la mejora en la 

radiación y las dimensiones finales de la antena embebida. 
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Siguiendo con el estudio de las figuras de mérito, también se ha evaluado 

cuantitativamente la distribución de campo, para ello, se ha utilizado el valor máximo de 

la intensidad de campo (magnitud del campo E) en varios puntos del espacio para el caso 

de la antena con y sin material absorbente, y a continuación para diferentes separaciones 

entre la antena y el absorbente (separaciones de 10, 15 y 20 mm), y para diferentes 

espesores del material absorbente (espesores de 10, 15 y 20 mm). Utilizando el caso 

donde la antena presenta la mayor dimensión de todas las analizadas, los puntos evaluados 

se han situado a 1 cm de distancia del límite final de la antena, que se ha fijado para que 

sea igual en todos los casos. A modo de ejemplo, en la figura 5.11 se muestra el estudio 

de la atenuación, obtenido de restar el valor máximo de la intensidad de campo de la 

antena sin material absorbente menos la antena con material absorbente para una 

separación antena-absorbente de 10 mm. Como se puede observar la atenuación es mayor 

cuanto mayor es el espesor del absorbente, siendo, tal y como se ha comentado 

anteriormente, la elección del espesor del material un compromiso entre la atenuación y 

el tamaño final de la antena y del aplicador. Por lo tanto, a la vista de los resultados, lo 

más conveniente es utilizar un espesor de material de 20 mm para garantizar que llegue 

mayor cantidad de radiación a la zona donde se encontraría el material biológico. 

 

Figura 5.11. Comparativa de la atenuación obtenida para el caso donde la separación entre la 

antena y el material absorbente es de 10 mm y se varía el espesor del material absorbente. 

Observando los diagramas de radiación de la antena con diferentes espesores de 

material absorbente, se ha podido apreciar que cuanto mayor es el espesor del material 

absorbente, menor es la radiación hacia donde está situado el material absorbente. 
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Además de concentrarse una mayor cantidad de radiación donde supuestamente se 

situaría el material bajo estudio, tal y como se ha ido observando con las otras figuras de 

mérito. A modo de ejemplo se muestra en la figura 5.12 los diagramas de radiación de los 

planos E y H y para las frecuencias de 3, 4 y 5 GHz, que están incluidos dentro del ancho 

de banda de la antena, para el caso donde la separación entre la antena y el material 

absorbente es de 10 mm y el espesor del material absorbente es de 20 mm. Centrándose 

en el plano H de la figura, que es donde se encuentra el plano de medida, la radiación de 

la antena es mayor en la posición 180º (que corresponde con la posición de la zona de 

medida). Por el contrario, en la posición 0º, que es donde está situado el material 

absorbente, la radiación es menor debido a que es absorbida por dicho material. Si se 

comparan los diagramas con los obtenidos cuando se ha simulado la antena sin el material 

absorbente (figura 5.7), se puede comprobar claramente el efecto que tiene la utilización 

del material absorbente en las características de radiación de la antena. Donde parte de la 

radiación es absorbida, haciendo que haya una mayor cantidad de radiación en la zona de 

interés, que correspondería con la posición donde se situaría el material bajo estudio. 

  

Figura 5.12. Diagramas de radiación de los planos E y H simulados para la antena con material 

absorbente de 20 mm de espesor y separación entre ambos de 10 mm para las frecuencias de 

3 GHz, 4 GHz y 5 GHz. 

Por último, se ha evaluado la NFD a fin de poder recopilar y contrastar con los 

resultados anteriores el comportamiento que tiene el material absorbente sobre la antena. 

En la figura 5.13 se muestra la NFD promedio de la magnitud del vector de Poynting para 

cada frecuencia y para el caso en que la separación entre la antena y el material absorbente 

es de 10 mm, y el material absorbente presenta un espesor de 20 mm. En dicha imagen se 
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puede observar que de media la atenuación varía entre 1.43 y 7.43 dB, y que hay una gran 

atenuación de la señal con el uso del absorbente, siendo mayor en frecuencias altas. Este 

resultado es consistente con los obtenidos con las otras figuras de mérito evaluadas. 

Comprando estos datos con los demás casos bajo estudio se ha podido observar que la 

atenuación es menor cuanto menor es el espesor del material absorbente. Por tanto, en 

base a los resultados obtenidos y al compromiso entre la atenuación deseada y el tamaño 

final de la antena, se ha determinado que el material absorbente debe, tanto estar separado 

de la antena 10 mm, como tener un espesor de 20 mm para evitar la radiación hacia donde 

no esté situado el material biológico. Por consiguiente, se daría por finalizado el proceso 

de diseño del material absorbente. 

 

Figura 5.13. Comparación de la NFD promedio para la antena con y sin material absorbente. 

 

 

5.2.4. DISEÑO DEL MATERIAL FOCALIZADOR 

 

Una vez optimizada la geometría que debe tener la antena para que se absorba la 

mayor cantidad posible de radiación trasera, se procede al diseño del material encargado 

de focalizar la radiación hacia el punto de interés, que en este caso es el material biológico 

bajo estudio. Para mejorar la radiación y focalizarla en la parte donde hay material 

biológico (hacer más directiva la antena), se ha propuesto utilizar un material que actúa 

de forma similar a la lente dieléctrica. En este sentido, se ha buscado un posible material 
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con una permitividad relativa alta y una tangente de pérdidas bajas que pudiera ayudar a 

focalizar esa radiación. Para determinar el material final que debe ser utilizado, se ha 

realizado un estudio de diferentes materiales aptos para la impresora 3D. Además, para 

dichos materiales se han analizado distintos espesores y geometrías, buscando que la 

radiación de la antena fuera la mayor posible en la zona de interés. Las figuras de mérito 

evaluadas en este caso han sido las mismas que las utilizadas en el diseño del material 

absorbente, es decir, el coeficiente de reflexión de la antena, la distribución de campo, los 

diagramas de radiación en campo lejano y la NFD. Además, se ha añadido una nueva 

figura de mérito, que consiste en la evaluación de la ganancia de la antena en el plano H 

(plano de máxima radiación donde se sitúa el objeto bajo estudio). 

El estudio realizado con distintos materiales focalizadores ha ido en consonancia 

con el tipo de geometría utilizada en la zona focalizadora de la antena. En este sentido se 

han probado materiales con distintas permitividades relativas y tangentes de pérdidas. Las 

características de dichos materiales son fundamentales, ya que lo más importante del 

funcionamiento del focalizador de la antena es que se atraiga la radiación hacia donde se 

posiciona el objeto bajo estudio (característica que proporciona la permitividad relativa), 

y que se absorba la menor cantidad posible de radiación (característica que está 

relacionada con la tangente de pérdidas). En este sentido, el objetivo del diseño del 

focalizador es hacer que la antena sea directiva hacia donde se sitúa el material biológico. 

Para ello, se debe utilizar un material con una permitividad relativa alta para atraer mucha 

radiación, pero con una tangente de pérdidas bajas para no absorber tanta radiación y que, 

de esta forma, pueda llegar la mayor cantidad de energía al material bajo estudio, de 

manera que se pueda determinar cualquier perturbación que haya dentro del material bajo 

estudio. Tras estudiar distintos materiales que pudieran utilizarse con la impresora 3D, 

por la facilidad que proporciona a la hora de fabricar los diseños, se ha comprobado que 

la mejor opción es utilizar el material PREPERM [5.34], puesto que ofrece una 

permitividad relativa alta y una tangente de pérdidas bajas, tal y como se puede observar 

en [5.35]. Una vez seleccionado el material con el que trabajar para desarrollar el 

focalizador, se han evaluado las figuras de mérito para distintas geometrías del material 

y para distintos espesores. Entre las geometrías que se han evaluado, algunas han 

consistido en utilizar uno o más materiales diferentes, donde se ha modificado la 

permitividad relativa del PREPERM, de forma que la señal transmitida por la antena 

tuviera una transición continuada entre la antena y el objeto bajo estudio, proporcionando 
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de esta manera que no haya una desadaptación de la respuesta transmitida por la antena. 

A modo de ejemplo en la figura 5.14 se muestran algunas de las geometrías que se han 

utilizado en este estudio, donde los distintos materiales se han posicionado de forma 

horizontal o con geometría circular o cuadrada. Para las distintas geometrías mostradas 

en la figura, se han utilizado las permitividades de 2.00, 5.00 y 7.48, y una tangente de 

pérdidas que dependiendo del tipo de material es de 0.0052 o 0.0055. En el caso de un 

solo material (figura 5.14 (a)) la 𝜀𝑟 es de 7.48, en el caso de dos materiales (figura 5.14 

(b)) la 𝜀𝑟 es de 2.00 para el material de la izquierda (situado debajo del plano de tierra) y 

de 7.48 para el material de la derecha. Para el caso de tres materiales posicionados en 

horizontal (figura 5.14 (c)) la 𝜀𝑟 es de 2.00 para el material de la izquierda y, para el 

material de la derecha, la 𝜀𝑟 es de 5.00, para el material superior situado ente la antena y 

el material de mayor permitividad, y de 7.48, para el material inferior que está en contacto 

con el material biológico. Con este último material lo que se busca es que haya un cambio 

de impedancia progresivo y no brusco, sobre todo en la zona donde se sitúa el material 

bajo estudio, que en este caso se sitúa debajo del parche radiante. Para el caso de tres 

materiales dispuestos en forma cuadrada (figura 5.14 (d)) y en forma circular (figura 5.14 

(e)) la 𝜀𝑟 es de 2.00 para el material externo, de 5.00 para el material intermedio (cuadrado 

y círculo intermedio) y de 7.48 para el material situado debajo del parche radiante 

(cuadrado y círculo interno). Además, se ha añadido una capa de 0.50 mm de material 

biocompatible (𝜀𝑟 = 2.50, tan 𝛿 = 0.006) debajo del material focalizador para que la 

antena pueda interactuar con el material biológico bajo estudio. Entre los espesores que 

se han probado para esta prueba se han evaluado principalmente los de 10, 15 y 20 mm, 

ya que proporcionaban mejores resultados en comparación con los demás que se han 

estudiado.  

En el estudio de la geometría y el espesor del focalizador, inicialmente se ha 

evaluado el módulo del coeficiente de reflexión, tal y como se muestra en la figura 5.15 

para algunas de las geometrías evaluadas y para un espesor de 10 mm. En concreto, en la 

figura se puede observar el |𝑆11| en el caso de situar en horizontal 1, 2 y 3 materiales 

(figura 5.14 (a), (b) y (c)), donde la respuesta de la antena se ve bastante influenciada con 

la presencia de los materiales bajo estudio. Asimismo, el |𝑆11| de la antena con los 

distintos materiales es muy parecida en este caso y en los otros que se han evaluado. Con 

respecto a la comparativa del coeficiente de reflexión para distintos espesores del 
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focalizador, se ha podido comprobar que cuanto mayor es esta dimensión, mejor es la 

adaptación en algunas frecuencias.  

(a)  (b)  

(c)  (d)  (e)  

Figura 5.14. Algunas de las geometrías utilizadas en el estudio del material focalizador: 

(a) Focalizador de un material (vista lateral); (b) Focalizador de dos materiales en horizontal 

(vista lateral); (c) Focalizador de tres materiales en horizontal (vista lateral); (d) Focalizador de 

tres materiales con geometría cuadrada (vista inferior); (e) Focalizador de tres materiales con 

geometría circular (vista inferior). 

Siguiendo con el estudio de las figuras de mérito para poder seleccionar la 

geometría y dimensiones del material focalizador, en este caso también se ha evaluado 

cuantitativamente la distribución de campo en varios puntos del espacio para el caso de 

la antena con y sin material focalizador, tal y como se ha realizado con el estudio del 

material absorbente. Los puntos evaluados se han situado a 1 cm de distancia de la 

dimensión más grande analizada en el focalizador, manteniéndose fijo para todos los 

demás casos bajo estudio. En la figura 5.16 se muestra a modo de ejemplo el estudio de 

la ganancia obtenida de restar el valor máximo de la intensidad de campo de la antena 

con el focalizar menos la antena sin el focalizador. En dicha figura se ha fijado el espesor 

del material focalizador en 10 mm y se han evaluado las geometrías del focalizador de 1, 

2 y 3 materiales situados en horizontal (figura 5.14 (a), (b) y (c)). Como se puede observar, 

de media, la ganancia es mayor cuantos más materiales se utilizan en el focalizador, y es 
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mayor a frecuencias altas. En las bajas frecuencias la radiación de la antena es atraída 

hacia donde está el material focalizador debido a que se obtiene una ganancia pequeña, 

pero suficiente para observar el correcto funcionamiento del focalizador. Comparando las 

demás geometrías analizadas y los diferentes espesores (donde se ha observado que 

cuanto mayor es el espesor del focalizador mayor es la ganancia obtenida), la elección 

del diseño final del material es un compromiso entre la ganancia y el tamaño final de la 

antena, siendo lo más conveniente, tras el estudio de esta figura de mérito, un espesor de 

material de 10 mm. 

 

Figura 5.15. Comparativa del módulo de los coeficientes de reflexión para un espesor de 10 mm 

del material focalizador y distintas geometrías del focalizador situadas en horizontal, que 

corresponden a la figura 5.14 (a), (b) y (c). 

La siguiente figura de mérito evaluada en el diseño del material focalizador ha 

sido los diagramas de radiación en campo lejano de la antena. Probando diferentes 

espesores del material focalizador, se ha podido observar que cuanto más grande es su 

espesor, mayor es la radiación hacia donde está situado el focalizador, siendo la respuesta 

más directiva hacia donde estaría situado el objeto bajo estudio. Además, se ha 

comprobado que utilizando más materiales en el focalizador, la radiación también es 

mayor hacia la zona donde se sitúa el objeto bajo estudio. Como ejemplo del estudio 

realizado, en la figura 5.17 se muestran los diagramas de radiación en los planos E y H 

para las frecuencias de 3, 4 y 5 GHz. La geometría del focalizador presenta tres materiales 

de espesor 10 mm y están posicionados en forma circular, tal y como se puede observar 

en la figura 5.14 (e). En dicha geometría el radio del círculo interno (𝜀𝑟 = 7.48) es de 5 

mm y el radio del círculo externo (𝜀𝑟 = 5.00) es de 10 mm. En la figura se puede apreciar 
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que en el plano donde se sitúa el material bajo estudio, posición 180º del plano H, la 

radiación de la antena es mayor, debido a que ahí está situado el material focalizador. 

Comparando los diagramas obtenidos con el caso donde la antena no presenta el material 

focalizador, es decir, los diagramas presentados en la figura 5.7, se puede ver que en este 

caso la radiación de la antena está más focalizada en una zona (la respuesta ya no presenta 

una radiación omnidireccional típica de las antenas monopolo). Por tanto, se puede 

corroborar el correcto funcionamiento del material focalizador y del material absorbente, 

ya que el absorbente se encarga de eliminar parte de la radiación innecesaria y el 

focalizador se encarga de hacer más directiva la radiación hacía la zona de medida del 

material bajo estudio. Por ende, el efecto de la utilización de ambos materiales es notorio 

y mejora, en este caso, las características de radiación de la antena, adaptándolas a las 

necesidades requeridas de la aplicación.  

 

Figura 5.16. Comparativa de la ganancia obtenida para un espesor de 10 mm del material 

focalizador y distintas geometrías del focalizador situadas en horizontal, que corresponden a la 

figura 5.14 (a), (b) y (c). 

Para comprobar la mayor radiación que se obtiene en la zona de medida, se ha 

realizado un estudio de la ganancia de la antena para todas las geometrías evaluadas, como 

análisis adicional a los diagramas de radiación. Esta ganancia se ha obtenido en el plano 

de máxima radiación de la antena, que es el plano H. Al igual que sucede con los 

diagramas de radiación, cuando el espesor del material focalizador es mayor la ganancia 

de la antena también lo es, tal y como se muestra en la figura 5.18. En la figura se compara 

la ganancia obtenida de la antena sin ningún material y la antena con material absorbente 
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y material focalizador, para diferentes espesores de éste (5, 10, 15 y 20 mm) en el caso de 

una geometría de tres materiales posicionados en forma circular (figura 5.14 (e)). 

Además, comparando la ganancia para un espesor determinado del focalizador y distintas 

geometrías, se ha podido observar que cuando se sitúan los materiales de forma horizontal 

(figura 5.14 (a), (b) y (c)) la ganancia obtenida es menor que en el caso de utilizar una 

geometría de 3 materiales dispuestos de forma cuadrada o circular (figura 5.14 (d) y (e)). 

Asimismo, la ganancia para el caso de una geometría de 3 materiales dispuestos de forma 

cuadrada o circular (figura 5.14 (d) y (e)) es muy parecida, y cambia en función de las 

dimensiones de los cuadrados o círculos interiores y exteriores que se sitúan en el 

focalizador. Tras el análisis de esta figura de mérito se concluye que la mejor opción es 

utilizar un material focalizador con 3 materiales distintos y que la geometría del 

focalizador sea circular o cuadrada, aunque se obtienen mejores resultados cuando se 

utiliza una forma circular. 

  

Figura 5.17. Diagramas de radiación de los planos E y H simulados para la antena con material 

focalizador de 10 mm de espesor y tres materiales posicionados en forma circular (figura 5.14 

(e)) para las frecuencias de 3 GHz, 4 GHz y 5 GHz. 

La última figura de mérito evaluada en el proceso de diseño del material 

focalizador, a fin de poder contrastarlos con los resultados anteriores, es la NFD. En este 

estudio se ha obtenido la NFD en un plano completo que se sitúa a 1 mm del material 

focalizador. En la figura 5.19 se muestra el diseño realizado en simulación de la antena 

con los materiales bajo estudio, así como el plano de referencia situado a 1 mm del 

material focalizador que permite calcular la NFD. 
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Figura 5.18. Comparativa de la ganancia simulada para la antena sin ningún material y la antena 

con material absorbente y focalizador, para diferentes espesores del focalizador en el caso de 

una geometría de tres materiales posicionados en forma circular (figura 5.14 (e)). 

(a)  (b)  

Figura 5.19. Diseño de la antena en simulación junto con el plano de referencia utilizado para el 

cálculo de la NFD del material focalizador (puntos amarillos): (a) Vista lateral; (b) Vista 

inferior. 

En la figura 5.20 se muestra la NFD promedio de la magnitud del vector de 

Poynting para cada frecuencia. En este caso, como ejemplo de los datos obtenidos, se ha 

representado la NFD de la antena con material focalizador de espesor 10 mm y una 

geometría de 3 materiales dispuestos de forma circular (figura 5.14 (e)) junto con el caso 

de la antena sin material focalizador. En la imagen se puede observar que utilizando el 

focalizador se puede obtener una ganancia que varía entre 0.19 y 3.36 dB, habiendo un 

notable aumento de la señal con el uso de este material, que es mayor en las altas 

frecuencias. Para todos los casos bajo estudio, se han comparado los resultados obtenidos 

con todas las figuras de mérito evaluadas, donde se ha podido ver que son todas 
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consistentes. Comparando la NFD de las distintas geometrías del focalizador para 

distintos espesores se ha podido observar que la ganancia es mayor cuanto mayor es el 

espesor del material focalizador. Además, para un espesor fijo, el uso de una geometría 

de 1, 2 y 3 materiales puestos en horizontal no proporcionan tanta ganancia con respecto 

al uso de 3 materiales dispuestos de forma circular y cuadrada. Dentro de los resultados 

obtenidos con la geometría del focalizador de 3 materiales con forma circular y cuadrada 

se han obtenido unos valores muy parecidos, siendo ligeramente mejores los que 

proporciona el material con forma circular. 

 

Figura 5.20. Comparación de la NFD promedio para la antena con y sin material focalizador. 

Si en vez de obtener la media de la NFD como en el caso anterior, se observan los 

valores obtenidos de la magnitud del vector de Poynting en cada punto del plano 

analizado para cada frecuencia, se puede obtener una representación visual de cómo es la 

radiación en la zona donde se sitúa el material focalizador y, por ende, en la zona de 

medida, tal y como se puede observar en la figura 5.21. Para este caso se muestran los 

resultados obtenidos con el material focalizador de espesor 10 mm y una geometría de 3 

materiales dispuestos de forma circular (figura 5.14 (e)). Además, como sucede con la 

representación de la NFD medio, se puede observar que a altas frecuencias la radiación 

se focaliza mejor hacia la zona donde se sitúa el objeto bajo estudio. Asimismo, a 

frecuencias bajas se puede ver que la radiación no es tan directiva, pero está concentrada 

en una zona cercana al parche radiante, no habiendo radiación en zonas indeseadas. Para 

las demás geometrías analizadas se obtienen unos resultados parecidos a los mostrados. 
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Figura 5.21. NFD de la antena con material focalizador de 10 mm de espesor y tres materiales 

posicionados en forma circular (figura 5.14 (e)). Los colores representan la intensidad de 

radiación en dB en el plano evaluado. 

A la vista de los resultados obtenidos, tanto con las distintas geometrías del 

material focalizador como con los distintos espesores, y teniendo en cuenta el 

compromiso entre la mejor respuesta obtenida con la antena y el tamaño final de ésta, se 

ha determinado que el espesor del material focalizador es de 10 mm. Asimismo, debido a 

que los resultados proporcionados en comparación con los otros casos estudiados son 

mejores, la geometría final del material focalizador presenta 3 materiales de distinta 

permitividad relativa dispuestos de forma circular (figura 5.14 (e)), de forma que el 

círculo interior, cuya 𝜀𝑟 es de 7.48, tiene un radio de 5 mm y el círculo exterior, con una 

𝜀𝑟 de 5.00, tiene un radio de 10 mm. Por tanto, se daría por finalizado el proceso de diseño 

del material focalizador, donde se ha comprobado que tanto el diseño del material 

absorbente como del focalizador funcionan perfectamente. En la figura 5.22 se muestra 

la respuesta de la antena en las diferentes fases de diseño realizadas (antena inicial, antena 

con material absorbente y antena con material focalizador (antena embebida)), donde se 

puede observar el efecto del módulo del coeficiente de reflexión con cada decisión que 

se ha tomado para mejorar la radiación de la antena. 
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Figura 5.22. Resultados del módulo de los coeficientes de reflexión de las diferentes fases 

seguidas en el diseño de la antena. 

 

 

5.2.5. REDISEÑO DE LA ANTENA EMBEBIDA 

 

Finalizado el proceso de diseño del material absorbente y focalizador, donde se 

han obtenido unos buenos resultados en la evaluación de las distintas figuras de mérito 

analizadas, se procede al rediseño de las dimensiones de la antena para aumentar el ancho 

de banda de la misma. En la figura 5.23 se muestra el diseño de la antena embebida antes 

de empezar la optimización y en la Tabla 5.3 se muestran las dimensiones, que se han 

redondeado a dos decimales. 

Para el proceso de optimización de la antena embebida se ha realizado, con el 

programa HFSS, un análisis paramétrico de todas las variables de la antena, en concreto 

del ancho de la línea de transmisión en la zona de microstrip y en la zona no microstrip, 

la separación entre el plano de tierra y el parche rectangular, la longitud del plano de 

tierra, y el largo y ancho del parche rectangular. La antena se ha optimizado siguiendo ese 

orden, donde primero se ha hecho un análisis paramétrico de forma individual y, 

seguidamente, de forma conjunta realizando una optimización basada en el método del 

gradiente con 200 simulaciones. Finalmente, se ha añadido un taper (transición) pequeño 

para mejorar el ancho de banda de la antena. Para aproximar la respuesta de la antena a 
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la aplicación final, ésta se ha optimizado junto con el material biológico, es decir, con un 

modelo de intestino, cuyas propiedades dispersivas son las mostradas en la figura 5.3. En 

la figura 5.24 se muestra el modelo de intestino utilizado en simulación junto con la 

antena embebida y en la Tabla 5.4 las dimensiones del modelo. Los objetivos planteados 

en la optimización de la antena han sido la frecuencia mínima más baja posible, el tamaño 

más pequeño de la antena y el mayor ancho de banda posible. 

(a)  

(b)  (c)  

Figura 5.23. Geometría inicial de la antena embebida: (a) Vista lateral, (b) Vista superior (la 

parte gris clara es el plano de tierra y la parte gris oscura es la línea de alimentación y el parche 

radiante); (c) Vista inferior. 

La respuesta inicial de la antena embebida con material biológico antes de realizar 

la optimización se muestra en la figura 5.25. En dicha figura se puede observar que, en 

comparación con el |𝑆11| obtenido con la antena embebida sin material biológico, en este 

caso la respuesta de la antena se ha visto influenciada por la presencia del material 
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biológico, donde la frecuencia mínima de funcionamiento ha aumentado, así como el 

ancho de banda. 

Tabla 5.3. Parámetros iniciales de la antena embebida. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑠𝑢𝑏 30.00 𝑅2 10.00 

𝐿𝑠𝑢𝑏 40.69 𝑊𝐿𝑇 2.29 

𝑊1 10.00 𝐿𝐿𝑇 20.69 

𝐿1 10.00 𝐺 3.50 

𝑊2 5.00 𝑊𝑎𝑏𝑠 20.00 

𝐿2 5.00 𝑊𝑠𝑒𝑝 10.00 

𝑊3 0.83 𝑊𝑓𝑜𝑐 10.00 

𝑅1 5.00 𝑊𝑐𝑜𝑚𝑝 0.50 

(a)  (b)  

Figura 5.24. Geometría del modelo de intestino simulado junto con la antena embebida: 

(a) Vista lateral; (b) Vista frontal. 

Como ejemplo de la optimización de la antena embebida se muestra, en la figura 

5.26, los resultados obtenidos de dos variables, en este caso 𝑊𝐿𝑇 (ancho de la línea de 

transmisión) y 𝐺 (separación entre el plano de tierra y el parche de la antena), donde se 

ha remarcado con un grosor mayor la dimensión seleccionada. En la variable 𝑊𝐿𝑇 se ha 

realizado primero una optimización de la zona microstrip y después de la zona no 

microstrip. Tras optimizar el ancho de la zona microstrip, el mejor resultado se ha 

obtenido para la dimensión de 1 mm. A continuación, se ha optimizado la zona no 
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microstrip, cuyos resultados se pueden observar en la figura 5.26 (a). Considerando las 

respuestas obtenidas en la variable 𝑊𝐿𝑇 para la zona no microstrip, se puede observar que 

hay una gran influencia en la adaptación de la antena, donde claramente cuanto menor es 

esta dimensión menor ancho de banda se consigue. Analizando las bajas frecuencias se 

aprecia que la frecuencia mínima de funcionamiento es menor cuanto mayor es el valor 

de la variable. A frecuencias altas, cuanto menor es la dimensión de 𝑊𝐿𝑇 menor ancho de 

banda se consigue, al igual que sucede cuando la dimensión de la variable es muy grande. 

Por ello, las dimensiones que podrían cumplir con los objetivos propuestos son las 

dimensiones de 3 y 4 mm.  

Tabla 5.4. Dimensiones del modelo de intestino simulado. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑒𝑥𝑡 28.00 𝑊4 5.00 

𝐿𝑒𝑥𝑡 28.00 𝐿4 5.00 

𝑊𝑖𝑛𝑡 18.00 𝐿5 40.00 

𝐿𝑖𝑛𝑡 18.00 𝐿6 5.00 

𝐿3 11.69   

 

Figura 5.25. Módulo del coeficiente de reflexión de la antena embebida inicial con material 

biológico. 
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(a)  

(b)  

Figura 5.26. Módulo del coeficiente de reflexión de la antena para diferentes valores de las 

variables: (a) Ancho de la línea de transmisión (𝑊𝐿𝑇); (b) Separación entre el plano de tierra y el 

parche de la antena (𝐺). 

Analizando la respuesta de la variable 𝑊𝐿𝑇 cuando toma un valor de 3 mm, se 

puede observar que la frecuencia mínima de funcionamiento es ligeramente superior a la 

obtenida con 4 mm, al igual que sucede con la frecuencia máxima de funcionamiento, 

donde se obtiene un valor levemente inferior. Por tanto, el ancho de banda en este caso 

para el un valor de 3 mm sería de aproximadamente 8 GHz. Si se analiza la zona entre 

3 – 6 GHz se puede observar que la respuesta de la antena está muy bien adaptada, ya que 

el módulo del coeficiente de reflexión se encuentra muy por debajo de -10 dB. Por el 

contrario, la respuesta con una dimensión de 4 mm proporciona un ancho de banda de 

aproximadamente 8.5 GHz, pero en la zona comprendida entre 3 y 6 GHz la respuesta de 
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la antena no está tan bien adaptada como en el caso de la dimensión anterior. Además, en 

5 GHz las pérdidas son superiores a -10 dB, por lo que la elección de la dimensión de 

4 mm comprometería que en las siguientes optimizaciones la respuesta de la antena no 

cumpliera con los objetivos de diseño propuestos. También hay que tener en cuenta que 

en torno a los 6 – 8 GHz, la respuesta de la antena con ambas dimensiones sobrepasa 

ligeramente los -10 dB. Por tanto, a la vista de los resultados obtenidos, el mejor resultado 

obtenido para la variable 𝑊𝐿𝑇 en la zona no microstrip se consigue con una dimensión de 

3 mm. 

Para el caso de la variable 𝐺 los resultados se muestran en la figura 5.26 (b). Si se 

analizan para este caso cada una de las dimensiones seleccionadas, se puede observar que 

cuanto menor es la separación entre el plano de tierra y la antena, la adaptación de la 

antena empeora y, por consiguiente, el ancho de banda disminuye. Si se evalúan las 

dimensiones que mejor se pueden adaptar a los objetivos establecidos, las mejores 

respuestas se consiguen con los valores de 3.0, 3.5 y 4.0 mm. Para esas tres dimensiones 

se obtiene la misma frecuencia mínima de funcionamiento, pero cuanto menor es la 

dimensión, mayor es el ancho de banda que se puede conseguir, debido a que la frecuencia 

máxima de funcionamiento es más alta, siendo superior a los 10 GHz en todos los casos. 

Analizando la adaptación de la respuesta de la antena en la banda comprendida entre 3 y 

8 GHz, se puede apreciar que la dimensión de 3 mm ofrece en 3.5 GHz un |𝑆11| de                 

-10 dB, lo que limita el uso de esta dimensión en las siguientes optimizaciones, ya que 

podría superar ese límite establecido. Por el contrario, a esa frecuencia de 3.5 GHz, las 

dimensiones de 3.5 y 4.0 mm ofrecen una respuesta muy por debajo de -10 dB, por lo que 

cualquiera de estas dos serían una buena opción. Si se analizan las frecuencias entrono a 

5 y 7 GHz, se puede apreciar que, la respuesta obtenida con una dimensión de 4 mm 

sobrepasa los límites de -10 dB, pero con las otras dos dimensiones hay una mejor 

adaptación que está muy por debajo del límite, consiguiendo una mejor adaptación con la 

dimensión más pequeña. Analizando los resultados con cada una de las dimensiones, la 

mejor opción es utilizar para la variable 𝐺 una dimensión de 3.5 mm, ya que asegura que 

en todo el ancho de banda hay una buena adaptación, habiendo un margen para optimizar 

la antena sin que el módulo del coeficiente de reflexión supere el límite de -10 dB. En 

este caso la dimensión que se ha seleccionado es la misma que se ha establecido 

inicialmente, pero que al finalizar del proceso de optimización de la antena podría verse 

ligeramente modificada.  
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Tras realizar la optimización de todas las variables de la antena mediante un 

análisis paramétrico de cada una de ellas, se ha obtenido un buen resultado final y se ha 

podido analizar cómo afecta cada una en la respuesta de la antena. A continuación, se ha 

realizado una optimización automática con HFSS, basada en el método del gradiente. El 

uso de esta optimización se debe a que a partir de unos parámetros de la antena que ya 

cumplen con los objetivos de diseño, intentar conseguir alguna mejora modificando a la 

vez distintas variables. Además, la respuesta de la antena se ha mejorado añadiendo un 

taper (transición) entre la línea de transmisión que está en la zona microstrip y la línea 

que está en la zona no microstrip, debido a la gran diferencia de tamaño entre estas. Tras 

terminar el diseño de la antena se ha comparado la respuesta con la obtenida inicialmente, 

mostrándose ambos resultados en la figura 5.27. En la figura se puede apreciar que 

después del proceso de optimización de la antena, se ha podido obtener en simulación un 

rango de funcionamiento de 2.95 a 11.52 GHz para un |𝑆11| < -10 dB, por tanto, el ancho 

de banda de esta antena en simulación es de 8.57 GHz. La geometría final de la antena 

simulada con material biológico se muestra en la figura 5.28, siendo las dimensiones 

finales de ésta las que se presentan en la Tabla 5.5, donde hay que tener en cuenta que no 

se han visto modificados los diseños del material absorbente y el material focalizador. 

 

Figura 5.27. Comparación de la respuesta inicial y final de la antena propuesta. 
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Figura 5.28. Antena propuesta (la parte gris clara es el plano de tierra y la parte gris oscura es la 

línea de alimentación y el parche radiante). 

Tabla 5.5. Dimensiones de la antena propuesta. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑠𝑢𝑏 30.00 𝑊𝐿𝑇1 3.00 

𝐿𝑠𝑢𝑏 41.70 𝑊𝐿𝑇2 1.00 

𝑊1 10.00 𝐿𝐿𝑇 20.70 

𝐿1 11.00 𝐺 3.20 

𝐿7 1.60   

Después de la optimización de la antena incluyendo el modelo de intestinos, se 

debe realizar un estudio en el dominio de la frecuencia de la antena embebida para ver 

sus características. Este estudio debe realizarse sin material biológico, debido a que gran 

parte de la radiación es absorbida por el material biológico, lo que dificulta que se pueda 

apreciar correctamente algunos de los parámetros esenciales de la antena, como son los 

diagramas de radiación o la ganancia. De esta manera, también se puede comprobar que 

después de la optimización, el material absorbente y el focalizador que se han diseñado 

previamente siguen funcionando perfectamente. La primera característica esencial de la 

antena que se ha comparado es el |𝑆11| con y sin material biológico, tal y como se muestra 

en la figura 5.29. En dicha figura se puede apreciar que la respuesta de la antena sin el 

material biológico se ha visto gravemente afectada, disminuyendo el ancho de banda con 

respecto a la antena simulada con material biológico. 
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Figura 5.29. Comparación de la respuesta de la antena propuesta con y sin material biológico. 

 

 

(a) 

 

(b) 

 

(c) 

 

(d) 

Figura 5.30. Distribución de la densidad de corriente superficial simulado de la antena propuesta 

para las frecuencias: (a) 4 GHz; (b) 6 GHz; (c) 8 GHz; (d) 10 GHz. 

Para comprender el funcionamiento de la antena embebida que se ha propuesto, 

se ha comprobado su principio de radiación. Para ello, primero se ha evaluado la 

distribución de la densidad de corriente superficial. En la figura 5.30 se muestran los 

resultados obtenidos para algunas frecuencias que están dentro del ancho de banda de la 

antena embebida sin material biológico. En concreto se presentan los resultados obtenidos 

para las frecuencias de 4, 6, 8 y 10 GHz. Analizando los resultados obtenidos para cada 

frecuencia, se puede apreciar que la corriente en todas las frecuencias se concentra 

mayoritariamente en la línea de transmisión. También se puede observar que a partir de 
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los 4 GHz el parche y el taper empiezan a funcionar, ya que la corriente se concentra 

alrededor de estos elementos. En 6 GHz el taper tiene menos influencia en la distribución 

de corriente, además la radiación en el plano de tierra es menor, ya que hay zonas donde 

no hay apenas radiación. En 8 GHz hay una menor concentración de la corriente en el 

taper y alrededor del parche radiante, aunque por el contrario aumenta la distribución de 

la corriente sobre el plano de tierra. Por último, en la frecuencia de 10 GHz la corriente 

claramente vuelve a concentrarse sobre el taper y a distribuirse por el parche radiante, 

disminuyendo la cantidad de corriente del plano de tierra. 

(a)  (b)  

Figura 5.31. Comparación de la NFD promedio para la antena optimizada: (a) Con y sin 

material absorbente; (b) Con y sin material focalizador. 

La segunda evaluación que se ha realizado para comprobar el correcto 

funcionamiento de la antena embebida ha sido la NFD. Para ello, se ha obtenido la NFD 

en un punto situado a 10 mm del material absorbente y del material focalizador, y se ha 

comparado tanto con la antena optimizada sin ningún material como con los resultados 

de la NFD que se habían obtenido antes de realizar la optimización de la antena. En la 

figura 5.31 se muestra la NFD promedio de la magnitud del vector de Poynting para cada 

frecuencia y para los dos casos evaluados. Con respecto a la figura 5.31 (a), se presenta 

una comparación de la NFD promedio de la antena optimizada con y sin material 

absorbente. En la figura se observa que de media la atenuación varía entre 1.78 y 9.33 dB, 

presentando una atenuación mayor a frecuencias más altas, tal y como ocurría en el caso 

de la antena antes de optimizar. Esto se puede traducir en una absorción de la señal 

considerable en la zona donde no se sitúa el material bajo estudio. Analizando los 

resultados obtenidos en la figura 5.31 (b), que corresponde a la comparación de la NFD 

promedio de la antena con y sin material focalizador, se puede observar que la ganancia 
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obtenida en este caso varía entre 1.65 y 4.19 dB. Además, se puede apreciar que la 

ganancia aumenta conforme aumenta la frecuencia, tal y como se ha mostrado en el 

estudio de la NFD con la antena antes de optimizarla. Por tanto, el aumento de señal en 

la zona de medida que ofrece el material focalizador con la antena optimizada es notable.  

 

Figura 5.32. NFD de la antena embebida propuesta obtenido en la parte del focalizador. Los 

colores representan la intensidad de radiación en dB en el plano evaluado. 

En la figura 5.32 se muestra de forma visual la radiación de la antena en la zona 

donde se sitúa el material focalizador. Para ello, se ha representado la NFD de los valores 

obtenidos de la magnitud del vector de Poynting en cada punto del plano analizado para 

cada frecuencia. En este caso, se presentan los resultados obtenidos para las frecuencias 

3, 5, 7, 9 y 11 GHz, que están dentro en el ancho de banda de la antena embebida. 

Analizando dichas frecuencias se puede observar que la radiación de la antena se 

concentra entorno a donde se sitúa el parche radiante, es decir, en la parte derecha de la 

figura. En las frecuencias bajas se aprecia que la radiación se encuentra más distribuida 

por la zona del material focalizador, pero conforme aumenta la frecuencia dicha radiación 

se concentra más en un punto, que es donde se posiciona el objeto bajo estudio, 

coincidiendo también con el centro del parche de la antena. De esta forma se corrobora 

que no hay parte de la radiación de la antena que se distribuye por zonas indeseadas. Tras 

comprobar el correcto funcionamiento, tanto del material absorbente como del material 

focalizador después de la optimización de la antena, el diseño de la antena embebida 

queda finalizado. 
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5.2.6. FABRICACIÓN Y MEDIDA DE LA ANTENA EMBEBIDA 

 

Una vez finalizado el proceso de diseño de la antena embebida se ha procedido a 

su fabricación sobre el substrato de alta frecuencia Taconic TLX8 de 0.832 mm de espesor 

(𝜀𝑟 = 2.55, tan 𝛿 = 0.0017), donde en este caso se ha utilizado la microfresadora ProtoMat 

93s de LPKF para su fabricación. En la figura 5.33 se muestra una fotografía de la antena 

fabricada, que presenta un tamaño final de 30.0 x 41.7 mm2. Al ser una antena embebida, 

las distintas piezas que la conforman se han fabricado por separado y, posteriormente, se 

han pegado una a una. En cada una de las fases del pegado de las piezas se ha comprobado 

el coeficiente de reflexión y los diagramas de radiación, y se han comparado con la 

simulación correspondiente (simulando la antena con cada uno de los materiales por 

separado, tal y como se ha hecho en la medida) para poder verificar que el proceso de 

fabricación se ha realizado correctamente. 

  

Figura 5.33. Fotografía de la antena fabricada, parte delantera (izquierda) y parte trasera 

(derecha). 

En la figura 5.34 se muestra una comparación del módulo del coeficiente de 

reflexión simulado y medido para la antena fabricada sin ningún material. Al igual que en 

las antenas anteriores, las medidas se han realizado con el VNA E8363B de Agilent 

Technologies (10 MHz – 40 GHz). En la figura se puede apreciar que los resultados 

simulados y medidos de la antena presentan un comportamiento similar, lo que denota su 

buen funcionamiento. Con respecto a los diagramas de radiación de la antena simulada y 

medida, se ha comprobado que ambos son muy parecidos y presentan una radiación 
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omnidireccional típica de las antenas monopolo, ya que todavía no se ha situado sobre la 

antena ningún material que haga que la radiación sea más directiva. En la figura 5.35 se 

puede observar una comparación de los diagramas de radiación simulados y medidos en 

el plano E y H para las frecuencias de 5, 7, 9 y 11 GHz, incluidas en el ancho de banda 

de la antena. Tras comprobar que se ha realizado correctamente el proceso de fabricación 

de la antena se ha procedido con la impresión de las piezas que conforman la antena 

embebida. 

 

Figura 5.34. Módulo del coeficiente de reflexión simulado y medido de la antena fabricada sin 

ningún material (figura 5.33). 

Como se ha comentado anteriormente, las piezas se realizan con impresoras 3D. 

En el diseño del material focalizador y el material que separa la antena del material 

absorbente, se han utilizado distintos tipos de permitividades que pueden implementarse 

con los dos tipos de PREPERM. Para poder obtener en la fabricación las mismas 

características dieléctricas que se han usado en simulación, se ha utilizado en la impresión 

de las piezas distintas densidades de relleno del material. El proceso de fabricación de las 

piezas se ha realizado con unas capas externas de un espesor de 200 𝜇m con una densidad 

de relleno con patrón rectilíneo del 100% debido a que dichas capas deben ser sólidas, ya 

que marcan la rigidez del substrato. Para las capas intermedias también se utiliza un 

patrón rectilíneo, debido a que la fabricación es más fácil y proporciona una impresión 

estable. Además, en las capas intermedias se superponen distintas láminas de 100 𝜇m de 

espesor hasta obtener la altura necesaria, variando el porcentaje de densidad del relleno 

para modificar selectivamente las características dieléctricas del substrato. Por tanto, si 
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en la impresión se varía el patrón de densidad de relleno se puede obtener la permitividad 

relativa necesaria para el material que se ha seleccionado [5.36]. 

  

Figura 5.35. Diagramas de radiación de los planos E y H simulados y medidos de la antena 

fabricada sin ningún material (figura 5.33) para las frecuencias de 5, 7, 9 y 11 GHz. 

Las características dieléctricas del material biocompatible (𝜀𝑟 = 2.55 y 

tan 𝛿 = 0.006) se han obtenido para una densidad de fabricación del material del 100%. 

En el caso del material que separa el absorbente de la antena, se ha utilizado PREPERM 

ABS300/TP20279 donde para poder obtener la 𝜀𝑟 deseada, es decir, la que se ha utilizado 

en simulación, el material se ha impreso con una densidad del 85%, donde la 𝜀𝑟 es de 2.5 

y la tan 𝛿 es de 0.005. Como en el material focalizador se utilizan tres tipos de materiales 

con 𝜀𝑟 de 2.00, 5.00 y 7.48 se ha tenido que utilizar los dos tipos de PREPERM. Para la 

parte exterior del focalizador, el material seleccionado es PREPERM ABS300/TP20279, 

cuya 𝜀𝑟 es de aproximadamente 2.00 y la tan 𝛿 es de 0.0039 para una densidad del 

material del 53%. Para el resto de los materiales del focalizador (radio interior y exterior) 

se ha utilizado PREPERM ABS1000, que con una densidad del 100% se ha obtenido una 

𝜀𝑟 de 7.48 y una tan 𝛿 de 0.0052, tal y como se ha comentado en el subapartado anterior. 

Para el radio exterior la 𝜀𝑟 que se ha obtenido es de 5 con una tan 𝛿 de 0.0033 para una 

densidad del 73%. Por último, para el material absorbente, las características dieléctricas 

(𝜀𝑟 = 8.00 y tan 𝛿 = 0.77) se han conseguido para una densidad del 100% de impresión 

del material. Todos estos valores de permitividad y tangente de pérdidas han sido 

obtenidos con el método descrito en el apartado 5.2.2. 
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Después de imprimir cada uno de los materiales que van ensamblados en la antena 

embebida, se ha procedido a pegarlos por partes, comprobando, tal y como se comentado 

anteriormente, el coeficiente de reflexión y los diagramas de radiación en cada paso. En 

todos los casos los resultados obtenidos en simulación y en medida son muy parecidos, 

lo que demuestra el correcto funcionamiento de la antena y el buen proceso de 

optimización realizado. A modo de ejemplo se muestra en la figura 5.36 el módulo de los 

coeficientes de reflexión de cada uno de los procesos de pegado de la antena embebida, 

en concreto para el caso de la antena donde se ha pegado el material que separa la antena 

del material absorbente, el caso de la antena con el material separador y el material 

focalizador y, por último, el caso con el material separador, el material focalizador y el 

material absorbente. 

(a)  (b)  

(c)  

Figura 5.36. Módulo del coeficiente de reflexión medido y simulado para el proceso de 

ensamblado de la antena: (a) Antena con el material separador; (b) Antena con el material 

separador y el material focalizador; (c) Antena con el material separador, focalizador y 

absorbente. 
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Para realizar la antena final se ha incorporado el material biocompatible pegado 

al material focalizador, ya que es la parte que estará en contacto con el material bajo 

estudio. En la figura 5.37 se muestra una fotografía de la antena embebida desde 

diferentes ángulos para que se puedan apreciar los distintos materiales que se han 

utilizado en la fabricación de la misma, siendo el tamaño final de la antena embebida 

30.0 x 41.7 x 41.3 mm3. 

(a)  

(b)  (c)  (d)  

Figura 5.37. Fotografía de la antena embebida fabricada: (a) Despiece de la antena embebida; 

(b) Vista superior e inferior; (c) Perspectiva; (d) Vista lateral. 

El módulo del coeficiente de reflexión de la antena embebida final medido y 

simulado (sin material biológico) se muestra en la figura 5.38. En la figura se puede 

observar una buena concordancia entre ambas respuestas, validando el proceso de diseño 

realizado con simulaciones. Para la medida, el rango de funcionamiento para un     

|𝑆11| < -10 dB se encuentra entre 3.7 y 10.2 GHz, lo que supone un ancho de banda de 

6.5 GHz. Además, analizando las frecuencias superiores de la antena, también se puede 

ver en la medida una banda de trabajo de 11.8 GHz a 13.3 GHz, con un ancho de banda 

de 1.5 GHz. 
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Figura 5.38. Módulo del coeficiente de reflexión medido y simulado de la antena fabricada. 

En la figura 5.39 se pueden observar una comparación de los diagramas de 

radiación de la antena propuesta simulados y medidos en el plano E y H para las 

frecuencias que están incluidas en el ancho de banda de la antena, que van de 4 a 10 GHz. 

Estos diagramas se han obtenido en el interior de una cámara anecoica, utilizando una 

antena de bocina como referencia. En la figura se puede apreciar que los diagramas de 

radiación simulados y medidos presentan una buena concordancia entre sí, especialmente 

en el plano H. Analizando los resultados del plano H, se puede observar que la radiación 

de la antena apunta hacia 180º, que es la zona donde se sitúa el material focalizador. 

Asimismo, se aprecia el buen funcionamiento de cada uno de los materiales que se han 

utilizado en la antena embebida, ya que la menor cantidad de radiación se obtiene en 0º, 

que corresponde con la zona donde está el material absorbente. Comparando los 

diagramas de radiación de la antena embebida final y los diagramas obtenidos con la 

antena sin ningún material (figura 5.35), claramente se puede observar que la radiación 

pasa de ser omnidireccional a tener una focalización/directividad más precisa en la zona 

de interés. De esta forma se puede corroborar que los materiales que forman la antena 

embebida cumplen con el objetivo inicial de diseño, que es la focalización de la radiación 

hacía el material bajo estudio. 
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(a)   

(b)   

(c)   

Figura 5.39. Diagramas de radiación de los planos E y H simulados y medidos de la antena 

propuesta: (a) 4 y 5 GHz; (b) 6 y 7 GHz; (c) 8 – 10 GHz. 
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Otra de las medidas realizadas en el proceso de caracterización de la antena 

embebida ha sido la ganancia. En este caso, se muestra en la figura 5.40 los resultados de 

la ganancia simulada y medida de la antena embebida. Como se puede observar en la 

figura, la ganancia simulada y medida son similares entre sí, obteniendo una ganancia 

medida que varía entre -1.8 y 5.5 dBi para todo el ancho de banda de la antena. En el caso 

de la eficiencia de la antena se han obtenido los valores simulados, tal y como se muestra 

en la figura 5.40. Para la antena embebida, la eficiencia de radiación en simulación se 

encuentra por encima del 60% y se mantiene prácticamente constante con la frecuencia. 

 

Figura 5.40. Ganancia simulada y medida, y eficiencia de radiación simulada de la antena 

embebida propuesta. 

Dentro del estudio en el dominio de la frecuencia que se ha realizado de la antena 

embebida se ha calculado en simulación la polarización. En la figura 5.41 se muestra la 

polarización de la antena embebida para las frecuencias que van de 4 a 10 GHz. En dicha 

figura también se aprecia la polarización de la antena a 4 GHz para una fase de 0 grados 

y con la orientación que presenta la antena en el eje X e Y. Para representar la polarización 

en campo lejano se ha obtenido el valor escalar del vector de campo E en el eje X e Y. En 

la figura 5.41 (a) se presenta la polarización en cada una de las frecuencias incluidas en 

el ancho de banda de la antena, donde los ejes de las gráficas no presentan magnitud. En 

la figura 5.41 (b) se puede observar una fotografía de la antena en el software de diseño, 

donde la orientación presentada coincide con las mismas que se han utilizado en las 

gráficas. Tal y como se observa en la figura, para todo el rango de frecuencias de la antena 

embebida, la polarización es lineal y presenta una orientación vertical. 
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(a)  (b)  

Figura 5.41. (a) Polarización, en simulación, de la antena propuesta para las frecuencias de 

4 – 10 GHz. (b) Orientación y polarización a 4 GHz y fase 0 grados de la antena en el software 

de diseño. 

 

 

5.2.7. ANÁLISIS EN EL DOMINIO DEL TIEMPO 

 

En las antenas de banda ancha que están destinadas a utilizarse en sistemas de 

imagen médica por microondas es importante no solo estudiar las características en el 

dominio de la frecuencia, sino que también se tienen que estudiar en el dominio del 

tiempo. Es por ello, que en este apartado se presentan los resultados obtenidos tras evaluar 

el comportamiento de la antena en el dominio del tiempo, de forma que se pueda 

demostrar que la antena embebida propuesta puede ser utilizada en un sistema de banda 

ancha. Para ello, tal y como se ha mostrado en los capítulos anteriores, se han realizado 

distintas pruebas de transmisión con dos antenas idénticas. 

Para realizar las medidas se ha implementado un set-up compuesto por dos antenas 

embebidas idénticas (como las presentadas anteriormente) que se han situado en el 

interior de una cámara anecoica, donde una hace de transmisora y la otra de receptora. 

Dichas antenas se han enfrentado cara a cara (face to face) y se han separado unos 30 cm 

entre sí para asegurar que la transmisión se encuentra en campo lejano. Una vez situadas 
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las antenas, se utiliza un VNA para medir la transmisión y se evalúan los resultados. Este 

procedimiento también se ha realizado en simulación para poder comparar los resultados 

obtenidos en ambos casos. 

La primera característica analizada en la caracterización de la antena en el dominio 

del tiempo es el parámetro de transmisión. El módulo del parámetro 𝑆21 simulado y 

medido para todo el ancho de banda de la antena embebida se muestra en la figura 5.42. 

En dicha figura se puede observar que la simulación y la media presentan una buena 

concordancia entre ellas debido a la similitud de ambas respuestas, presentando una 

transmisión aceptable en todo el ancho de banda. 

 

Figura 5.42. Módulo del parámetro de transmisión simulado y medido de la antena embebida 

propuesta con la configuración face to face. 

A partir de la fase del parámetro 𝑆21 se ha obtenido el retardo de grupo del sistema, 

tanto en simulación como en medida para todo el ancho de banda de la antena, el resultado 

final se muestra en la figura 5.43. Tal y como se aprecia en la figura, el retardo de grupo 

simulado y medido de la antena embebida son similares, además de ser estable en el 

tiempo para ambos casos. Asimismo, se puede observar que, de media, se obtiene un 

retardo de 1.4 ns en simulación y medida. Calculando el retardo de grupo teórico cuando 

las antenas se encuentran separas 30 cm entre sí, se obtiene que éste debería ser de 1 ns. 

En los resultados obtenidos el valor del retardo es parecido al teórico, pero la diferencia 

existente entre los resultados simulados y medidos, y el valor teórico, puede deberse a la 

longitud de los conectores SMA que se han utilizado, el substrato o incluso a algún error 

que se ha cometido en la medida de las antenas.  
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Figura 5.43. Retardo de grupo simulado y medido para la configuración face to face. 

Como la antena embebida propuesta está destinada a ser utilizada en un sistema 

de imagen médica donde se emplean señales de banda ancha, es conveniente verificar el 

funcionamiento de dichas antenas frente a la transmisión de pulsos temporales. De esta 

forma, tanto en simulación como en medida se ha evaluado la transmisión de un pulso de 

banda ancha para la configuración bajo estudio. El pulso utilizado en este caso es una 

variante del pulso Gaussiano, en concreto la séptima derivada, que es el mismo que se ha 

empleado en los capítulos anteriores, ya que permite cubrir el ancho de banda de los 

sistemas de imagen médica. Para ello, tanto en simulación como en medida, primero se 

obtiene el pulso de banda ancha que se utiliza en la evaluación de las características de la 

antena, se transmite el pulso al sistema a partir del 𝑆21 y se analiza el pulso recibido. Los 

pulsos temporales transmitidos y recibidos se muestran en la figura 5.44, donde para una 

mejor comprensión de los resultados obtenidos, los pulsos se han normalizado y se ha 

ajustado el tiempo de transmisión del pulso simulado para hacerlo coincidir con la 

posición obtenida en la medida. Como se puede observar en la figura, los pulsos recibidos 

son similares entre sí y con el pulso transmitido, siendo evidente que tras pasar el pulso 

por el sistema se provocan algunos cambios en su forma, presentando en ambos casos una 

baja distorsión. 

Para evaluar numéricamente el parecido de los pulsos transmitidos y recibidos, se 

ha realizado el cálculo del SFF tanto en simulación como en medida para la configuración 

bajo estudio (face to face). En este caso se ha obtenido un SFF simulado del 85.6% y 

medido del 84.4%. Al ser estos valores altos, se demuestra que el pulso recibido es muy 
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parecido al transmitido y se asegura, por tanto, una alta integridad de la señal transmitida 

por las antenas, así como la idoneidad de éstas para formar parte de un sistema de imagen 

médica por microondas. 

 

Figura 5.44. Pulso transmitido y recibido en simulación y medida para las antenas embebidas 

situadas face to face. 

 

 

5.3. DISEÑO DEL APLICADOR 

 

Después de diseñar la antena embebida y comprobar sus características en el 

dominio de la frecuencia y del tiempo, tanto en simulación como en medida, se ha 

procedido al diseño del aplicador propuesto para la aplicación planteada. En este sentido, 

el diseño de la antena embebida supone un punto de partida para el diseño el aplicador, 

puesto que éste consta de cuatro antenas independientes que se encuentran unidas. Las 

antenas embebidas se han dispuesto en una matriz de 2 x 2 y se ha realizado un estudio 

de su disposición, así como una nueva optimización de las antenas del aplicador para 

tener en cuenta las nuevas condiciones y materiales utilizados. 
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5.3.1. DISEÑO Y OPTIMIZACIÓN DEL APLICADOR 

 

Para realizar el diseño del aplicador se han utilizado 4 antenas embebidas idénticas 

a las propuestas en el apartado anterior. La disposición de las antenas se ha realizado en 

una matriz de 2 x 2 antenas, siendo el tamaño final del aplicador de 84.4 x 65.0 x 

41.8 mm3. Dentro del estudio realizado en el diseño del aplicador, se ha evaluado el 

comportamiento de la radiación de cada antena cuando se sitúan en la configuración de 

aplicador, se ha tenido en cuenta la disposición del material focalizador y, por último, se 

ha realizado una optimización de las antenas para cumplir con uno de los objetivos 

iniciales del diseño, en concreto que el aplicador presente el mayor ancho de banda 

posible. Las distintas fases del proceso de diseño del aplicador, antes de realizar la 

optimización de las antenas, se muestra en la figura 5.45. El proceso de diseño realizado 

sigue los siguientes pasos: 

1. Posicionamiento de una antena en el aplicador y estudio de la separación de 

los focalizadores. 

2. Incorporación de cuatro antenas independientes en el aplicador. 

3. Estudio de un material separador en el aplicador, que en este caso es un 

material absorbente para separar las antenas. 

4. Estudio de material absorbente alrededor del aplicador.  

(a)  (b)  

(c)  (d)  

Figura 5.45. Distintas fases del proceso de diseño del aplicador: (a) Una antena en el aplicador y 

estudio de la separación de los focalizadores (Fase 1); (b) Aplicador con todas las antenas 

independientes (Fase 2); (c) Estudio del material separador de las antenas (Fase 3); (d) Estudio 

de material absorbente alrededor del aplicador (Fase 4). 
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En las fases del diseño, el objetivo principal ha sido intentar conseguir la mejor 

respuesta posible para las figuras de mérito evaluadas, que en este caso han sido los 

parámetros S, los diagramas de radiación y la radiación de campo cercano utilizando el 

vector de Poynting. Para poder evaluar dichas figuras de mérito, las simulaciones se han 

realizado sin la presencia de material biológico, debido a que de lo contrario el material 

biológico atraería toda la radiación y sería imposible evaluar de forma precisa las figuras 

de mérito. 

El primer estudio del aplicador (Fase 1) se ha centrado tanto en analizar cómo se 

distribuye la corriente por toda la estructura cuando se incorpora una antena, como en 

situar diferentes focalizadores a distintas distancias entre sí, para evaluar la separación 

entre las antenas. Para ello, se han analizado las figuras de mérito comentadas 

anteriormente. Como ejemplo del estudio, en la figura 5.46 se muestra la estructura que 

se ha evaluado con diferentes distancias entre los focalizadores, en concreto sin ninguna 

separación, con una separación de 5 mm y una separación de 10 mm. 

(a) (b) (c) 

Figura 5.46. Algunos ejemplos del aplicador con una antena y distintas separaciones entre el 

material focalizador (vista inferior y perspectiva): (a) Sin separación; (b) Separación de 5 mm; 

(c) Separación de 10 mm.

En la figura 5.47 se presenta una comparación del |𝑆11| para los resultados

obtenidos con la antena antes de situarla en el aplicador y en los casos que se muestran 

en la figura 5.46. Tal y como se puede observar en la figura, el |𝑆11| de todos los casos

bajo estudio no presentan apenas variación, siendo todos muy parecidos. Aun así, el 



Evaluación de la calidad de las suturas de anastomosis intestinal mediante la 

determinación de fugas anastomóticas. Antena embebida y aplicador 

 

306 

 

mayor cambio apreciable de las respuestas se percibe alrededor de la banda de 7 a 9 GHz. 

En este caso, con el |𝑆11| no se puede determinar con exactitud qué estructura, de entre 

todas las evaluadas, es la más adecuada para el sistema final. La siguiente figura de mérito 

bajo estudio han sido los diagramas de radiación, donde tampoco se ha visto un gran 

cambio entre las diferentes estructuras. 

 

Figura 5.47. Comparativa del módulo de los coeficientes de reflexión de la antena embebida y 

todos los casos presentados en la figura 5.46. 

Con respecto a la radiación de campo cercano con el vector de Poynting. A modo 

de ejemplo en la figura 5.48 se muestra una comparación de la radiación de campo 

cercano para los casos bajo estudio en tres frecuencias representativas incluidas en el 

ancho de banda de la antena embebida simulada, que son 3, 9 y 13 GHz. Comparando el 

vector de Poynting en campo cercano, se puede observar que cuando los focalizadores 

están separados 10 mm, la respuesta es más parecida al caso de una sola antena embebida. 

Además, evaluando detenidamente los resultados obtenidos, se aprecia que hay una 

mayor cantidad de radiación en la zona destinada a las otras antenas cuando el focalizador 

no tiene separación y cuando la separación es de 5 mm. Dado los resultados, la mejor 

opción es utilizar una separación de 10 mm entre los focalizadores de las otras antenas, 

ya que de esta forma la radiación de una antena no pasaría a las demás. Asimismo, como 

la radiación se reparte en otras zonas del aplicador, el siguiente paso en utilizar un material 

separador entre las antenas para poder concentrar más radiación en la antena que está 

trabajando. Para obtener un mejor resultado con el aplicador, el siguiente paso en el diseño 
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ha sido situar las demás antenas en el aplicador (Fase 2) y el estudio de la incorporación 

de un material separador entre los focalizadores (Fase 3). 

Antena embebida 

Aplicador sin 

separación entre 

focalizadores 

Aplicador con 

focalizadores 

separados 5 mm 

Aplicador con 

focalizadores 

separados 10 mm 

3 

GHz 

9 

GHz 

13 

GHz 

Figura 5.48. Comparativa de la radiación de campo cercano de la antena embebida y de todos 

los casos presentados en la figura 5.46 para las frecuencias de 3 GHz, 9 GHz y 13 GHz. 

El estudio realizado sobre la disposición de los materiales separadores entre los 

focalizadores ha consistido en evaluar los resultados obtenidos para diferentes espesores 

y diferentes permitividades de dicho material. Comparando el |𝑆11| para distintas

permitividades y distintos espesores del material separador, se ha visto que la respuesta 

en todos los casos se ve influenciada con la incorporación del material separador, con 

respecto a no utilizar ningún material. Observando el |𝑆21| se ha comprobado que se
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transmite una importante cantidad de radiación, debido a que el nivel de señal es muy 

alto, por tanto, para bajar el nivel de señal entre antenas lo más conveniente es utilizar el 

material absorbente. Con respecto a la radiación de campo cercano utilizando el vector 

de Poynting, se ha observado que la radiación de la antena se queda más concentrada en 

el espacio de la antena. El mejor caso que se ha encontrado en este estudio es cuando se 

utiliza como material separador el material absorbente y cuando el espesor de éste es de 

4 mm. Esto se debe a que la energía no se distribuye entre las antenas vecinas como ocurre 

en el resto de las configuraciones. Por consiguiente, esta configuración es la escogida en 

el diseño del aplicador. A modo de ejemplo, en la figura 5.49 se muestra una comparación 

de la radiación de campo cercano para el caso del aplicador con cuatro antenas con y sin 

material absorbente de espesor 4 mm, para algunas frecuencias representativas, que son 

3, 9 y 13 GHz. Hay que tener en cuenta que, aunque hay 4 antenas en el aplicador, para 

esta prueba sólo se ha alimentado una de ellas, ya que todas las antenas son 

independientes y sólo funciona una de ellas en un momento dado.  

Una vez optimizado el material absorbente que se ha situado entre las antenas, se 

ha procedido a realizar un estudio cubriendo todo el aplicador de material absorbente 

(Fase 4), intentando de esta forma mejorar las características de las antenas y, por ende, 

del aplicador. Observando el |𝑆11| cuando se sitúa el material absorbente en los lados 

exteriores del aplicador, la respuesta de la antena se ve influenciada con respecto a no 

utilizar dicho material. Además, incorporando más absorbente, la radiación también se ve 

afectada, confinando aún más la señal en la celda de la antena. Por tanto, utilizar esta 

configuración es útil, puesto que habría más radiación hacia la zona donde se encuentra 

el material biológico. En este caso se han probado distintos espesores para cubrir el lateral 

del aplicador. Comparando sus figuras de mérito, la mejor opción obtenida es utilizando 

un material absorbente de 2 mm de espesor. También se ha probado a poner material 

absorbente en el lateral del aplicador donde están los conectores de las antenas. Esta 

configuración se ha descartado, debido a que las características de radiación no se han 

visto modificadas. Esto se debe a que la radiación de la antena presenta un mínimo en esa 

zona del conector, lo que hace que la señal no se vea afectada. Como ejemplo, en la figura 

5.50 se muestra la radiación de campo cercano para el aplicador con 4 antenas, donde se 

ha situado el material absorbente de 2 mm en el lateral de la estructura. En la figura se 

puede observar que, en comparación con los otros procesos de diseño, se obtiene una 

radiación más confinada en cada celda. 
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Aplicador sin 

separación entre 

antenas 

Aplicador con 

separación entre 

antenas 

Aplicador sin 

separación entre 

antenas 

Aplicador con 

separación entre 

antenas 

3 

GHz 

13 

GHz 

9 

GHz 

Figura 5.49. Comparativa de la radiación de campo cercano para el caso de cuatro antenas 

situadas en el aplicador con y sin material absorbente de 4 mm de espesor para las frecuencias 

de 3 GHz, 9 GHz y 13 GHz. 

Finalmente, al estar el aplicador en contacto con un material biológico, se ha 

decidido cubrir toda la estructura con un material biocompatible de 0.5 mm de espesor. 

Como se ha comprobado, ni la respuesta de la antena ni la radiación se ven afectadas 

cuando se incluye este material. 

En la figura 5.51 se presenta una comparación de cómo se ha visto afectado el 

|𝑆11| de una de las antenas en cada una de las fases de diseño del aplicador. En dicha

figura se muestra cómo la respuesta se ve influenciada en el proceso de diseño del 

aplicador, haciendo que la antena pierda ancho de banda con respecto a la antena 

embebida. Esto es debido a los materiales dispersivos que se han puesto alrededor de cada 

antena para conseguir que la engería permaneciera confinada en cada celda. El |𝑆21| ha

mejorado con el diseño del aplicador, así como la radiación en campo cercano, tal y como 

se ha mostrado anteriormente. Por este motivo, se ha realizado una nueva optimización 

de las dimensiones de cada antena del aplicador, prestando más atención en la mejora del 
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|𝑆11|. Para ello, siguiendo el mismo método de optimización que la antena embebida, en

este caso se ha realizado un estudio paramétrico de todas las variables de la antena por 

separado y, a continuación, se ha realizado una optimización más precisa con todas las 

variables al mismo tiempo. Además, esta optimización se ha realizado con el modelo de 

intestino, para que las características del aplicador en simulación sea lo más realista 

posible. 

(a)  (b)  (c) 

Figura 5.50. Radiación de campo cercano para el aplicador con material absorbente de 4 mm de 

espesor en la zona del focalizador y 2 mm de espesor en el lateral del aplicador, para las 

frecuencias: (a) 3 GHz; (b) 9 GHz; (c) 13 GHz. 

Figura 5.51. Comparación del módulo del coeficiente de reflexión de las distintas fases del 

proceso de diseño del aplicador. 

Después de la optimización de las antenas situadas en el aplicador, sus 

dimensiones se han modificado ligeramente con respecto a la antena embebida. La 

geometría final de las antenas del aplicador, así como del aplicador final, se muestra en 
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la figura 5.52 y las dimensiones finales de las antenas y del aplicador, que se han 

redondeado a dos decimales, se pueden observar en la Tabla 5.6. 

(a)  (b)  

(c)  (d)  

Figura 5.52. Aplicador final y antenas: (a) Vista superior (la parte gris clara es el plano de tierra 

y la parte gris oscura es la línea de alimentación y el parche radiante); (b) Vista inferior; (c) 

Vista frontal; (d) Vista lateral. 

 

Figura 5.53. Comparación del módulo del coeficiente de reflexión antes y después de la 

optimización de una de las antenas del aplicador. 
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En la figura 5.53 se muestra el módulo del coeficiente de reflexión de una de las 

antenas del aplicador antes y después de hacer la nueva optimización, donde se puede 

observar que se ha mejorado el ancho de banda de la antena. Como se muestra en la figura, 

tras la optimización se ha conseguido, en simulación, un rango de funcionamiento de 3.2 

a 13.4 GHz para un |𝑆11| < -10 dB, lo que supone un ancho de banda de 10.2 GHz. 

Tabla 5.6. Dimensiones del aplicador final y las antenas. 

Parámetro Valor (mm) Parámetro Valor (mm) 

𝑊𝑠𝑢𝑏 60.00 𝐿7 2.00 

𝐿𝑠𝑢𝑏 83.40 𝐿8 28.00 

𝑊1 9.70 𝐿9 65.00 

𝐿1 8.90 𝐿10 84.40 

𝑊2 10.15 𝑅1 5.00 

𝐿2 1.45 𝑅2 10.00 

𝑊3 20.30 𝑊𝐿𝑇1 3.10 

𝐿3 48.20 𝑊𝐿𝑇2 1.00 

𝑊4 4.75 𝐿𝐿𝑇 20.50 

𝐿4 4.00 𝐺 2.90 

𝑊5 39.70 𝑊𝑎𝑏𝑠 20.00 

𝐿5 10.00 𝑊𝑠𝑒𝑝 10.00 

𝑊6 0.83 𝑊𝑓𝑜𝑐 10.00 

𝐿6 5.00 𝑊𝑐𝑜𝑚𝑝 0.50 

𝑊7 41.83   

 

 

5.3.2. FABRICACIÓN Y MEDIDA DEL APLICADOR 

 

Después de realzar el diseño del aplicador con el software de simulación, se ha 

procedido a la fabricación del mismo. El proceso de fabricación se ha realizado paso por 

paso, al igual que en el caso de la antena embebida, ya que al necesitar varios materiales 

se han tenido que fabricar por separado cada uno de ellos para posteriormente unirlos 

todos. En cada una de las fases del pegado de las piezas se ha comprobado y comparado, 
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el resultado obtenido con la simulación correspondiente del aplicador sin material 

biológico. De esta forma, se ha verificado que el proceso de fabricación se ha realizado 

correctamente. Las antenas del aplicador, que presentan un tamaño de 28.0 x 39.7 mm2, 

se han fabricado sobre un substrato de alta frecuencia Taconic TLX8 de 0.832 mm de 

espesor, utilizando la misma microfresadora que en el caso de la antena embebida. El 

resto de los materiales se han fabricado con la impresora 3D, utilizando para cada material 

su impresora correspondiente. Debido a la dificultad que supone la impresión del material 

absorbente, éste se ha fabricado en piezas más pequeñas que posteriormente se han 

ensamblado y pegado junto con los demás materiales que forman el aplicador. Al igual 

que en caso de la antena embebida, se ha utilizado un pegamento epoxi no conductor. En 

la figura 5.54 se muestra una fotografía del aplicador desde diferentes ángulos para que 

se puedan apreciar los materiales que se han utilizado en la fabricación, siendo el tamaño 

final del aplicador de 65.0 x 84.4 x 41.8 mm3. 

(a)  (b)  

(c)  (d)  (e)  

Figura 5.54. Fotografía del aplicador fabricado: (a) Despiece del aplicador; (b) Pieza de material 

absorbente final; (c) Antenas pegadas en la pieza de material absorbente; (d) Vista inferior del 

aplicador final; (e) Perspectiva del aplicador final. 
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En la figura 5.55 se muestra el módulo del coeficiente de reflexión de una de las 

antenas del aplicador medido y simulado (sin material biológico). En la figura se puede 

observar que los resultados presentan una buena concordancia entre sí, validando el 

proceso de diseño que se ha realizado en simulación. Además, la respuesta de la antena 

medida se ha desplazado ligeramente hacia frecuencias bajas, debido posiblemente al 

proceso de fabricación. Esto no supone un problema, ya que se consigue obtener una 

frecuencia mínima más baja junto con un gran ancho de banda, tal y como se requerían 

en los objetivos establecidos. El rango de funcionamiento medido para un |𝑆11| < -10 dB 

se encuentra entre 2.8 y 10.5 GHz, lo que supone un ancho de banda de 7.7 GHz. 

Asimismo, al igual que sucede en la antena embebida, en el aplicador se puede ver una 

banda de trabajo en las frecuencias superiores que va de 10.9 a 12.9 GHz, con un ancho 

de banda de 2 GHz. Aunque no se muestra el resultado de las otras antenas del aplicador, 

se ha comprobado que todas presentan una respuesta parecida entre sí y con la simulación. 

Dados los resultados se puede decir que se han cumplido con los objetivos iniciales de 

diseño. 

 

Figura 5.55. Módulo del coeficiente de reflexión medido y simulado de una antena del aplicador 

propuesto. 

Los diagramas de radiación de las antenas del aplicador no se han medido, ya que 

de la teoría de antenas es conocido que éstos serán prácticamente iguales a los que 

presenta la antena embebida, especialmente en la dirección en la que se encuentra el tejido 

biológico, debido a que los diagramas dependen de la geometría de la antena y ésta se 

mantiene en el caso del aplicador. 
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5.4. MODELO DIGITAL Y PRUEBA DE CONCEPTO 

 

La aplicación propuesta para el aplicador diseñado es la evaluación de la calidad 

de la sutura de anastomosis. Para poder estimar dicha calidad, se ha realizado un modelo 

digital simplificado con dos aplicadores y dos intestinos unidos, donde se ha analizado 

los diferentes procesos de la anastomosis de una forma realista mediante simulación. Para 

comprobar los resultados obtenidos se han tenido en cuenta como figuras de mérito los 

parámetros 𝑆11, 𝑆22 y 𝑆21. Las fases del proceso de anastomosis que se han estudiado han 

consistido en los siguientes escenarios:  

Fase 1: Dos aplicadores enfrentados sin intestinos. 

Fase 2: Dos aplicadores enfrentados con dos intestinos juntos sin unir (no están 

conectados) y vacíos. 

Fase 3: A los intestinos de la Fase 2 se les incorpora un agujero que representa la 

unión entre intestinos. 

Fase 4: Con respecto a los intestinos de la Fase 3, se rellena un intestino con 

lumen, así como la mitad del espacio que conecta ambos intestinos. 

Fase 5: Igual que la Fase 4, pero ambos intestinos se rellenan de lumen. 

Fase 6: En el modelo de la Fase 3 se incorpora un sangrado en la unión de los 

intestinos, simulando una fuga de anastomosis. 

Fase 7: En el modelo de la Fase 5 se añade un sangrado en la unión de los 

intestinos para simular una fuga de anastomosis. 

En la figura 5.56 se muestra gráficamente las diferentes fases asociadas al proceso 

de anastomosis que se han analizado. 
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(a) (b) (c) 

(d) (e) (f) 

(g) 

Figura 5.56. Proceso de anastomosis evaluado, vista lateral y perspectiva: (a) Aplicadores 

enfrentados sin intestinos (Fase 1); (b) Aplicadores con intestinos vacíos sin conectar (Fase 2); 

(c) Aplicadores con intestinos vacíos conectados (Fase 3); (d) Aplicadores con un intestino

vacío y otro relleno de lumen (Fase 4); (e) Aplicadores con intestinos rellenos de lumen 

(Fase 5); (f) Aplicadores con intestinos vacíos conectados con un sangrado (Fase 6); 

(g) Aplicadores con intestinos rellenos de lumen con un sangrado (Fase 7).

Para hacer el proceso de anastomosis simulado más realista, se ha utilizado tanto 

para el lumen como para la sangre un modelo dieléctrico dispersivo, donde los datos 

necesarios para obtener las características dieléctricas de ambos materiales se han 

obtenido de la base de datos [5.20]. Los valores de permitividad dieléctrica para cada 

frecuencia y modelo se han calculado en MATLAB. En la figura 5.57 se muestra la 
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permitividad relativa y la tangente de pérdidas del lumen y la sangre obtenidos con el 

modelo de Cole-Cole de 4 polos para el ancho de banda de simulación. El sangrado 

utilizado para la simulación de una fuga anastomótica se ha situado entre los dos 

intestinos y presenta un tamaño de 10 x 28 x 40 mm3, donde en el centro del sangrado 

hay un hueco con un tamaño 10 x 18 x 15 mm3, que simula la unión entre ambos intestinos 

tras la realización de la anastomosis. Con respecto a los intestinos del modelo digital, se 

han utilizado dos intestinos iguales que se han situado juntos entre los dos aplicadores del 

sistema. Estos intestinos son los mismos que los presentados en la figura 5.24, cuyas 

dimensiones se muestran en la Tabla 5.4. Se ha utilizado un modelo dispersivo de intestino 

cuyas características dieléctricas se muestran en la figura 5.3. Hay que tener en cuenta 

que dada la complejidad de este modelo digital que simula un proceso de anastomosis, el 

tiempo de simulación de cada proceso se incrementa en función de la complejidad del 

modelo. Seleccionado para todas las fases del proceso de anastomosis la misma 

configuración del análisis de simulación, el tiempo que tarda el ordenador en simular es 

de casi 12 horas en el mejor de los casos (Fase 1) y, de casi 31 horas en el peor de los 

casos (Fase 4) para un ordenador con un procesador Intel Core i9-10980XE con una RAM 

de 128 GB. 

(a)  (b)  

Figura 5.57. Características dieléctricas (permitividad relativa y tangente de pérdidas): 

(a) Lumen; (b) Sangre. 

Después de simular cada una de las fases del proceso de anastomosis se han 

evaluado las figuras de mérito, es decir, los parámetros 𝑆11, 𝑆22 y 𝑆21. En la figura 5.58 

se muestra una comparación de los parámetros S para cada una de las fases. Analizando 

los resultados obtenidos se puede apreciar que entre la Fase 1 y las demás hay un gran 

cambio, debido a que se incorpora en el diseño un modelo de intestino que hace que la 

respuesta de la antena se modifique notablemente. Por el contrario, comprando las figuras 
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de mérito para las demás fases del proceso, se puede observar que existe una pequeña 

diferencia en las señales, debido a que en cada una de las fases se incorpora un nuevo 

elemento en el diseño. Por tanto, el sistema propuesto detecta un cambio ante las distintas 

fases de la anastomosis evaluada, pero la interpretación de estos resultados es un poco 

complicada. De forma más detallada, se puede observar que en el |𝑆11| y en el |𝑆22| se 

detecta un pequeño cambio en la señal cuando se inserta en el modelo digital el lumen en 

el intestino más cercano a la antena analizada. Por el contrario, cuando se analiza el |𝑆11| 

o el |𝑆22|, para el caso donde se incorpora el lumen en la parte del intestino que está más 

alejada de la antena evaluada, no se detecta ningún cambio en la señal, esto mismo sucede 

cuando se incorpora el sangrado en el modelo. En el caso del |𝑆21|, se pueden apreciar un 

poco mejor los cambios de las señales con respecto a los otros parámetros de dispersión 

analizados. No obstante, como se observa en la figura 5.58 (c), los cambios en las señales 

son pequeños, obteniéndose una la ligera diferencia entre las señales conforme se 

incorporan los distintos elementos en cada una de las fases del proceso de anastomosis. 

(a)  (b)  

(c)  

Figura 5.58. Comparación de los parámetros S de todas las fases del proceso de anastomosis: 

(a) |𝑆11|; (b) |𝑆22|; (c) |𝑆21|. 
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(a) (b) (c) (d) 

(e) (f) (g) 

Figura 5.59. Magnitud de la distribución de corriente del campo E para cada una de las fases del 

proceso de anastomosis a 4 GHz: (a) Fase 1; (b) Fase 2; (c) Fase 3; (d) Fase 4; (e) Fase 5; 

(f) Fase 6; (g) Fase 7.

Adicionalmente, también se ha analizado la distribución de corriente del campo E 

en cada una de las fases de la anastomosis. En este caso, se ha comprobado que existen 

ciertas diferencias entre las distintas fases para cada una de las frecuencias evaluadas. A 

modo de ejemplo, en la figura 5.59 y en la figura 5.60 se muestra la distribución de 

corriente del campo E de cada una de las fases del proceso de anastomosis para las 

frecuencias de 4 y 9 GHz, respectivamente. En las figuras se presenta un corte 

longitudinal del modelo digital, donde solamente emite una antena del modelo, la antena 

superior izquierda. Tal y como se puede observar, en las frecuencias bajas, la profundidad 

de penetración de las ondas en el intestino es mayor en comparación con la penetración a 

frecuencias altas. Esto debe tenerse en cuenta a la hora de realizar el sistema de medida 

funcional, ya que es importante seleccionar de manera adecuada el rango de frecuencias 

del sistema para poder conseguir una buena resolución espacial, a la vez que mantener 

una buena penetración en los tejidos. Además, hay que considerar que la antena receptora 

debe recibir señal suficiente no solo para poder interpretar la información correctamente, 
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sino también para poder evaluar los posibles cambios producidos por las distintas fases 

de la anastomosis. Esto debe contemplarse en el diseño del set-up, ya que involucra tanto 

la potencia de transmisión del sistema como la sensibilidad del receptor. Por otra parte, 

analizando las dos figuras, se observa que en ambas frecuencias hay cambios en la 

distribución de campo, especialmente cuando se inserta el modelo de intestino y cuando 

se introduce el lumen en cada una de las partes. También se constata que hay una parte de 

la radiación de la antena que se escapa por los laterales y que se propaga por el aire. Dicha 

radiación lateral es absorbida por el material biológico. Este efecto se puede apreciar 

porque el centro del intestino que se encuentra más alejado de la antena analizada presenta 

una radiación menor que en los laterales, siendo más acentuado este efecto a 9 GHz. 

Además, en 9 GHz se puede observar que la radiación de la antena que se escapa por los 

laterales no penetra demasiado en el intestino cuando está relleno lumen, esto es debido 

no solo a la baja penetración de la señal en el modelo a dicha frecuencia, sino también a 

la absorción de la señal por parte del lumen. 

(a) (b) (c) (d) 

(e) (f) (g) 

Figura 5.60. Magnitud de la distribución de corriente de campo E para cada una de las fases del 

proceso de anastomosis a 9 GHz: (a) Fase 1; (b) Fase 2; (c) Fase 3; (d) Fase 4; (e) Fase 5; 

(f) Fase 6; (g) Fase 7.



Capítulo 5 

 

321 

 

Para obtener más información de los datos extraídos de la simulación y analizar 

los mismos en las distintas fases de la anastomosis, se ha implementado un modelo en 

ADS que permite, a partir de los parámetros S obtenidos, realizar un procesado temporal 

básico de los datos. Esto se ha desarrollado con funciones ya predefinidas en el módulo 

de procesado de ADS que ofrece la posibilidad de hacer Transformadas Directas e 

Inversas de Fourier. A la hora de aplicar este procesado hay que tener cuenta los siguientes 

aspectos: 

1. Como los resultados provienen de una simulación en HFSS con pocos puntos 

frecuenciales, sobre todo si se compara con una medida de laboratorio, se 

aplica un interpolado para tener más puntos. Hay que tener presente que la 

información está contenida en los puntos de frecuencia que se obtienen de la 

simulación, por tanto, con la interpolación no se puede conseguir nueva 

información. 

2. Los datos proceden de una simulación que ya tiene un error y que viene 

marcado por un delta error máximo del 0.01% que se utiliza en el software de 

simulación HFSS. Además, en función de las características seleccionadas en 

HFSS, las simulaciones con material biológico pueden ser muy complejas de 

realizar y los resultados obtenidos pueden no ser tan precisos, sobre todo 

cuando se utilizan materiales que presentan unas permitividades dieléctricas 

muy altas. 

3. El procesado que se puede realizar con ADS es muy básico, ya que se utilizan 

funciones estándar que vienen predefinidas en el programa. En este caso, no 

se ha desarrollado un algoritmo de procesado específico para esta aplicación 

como si se ha hecho en los capítulos anteriores, dejando para un futuro la 

realización de este procesado más complejo. Los resultados obtenidos tras este 

procesado más sencillo deben ser considerados como una primera prueba de 

concepto de las posibilidades que ofrece el sistema. 

Con todo esto, lo que se presenta en este estudio son unos datos preliminares para 

comprobar si la respuesta temporal obtenida de la antena cambia entre cada una de las 

fases del proceso de anastomosis, y si las señales recibidas son correctas. 

El procesado en el dominio del tiempo después de aplicar la Transformada Inversa 

de Fourier a los datos obtenidos de las simulaciones con el modelo digital sigue un 

proceso parecido al que se ha realizado en los sistemas anteriores. Para ello, primero se 
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han analizado las señales correspondientes al 𝑆11, al 𝑆22 y al 𝑆21 y se ha asumido un 

modelo lineal para aplicar el principio de superposición. A continuación, se ha realizado 

una simulación de referencia con únicamente un aplicador para eliminar en el parámetro 

𝑆11 y 𝑆22 las reflexiones asociadas a la propia antena. Seguidamente, se han realizado las 

simulaciones correspondientes a las diferentes fases del proceso de anastomosis, 

explicadas anteriormente. Una vez obtenidas todas las simulaciones para cada fase del 

proceso de anastomosis, en el caso de los resultados asociados a los parámetros 𝑆11 y 𝑆22, 

se ha realizado la resta de las señales obtenidas de la simulación de un aplicador y de cada 

una de las simulaciones de las fases. Con esta resta se obtiene el resultado de los ecos que 

están asociados con los objetos bajo estudio. Para el caso del 𝑆21 esto no ha sido necesario. 

Para todos los casos bajo estudio, se ha realizado la resta de las señales 

(parámetros S) obtenidas entre las fases, para comprobar si la señal presenta cambios 

frente a las distintas configuraciones. Posteriormente, y una vez obtenidas las respuestas 

temporales, se ha realizado la envolvente de la señal para determinar cómo se ha 

desplazado el pulso entre las diferentes fases evaluadas. De forma más específica, para la 

evaluación de los datos de las distintas fases del proceso de anastomosis se han evaluado 

los siguientes 6 casos: 

Caso 1: Aplicadores con los intestinos vacíos (sin unir) menos aplicadores 

enfrentados sin intestinos (correspondiente a la resta entre la Fase 2 menos la 

Fase 1). 

Caso 2: Aplicadores con los intestinos vacíos unidos menos aplicadores con los 

intestinos vacíos sin unir (es decir, Fase 3 - Fase 2). 

Caso 3: Aplicadores con un intestino (y la mitad del espacio que conecta ambos 

intestinos) relleno con lumen menos aplicadores con los intestinos vacíos unidos 

(es decir, Fase 4 - Fase 3). 

Caso 4: Aplicadores con ambos intestinos rellenos de lumen menos aplicadores 

con un intestino (y la mitad del espacio que conecta ambos intestinos) relleno con 

lumen (es decir, Fase 5 - Fase 4). 
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Caso 5: Aplicadores con los intestinos vacíos unidos con sangrado menos 

aplicadores con los intestinos vacíos unidos sin sangrado (es decir, 

Fase 6 - Fase 3). 

Caso 6: Aplicadores con ambos intestinos rellenos de lumen con sangrado menos 

aplicadores con ambos intestinos rellenos de lumen sin sangrado (es decir, 

Fase 7 - Fase 5). 

Analizando los resultados obtenidos de los parámetros S en cada uno de los casos 

del proceso de anastomosis, se ha podido comprobar que el modelo digital simulado 

proporciona una primera estimación del funcionamiento del sistema. En la figura 5.61 se 

presentan los resultados obtenidos para la envolvente de las señales obtenidas a partir de 

los parámetros 𝑆11 y 𝑆22. Se puede observar que claramente las señales son distintas entre 

las diferentes fases, debido a los cambios producidos en el proceso de anastomosis. En la 

figura 5.61 (a) y (b) se aprecian unas pequeñas diferencias, debidas a posibles errores en 

la simulación, entre los parámetros 𝑆11 y 𝑆22, que deberían ser iguales, ya que el modelo 

analizado es simétrico. En este punto se debe tener en cuenta que las diferencias entre las 

señales que se analizan son muy pequeñas, por lo que se han normalizado para que sea 

más fácil su interpretación y visualización. Para el caso 3 (figura 5.61 (c)) y 4 (figura 5.61 

(d)) ambas señales presentan una clara diferencia, puesto que para el caso 3 la antena 

asociada al 𝑆11 ve el cambio de un intestino que se encuentra vacío a uno que se rellena 

de lumen, mientras que la antena asociada al 𝑆22 no ve ningún cambio. Para el caso 4 

pasa lo mismo, la antena relacionada con el 𝑆22 ve el cambio que se produce cuando pasa 

de estar vacío el intestino a estar relleno de lumen, pero la antena asociada al 𝑆11 no 

aprecia ningún cambio. Para el caso del sangrado cuando los intestinos están vacíos y 

rellenos de lumen (caso 5 (figura 5.61 (e)) y 6 (figura 5.61 (f))), la diferencia que se puede 

observar es pequeña, debido en parte a que las constantes dieléctricas de la sangre, el 

intestino y el lumen son muy parecidas, pero aun así esa pequeña diferencia es suficiente 

para poder tener una primera estimación del cambio en la señal ante un sangrado.  
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(a)  (b)  

(c)  (d)  

(e)  (f)  

Figura 5.61. Señales temporales obtenidas con el parámetro 𝑆11 y 𝑆22 asociadas a los casos del 

proceso de anastomosis evaluado: (a) Caso 1; (b) Caso 2; (c) Caso 3; (d) Caso 4; (e) Caso 5; 

(f) Caso 6. 
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(a)  (b)  

(c)  (d)  

(e)  (f)  

(g)  

Figura 5.62. Señales temporales obtenidas con el parámetro 𝑆21 asociadas a los casos del 

proceso de anastomosis evaluado: (a) Caso 1; (b) Caso 2; (c) Caso 3; (d) Caso 4; (e) Caso 5; 

(f) Caso 6; (g) Comparación de todos los casos. 
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Para obtener más información de los cambios producidos con este modelo se ha 

evaluado el parámetro 𝑆21. En la figura 5.62 se presentan los resultados obtenidos del 

pulso transmitido y recibido, junto con la envolvente. Además, se presenta una 

comparación de todos los casos bajo estudio para comprobar la diferencia existente entre 

las señales. La evaluación de los resultados obtenidos con el parámetro 𝑆21 ofrece 

conclusiones similares a las obtenidas en la evaluación de los datos anteriores. Claramente 

se puede observar que la señal se ve afectada por cada cambio que se aplica en el modelo 

digital, por lo que se puede detectar estos pequeños cambios en el proceso de anastomosis, 

lo que podría ser útil para revelar una posible fuga anastomótica. Analizando los 

resultados obtenidos en la figura 5.62 (g), se puede determinar que los pulsos tienen su 

máximo en diferentes tiempos en función de los distintos casos evaluados. Esto es debido 

a que las señales pasan por diferentes medios biológicos que hacen que su velocidad se 

vea afectada y, por consiguiente, el tiempo de transmisión cambie. De esta forma se puede 

observar si se han rellenado o no los intestinos o si hay una posible fuga anastomótica. 

En resumen, se ha demostrado el correcto funcionamiento y las posibilidades que 

tiene el sistema de dos aplicadores para una aplicación de detección de fugas 

anastomóticas en el caso de una anastomosis intestinal, que puede ser utilizada para 

ofrecer una métrica de la calidad de la anastomosis realizada. Hay que recordar que los 

resultados presentados de este estudio se han obtenido con un procesado de señal básico, 

que sirve simplemente para ver el cambio entre los distintos casos presentados. Este 

análisis preliminar ha permitido mostrar la posibilidad que ofrece el sistema, pudiendo 

obtenerse, en un futuro, una mayor precisión de los resultados con el desarrollo de un 

procesado mejorado que permita una evaluación de la calidad de la sutura con gran 

exactitud. 

 

 

5.5. CONCLUSIONES 

 

En este capítulo se ha presentado el desarrollo de un prototipo de medida por 

microondas para la detección de fugas anastomóticas intestinales. Este sistema no 

invasivo puede ser un complemento a los métodos tradiciones que permitiría medir 
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cuantitativamente la calidad de anastomosis intestinales realizadas. El sistema cuenta con 

dos aplicadores compuestos, cada uno, por 4 antenas independientes, que han sido 

diseñados para focalizar la radiación hacia la zona de medida. En el diseño se ha incluido 

un modelo de intestino para obtener unos resultados más realistas.  

Para obtener el diseño final del aplicador, primero se ha realizado el diseño, 

optimización, fabricación y medida de una antena embebida, que está compuesta de 

varios materiales que hacen que la radiación no sea omnidireccional. Para ello se han 

optimizado y diseñado los materiales que engloban la antena, centrando los esfuerzos en 

el diseño del material absorbente, para que la radiación no deseada se absorba, y en el 

material focalizador, para que la radiación sea la máxima posible hacia la zona de medida. 

Las antenas de los aplicadores propuestos son antenas monopolo impresas de 

alimentación microstrip. La antena embebida presenta un parche rectangular, se ha 

fabricado sobre un substrato Taconic TLX8 de 0.832 mm de espesor y presenta un tamaño 

final de 30.0 x 41.7 x 41.3 mm3. El rango de funcionamiento medido se encuentra entre 

3.7 y 10.2 GHz para un |𝑆11| < -10 dB, y la ganancia medida máxima es de 5.5 dBi. Los 

materiales empleados en la antena embebida hacen que su radiación esté focalizada, 

haciéndola más directiva que en caso de no usarlos. El análisis en el domino del tiempo 

realizado, indica que hay una alta integridad de las señales trasmitidas y recibidas por las 

antenas, obteniendo un SFF medido del 84.4%. 

Después de realizar el diseño de la antena embebida se ha procedido al diseño, 

optimización, fabricación y medida de los aplicadores. Para ello, se han utilizado 4 

antenas embebidas en una misma estructura y se ha estudiado la disposición de éstas. 

También se ha analizado el uso de material absorbente para que la radiación entre las 

antenas sea la menor posible, llegando a la solución de utilizar este material entre las 

antenas y en los laterales del aplicador. Tras el diseño y posterior optimización, el tamaño 

final del aplicador es de 65.0 x 84.4 x 41.8 mm3 y el rango de funcionamiento medido se 

encuentra entre 2.8 y 10.5 GHz para un |𝑆11| < -10 dB.  

Por último, para probar el correcto funcionamiento del sistema propuesto se ha 

realizado un modelo digital del proceso de anastomosis con 7 fases distintas, que emulan 

el proceso de anastomosis intestinal y sus posibles complicaciones. Después del análisis 

detallado de los resultados obtenidos, tanto en el dominio de la frecuencia como del 

tiempo, se ha observado que el sistema es capaz de detectar los cambios producidos en el 
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modelo ante las diferentes fases del proceso de anastomosis, pudiendo detectar, incluso, 

una posible fuga anastomótica. Tras los resultados obtenidos, se concluye que el sistema 

propuesto puede ser un buen complemento a los actuales métodos de estimación de la 

calidad de la anastomosis. 
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CAPÍTULO 6 

CONCLUSIONES 

 

 

En este capítulo se presentan las conclusiones extraídas de la presente Tesis 

Doctoral, así como las futuras líneas de investigación que se proponen a partir de los 

resultados obtenidos. En particular, en la sección 6.1 se muestran las conclusiones más 

relevantes de cada uno de los sistemas desarrollados, mientras que en la sección 6.2 se 

describen las líneas futuras sobre las que trabajar, divididas en unas líneas generales que 

se deberían abordar en todos los sistemas presentados y unas específicas para cada uno 

de los sistemas. 

 

 

6.1. CONCLUSIONES 

 

El trabajo que se ha realizado en esta Tesis Doctoral se ha centrado en el desarrollo 

de tres sistemas de imagen médica por microondas no invasivos basados en radar para 

distintas aplicaciones médicas, cuya finalidad es proponer una alternativa o complemento 

a otros métodos de imagen médica utilizados actualmente. Las aplicaciones se han 

centrado en los problemas de detección del brain-shift o desplazamiento cerebral, 

detección de aneurismas de aorta abdominal y detección de fugas anastomóticas 

intestinales. Para cada aplicación se han utilizado, como elemento radiante, unas antenas 

monopolo impresas que se han diseñado para adaptarse a las características necesarias y 

específicas de cada sistema. La exigencia en el diseño de las antenas en las aplicaciones 

propuestas se ha ido incrementando, llegando a forzar que la radiación de una de ellas se 

focalice hacia el objeto bajo estudio gracias a la inclusión de distintos materiales. 
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El primer sistema implementado se presenta en el Capítulo 3 y está centrado en la 

detección del efecto del brain-shift. El sistema implementado está formado por 12 antenas 

idénticas situadas sobre un casco que se encuentra adaptado a un modelo biológico de 

cráneo fabricados con una impresora 3D. Las antenas utilizadas en el sistema son de tipo 

monopolo impreso y se han diseñado, optimizado, fabricado y medido tanto en el dominio 

de la frecuencia como en el tiempo. La geometría de la antena es de tipo rectangular 

escalonado con alimentación coplanar, se ha fabricado sobre un substrato FR-4 de bajo 

coste y presenta un tamaño de 30 x 30 mm2. El rango de funcionamiento medido se 

encuentra entre 2.5 y 24.9 GHz, su radiación es omnidireccional, su ganancia máxima es 

de 5.4 dBi y presenta una polarización lineal con orientación vertical. Tras realizar un 

estudio en el dominio del tiempo de las características de la antena, se ha determinado 

una alta integridad de las señales transmitidas, siendo el SFF medido del 92.26% y el 

retardo de grupo de 1.1 ns. Estas antenas, que funcionan de forma independiente, se han 

posicionado de forma equiespaciada en el interior del casco para abarcar la mayor 

cantidad posible de la zona de medida. Éstas se conectan con el VNA a través de un 

sistema de conmutadores que permite realizar las medidas del coeficiente de reflexión en 

el rango de 10 MHz a 6 GHz. El sistema dispone de un subsistema de control y 

alimentación, gobernado por un Arduino, que alimenta el sistema de medida con 3.3 V y 

controla la red de conmutación para realizar las medidas de forma automática. Además, 

todo el sistema se controla mediante un ordenador que se conecta al VNA mediante        

Wi-Fi con una red LAN para recoger las medidas y procesarlas posteriormente. La 

potencia de emisión se establece en 0 dBm (1 mW) que es lo suficientemente baja como 

para garantizar que el sistema sea inofensivo para los usuarios. Las medidas realizadas 

con este sistema son de aproximadamente 1 minuto de duración, por lo que el tiempo de 

exposición a la radiación no ionizante es bajo. El sistema presenta una SNR superior a 

+25 dB para todo el rango de funcionamiento y una precisión de 3.8 mm, considerando 

una frecuencia máxima de 6 GHz y un cerebro humano. Por tanto, el sistema es capaz de 

detectar con precisión un posible brain-shift, incluso leve. 

Una vez terminado el diseño y el montaje del sistema, se procede a la realización 

de las medidas y a la evaluación de los resultados, en los que se obtiene la distancia 

existente entre el modelo bajo estudio y las antenas, analizando el tiempo de vuelo de los 

ecos recibidos y asumiendo un modelo de propagación lineal. En el proceso de puesta en 

marcha del sistema se ha realizado un ajuste de distancias con dos experimentos de 
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calibración. En primer lugar, se ha analizado el comportamiento de las señales utilizando 

un reflector metálico paralelo a las antenas situadas en la zona superior del casco, 

posicionándolo a diferentes alturas conocidas, obteniendo que el error en la medida es 

inferior al 5% de la distancia nominal. El segundo experimento ha consistido en el ajuste 

de la estimación de la distancia mediante la medida de media elipsoide metalizada con 

dimensiones conocidas, determinando que las antenas orientadas perpendicularmente a 

sus correspondientes planos presentan errores inferiores al 5%, mientras que en las 

antenas con orientación oblicua el error ronda el 15%. 

Una vez ajustado y calibrado el sistema se ha procedido a su evaluación 

experimental para ver las capacidades del mismo frente a la detección del brain-shift. 

Para ello, se ha utilizado un modelo de cráneo impreso en 3D, en el que se han introducido 

unos modelos de cerebro que simulan distintos desplazamientos cerebrales. Los modelos 

de cerebro se han fabricado con una impresora 3D, se han rellenado con agua destilada y 

se han barnizado para evitar fugas del líquido. Tras procesar las medidas realizadas con 

los distintos modelos, se han analizado las señales recibidas y se ha representado la 

ubicación de las reflexiones obtenidas con las antenas, comparando el cerebro con y sin 

desplazamiento. Como se ha demostrado durante las distintas pruebas realizadas, el 

sistema es capaz de detectar el fenómeno del brain-shift en todos los casos propuestos, 

proporcionando una estimación del cambio producido en cada área del cerebro. 

 

El segundo sistema desarrollado se presenta en el Capítulo 4 y se centra en la 

detección de aneurismas de aorta abdominal. El principal reto en este caso es la 

determinación de la posición y el tamaño de los aneurismas en un entorno plano. Este 

sistema está compuesto por 16 antenas monopolo impresas situadas sobre un metacrilato 

que se posiciona encima de un maniquí de torso humano de plástico. Al igual que en el 

sistema anterior, se ha presentado el diseño, optimización, fabricación y medida de las 

antenas en el dominio de la frecuencia y del tiempo. Las antenas propuestas presentan 

una geometría rectangular con alimentación microstrip con dos ranuras o slots en el plano 

de tierra para aumentar el ancho de banda en las frecuencias altas. Su tamaño total es de 

20 x 30 mm2 y se ha fabricado sobre un substrato FR-4. El rango de funcionamiento 

medido se encuentra entre 2.7 y 9.6 GHz para un |𝑆11| < -10 dB, su radiación es 

omnidireccional, la polarización es lineal con orientación vertical y su ganancia máxima 
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es de 3 dBi. El retardo de grupo, evaluado a partir del 𝑆21 es de 1.3 ns, siendo la variación 

en todo el ancho de banda pequeña. Además, las señales transmitidas presentan una alta 

integridad, con un SFF medido del 96.29%. Las antenas del sistema son independientes 

y se han posicionado sobre una plancha de metacrilato, con un tamaño de 

300 x 300 x 2 mm3, cubriendo todo el espacio de medida. El equipamiento del sistema 

está gobernado por un sistema de control y una red de conmutación, que realiza una 

conexión secuencial de cada antena a los puertos del VNA, obteniendo la medida de los 

coeficientes de reflexión en el rango de 10 MHz a 6 GHz. Las medidas se realizan de 

forma automática, en menos de 1 minuto, bajo el control de un ordenador donde se ejecuta 

un script en Python. La potencia de emisión del sistema se establece en 0 dBm, con una 

potencia de radiación de las antenas superior a -7.8 dBm y una SNR superior a +28 dB. 

Para el caso de aorta y aneurisma, que están compuestos principalmente de sangre, la 

resolución espacial del sistema es de 3.5 mm a 6 GHz. 

Después de completar las medidas de los parámetros de dispersión de todas las 

antenas del sistema, se procede al procesado de las señales, donde el objetivo es generar 

las señales recibidas en reflexión por las antenas, así como realizar una imagen para 

representar aquellos objetos detectados. Para ello, se aplica un primer procesado donde 

se identifican los ecos reflejados hacia las antenas para estimar el tiempo de vuelo y 

determinar la posición de los objetos. Seguidamente, se procede a la generación de las 

imágenes médicas mediante la utilización de algoritmos de formación de haz, que en este 

caso han sido el algoritmo DAS y el algoritmo IDAS, modificados adecuadamente para 

su correcto funcionamiento en la aplicación propuesta. El tiempo necesario para procesar 

las señales y generar las imágenes correspondientes es inferior a 30 segundos. 

Para que el sistema propuesto funcione correctamente se ha realizado una 

calibración y un ajuste inicial, donde se han probado las capacidades de detección y 

ubicación en un plano mediante el uso de planchas metálicas en posiciones conocidas. 

Las pruebas de calibración realizadas han consistido en dos partes, primero se ha utilizado 

una plancha metálica lo suficientemente grande para cubrir la zona de medida a distintas 

alturas conocidas, obteniendo las señales recibidas y determinando la distancia de la 

plancha, con un error inferior al 3.8%. Posteriormente, se ha estudiado la capacidad del 

sistema para posicionar objetos más pequeños dentro del espacio de medida, que se sitúa 

en un plano a una distancia fija de las antenas. En este caso, la zona de medida se ha 

dividido en cuadriculas y sobre ellas se ha posicionado un reflector metálico pequeño. La 
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principal novedad del procesado de señal de este sistema es el uso de la amplitud de la 

señal reflejada en cada una de las antenas a la distancia de referencia como punto de 

partida para determinar la posición del objeto. La realización de las pruebas de calibración 

ha demostrado el correcto funcionamiento del sistema desarrollado, así como las 

posibilidades que tiene tanto para detectar como para ubicar objetos. 

Después de hacer la calibración del sistema, se han realizado dos pruebas de 

concepto para evaluar la funcionalidad de detección del sistema con escenarios más 

complejos. En primer lugar, se ha realizado una prueba de detección de aneurisma de 

aorta abdominal, donde se ha utilizado, en el interior del modelo de torso, un tubo de 

plástico como modelo de aorta sana relleno de agua y situado en un plano a 210 mm de 

las antenas. Una vez realizadas las medidas se ha utilizado una versión modificada del 

algoritmo DAS adaptada a medidas en escenarios planos para la ubicación de la aorta. 

Posteriormente, se ha añadido a la aorta un modelo de aneurisma en diferentes posiciones. 

En este caso, como algoritmo de generación de imágenes se ha propuesto una versión 

adaptada del algoritmo IDAS para medidas en plano. Los resultados obtenidos con estas 

dos pruebas han mostrado una buena capacidad de detección y localización de los 

modelos. Adicionalmente, se ha realizado una evaluación de los errores cometidos en el 

posicionamiento de los modelos de aneurisma, con el fin de obtener una mejor valoración 

de los resultados obtenidos. Para ello, sobre los resultados mostrados por el algoritmo 

IDAS modificado, se ha aplicado un umbral y se ha comparado con una fotografía real 

de la posición del modelo de aneurisma. Los resultados obtenidos denotan que los errores 

son aceptables, siendo el error relativo inferior al 5% y el error absoluto inferior a 10 mm. 

Por tanto, el sistema desarrollado se muestra como una opción interesante para la 

detección rápida de aneurismas de aorta abdominal. 

 

El último sistema se ha presentado en el Capítulo 5, donde se muestra un prototipo 

de medida para la detección de fugas anastomóticas intestinales y la evaluación de la 

calidad de las suturas. El sistema está compuesto de 2 aplicadores enfrentados y en medio 

se sitúan los intestinos. Estos aplicadores están formados por 4 antenas idénticas 

independientes entre sí. El diseño, optimización, fabricación y medida de los aplicadores 

se ha realizado en dos partes. Primero se han centrado los esfuerzos en el diseño de una 

antena embebida y, posteriormente, en el desarrollo del aplicador. En este caso se ha 

intentado solventar uno de los problemas que se ha encontrado en las antenas monopolo 
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desarrolladas en los capítulos anteriores, que es su radiación omnidireccional, ya que 

supone un problema debido a reflexiones en las direcciones no deseadas. Teniendo en 

cuenta que se necesitan antenas pequeñas con un gran ancho de banda y una frecuencia 

mínima lo más baja posible, se ha propuesto la utilización de antenas monopolo impresas 

donde se ha modificado su radiación con la inclusión de distintos materiales para hacerlas 

más directivas. Para ello, primero se ha realizado una antena embebida y el estudio de los 

materiales a utilizar, que ha servido como punto de partida en el diseño del aplicador. 

En primer lugar, se ha estudiado el modelo de substrato de bajas pérdidas a utilizar, 

a fin de obtener las mejores prestaciones en la antena, seleccionando el substrato Taconic 

TLX8 de 0.832 mm de espesor con 𝜀𝑟 = 2.55 y tan 𝛿 = 0.0017. Posteriormente, se han 

seleccionado los distintos materiales que formarán parte de la antena embebida, así como 

su disposición, en función de las propiedades dieléctricas de cada uno de ellos. Para 

obtener las dimensiones y la geometría final de la antena, se han realizado diversas 

simulaciones tanto del material absorbente como del material focalizador, evaluando en 

cada caso las siguientes figuras de mérito: coeficiente de reflexión, diagramas de 

radiación, ganancia o atenuación obtenida, distribución de campo en la estructura y 

directividad en campo cercano. Finalmente, se ha obtenido que las mejores prestaciones 

para la antena se consiguen cuando se utiliza un material absorbente (TW-CON175BK 

con 𝜀𝑟 = 8.00 y tan 𝛿 = 0.77) de 20 mm de espesor, que está separado de la antena por un 

material de bajas pérdidas (PREPERM ABS300/TP20279 con 𝜀𝑟 = 2.5 y tan 𝛿 = 0.005) 

de 10 mm de grosor. En la zona opuesta de la antena, el focalizador diseñado tiene 

geometría circular con tres materiales con distintas permitividades (PREPERM 

ABS300/TP20279 con 𝜀𝑟 = 2.00 y tan 𝛿 = 0.0039, PREPERM ABS1000 con 𝜀𝑟 = 5.00 y 

tan 𝛿 = 0.0033, y PREPERM ABS1000 con 𝜀𝑟 = 7.48 y tan 𝛿 = 0.0052) con un espesor 

de 10 mm. Finalmente, se utiliza una capa de material biocompatible debajo del focalizar 

con un grosor de 0.5 mm (ABS Medical con 𝜀𝑟 = 2.55 y tan 𝛿 = 0.006). El diseño 

realizado proporciona una atenuación de la señal que varía entre 1.78 y 9.33 dB en la 

radiación “hacia atrás” de la antena (dirección del material absorbente), mientras que se 

obtiene una ganancia que varía entre 1.65 y 4.19 dB en la dirección donde se encuentra 

el tejido biológico a analizar, al mismo tiempo que focaliza la radiación en esa misma 

dirección. 

La antena embebida presenta una geometría rectangular con alimentación 

microstrip donde se ha incorporado una transición entre la alimentación y el parche 
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radiante. Para aproximar la antena a un modelo real, ésta se ha diseñado junto con un 

modelo de intestino. La fabricación de esta antena se ha realizado por partes, es decir, 

cada material se ha fabricado de uno en uno y, posteriormente, se han unido todos, 

comprobando en todo el proceso de unión que las características de la antena eran las 

adecuadas. El tamaño final de la antena embebida es de 30.0 x 41.7 x 41.3 mm3, el rango 

de funcionamiento medido se encuentra entre 3.7 y 10.2 GHz, su ganancia máxima 

medida es de 5.5 dBi y tiene una polarización lineal con orientación vertical. El retardo 

de grupo medido de la antena es de 1.4 ns y el SFF del 84.4%, demostrando una alta 

integridad de las señales transmitidas. 

Después de realizar el diseño de la antena embebida se ha procedido al diseño del 

aplicador, que consta de 4 antenas embebidas independientes dispuestas en una matriz de 

2 x 2. Para hacer el diseño del aplicador se ha realizado un estudio de la separación entre 

las antenas, la incorporación de un material absorbente como separador de las antenas del 

aplicador y la inclusión de material absorbente alrededor del aplicador. En este estudio se 

ha tenido en cuenta las mismas figuras de mérito que en la antena embebida, asegurando 

el comportamiento optimo del aplicador. La fabricación del aplicador se ha realizado por 

partes y, posteriormente, se han unido todos los elementos. En este punto cabe destacar 

los numerosos problemas que se han tenido a la hora de imprimir el material absorbente, 

debido al tamaño de las piezas y a las propiedades específicas de dicho material. El 

tamaño final del aplicador es de 65.0 x 84.4 x 41.8 mm3 y el rango de funcionamiento 

medido se encuentra entre 2.8 y 10.5 GHz para un |𝑆11| < -10 dB, con una radiación 

direccional hacia el tejido del intestino. 

Por último, para comprobar el correcto funcionamiento de los aplicadores, se ha 

realizado un sistema para la detección de fugas anastomóticas en simulación, con un 

modelo digital simplificado. El modelo está compuesto de dos aplicadores enfrentados 

con dos intestinos unidos entre ellos que se han simulado en las distintas fases en las que 

se puede dividir una intervención de anastomosis. La obtención de los parámetros S 

simulados de cada uno de los casos bajo estudio varía entre 12 y 31 horas en función del 

modelo analizado, lo que denota el gran coste computacional que supone dichas 

simulaciones. Se han analizado y comprado los parámetros S obtenidos en cada una de 

las fases de la anastomosis simulada y se ha aplicado un procesado básico en el dominio 

del tiempo, realizado en ADS. Analizando los resultados, se ha comprobado que el 

sistema es capaz de detectar cambios entre las distintas fases del proceso de anastomosis, 
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lo cual abre la posibilidad de desarrollar un procesado de señal específico para esta 

aplicación que pueda ofrecer una métrica de la calidad de la anastomosis. 

 

Considerando los resultados obtenidos en la Tesis Doctoral se pueden destacarlas 

siguientes conclusiones del trabajo realizado: 

• Se han diseñado tres sistemas no invasivos de microondas basados en radar 

para distintas aplicaciones médicas, que presentan la capacidad de detección 

de artefactos en distintos escenarios.  

• Se ha realizado el diseño de diferentes antenas de banda ancha y tamaño 

reducido particularizadas para las necesidades específicas de cada aplicación. 

Debido a las necesidades de tamaño y ancho de banda, las antenas idóneas son 

de tipo monopolo impresas. 

• Se ha propuesto el diseño de una topología de antena embebida que permite la 

focalización de la radiación de las antenas monopolo impresas, al tiempo que 

mantienen sus características de antenas de banda ancha. Este diseño se ha 

realizado en base a distintos materiales con propiedades dieléctricas 

específicas y fabricación aditiva.  

• Se han implementado unos algoritmos de procesado que han sido adaptados a 

cada una de las aplicaciones desarrolladas, permitiendo en todos los casos 

detectar y ubicar los objetos bajo estudio.  

• La utilización de distintos modelos biológicos ha permitido adaptar los 

sistemas a las necesidades de la aplicación, además de poder realizar diversas 

pruebas de concepto para analizar su viabilidad. 

• Los errores de medida obtenidos en los sistemas son inferiores al 5%, lo que 

denota una buena concordancia entre las medidas reales y los valores 

obtenidos con los algoritmos de procesado utilizados. 

• Los resultados obtenidos con todos los sistemas son prometedores. La 

tecnología de imagen médica por microondas propuesta permite su utilización 

como complemento a los actuales sistemas de imagen médica, aportando una 

solución de bajo coste, apta para un uso hospitalario e inofensiva para los 

usuarios. 
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Finalmente, tras presentar todo el trabajo realizado en esta Tesis Doctoral se puede 

concluir que los resultados son satisfactorios y que se han cumplido con todos y cada uno 

de los objetivos que se marcaron al comienzo de la misma.  

Aunque el trabajo realizado ha sido muy extenso, siempre quedan algunos puntos 

en los que se debería seguir trabajando para mejorar los sistemas, algunos de los cuales 

se exponen en el siguiente apartado. 

 

 

6.2. LÍNEAS FUTURAS 

 

La investigación y el diseño de los sistemas no termina con el trabajo que se ha 

desarrollado en esta Tesis Doctoral, ya que las conclusiones extraídas han permitido 

detectar una serie de mejoras y líneas futuras de trabajo que pueden resumirse a 

continuación. 

 

 

6.2.1. LÍNEAS GENERALES DE LOS SISTEMAS IMPLEMENTADOS 

 

Como líneas futuras generales para mejorar todos los sistemas que se han 

mostrado a lo largo de esta Tesis Doctoral, se proponen los siguientes puntos. 

Por un lado, se propone realizar unos modelos digitales en simulación de los 

sistemas de detección de brain-shift y aneurisma de aorta abdominal, así como seguir 

trabajando con el modelo digital desarrollado del proceso de anastomosis con el fin de 

realizar más pruebas y poder compararlas con las medidas. Además, con dichas 

simulaciones se podría tener un conocimiento más completo de las propiedades del 

sistema, así como de sus características, siendo capaces de anticipar posibles problemas 

que pudieran aparecer posteriormente en las medidas. Teniendo en cuenta la complejidad 

de los sistemas y el uso de las características dispersivas de los materiales biológicos, se 

debe tener en cuenta cómo afectaría computacionalmente la simulación de los modelos y, 
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más específicamente, en el tiempo de simulación y en si el ordenador utilizado hasta ahora 

es capaz de realizar las simulaciones, o es necesario recurrir a uno más potente. Asimismo, 

debido al análisis temporal que se realiza con los pulsos transmitidos y recibidos, las 

simulaciones necesitan un número mínimo de pasos frecuenciales dentro del rango de 

funcionamiento, que hace que las simulaciones se compliquen aún más, siendo también 

crítica la frecuencia máxima de funcionamiento del sistema, puesto que a mayor 

frecuencia se requiere no solo de un mayor tiempo de simulación, sino también de 

mayores prestaciones del sistema. 

Por otro lado, se debe trabajar en la mejora de los algoritmos de procesado de los 

sistemas, tanto en el dominio del tiempo como en la obtención de imágenes médicas. 

Perfeccionando este aspecto se puede llegar a detectar y ubicar con una mayor precisión 

los objetos bajo estudio. Incluso, con la utilización de la inteligencia artificial, se podrían 

clasificar los tejidos biológicos y ayudar en la interpretación de los resultados obtenidos, 

pudiendo detectar y clasificar los datos sin necesidad de supervisión. Asimismo, sería 

interesante evaluar y desarrollar distintos algoritmos de procesado de señal para el análisis 

de los resultados y compararlos entre sí para determinar con cuál de ellos se obtiene una 

imagen más acertada a una situación real. Además, sería necesario poder mostrar estos 

datos en una interfaz que permitiera visualizar toda esta información, siendo lo más 

fácilmente entendible para el usuario final del sistema. 

Otra de las líneas futuras en las que se podría trabajar es el desarrollo de modelos 

biológicos sintéticos más realistas que permitan que los resultados de las pruebas 

realizadas sean lo más parecido posible a la realidad. Para ello, se tiene que hacer un 

estudio de las propiedades dieléctricas de los tejidos biológicos que se desean replicar 

según la aplicación en cuestión. Se deben desarrollar y medir, con la utilización de una 

sonda de microondas, diversos compuestos que puedan ofrecer el mismo comportamiento 

eléctrico que los tejidos reales bajo estudio y, a continuación, diseñar y fabricar los 

modelos realistas, con la morfología y la estructura necesaria, para poder ser utilizados 

en las distintas pruebas que se hagan con los sistemas. La utilización de este tipo de 

modelos realistas permite asemejar los resultados a los obtenidos en un caso real, pero 

teniendo la seguridad de su utilización en un laboratorio, sin tener que incomodar o poner 

en peligro al paciente y facilitando la realización de todas aquellas pruebas y supuestos 

prácticos que sean necesarios. 
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Por último, como línea futura general, una vez comprobado el correcto 

funcionamiento en el laboratorio de cada uno de los sistemas, se propone adaptarlos para 

poder utilizarlos en un hospital con pacientes reales y en un entorno controlado por 

personal médico. De esta forma se podría comprobar si esta tecnología ofrece resultados 

comparables a los de los métodos de imagen médica tradicionales, pudiendo ser sistemas 

complementarios que permitieran no solo ir mejorando sus características y prestaciones 

conforme se obtuvieran más datos de los pacientes, sino que se pudiera detectar, predecir 

y realizar un seguimiento del paciente de forma no invasiva e inocua de algunas 

patologías relacionados con el desplazamiento cerebral, las aneurismas y la anastomosis. 

 

 

6.2.2. LÍNEAS ESPECÍFICAS DE LOS SISTEMAS IMPLEMENTADOS 

 

En este apartado se presentan las líneas futuras específicas para mejorar cada uno 

de los sistemas presentados en esta Tesis Doctoral. 

• Líneas sobre el sistema de detección de brain-shift. 

Con respecto a las líneas futuras del sistema de detección de brain-shift, se ha 

podido comprobar que la precisión de las medidas está limitada por el número reducido 

de antenas y la baja directividad que presentan. Por ello, se propone como línea de trabajo 

el desarrollo de un nuevo casco que contenga un número mayor de antenas, cubriendo de 

esta forma más espacio de medida y que, por consiguiente, se incrementara la cantidad 

de puntos de medida. Asimismo, se propone trabajar en antenas embebidas que focalicen 

la radiación, al igual que las antenas presentadas en el sistema del capítulo 5. Otra línea 

de trabajo tiene que ver con la mejora de la precisión en el posicionamiento de los modelos 

cerebrales cuando se sitúan en el interior del modelo de cráneo. En este aspecto, se tiene 

que estudiar una nueva estructura del set-up que permita que los modelos cerebrales se 

muevan lo mínimo posible. De esta forma, se podría obtener unas medidas más precisas 

y confiables, reduciendo así el error asociado a las antenas situadas de forma oblicua con 

respecto al objeto bajo estudio. 

Como línea futura también se propone la inclusión, en el sistema de procesado, de 

algoritmos que detecten si ha habido desplazamiento cerebral o no y que, en caso de haber, 



Conclusiones 

 

344 

 

predigan como serán dichas deformaciones del cerebro. De esta forma, se pretende que a 

partir de un modelo digital de deformaciones mecánico-elásticas del cerebro, el sistema 

pueda realizar la traslación del desplazamiento medido al conjunto del cerebro y obtener, 

como resultado, la nueva posición que tiene éste y, en su caso, el tumor. Además, se 

propone que, a través de técnicas de realidad aumentada, se puedan generar modelos en 

3D para poder visualizar los datos relacionados con la geometría y con las posiciones 

antes y después de realizar la intervención quirúrgica. Esta línea puede suponer un avance 

significativo en la detección de las deformaciones del cerebro, siendo interesante durante 

las intervenciones realizar en tiempo real, o en el menor tiempo posible, esa detección del 

desplazamiento cerebral, ya que permitiría tanto que se redujera el riesgo de las 

intervenciones, como la adaptación de la estrategia de intervención por parte del equipo 

de neurocirujanos. 

Por último, como línea de trabajo se propone utilizar este sistema en otra 

aplicación con un principio muy parecido. En este caso se propone su uso para la 

detección de deformidades craneales en el crecimiento de la cabeza de los bebés. Para 

ello, se plantea el uso de un casco o malla que se adapta al cráneo del bebe y que, tras las 

revisiones rutinarias del paciente, se obtengan unas imágenes del cráneo que se comparen 

entre sí para poder analizar si se está produciendo dichas deformidades o no, pudiendo 

actuar de esta forma en consecuencia y evitar un problema mayor. La ventaja que se 

obtiene en esta aplicación es que los recursos que se han utilizado en el caso del sistema 

de detección de brain-shift, no suponen un esfuerzo mayor para adaptarlo a esta 

aplicación, debido a la gran similitud entre ambos. 

• Líneas sobre el sistema de detección de aneurismas de aorta abdominal. 

Las líneas futuras relacionadas con el sistema de imagen médica para la detección 

de aneurismas de aorta abdominal se centran en el estudio de modelos de aneurisma de 

distintos tamaños, sobre todo de aneurismas más pequeños para determinar el tamaño 

mínimo que es capaz de detectar el sistema a través de la imagen médica obtenida de los 

datos. Además, es crucial seguir mejorando el posicionamiento de los elementos del 

sistema a fin de poder ubicar con precisión los modelos bajo estudio, así como disminuir 

los errores. 
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• Líneas sobre el sistema de detección de la calidad de anastomosis. 

Con respecto a las líneas futuras relacionadas con el sistema de detección de la 

calidad de anastomosis, se propone la implementación de un sistema de medida, al igual 

que se ha realizado con los sistemas anteriores, adaptando los programas necesarios para 

que las medidas se realicen de forma automática, tenga buenas prestaciones y sea lo más 

sencillo y cómodo posible para el usuario. Además, se debería poner en marcha el sistema, 

realizar unas pruebas para la calibración del mismo y, posteriormente, unas medidas en 

distintos escenarios con un modelo de intestino simple como toma de contacto, para 

después utilizar un modelo más realista.  

Además, se tiene que trabajar sobre los algoritmos de procesado e imagen médica 

que deben utilizarse para esta aplicación. De esta manera se puede conseguir la máxima 

información posible para realizar las imágenes médicas y obtener unos buenos resultados 

que permitan una fácil interpretación de los mismos. Asimismo, se podría entrenar a una 

inteligencia artificial con los datos obtenidos de las medidas realizadas para determinar 

de forma objetiva la calidad de la sutura.  

Por último, se propone integrar este sistema en un set-up de intervención 

quirúrgica mediante navegación robótica, de manera que a la vez que se esté realizado la 

operación, el sistema propuesto pueda evaluar la calidad de las suturas y actuar en 

consecuencia con los datos obtenidos. De esta forma el sistema permitiría no solo obtener 

los resultados en tiempo real, sino que también ofrecería la información para que se 

pudiera realizar de nuevo la anastomosis o mejorar la que ya se ha hecho, sin necesidad 

de tener que terminar la operación y esperar a que el paciente tenga alguna complicación 

postoperatoria. 
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CHAPTER 6 

CONCLUSIONS 

 

 

This chapter presents the conclusions drawn from this Doctoral Thesis, as well as 

the future lines of research proposed based on the results obtained. In particular, section 

6.1 shows the most relevant conclusions of each of the systems developed, while section 

6.2 describes the future lines to work on, divided into general lines that should be 

addressed in all the systems presented and specific ones for each of the systems. 

 

 

6.1. CONCLUSIONS 

 

The work carried out in this Doctoral Thesis has focused on the development of 

three non-invasive radar-based microwave medical imaging systems for different medical 

applications, the purpose of which is to propose an alternative or complement to other 

methods of medical imaging currently used. The applications have focused on the 

problems of brain-shift detection, abdominal aortic aneurysm detection and intestinal 

anastomotic leak detection. For each application, printed monopole antennas have been 

used as the radiating element, which have been designed to adapt to the necessary and 

specific characteristics of each system. The demand in the design of the antennas in the 

proposed applications have been increasing, forcing the radiation from one of them to be 

focused towards the object under study thanks to the inclusion of different materials. 

The first implemented system is presented in Chapter 3 and focuses on the 

detection of the brain-shift effect. The implemented system consists of 12 identical 

antennas placed on a helmet that is adapted to a biological skull model manufactured with 

a 3D printer. The antennas used in the system are of the printed monopole type and have 
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been designed, optimised, manufactured and measured in both the frequency and time 

domain. The antenna geometry is a stepped rectangular type with a coplanar feed, it has 

been manufactured on a low-cost FR-4 substrate and has a size of 30 x 30 mm2. The 

measured operating range is between 2.5 and 24.9 GHz, its radiation is omnidirectional, 

its maximum gain is 5.4 dBi and it has a linear polarisation with vertical orientation. After 

performing a time domain study of the antenna characteristics, a high integrity of the 

transmitted signals has been determined, with a measured SFF of 92.26% and a group 

delay of 1.1 ns. These antennas, which operate independently, have been positioned 

equally spaced inside the helmet to cover as much of the measurement area as possible. 

These are connected to the VNA through a system of switches that allows reflection 

coefficient measurements in the range of 10 MHz to 6 GHz. The system has a control and 

power subsystem, governed by an Arduino, which supplies the measurement system with 

3.3 V and controls the switching network to perform measurements automatically. In 

addition, the entire system is controlled by a computer that connects to the VNA via       

Wi-Fi with a LAN network to collect the measurements and process them later. The 

emission power is set at 0 dBm (1 mW) which is low enough to ensure that the system is 

harmless to users. Measurements made with this system are about 1 minute long, so the 

exposure time to non-ionising radiation is low. The system presents an SNR greater than 

+25 dB for the entire operating range and an accuracy of 3.8 mm, considering a maximum 

frequency of 6 GHz and a human brain. Therefore, the system is able to accurately detect 

a possible brain-shift, even a slight one. 

Once the design and assembly of the system is completed, the measurements are 

carried out and the results evaluated, in which the distance between the model under study 

and the antennas is obtained by analysing the time of flight of the received echoes and 

assuming a linear propagation model. In the process of setting up the system, a distance 

adjustment has been performed with two calibration experiments. Firstly, the behaviour 

of the signals has been analysed using a metallic reflector parallel to the antennas located 

in the upper area of the helmet, positioning it at different known heights, obtaining that 

the error in the measurement is less than 5% of the nominal distance. The second 

experiment consisted of adjusting the distance estimation by measuring a metallised half 

ellipsoid with known dimensions, determining that the antennas oriented perpendicular 

to their corresponding planes present errors of less than 5%, while in antennas with 

oblique orientation the error is around 15%. 
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Once the system has been adjusted and calibrated, its experimental evaluation was 

carried out to see its capabilities against brain-shift detection. To do this, a 3D printed 

skull model has been used, in which brain models simulating different brain 

displacements have been introduced. The brain models have been manufactured with a 

3D printer, filled with distilled water and varnished to prevent fluid leakage. After 

processing the measurements made with the different models, the received signals were 

analysed and the location of the reflections obtained with the antennas was represented, 

comparing the brain with and without displacement. As demonstrated during the different 

tests carried out, the system is capable of detecting the brain-shift phenomenon in all 

proposed cases, providing an estimate of the change produced in each area of the brain. 

 

The second system developed is presented in Chapter 4 and focuses on the 

detection of abdominal aortic aneurysms. The main challenge in this case is to determine 

the position and size of the aneurysms in a plane environment. This system consists of 16 

printed monopole antennas placed on a methacrylate plexiglass that is positioned on top 

of a plastic human torso mannequin. As in the previous system, the design, optimisation, 

manufacture and measurement of the antennas in the frequency and time domain has been 

presented. The proposed antennas have a rectangular geometry with microstrip feed with 

two slots in the ground plane to increase the bandwidth at high frequencies. Its total size 

is 20 x 30 mm2 and it has been manufactured on a FR-4 substrate. The measured operating 

range is between 2.7 and 9.6 GHz for an |𝑆11| < -10 dB, its radiation is omnidirectional, 

the polarisation is linear with vertical orientation and its maximum gain is 3 dBi. The 

group delay, evaluated from 𝑆21 is 1.3 ns, the variation over the entire bandwidth being 

small. In addition, the transmitted signals present a high integrity, with a measured SFF 

of 96.29%. The antennas of the system are independent and have been positioned on a 

methacrylate sheet, with a size of 300 x 300 x 2 mm3, covering the entire measurement 

space. The system equipment is governed by a control system and a switching network, 

which to makes a sequential connection of each antenna to the VNA ports, obtaining the 

measurement of the reflection coefficients in the range of 10 MHz to 6 GHz. 

Measurements are performed automatically, in less than 1 minute, under the control of a 

computer running a Python script. The emission power of the system is set to 0 dBm, with 

a radiation power of the antennas greater than -7.8 dBm and an SNR higher than +28 dB. 
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For the case of aorta and aneurysm, which are mainly composed of blood, the spatial 

resolution of the system is 3.5 mm at 6 GHz. 

After completing the measurements of the S-parameters of all the antennas of the 

system, the signals are processed, where the objective is to generate the signals received 

in reflection by the antennas, as well as to create an image to represent those objects 

detected. To do this, a first processing is applied where the echoes reflected towards the 

antennas are identified to estimate the time of flight and determine the position of the 

objects. The medical images are then generated using beamforming algorithms, which in 

this case are the DAS algorithm and the IDAS algorithm, suitably modified for their 

correct operation in the proposed application. The time required to process the signals and 

generate the corresponding images is less than 30 seconds. 

In order for the proposed system to work correctly, an initial calibration and 

adjustment has been carried out, where the detection and location capabilities have been 

tested in a plane by using metal plates in known positions. The calibration tests carried 

out consisted of two parts, first a metal plate large enough to cover the measurement area 

at different known heights was used, obtaining the signals received and determining the 

distance of the plate, with an error of less than 3.8%. Subsequently, the ability of the 

system to position smaller objects within the measurement space, which is located in a 

plane at a fixed distance from the antennas, has been studied. In this case, the 

measurement area has been divided into grids and a small metallic reflector has been 

positioned on them. The main novelty of the signal processing of this system is the use of 

the amplitude of the signal reflected in each of the antennas at the reference distance as a 

starting point to determine the position of the object. The calibration tests have 

demonstrated the correct functioning of the developed system, as well as the possibilities 

for both object detection and location. 

After calibration of the system, two proof-of-concepts were performed to evaluate 

the detection functionality of the system with more complex scenarios. Firstly, an 

abdominal aortic aneurysm detection test was performed, where a plastic tube was used 

inside the torso model as a healthy aorta model filled with water and placed in a plane 

210 mm from the antennas. Once the measurements were made, a modified version of the 

DAS algorithm adapted to measurements in plane scenarios was used to locate the aorta. 

Subsequently, an aneurysm model in different positions has been added to the aorta. In 

this case, an adapted version of the IDAS algorithm for in-plane measurements has been 
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proposed as an image generation algorithm. The results obtained with these two tests have 

shown a good detection and localisation capacity of the models. In addition, an evaluation 

of the errors made in the positioning of the aneurysm models has been carried out, in 

order to obtain a better assessment of the results obtained. To do this, a threshold has been 

applied to the results shown by the modified IDAS algorithm and compared with a real 

photograph of the position of the aneurysm model. The results obtained show that the 

errors are acceptable, the relative error being less than 5% and the absolute error less than 

10 mm. Therefore, the developed system is shown to be an interesting option for the rapid 

detection of aortic aneurysms. 

 

The last system has been presented in Chapter 5, where a prototype measurement 

for the detection of intestinal anastomotic leaks and evaluation of suture quality is shown. 

The system is composed of 2 applicators facing each other and the intestines are located 

in the middle. These applicators consist of 4 identical antennas independent of each other. 

The design, optimisation, manufacturing and measurement of the applicators has been 

carried out in two parts. First, efforts were focused on the design of an embedded antenna 

and then on the development of the applicator. In this case, an attempt has been made to 

solve one of the problems encountered in the monopole antennas developed in the 

previous chapters, which is their omnidirectional radiation, since it is a problem due to 

reflections in unwanted directions. Taking into account that small antennas with a high 

bandwidth and a minimum frequency as low as possible are needed, the use of printed 

monopole antennas has been proposed, where their radiation has been modified with the 

inclusion of different materials to make them more directive. To do this, first an embedded 

antenna and a study of the materials to be used were made, which served as a starting 

point in the design of the applicator. 

Firstly, the low-loss substrate model to be used has been studied in order to obtain 

the best performance in the antenna, selecting the Taconic TLX8 substrate of 0.832 mm 

thickness with 𝜀𝑟 = 2.55 and tan 𝛿 = 0.0017. Subsequently, the different materials that 

will form part of the embedded antenna have been selected, as well as their arrangement, 

depending on the dielectric properties of each one of them. To obtain the dimensions and 

final geometry of the antenna, several simulations of both the absorbing material and the 

focusing material have been carried out, evaluating in each case the following figures of 
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merit: reflection coefficient, radiation patterns, gain or attenuation obtained, field 

distribution in the structure and near-field directivity. Finally, it has been obtained that the 

best performance for the antenna is achieved when using an absorbent material             

(TW-CON175BK with 𝜀𝑟 = 8.00 and tan 𝛿 = 0.77) of 20 mm thickness, which is separated 

from the antenna by a low loss material (PREPERM ABS300/TP20279 with 𝜀𝑟 = 2.5 and 

tan 𝛿 = 0.005) of 10 mm thickness. In the opposite area of the antenna, the designed 

focuser has circular geometry with three materials with different permittivity (PREPERM 

ABS300/TP20279 with 𝜀𝑟 = 2.00 and tan 𝛿 = 0.0039, PREPERM ABS1000 with 

𝜀𝑟 = 5.00 and tan 𝛿 = 0.0033, and PREPERM ABS1000 with 𝜀𝑟 = 7.48 and 

tan 𝛿 = 0.0052) with a thickness of 10 mm. Finally, a layer of biocompatible material 

with a thickness of 0.5 mm (ABS Medical with 𝜀𝑟 = 2.55 and tan 𝛿 = 0.006) is used under 

the focuser. The design provides a signal attenuation ranging from 1.78 to 9.33 dB in the 

“backward” radiation of the antenna (direction of the absorbent material), while a gain is 

obtained that varies between 1.65 and 4.19 dB in the direction where the biological tissue 

to be analysed is located, while focusing the radiation on the same direction. 

The embedded antenna has a rectangular geometry with microstrip feed where a 

transition between the feed and the radiating patch has been incorporated. To approximate 

the antenna to a real model, it has been designed together with an intestine model. The 

manufacture of this antenna has been done in parts, that is, each material has been 

manufactured one by one and, subsequently, all of them have been joined together, 

checking throughout the joining process that the characteristics of the antenna were 

adequate. The final size of the embedded antenna is 30.0 x 41.7 x 41.3 mm3, the measured 

operating range is between 3.7 and 10.2 GHz, its maximum gain is 5.5 dBi and it has a 

linear polarisation with vertical orientation. The measured antenna group delay is 1.4 ns 

and the SFF is 84.4%, demonstrating a high integrity of the transmitted signals. 

After the design of the embedded antenna has proceeded to the design of the 

applicator, which consists of 4 independent embedded antennas arranged in a 2 x 2 matrix. 

To design the applicator, a study of the separation between the antennas, the incorporation 

of an absorbent material as a separator for the applicator antennas and the inclusion of 

absorbent material around the applicator has been carried out. This study has taken into 

account the same figures of merit as in the embedded antenna, ensuring the optimal 

behaviour of the applicator. The manufacturing of the applicator has been carried out in 

parts and then all the elements have been joined together. At this point it is worth 
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highlighting the many problems encountered when printing the absorbent material, due 

to the size of the parts and the specific properties of this material. The final size of the 

applicator is 65.0 x 84.4 x 41.8 mm3 and the measured operating range is between 2.8 and 

10.5 GHz for an |𝑆11| < -10 dB, with directional radiation towards the intestine tissue. 

Finally, to verify the correct functioning of the applicators, a system for detecting 

anastomotic leaks in simulation has been developed, with a simplified digital model. The 

model is composed of two applicators facing each other with two intestines joined 

together that have been simulated in the different phases into which an anastomosis 

intervention can be divided. Obtaining the simulated S-parameters for each of the cases 

under study varies between 12 and 31 hours depending on the model analysed, which 

denotes the high computational cost of these simulations. The S-parameters obtained in 

each of the phases of the simulated anastomosis have been analysed and purchased and a 

basic processing has been applied in the time domain, carried out in ADS. Analysing the 

results, it has been proven that the system is able to detect changes between the different 

phases of the anastomosis process, which opens the possibility of developing a specific 

signal processing for this application that can provide a metric of the quality of the 

anastomosis. 

 

Considering the results obtained in the Doctoral Thesis, the following conclusions 

can be drawn from the work carried out: 

• Three non-invasive radar-based microwave systems have been designed for 

different medical applications, which have the capability to detect artefacts in 

different scenarios. 

• The design of different broadband and small size antennas has been carried 

out, tailored to the specific needs of each application. Due to the size and 

bandwidth requirements, the ideal antennas are the printed monopole type. 

• The design of an embedded antenna topology has been proposed that allows 

the radiation focusing of the printed monopole antennas, while maintaining 

their broadband antenna characteristics. This design is based on different 

materials with specific dielectric properties and additive manufacturing. 
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• Processing algorithms have been implemented that have been adapted to each 

of the applications developed, allowing in all cases to detect and locate the 

objects under study. 

• The use of different biological models has allowed the systems to be adapted 

to the needs of the application, in addition to being able to carry out various 

proofs of concept to analyse their viability. 

• The measurement errors obtained in the systems are less than 5%, which 

denotes a good agreement between the real measurements and the values 

obtained with the processing algorithms used. 

• The results obtained with all systems are promising. The proposed microwave 

medical imaging technology allows its use as a complement to current medical 

imaging systems, providing a low-cost solution, suitable for hospital use and 

harmless to users. 

Finally, after presenting all the work carried out in this Doctoral Thesis, it can be 

concluded that the results are satisfactory and that each and every one of the objectives 

that were set at the beginning of it have been met. 

Although the work carried out has been very extensive, there are always some 

points on which further work should be done to improve the systems, some of which are 

set out in the following section. 

 

 

6.2. FUTURE RESEARCH LINES 

 

The research and design of the systems does not end with the work that has been 

developed in this Doctoral Thesis, since the conclusions drawn have enabled a series of 

improvements and future lines of work to be detected, which can be summarised below. 
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6.2.1. GENERAL RESEARCH LINES OF THE IMPLEMENTED SYSTEMS 

 

As general future lines to improve all the systems that have been shown 

throughout this Doctoral Thesis, the following points are proposed. 

On the one hand, it is proposed to carry out digital models in simulation of the 

brain-shift and abdominal aortic aneurysm detection systems, as well as to continue 

working with the developed digital model of the anastomosis process in order to perform 

more tests and compare them with the measurements. In addition, such simulations could 

provide a more complete understanding of the properties of the system, as well as its 

characteristics, being able to anticipate possible problems that could appear later in the 

measurements. Taking into account the complexity of the systems and the use of the 

dispersive characteristics of the biological materials, it must be taken into account how 

the simulation of the models would affect computationally and, more specifically, the 

simulation time and whether the computer used so far is capable of carrying out the 

simulations, or it is necessary to resort to a more powerful one. Also, due to the temporal 

analysis performed with transmitted and received pulses, the simulations require a 

minimum number of frequency steps within the operating range, which makes the 

simulations even more complicated, the maximum operating frequency of the system is 

also critical, since the higher frequency requires not only a longer simulation time, but 

also higher system performance. 

On the other hand, work must be done to improve the processing algorithms of 

the systems, both in the time domain and in medical imaging. By perfecting this aspect, 

it is possible to detect and locate the objects under study with greater precision. Even with 

the use of artificial intelligence, biological tissues could be classified and help in the 

interpretation of the results obtained, being able to detect and classify the data without 

the need for supervision. It would also be interesting to evaluate and develop different 

signal processing algorithms for the analysis of the results and compare them with each 

other to determine which one provides a more accurate image of a real situation. In 

addition, it would be necessary to be able to display this data in an interface that would 

allow all this information to be visualised, being as easily understandable as possible for 

the end user of the system. 
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Another future line of work is the development of more realistic synthetic 

biological models that allow the results of the tests to be as close as possible to reality. To 

do this, a study must be made of the dielectric properties of the biological tissues to be 

replicated according to the application in question. Using a microwave probe, various 

compounds that can offer the same electrical behaviour as the real tissues under study 

must be developed and measured and then realistic models with the necessary 

morphology and structure must be designed and manufactured so that they can be used in 

the different tests carried out on the systems. The use of this type of realistic models 

allows the results to be similar to those obtained in a real case, but with the safety of their 

use in a laboratory, without having to inconvenience or endanger the patient and 

facilitating the performance of all those tests and practical cases that may be necessary. 

Finally, as a general future line, once the correct functioning of each of the systems 

has been verified in the laboratory, it is proposed to adapt them to be used in a hospital 

with real patients and in an environment controlled by medical staff. In this way, it would 

be possible to test whether this technology offers comparable results to traditional medical 

imaging methods, which could be complementary systems that would not only improve 

their characteristics and performance as more data are obtained from patients, but also to 

detect, predict and monitor the patient in a non-invasive and harmless way for some 

pathologies related to cerebral displacement, aneurysms and anastomoses. 

 

 

6.2.2. SPECIFIC RESEARCH LINES OF THE IMPLEMENTED SYSTEMS 

 

This section presents the specific future lines to improve each of the systems 

presented in this Doctoral Thesis. 

• Lines on the brain-shift detection system. 

Regarding the future lines of the brain-shift detection system, it has been found 

that the precision of the measurements is limited by the small number of antennas and 

their low directivity they present. For this reason, it is proposed to develop a new helmet 

containing a larger number of antennas, thus covering more measurement space and, 

consequently, increasing the number of measurement points. It is also proposed to work 
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on embedded antennas that focus the radiation, like the antennas presented in the system 

of chapter 5. Another line of work has to do with improving the precision in the 

positioning of the brain models when they are placed inside the skull model. In this aspect, 

a new set-up structure has to be studied that allows the brain models to move as little as 

possible. In this way, more accurate and reliable measurements could be obtained, thus 

reducing the error associated with antennas placed obliquely with respect to the object 

under study. 

As a future line it is also proposed to include, in the processing system, algorithms 

that detect whether or not there has been brain displacement and, if there is, predict what 

the deformations of the brain will be like. In this way, it is intended that from a digital 

model of the mechanical-elastic deformations of the brain, the system can perform the 

translation of the measured displacement to the entire brain and obtain, as a result, the 

new position of the brain and, in its case, the tumour. In addition, it is proposed that, 

through augmented reality techniques, 3D models can be generated to visualise the data 

related to the geometry and positions before and after the surgical intervention. This line 

can represent a significant advance in the detection of brain deformations, as it would be 

interesting to detect brain displacement in real time, or in the shortest possible time, 

during surgery, since it would allow both the risk of interventions to be reduced and the 

adaptation of the intervention strategy by the neurosurgeon team. 

Finally, as a line of work, it is proposed to use this system in another application 

with a very similar principle. In this case, its use is proposed for the detection of cranial 

deformities in the growth of the head of babies. To do this, the use of a helmet or mesh 

that adapts to the baby's skull is proposed and, after routine check-ups of the patient, 

images of the skull are obtained and compared with each other to be able to analyse 

whether or not these deformities are occurring, thus being able to act accordingly and 

avoid a bigger problem. The advantage obtained in this application is that the resources 

that have been used in the case of the brain-shift detection system do not require a major 

effort to adapt it to this application, due to the great similarity between both. 

• Lines on the abdominal aortic aneurysm detection system. 

Future lines related to the medical imaging system for the detection of abdominal 

aortic aneurysms focus on the study of aneurysm models of different sizes, especially 

smaller aneurysms to determine the minimum size that the system is able to detect through 
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the medical image obtained from the data. In addition, it is crucial to further improve the 

positioning of the system elements in order to accurately locate the models under study, 

as well as reduce errors. 

• Lines on the anastomosis quality detection system. 

Regarding future lines related to the anastomosis quality detection system, it is 

proposed to implement a measurement system, as has been done with previous systems, 

adapting the necessary programs so that the measurements are carried out automatically, 

with good performance and as simple and convenient as possible for the user. In addition, 

the system should be implemented, tests should be carried out to calibrate it and, 

subsequently, measurements should be taken in different scenarios with a simple intestine 

model as a first contact, in order to later use a more realistic model. 

In addition, work must be done on the medical image and processing algorithms 

that should be used for this application. In this way, the maximum possible information 

can be obtained to make the medical images and obtain good results that are easy to 

interpret. Furthermore, an artificial intelligence could be trained with the data obtained 

from the measurements taken to objectively determine the quality of the suture. 

Finally, it is proposed to integrate this system into a surgical intervention set-up 

using robotic navigation, so that while the operation is being performed, the proposed 

system can evaluate the quality of the sutures and act accordingly with the data obtained. 

In this way, the system would not only make it possible to obtain the results in real time, 

but would also provide information so that the anastomosis could be performed again or 

improve the one that has already been done, without having to finish the operation and 

wait for the patient to have any postoperative complications. 
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Toward Intraoperative Brain-Shift Detection
Through Microwave Imaging System

Andrea Martínez-Lozano , Carolina Blanco-Angulo , Alberto Rodríguez-Martínez , Senior Member, IEEE,

Carlos G. Juan , Member, IEEE, Héctor García-Martínez , Member, IEEE,

José M. Sabater-Navarro , Senior Member, IEEE, and Ernesto Ávila-Navarro

Abstract— This work shows a proof of concept of a radar-based
microwave imaging (MWI) system for the detection of the
brain-shift effect with minimum delay. The system is based on the
estimation of the variations of both the position and the geometry
of the brain in order to detect if remarkable variations have
occurred. To that end, the system makes use of 12 twin antennas
as sensing elements, which transmit broadband signals toward
the patient’s head and receive the corresponding reflections.
Printed monopole antennas with coplanar feed are considered,
featuring a broad bandwidth and an omnidirectional radiation
pattern. A signal processing strategy to estimate the detected
distances to the target from the reflection seen by each antenna
is also shown, as well as a calibration and fine-tuning procedure
for accurate distance detection capabilities. To demonstrate the
potential of the system, a cranium phantom and several brain
phantoms, emulating different brain-shift cases, are fabricated
and measured. The results show the effective detection of the
brain-shift in all the cases under consideration, thereby demon-
strating the potential of MWI systems for effective intraoperative
brain-shift detection.

Index Terms— Biomedical signal processing, brain-shift,
broadband antennas, microwave imaging (MWI) system,
microwave radar, time-domain analysis.

I. INTRODUCTION

MEDICAL imaging systems working at

microwave frequencies, also called medical
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MicroWave Imaging (MWI) systems, have become a

promising technique for many medical applications [1].

The working frequency ranges of these systems are usually

found between 1 and 10 GHz [2]. These frequencies are

suitable for proper identification, inside the human body,

of many anomalies or remarkable events or features, since

these frequencies yield appropriate penetration depths (PDs),

attenuations, and resolutions for such applications [3], thereby

providing for interesting tissue contrasts [4]. Among their

benefits, these systems are nonionizing, wieldy, relatively

low-cost, and compact enough to be used as portable detection

systems [1], [5], [6], [7], [8]. They also use power signals

lower than those of a cell phone call [2]. Consequently,

these systems are suitable for use in clinical and surgical

environments.

The fact of making use of nonionizing electromagnetic

waves makes it possible for MWI systems to provide for harm-

less diagnosis capabilities. This is a key benefit with respect

to the traditional medical imaging techniques, most of them

based on X-ray imaging, which need to apply high-energy

signals prone to disturb the cell processes and to provoke

tumors. This feature allows the use of MWI systems in a safe

way as many times as needed. Also, MWI systems do not

require special or adapted facilities, which enable their use in

any place, including operating rooms. They do not require the

intake of chemical contrasts by the patient, as well.

Their working principle is usually based on single-point

measurements, in which the microwave signals transmitted

by a certain antenna are reflected or scattered back by the

tissues involved, and then received by the same antenna,

a different one, or a group of them at different positions [9].

Then, by collecting a suitable set of measurement points, a

2-D or even a 3-D image can be built by properly mapping

them all. The antennas are therefore a key element for MWI

systems, and their design must be accurately done to achieve

the desired size, bandwidth, and radiation pattern for each

specific application [10]. With respect to other experimen-

tal medical imaging systems that make use of nonionizing

signals, such as photoacoustic tomography (PAT) and diffuse

optical tomography (DOT) [11], [12], MWI systems offer

better spatial resolutions and less computational complexity

to obtain the images, which entails a faster availability of the

results.

The hardware used in these systems is usually composed of

a microwave signals generator/recorder [often a vector network

analyzer (VNA)], the corresponding set of antennas, and an

radio frequency (RF) switching system devoted to connect
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each one of the antennas to the VNA at the right times. The

software system is in charge of processing the measured data

for building the final images [9], [13]. The current techniques

for medical MWI are chiefly divided into microwave broad-

band radar methods and microwave tomography methods,

being the microwave radar method the most efficient one from

a computational point of view [14]. This method is based

on mapping the dielectric scatterers found through the tissues

inside the body, while the microwave tomography builds the

images from different dielectric profiles of the tissues inside

the body [15], [16].

Medical MWI systems have been proposed for a number of

applications, such as breast cancer detection [17], [18], [19],

human torso boundary estimation to screen for lung cancer

[20], pleural effusion detection [21], heart motion imaging

[22], or congestive heart failure detection [23], among others.

These systems also find interesting applications for detecting

anomalies in the brain, such as brain strokes [24], [25], [26],

brain tumors [27], [28], or intracranial hemorrhages [5], [29],

[30], to name a few. The brain stroke detection by means

of MWI systems is showing promising results, since these

systems have been proved effective for detecting and locating

damaged brain tissues [31]. They are capable of building

images of complex environments, such as the human head [5],

thereby showing potential as medical imaging systems’ candi-

date to replace or complement the current diagnosis tools [31].

Another brain anomaly for which medical imaging methods

find interesting applications is the brain-shift phenomenon.

During neurosurgical interventions, the brain often gets its ini-

tial geometry and shape altered, or shifted. Consequently, the

positions of the surgical targets (e.g., tumors) are also shifted.

Considering that most of these interventions are carried out

by means of neuronavigation systems configured and prepared

with preoperative images [32], which no longer represent the

actual positions and shapes, brain shift raises as one of the

main causes of failure in neurosurgery [33]. Currently, brain

shift is faced with two main strategies. On the one hand,

predictive biomechanical models are usually considered for

planning the interventions, trying to foresee and compensate

the brain-shift effect [34]. On the other hand, when severe

brain shift occurs the intervention needs to be stopped to

take new intraoperative images, usually by magnetic resonance

imaging (MRI) techniques [35], which are time consuming

and thereby considerably increase the risk of the intervention.

Indeed, in these cases, the patient needs to be moved to the

specific facilities for MRI, while remaining sedated and with

the burr hole open. These facilities are mandatorily out of

the operating room, in some cases considerably far from it.

This, in addition to the prolonged times required by MRI to

generate the new images, may potentially increase the risks

of the intervention. This problem reaches such an extent that

some hospitals consider having a bespoke room adjacent to

the operating room dedicated to MRI intraoperative imaging

for brain surgeries [36].

To the best of our knowledge, no studies have been pub-

lished about the application of MWI techniques for brain-shift

detection and compensation. As a novelty, due to their

above-mentioned benefits, in addition to the fast operation

Fig. 1. Geometry of the designed antenna. (a) Antenna design. (b) Photograph
of the fabricated antenna.

capabilities, in this work, we show a proof of concept of a

prototype of a radar-based MWI system for almost real-time

brain-shift intraoperative detection. Such a system could be

integrated with the rest of surgical equipment for instantaneous

detection and characterization of the brain shift, providing the

neuronavigation system with the appropriate information for

making the corresponding corrections.

The proposed prototype is composed of 12 twin monopole

antennas, a switching network, a control subsystem, and a

computer for automatic operation. In this study, we test its

brain imaging capabilities with different brain phantoms emu-

lating several brain shifts, placed inside a cranium phantom.

To that end, we research on a controlled, laboratory experimen-

tal setup for brain-shift equipment testing. After processing

all the data derived from the signals obtained with all the

antennas, we are able to detect small variations in the position

and geometry of the brain, hence providing for brain-shift

detection.

The rest of this article is organized as follows. Section II

describes the design and optimization process of the antenna.

Section III explains the calibration and operation of the pro-

posed system. Section IV shows the results of the experimental

validation; and Section V outlines the main conclusions.

II. BROADBAND PRINTED MONOPOLE ANTENNA

The proposed antenna for the brain-shift detection system

is based upon a rectangular printed monopole antenna with

coplanar feeding. From the purely rectangular geometry at the

outset, which sets the minimum working frequency for the

system, we have applied several geometry modifications by

dividing the rectangular patch into smaller rectangular sections

as the feed line comes closer. Each one of these smaller

sections increments the maximum working frequency for the

system, thereby enlarging the bandwidth. The same procedure

has also been applied for the design of the ground plane. The

final geometry of the antenna can be seen from Fig. 1(a).

It should be noted that the maximum size for the antenna

is determined by the minimum working frequency and by the

minimum amount of antennas required by the system to obtain

a proper spatial resolution.

The final dimensions of the antenna have been set and

optimized by means of parametric simulations with Keysight

3D EMPro full-wave electromagnetic simulation software. The

chosen substrate is 0.4-mm-thick FR4 (εr = 4.4 and tan δ =
0.02), due to its low-cost and off-the-shelf characteristics. The
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Fig. 2. Return losses according to W1.

Fig. 3. Return losses according to W7.

analysis of the impact of each one of the dimensions into the

final response of the antenna allows us to highlight W1 and

W7 as the most critical ones.

Fig. 2 shows the simulated response of the antenna (in

terms of the reflection coefficient or return losses) for different

values of W1, the width of the biggest rectangular patch.

As it can be seen, this dimension has a considerable influence

on the behavior of the antenna, allowing us to tune it for

a dual antenna or a broadband antenna response. A similar

phenomenon is observed for W7, the width of the step in

the ground plane. The simulated response of the antenna for

different values of W7 is plotted in Fig. 3. In both figures,

the response corresponding to the finally chosen dimensions

is plotted with a thicker line.

Finally, a small tapper has been added to the feed line in

order to attain a better matching. The optimization process

has yielded a simulated working frequency range from 3.0 to

24.4 GHz, which results in a fractional bandwidth of 156.5%

with respect to the center working frequency of the antenna.

Table I shows the dimensions of the proposed antenna accord-

ing to the scheme in Fig. 1(a).

Once the antenna had been designed, it was fabricated

through photolithography and chemical attack techniques.

A photograph of the fabricated antenna is shown in Fig. 1(b).

In Fig. 4, the return losses of the antenna for both the

simulation and the experimental measurement are plotted.

A good match can be observed, thus validating the fabrication

process. The measurements were made with the VNA E8363B

from Agilent Technologies. The measured working frequency

range for the antenna is found between 2.5 and 24.9 GHz,

which means a bandwidth ratio of 9.96:1.

TABLE I

DIMENSIONS OF THE PROPOSED ANTENNA IN MILLIMETERS

The radiation patterns of the antenna have been charac-

terized inside an anechoic chamber. A horn antenna was

used as a reference for frequencies under 10 GHz, and two

identical antennas to the one proposed here were used as

reference for frequencies above 10 GHz. Fig. 5 shows the

measurements for the E- and H -planes for a selection of

representative frequencies within the working frequency range

of the antenna: 5, 10, 15, and 20 GHz. These patterns show a

well-nigh omnidirectional performance of the antenna, as usual

for monopole antennas. The measured gain varied between

2.1 and 5.4 dBi for the whole bandwidth.

The time-domain behavior of the antenna was also assessed

since the antenna is integrated into a broadband system aimed

at evaluating the reflections resulting from the transmission of

time pulses. To that end, we followed the procedure described

in our previous works [10], [17], based on the measurement

of the transmission parameter between two identical antennas

standing face to face while transmitting a broadband pulse. The

System Fidelity Factor (SFF) was computed for quantitative

analysis of the similarity between the transmitted and received

pulse [37]. The obtained SFF for experimental measurement

was 92.3, thus pointing to a high integrity of the signals

transmitted by the antennas. As a result of all this assessment,

the proposed antenna was validated for its use in the MWI

system.

III. MWI SYSTEM FOR BRAIN-SHIFT DETECTION

A. System Overview

The proposed measurement system is composed of a sensing

subsystem, a VNA, and a control and switching subsystem.

The sensing subsystem was designed with the shape of a

helmet so that it can be adapted to the individual’s head

or the biological phantom under measurement (for in vitro

validation). This sensing helmet houses 12 twin antennas,

identical to the one introduced in Section II. The VNA is in

charge of measuring the reflection parameter of the antennas.

The control and switching subsystem connects each one of

the antennas to one of the two ports of the VNA, selects

the appropriate antenna at each time, and allows the users to

master the whole measurement process. A connection scheme

is depicted in Fig. 6(a), where all the main elements of the

proposed system can be seen, as well as the connections

between them.

The control and switching subsystem includes a computer

which runs a Python script used to master the measurement

system, as well as a microcontroller (AT91SAM3X8E from



Anexo 

363 

4011411

Fig. 4. Return losses (simulation and experimental measurement) for the
proposed antenna.

Fig. 5. Measured radiation patterns of the antenna. (a) E-plane. (b) H -plane.

Arduino) used to manage a switching network and select the

right antenna at each moment. The Python script manages

the connection between the microcontroller and the VNA

and automatizes the whole measurement process. When the

measurements are completed, a second Python script runs

the proposed signal processing algorithms. These algorithms

obtain the time-domain reflections seen in each one of the

antennas, which are then used to retrieve the brain position,

thereby allowing to compute the distances from the antennas

to the brain and detecting a possible brain shift.

A photograph of the hardware in the system is shown

in Fig. 6(b). The main element is the helmet, which was

3-D-printed with standard PLA (PolyLactic Acid), with εr =
2.88 and tan δ = 0.02 [38]. The 3-D printer used was Prusa

i3 Hephestos from BQ, with error of 100 μm. Its dimensions

are approximately 21 × 15 × 10 cm3 (these dimensions

delimit the maximum measurement range of the system), and

it houses the 12 antennas. The antennas are placed in the

inner part of the helmet, as shown in Fig. 6(c), so that they

approximately cover the head or cranium phantom under mea-

surement with an equally spaced distribution. Henceforward,

each antenna will be referred to by means of its corresponding

antenna number, as shown in Fig. 6(d).

The antennas are connected to a switching network

by means of RF coaxial cables (FL086-24SM+ from

Mini-Circuits.1 This switching network is composed of

four four-output RF switches (ZSWA4-63DR+ from Mini-

Circuits1) and two two-output RF switches (ZSW2-63DR+
from Mini-Circuits1). The switches are connected to the micro-

controller through bespoke DB9 cables. This microcontroller

implements a truth table used to properly set the control pins

1Registered trademark.

of each switch (three pins for the four-output switches and

one pin for the two-output switches) so that each antenna is

sequentially selected and connected to the VNA at the right

time. A power stage is also involved, which properly powers

all the switches with 3.3 V. The total current consumption of

the whole switching network is 0.7 mA.

These RF switches are based on CMOS technology, they

provide for high-speed functioning (switching time lower

than 1 μs), and they are matched to 50 � in the whole

working frequency range of the VNA in the proposed setup

(10 MHz–6 GHz). The VNA is set to make measurements

with 5001 equally spaced frequency points, including an

intermediate frequency filter of 10 kHz. The emitting power

of the antennas is set to 0 dBm (1 mW). This is a low enough

power to ensure that the system is harmless for the users

and patients. It should be noted that this emission power is

between 10 and 100 times lower than the power emitted by a

current smartphone, as well as two orders of magnitude lower

than the maximum allowed Specific Absorption Rate (SAR)

permitted by the European and North American standards [39],

[40] where a limit of ∼130 dBm is defined for our frequency

range [41]. Moreover, the exposition time to the nonionizing

radiated signals is also low, given that the whole measurement

process lasts approximately 1 min.

The Signal-to-Noise Ratio (SNR) has been obtained fol-

lowing the method described in [42], which makes use of

a standard calibration open-circuit load (Ref. ZV-Z135 from

Rhode & Schwarz) in the position of each of the antennas,

allowing us to determine the noise in the system. The noise

level was found to be lower than –55 dBm for the whole

working frequency range, whereas the minimum signal level,

detected from the S11 parameter measured for the antennas

emitting at 0 dBm, was –30 dBm. Consequently, the SNR

is greater than +25 dBm for the whole working frequency

range (10 MHz–6 GHz). Regarding the possible interferences

affecting the system, it should be noted that the operating room

is a restricted space where the electrical and electronic equip-

ment must comply with severe regulations, generating almost

negligible interferences. Considering other telecommunication

systems that might interfere (communication networks, ISM

emissions, etc.), these signals are mostly narrowband and

their effect on the ultra-wideband pulses of the system would

therefore be reduced.

The accuracy of the system is determined as half a wave-

length at the maximum operating frequency in the system

when the waves are traveling through the specific medium.

In this case, considering a maximum frequency of 6 GHz and

a human brain (εr = 44.0 at 6 GHz [43]) as the medium

through which the waves propagate, the proposed system

has an accuracy of 3.8 mm, enough for effective brain-shift

detection with potential clinical implications.

The whole system is mastered with a computer running

a Python script, devoted to the automatization of the mea-

surement process. This script controls the VNA by means

of a WLAN connection, setting the right configuration of

the VNA and loading the corresponding calibration for each

antenna at each moment. In parallel, through an USB con-

nection, the script sends the corresponding commands to the
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Fig. 6. Overview of the proposed system. (a) Connection scheme of the whole system. (b) Photograph of the whole system, including the switching network.
(c) Detail of the helmet including the antennas, with a cranium phantom inside. (d) Scheme of the placement of the antennas in the helmet, including the
antenna numbers.

microcontroller for the appropriate antenna switching. The

script then launches the VNA measurement and waits for

completion. When finished, the VNA saves the measurement

file in ∗.s2p (Touchstone scattering two-port) format and

transfers it to the computer. After completion, the process is

repeated until all the measurement files are collected. These

files will be later taken as input files for the proposed signal

processing algorithms, which will make use of the measured

S11 parameter for each antenna. It should also be noticed

that there is only one antenna emitting at each time, thereby

avoiding potential cross-couplings between the antennas.

B. Signal Processing

Once the measurement of the scattering parameters of the

antennas has been completed, the data are analyzed to extract

the results. In this work, all the measurements are made with

bespoke phantoms, composed of a cranium and brains with

different shapes, devoted to experimental validation. The target

variable in this case is the distance between the phantom under

measurement and each one of the antennas. These distances

are obtained through the time of flight of the received echoes,

which are the result of the superposition of multiple reflections

coming from all the scatterers around each antenna. These

scatterers may include not only the target, but also the helmet

structure, other antennas, wires, connectors, tools, etc., thus

resulting in a considerably complex signal, quite difficult to

process.

We can drastically reduce this complexity by assuming a

linear model and applying the superposition principle. If we

make a measurement in an empty setup, with no phantom

neither any element inside the helmet, for a particular antenna

i , the received signal will be the result of the linear combina-

tion of the multiple echoes coming from all scatterers of this

particular setup, that is,

xi (t) =
∑

∀ j

a j xT (t − τ j ) (1)

with xT (t) being the transmitted pulse, a j being the reflection

coefficient of the scatterer j , τ j being the delay of the echo j ,

and xi (t) being the resulting received signal. If we then include

the phantom and repeat the measurement, new scatterers must

be added to the prior combination, so the resulting signal

xi
′(t)will be now

xi
′(t) =

∑

∀ j

a j xT (t − τ j ) +
∑

∀k

ak xT (t − τk) (2)

where ak are the reflection coefficients of the scatterers due

to the phantom (cranium–brain assemble) and τk their corre-

sponding delays. If we subtract xi (t) from xi
′(t), the remainder

xi
r (t) will only include the echoes coming from the phantom

and received by antenna i , which is, indeed, the information

we were pursuing

xi
r (t) =

∑

∀k

ak xT (t − τk). (3)

Finally, in order to determine the target distances, we will

need τk . We can calculate them by computing the cross

correlation between xi
r (t) and the transmitted pulse xT (t): τk

will be located at the maxima of this cross correlation.

It is important to note that this approach poses some limita-

tions. We have not considered dispersion of the signal, neither

when reflected by a scatterer nor when traveling through it.

Due to the dispersion, the reflected versions of the transmitted

pulse are not just delayed and attenuated versions of the

transmitted pulse. As a matter of fact, each of them suffers

a different dispersion and may be slightly different, which

means that the subtraction will not completely eliminate the

contribution of the initial setup scatterers. And, there is yet

more: the linearity condition is not really met here because

of dispersion. Besides, the slightest movement of the setup

between different measurements (for example, due to the

phantom placement) affects the delays. Consequently, at the

end, everything will be contaminated with both electronic and

quantization noise.

Notwithstanding these limitations, it is worth highlighting

that: 1) in this setup, the distances are remarkably short

compared to the speed of the wave; 2) the waves are prop-

agating through free air in the vicinity of the setup; and 3)

the dispersion is almost negligible for all the scatterers in

the surrounding area (mostly small plastic or metallic parts).

Then, we can assume that our initial premises are consistent

and that the combined effects of dispersion, misalignments,

and electronic and quantization noise can be considered as a

Gaussian additive noise that will impact the precision of the

measurement method but not its functionality.



Anexo 

365 

4011411

C. System Calibration
With the purpose of showing the performance of the method,

we have designed a calibration experiment composed of two

stages. In the first one, we analyze its behavior using a pseudo-

perfect reflector, which will be our best scenario. The selected

reflector is a copper-coated circuit board placed perpendicular

to the upper antennas at different known heights, which will be

measured to test the reliability and precision of the method.

As explained above, initially an empty-case measurement is

made.

For this experiment, a wideband Gaussian pulse with a

central frequency at 3 GHz is used for the excitation in

the VNA. As the VNA provides data in the frequency

domain, the first step is transforming the signals into the

time domain. The signals acquired in the VNA correspond to

samples of the spectrum at specific frequencies in the operating

range, in this case from 10 MHz to 6 GHz, in a regular

sampling of � f = 1.198 MHz, thus providing 5001 samples

of the spectrum for the positive frequencies. To have enough

time resolution and to prevent overlapping in time domain,

before computing the inverse Fourier Transform the spectrum

is padded up to 60 GHz, then reflected and conjugated, thus

obtaining the full spectrum of the received signal with a

resulting oversampling of 120 GHz.

The next step is to filter the signals using a Gaussian

pulse as an adapted filter, built using the specifications of

the transmitted pulse, with a sampling frequency of 120 GHz.

Considering, for instance, antenna A2, Fig. 7(a) and (b) shows

the spectrum of the received signal (blue) and the Gaussian

pulse (black) in the frequency domain and the resulting signal

in the time domain after the inverse Fourier Transform of

their product, respectively. The main pulse shown in Fig. 7(b)

is the reflection due to the impedance mismatch between

the antenna and free air, i.e., just at the beginning of the

propagation path. Consequently, we can use this information as

a reference for measuring distances. Fig. 7(c) shows a zoom

up of the portion of signal laying in the green rectangle in

Fig. 7(b), corresponding to the reflections coming from the

first centimeters of propagation in free air, where the speed

of light in free air is used for the calculation of the distance

axis.

It is quite interesting to focus on the portion of the signal

laying on the red rectangle, zoomed up in Fig. 7(d), corre-

sponding to the reflections due to the (electrical) singularities

encountered by the signal between the VNA and the antenna,

throughout the switching network. Here, the distances are

calculated using the speed of light in Teflon, since the wires

involved are made of this material. If we check the connection

path of antenna A2 in Fig. 6(b) and compare it with the local

maxima in Fig. 7(d), we can see the clear correspondence

between different parts of the circuitry: (A) VNA N-type input

connector, (B) VNA SMA-type connector, (C) first switch,

(D) second switch, and (E) antenna. The identification of the

location, attenuation, and spectrum of these echoes is very

helpful to check the performance of the setup, especially to

find errors in the circuitry that may lead to differences between

the signals acquired by different antennas. In that case, these

differences would not be due to the properties of the materials

Fig. 7. Initial measurements. (a) Spectra of the received signal (blue) and the
adapted Gaussian pulse (black). (b) Filtered signal in time domain. (c) Zoom
up of the signal after the antenna in free propagation. (d) Zoom up of the
signal between VNA and antenna.

Fig. 8. Signals for antennas A2 (blue) and A3 (red) between the VNA and
the antennas.

under analysis, but to the circuitry, and they could lead to

erroneous conclusions when characterizing the brain if not

properly taken into account. Fig. 8 shows an example of such
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Fig. 9. Pseudo-perfect reflector measurements. (a) Example of signals
obtained with (red) and without (black) reflector and their corresponding
difference (blue) with its envelope (coral). (b) Some measurements when
the reflector was placed at different distances. (c) Comparison of nominal
distances (black) and measurements (red).

differences, in this case for antennas A2 and A3, which are

the ones placed at the top of the helmet.

The next step consists of placing the reflector at a fixed

known distance from the antenna and repeating the mea-

surement. Then, according to the aforementioned procedure,

we need to subtract the obtained reference signal (without

target) from the new signal (with target). Because of possible

changes in the setup during measurements (moving the helmet

to place the object under analysis, for example), it is of

Fig. 10. Photograph of the calibration object: front (left) and side (right).

paramount importance to align the signals properly before

subtraction. It should be noted that the signals are traveling

at the speed of light, and the smallest change in the setup

will cause a misalignment of the signals that will result in

an error in the distance estimation. To avoid this, we apply

a deconvolution, such as the one described in [44], in which

we have to align and normalize two signals before subtraction.

This procedure is usually made using a reference signal which

is cross-correlated with the signals to align, and then, the

maximum of the cross-correlation is used to perform the

alignment. In this case, we already did something quite similar

when we filtered the received signals with the Gaussian pulse

since the same pulse is used for all the signals. Therefore,

we will use the difference in the time of flight of the maxima

of the envelopes of the received signals after preprocessing

to do the alignment in the frequency domain with subsample

resolution [44].

Fig. 9(a) shows the original signal with no reflector (black),

the received signal with the reflector (red), and the resulting

signal after subtraction (blue) with its envelope superimposed

(coral). The black dotted line marks the maxima of the remain-

ing envelope, placed at 74.67 mm, very close to the 73.22 mm

that we obtained with the calipers as nominal distance. This

procedure was repeated several times for the same distance,

obtaining very similar results and thereby pointing to a good

repeatability for the system. The procedure was also repeated

for several distances. Fig. 9(b) shows the results of some

of these experimental measurements placing the reflector at

certain distances. Fig. 9(c) shows a comparison of the nominal

distances of the test (black) and the distances obtained with

our method (red). In all cases, the measurement error is below

5% of the nominal distance.

In the second stage of the calibration procedure, we fine-

tune the distance estimation through the measurement of a

3-D object with known dimensions. This object should allow

us to ensure that the reflections obtained in each antenna

are clear and unequivocal. With this purpose, as a calibration

object, we selected a custom 3-D ellipsoid with a geometric

shape similar to the inner space of the sensing helmet used

for the measurements, as shown in Fig. 10. This object was

3-D-printed with PLA, and it was later metalized with metallic

paint (843AR Super Shield2 Silver-Coated Copper Conductive

Paint from MG Chemicals1) to ensure that it generates a single

reflection of considerable magnitude for the incident waves

transmitted by each antenna.

A reference, empty-case measurement is made prior to the

placement of the object under the helmet, which will be

later used for the subtraction, as explained above. Then, the

2Trademarked.
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Fig. 11. Results for the measurement of the calibration object. (a) 3-D reconstruction of the ellipsoid (blue), the antenna locations (black dots), and their
corresponding measured reflection points (red dots) connected through red arrows. (b) Vertical section for antennas A1–A4. (c) Horizontal section for the
lower ring antennas (A1, A4, and A9–A12).

measurement with the object inside the helmet is carried out.

Fig. 11(a) shows the results obtained for all the antennas in

a 3-D projection, where the antenna’s locations (shown with

black dots) are linked through red arrows to the measured

points of reflection (shown with red dots) for each antenna.

The side and top views for these measurements are shown in

Fig. 11(b) and (c), respectively, for a better analysis of this

result. It can be easily seen that these measurements are quite

close to the nominal values, with errors lower than 5% of

the real distance for the antennas oriented perpendicularly to

their corresponding planes [antennas A1–A4, and A9–A12, see

Fig. 6(d)]. For the antennas with oblique orientation (A5–A8),

the error is around 15% of the real distance, due to the

misalignment in the orientation of these antennas from the

nominal angles. A better correction for this error is envisioned

in future research.

IV. VALIDATION AND RESULTS FOR BRAIN-SHIFT

DETECTION

After satisfactorily fine-tuning and calibrating the system,

its brain-shift detection capabilities have been experimentally

assessed. With this purpose, several synthetic brain phantoms

were produced. These phantoms emulate the displacement of

some regions of the brain during a cranial surgery due to the

brain-shift effect. Therefore, these phantoms are convenient for

analyzing the performance and capabilities of the proposed

system for different brain-shift scenarios. The 3-D printer

equipped with several PLA filaments of different dielectric

properties was used to fabricate the phantoms due to its fast

production and precision features.

In order to approach the clinical scenario, a realistic cra-

nium phantom was printed. This phantom includes several

removable parts so that different brain phantoms can be

easily inserted into it. The cranium phantom was made with

PREPERM ABS1000 with εr = 10.0 and tan δ = 0.003 at

2.5 GHz, according to the supplier. The human cranium bone

has on average εr = 11.1 and tan δ = 0.28 at 3.0 GHz [43].

Fig. 12. 3-D printed phantoms: cranium front view (left), cranium side view
(center), and non-shifted brain phantom placed inside the cranium (right).

Considering that the PD of the electromagnetic waves inside

a certain medium is defined as the distance the waves need to

travel inside the medium so that its power is decreased by 37%

(1/e), these data yield PD = 31.91 mm for the human cranium

bone at 3 GHz. The brain phantoms were printed with PLA

German RepRap, which shows a low dielectric permittivity

(εr = 2.88 and tan δ = 0.020 at 3 GHz [38]). To reach the

high dielectric permittivity of the human brain on average (εr

= 48.0 and tan δ = 0.277 at 3 GHz [43], yielding PD =
16.74 mm), these phantoms were designed empty and fillable,

so that they could be filled with distilled water (εr ≈ 76.47 and

tan δ ≈ 0.297 at 3 GHz and 25 ◦C [45]). It should be noted

that the values for PD and the dielectric permittivity contrasts

for these tissues are coherent and appropriate to obtain good

results in the proposed application. The permittivity values

could vary for different patients, but always showing a signif-

icant contrast between tissues, which is what MWI systems

detect. Finally, with the purpose of avoiding liquid leakages

when filled, the outer boundaries of the brain phantoms were

varnished with XTC-3D resin, thereby creating an outermost

layer of roughly 100 μm. Fig. 12(a)–(c) shows a front and

side views of the cranium phantom, as well as a non-shifted

brain phantom inserted into the cranium, respectively.

There were four brain phantoms in total: 1) non-shifted

brain phantom [Fig. 12(c)], with ∼1.2 dm3 volume, which

is used as reference for the brain geometry before the sur-

gical intervention; 2) single mild brain-shift phantom with

10-mm shift [Fig. 13(a)]; 3) double moderate–mild brain-shift
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Fig. 13. Results for the brain-shift detection with the proposed MWI system. (a) Single mild brain-shift phantom. (b) Double moderate–mild brain-shift
phantom. (c) Single severe brain-shift phantom. (d) Measured shape for the phantom in (a) (red) and for the non-shifted brain phantom (blue). (e) Measured
shape for the phantom in (b) (red) and for the non-shifted brain phantom (blue). (f) Measured shape for the phantom in (c) (red) and for the non-shifted brain
phantom (blue). (g) Processed signal for antenna A12 for the measurement with the phantom in (a) and for the non-shifted brain phantom. (h) Processed
signal for antenna A12 for the measurement with the phantom in (b) and for the non-shifted brain phantom. (i) Processed signal for antenna A12 for the
measurement with the phantom in (c) and for the non-shifted brain phantom.

phantom with two shifts in two different brain regions of

20 and 10 mm, respectively [Fig. 13(b)]; and 4) single severe

brain-shift phantom with 30-mm shift [Fig. 13(c)]. The corre-

sponding measurements with the described MWI system were

made for all these phantoms.

Fig. 13(d)–(f) shows the location of the reflection points

from the lower ring antennas A1, A4, and A9–A12 for the non-

shifted brain (blue stars) and the corresponding brain-shifted

phantoms (red points). The solid lines are just interpola-

tion lines to ease the interpretation of the results. Finally,

Fig. 13(g)–(i) shows examples of the processed signals for

the lower right-side antenna (antenna A12) for both the non-

shifted and each of the brain-shift phantoms.

V. DISCUSSION AND CONCLUSION

This article has shown the potential of MWI systems for

brain-shift detection. In comparison with the medical imaging

methods used for dealing with the brain-shift effect, this

proposal provides a harmless method both for the patient and

the medical staff, which neither require any special or adapted

facilities nor hazardous prolonged interruptions of the surgical

intervention and with a remarkably lower cost.

As it can be seen, the method is able to detect the brain-shift

phenomenon in all the proposed cases and to provide an

estimation of the shift for each area of the brain. With a

proper optimization, the information provided by the mea-

surements with a system like the one shown here could

be used to feed biomechanical models of the brain with

almost real-time intraoperative information. When suspecting

of brain-shift effect, the sensing helmet could be used to

obtain fast intraoperative confirmation and estimation of the

shifts, so that the biomechanical models could be updated with

minimum delays. Such a system would remarkably reduce the

risks associated with the brain-shift effect, thus allowing for

instantaneous correction of the brain geometry, the location of

the surgical targets and the overall surgical strategy, as well as

the corresponding real-time adjustment of the settings of the

neuronavigation system.

The results reported here consequently demonstrate the

potential of this approach for intraoperative detection and

correction of the brain-shift effect, thereby highlighting the

interest of this research line. The precision of the measure-

ments in this study is limited by two factors: the reduced

number of antennas (measurement points) and their low direc-

tivity on the one hand, and inaccuracies in the positioning

of the brain phantoms inside the cranium on the other hand.

In future works, a more reliable positioning method will

be designed with more sophisticated mechanical techniques,

which could contribute to reducing the error associated with

the antennas with oblique orientation. Processing strategies for

reducing the distance estimation error for these antennas will

be analyzed as well. Also, the increment of the amount of

measurement points will be thoroughly studied.
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Abstract: A proof-of-concept of a microwave imaging system for the fast detection of abdominal
aortic aneurysms is shown. This experimental technology seeks to overcome the factors hampering
the fast screening for these aneurysms with the usual equipment, such as high cost, long-time
operation or hazardous exposure to chemical substances. The hardware system is composed of
16 twin antennas mastered by a microcontroller through a switching network, which connects the
antennas to the measurement instrument for sequential measurement. The software system is run by
a computer, mastering the whole system, automatizing the measurement process and running the
signal processing and medical image generation algorithms. Two image generation algorithms are
tested: Delay-and-Sum (DAS) and Improved Delay-and-Sum (IDAS). Own-modified versions of these
algorithms adapted to the requirements of our system are proposed. The system is carefully calibrated
and fine-tuned with known objects placed at known distances. An experimental proof-of-concept is
shown with a human torso phantom, including an aorta phantom and an aneurysm phantom placed
in different positions. The results show good imaging capabilities with the potential for detecting
and locating possible abdominal aortic aneurysms and reporting acceptable errors.

Keywords: abdominal aortic aneurysm (AAA); Delay-and-Sum (DAS); Improved Delay-and-Sum (IDAS);
microwave medical imaging (MWI); non-invasive measurement; radio-frequency antenna system

1. Introduction

An aneurysm is a permanent, irreversible, localized dilation in a blood vessel [1].
Aneurysms may appear everywhere in the body, although they are more likely to be found
in certain regions such as the lower limbs, head, neck, abdomen or thorax [2]. Aneurysms
happen in individuals of all ages, with a similar incidence for both genders. Due to the
difficulty of early detection, they may yield to severe problems or even, if the right treatment
is not applied, to death [3]. The severity of an aneurysm is directly related to its location
and size. The ones appearing in the neck and upper limbs are usually asymptomatic, only
receiving treatment due to aesthetic issues. The aneurysms in the thorax and abdomen
are usually asymptomatic as well. However, unlike thoracic ones, abdominal aneurysms
show a higher probability of developing further complications derived from vessel dilation,
such as gastrointestinal hemorrhages or thromboembolisms. In the lower limbs, the most
common ones are the popliteal aneurysms (in the back of the knee), often associated with
patients suffering thromboembolic illnesses or chronic venous insufficiency. Currently,
there is deep knowledge of the possible complications derived from aneurysms, given that

Biosensors 2024, 14, 149. https://doi.org/10.3390/bios14030149 https://www.mdpi.com/journal/biosensors
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it is a common and widespread health problem, although the knowledge about the origin
and development of this issue is still limited [4].

Among the different kinds of aneurysms, one of the most important ones, due to
its high mortality rate, is the abdominal aortic aneurysm (AAA). An AAA is diagnosed
when, due to weak abdominal aorta boundaries, the aorta is wider than usual, reaching an
increment of at least 50% of its normal diameter [5,6]. In general, AAA is diagnosed when
the diameter of the abdominal aorta surpasses 30 mm [1]. On average, an AAA grows
between 0.3 and 0.4 cm per year [7]. This kind of aneurysm is one of the most common
aortic diseases [8]. It is more likely to appear in aged people, and it may lead to death if
proper treatment is not applied [9]. The risk factors associated with AAA include being
more than 75 years old, male, Caucasian, a smoker, having prior vascular diseases, and
having wrongly controlled hypertension and hypercholesterolemia [5,9]. Indeed, AAA is
directly associated with smoking and cerebrovascular diseases [9]. The risk of rupture of
the aorta due to an AAA is proportional to the size of the aneurysm, its growing trend, the
thickness of the boundaries of the aorta and the biomechanical stress found in the area of
the aneurysm [5,9].

Due to all these reasons and potential hazardous complications, the early and effective
detection of aneurysms is vital. Within the usual diagnosis methods used for screening
AAA, we can find the evaluation of the pulsatile mass, performed with two-hand palpation
in the supraumbilical area, which means that the bigger the AAA, the more sensitive this
technique is [1], which is not convenient for early detection. More sophisticated methods
make use of medical imaging techniques, such as radiography, echography, computer-
ized tomography (CT) or magnetic resonance (MR). The most common method for AAA
assessment and tracking is echography. This is a cost-effective and simple medical imag-
ing method that allows medical practitioners to evaluate the diameter of the aorta with
acceptable precision and in a non-invasive manner. When an aneurysm shows a consider-
able size, and it may potentially lead to severe complications, the patient must undergo
surgery. In this case, it is more common to use CT or MR to obtain high-resolution vascular
images. This allows the doctors to reach a precise diagnosis and a better preoperative
evaluation devoted to selecting the most appropriate treatment, usually endovascular or
open surgery [1,6,10].

The use of medical imaging techniques for AAA diagnosis is wide nowadays. Notwith-
standing that, these techniques still show certain drawbacks limiting their use. Echography
is limited by a low contrast and low resolution for the aorta images [10,11]. CT requires the
patient to be exposed to both ionizing radiation and chemical contrasts, thereby limiting
its use in treatments, illness tracking and clinical trials. MR also has some drawbacks,
such as high cost and long exploration time, among others [11]. Motivated by all these
drawbacks in the current techniques, during the last few years, a part of the scientific com-
munity has focused its efforts on the research and development of alternative techniques
trying to overcome these limitations. One of these experimental techniques is based on
medical image building by means of electromagnetic signals in the microwave frequency
range. These systems bring a low-cost solution that is harmless for both the patient and the
medical staff, and they feature interesting characteristics such as portability, fast operation
and low energy consumption, among others. In comparison with conventional imaging
systems, microwave systems do not require specific adaptation of the medical facilities (as
it is required, for example, for CT or MR equipment), which opens the possibility to use
these systems in outpatient scenarios or in isolated or lowly populated areas. Also, they can
perform quasi-real-time operations. Due to these reasons, these systems are currently being
proposed for different diagnosis and monitoring applications in the biomedical context [12].

Medical microwave imaging (MWI) systems implement a non-invasive technology
usually working in the 1–10 GHz frequency range [13]. These systems are based on the
detection and analysis of the reflections seen in microwave signals emitted by antennas
when traveling through the different biological tissues of the organism. These reflections are
due to the different dielectric properties between different tissues [14]. This is a non-ionizing



Anexo 

373 

Biosensors 2024, 14, 149 3 of 22

technology that utilizes a very low emission power—more than 100 times lower than the
power emitted by current mobile phones and roughly 100 times lower than the limits
imposed by the SAR (Specific Absorption Rate) regulations, which all the electromagnetic
emissions in biological contexts must comply with [15–17]—thus ensuring the full safety of
these systems and the consequent possibility of using them repeatedly [18]. Currently, we
can find several MWI devices and prototypes for different medical applications, including
breast cancer detection [19–21], dynamic image building for cardiovascular systems [22],
brain tumor classification [23], fast image building after cerebrovascular accident [24,25],
or brain-shift detection during brain tumor surgery [18].

In most of these systems, the state of the art consists of proofs of concepts experimen-
tally tested in laboratory conditions involving phantom materials mimicking the biological
tissues [25–28]. However, there are certain advanced cases, especially those related to brain
hemorrhage and breast cancer detection, that are now undergoing clinical trials in real
contexts with real patients in pursuit of full validation of the technology [29–33]. In the
specific case of aneurysm detection, there are published works related to MWI systems
associated with brain aneurysms, thus providing considerable advancements for the detec-
tion of brain hemorrhages by this non-invasive medical imaging technique [34–37]. To the
best of our knowledge, no studies are available on the application of MWI techniques for
AAA detection, while the convenience of the use of this technology for similar contexts is
being constantly acknowledged. It is, therefore, logical to expect that the same advantages
of these systems that were found in other contexts could be of interest for the application of
AAA detection.

In this work, we show a prototype of an MWI system based on radar techniques
for AAA detection, which is devoted to demonstrating the potential of these techniques
in this context. The device is composed of 16 independent identical monopole antennas
placed on the same plane over a human torso phantom. The device also has a switching
network implementing the sequential connection of the antennas with the measurement
equipment and a control system run by a computer devoted to mastering and automatizing
the operation of the system. This computer also runs the required signal processing and
medical imaging algorithms. The system has been calibrated and fine-tuned to accurately
detect and locate certain artifacts placed at different distances and positions within the
torso phantom, emulating the presence of an AAA at different locations. The setup for the
experimental assessment of the proposed system involves some simple but functional aorta
and aneurysm phantoms in addition to the torso phantom. The AAA detection and location
capabilities of this system are demonstrated through measurements with the aorta and
aneurysm phantoms at different locations and the corresponding medical images obtained,
as the system is able to effectively detect and locate the AAA in all cases.

The article is organized as follows: In Section 2, the hardware system is described,
with a special focus on the antenna we developed for this application. Section 3 explains
the signal processing and medical imaging algorithms in our system. Section 4 gives details
on the calibration and fine-tuning process. The experimental evaluation and results for the
proof-of-concept of the proposed system for AAA detection and location are presented in
Section 5. Finally, the main conclusions of this work are gathered in Section 6.

2. Hardware System

The non-invasive microwave medical imaging system shown here is composed of
16 identical monopole-printed antennas like the one described in the following subsec-
tion. All these antennas are placed over a human plastic torso dummy, acting as a torso
phantom. The system makes use of the Vector Network Analyzer (VNA) ZNLE6 from
Rhode&Schwarz to measure the reflection parameters of the antennas. All this equipment
is mastered through a control system and a switching network devoted to the proper
sequential connection of each one of the antennas to the ports of the VNA. Figure 1 depicts
a connection diagram of the whole system.
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Figure 1. Connection diagram of the whole system, including the VNA, the control system, the
switching network and the ensemble of the antennas.

The control system and the switching network autonomously select the right antenna
at each moment and connect it to the VNA for measurement. This is performed thanks to a
computer running a Python script devoted to the management of the connections with the
ports of the VNA and to sending the right commands to the VNA, and a microcontroller
implementing the electronic management of the switching elements at the right time,
thereby automating the whole measurement process. After gathering the measurements of
all the antennas, the system keeps the reflection parameter associated with each antenna,
and it then runs the signal processing and image generation algorithms in order to obtain
the results. Some photographs of the hardware system involved in this work are shown
in Figure 2, including detailed pictures of the control and measurement equipment, the
switching elements and the antennas.

The overarching element in this system is the wideband antennas placed over a
methacrylate sheet with 300 × 300 × 2 mm3 dimensions. This sheet is then placed over
a torso phantom with a hollow in the measurement space, approximately corresponding
to the stomach space in a human body. In this implementation, we used 16 independent
antennas. The antennas were placed following a geometrical pattern-seeking to avoid the
reflection coefficient of any antenna being affected by the presence of the neighbor antennas,
i.e., to avoid any interferences or interactions between antennas. The minimum spacing
between antennas to avoid these effects was found to be 25 mm by means of simulations.
This placement pattern also seeks to cover all the measurement space in an equispaced
manner. All the antennas were placed in orthogonal positions so that no boosted directions
of detection were found in the system, and possible effects associated with the polarization
of the antennas were avoided. Also, when placing the antennas, we considered that the
main purpose of the system is the detection and evaluation of the aorta, which is always
located in a longitudinal position inside the human torso. The final positioning of the
antennas can be seen in Figure 2, where it can be appreciated that the torso phantom is
located in a higher position than the workspace with the aim of easing the handling and
measurement of the rest of the phantoms involved.
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Figure 2. Hardware system, including the overall setup (bottom left), the control and measurement
equipment (top left), the antennas (top right) and the switching elements (bottom right).

2.1. Antennas

The proposed antenna is a monopole rectangular patch antenna with microstrip feed
and two slots in the ground plane. We simulated and designed the antenna with the
full-wave simulation software HFSS 2021 R2, considering a piece of low-loss, off-the-shelf
FR4 substrate (Er = 4.4; tan d = 0.02) with a width of 0.4 mm. During the design process,
starting from a conventional monopole rectangular patch antenna, we modified its shape
with parametric simulations in order to achieve both the widest bandwidth and the lowest
operating frequency possible. Then, two slots were etched in the ground plane with the
aim of increasing the bandwidth, especially in the highest frequencies. Figure 3 shows the
final design of the antenna and the description of its dimensions.

(a) (b) 

Figure 3. Design of the proposed antenna: (a) Top; (b) Bottom.
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By parametric simulations, we studied the impact that each dimension has on the
response of the antenna. Each dimension has been consequently set so that the lowest
operating frequency possible and the widest bandwidth are obtained. As an example,
Figure 4 plots the reflection coefficient (S11) of the simulated antenna while the value of
dimension G (the distance between the radiating patch and the ground plane) is modified.
It can be easily seen that this dimension has a remarkable impact on the characteristics of
the antenna, with the best behavior being found for case G = 2.0 mm (the corresponding
curve is highlighted with a wider blue line). After carrying out this optimization process
for all the dimensions by simulations, we obtained a bandwidth ranging from 2.8 GHz to
8.7 GHz, which means a bandwidth of roughly 6 GHz for a reflection coefficient lower than

Figure 4. Reflection coefficient for several values of dimension G. The best result, highlighted with a
wider blue line, was observed for G = 2.0 mm.

Table 1. Final dimensions of the proposed antenna. All data are in mm.

Parameter Value Parameter Value Parameter Value

Wsub 20.0 W2 0.3 LTL 10.5
Lsub 30.0 L2 3.5 Wslot 2.3
W1 14.0 G 2.0 Lslot 8.1
L1 17.4 WTL 0.7

The proposed antenna was fabricated by means of photolithography and chemical
attack over the two-sided copper-clad FR4 substrate. Some photographs of the fabricated
prototype, with a final size of 20 × 30 mm2, can be seen in Figure 5. The behavior of the
antenna has been assessed in an anechoic chamber with the Vector Network Analyzer
(VNA) E8363B from Agilent Technologies. Figure 6 plots both the simulated and exper-
imentally measured reflection coefficients. A good agreement between both curves can
be seen, thus validating the optimization and fabrication process of the antenna. The
experimental operating frequency range considering S11 < −10 dB is found to be between
2.7 and 9.6 GHz, which yields an experimental bandwidth of 6.9 GHz.

The radiation patterns for the proposed antenna were also characterized inside the
anechoic chamber using a normalized horn antenna as a reference. Figure 7 shows these
experimental results for the two main planes of the antenna (E- and H-plane) and for
the most significant frequencies within the operating bandwidth. As can be seen, these
radiation patterns entail an omnidirectional behavior of the antenna, as usual for monopole
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antennas. The simulated radiation patterns (not shown for the sake of brevity) show a
similar response to the experimental ones. The experimental gain of the antenna ranges
between 1.4 and 3.0 dBi within the operating frequency range.

(a) (b) 

Figure 5. Photographs of the fabricated antenna: (a) Top; (b) Bottom.

Figure 6. Simulated and measured reflection coefficients for the proposed antenna.

The envisioned application for the designed antenna in this work is based on the
transmission and reception of signals involving a considerable bandwidth. Due to this
reason, we performed an analysis of the transmission capability of this antenna when
wideband time pulses are involved, focusing also on the dispersion and integrity of the
transmitted pulses. The setup for this experiment was composed of two identical antennas
standing face-to-face inside the anechoic chamber, 30 cm apart from each other. It should
be noted that this is enough distance to ensure far-field transmission. We obtained the
frequency-domain transmission parameter (S21), both with simulations and experimental
measurement; after proper processing, we obtained the time-domain transmitted and
received signals following the procedure described in [13].
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(a) (b) 

Figure 7. Experimentally measured normalized radiation patterns for the proposed antenna:
(a) E-plane; (b) H-plane.

In Figure 8, a comparison between the time-domain transmitted and received pulses
by the antenna can be seen for both simulation and measurement. It is easy to note that
the received pulses in simulation and measurement are remarkably similar to each other,
as well as to the transmitted one. From the phase of the S21 parameter, the group delay in
the system can be calculated. We obtained fairly similar and almost constant group delays
over the whole antenna bandwidth in both simulations and measurements. The average
delay is 0.13 ns in simulation and 0.11 ns in experimental measurement.

Figure 8. Transmitted pulse and received pulses in simulation and measurement for the analysis of
the transmission capability of the antennas and the distortion.

Furthermore, the System Fidelity Factor (SFF) is a useful metric for quantifying how
much the transmitted pulse is affected by the antenna system. The SFF numerically com-
putes the similarity of the transmitted and received pulses by means of a correlation
function by computing the ratio between the energy of the convolution of the two pulses
and the overall energy of each one of them separately [13,38]. Following this procedure,
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we obtained an SFF of 97.5% in simulations and an SFF of 96.3% in experimental mea-
surements. These data reinforce the statement that the transmitted and received pulses
are notably similar to each other, which allows us to expect high integrity of the signals
transmitted by the antennas. Consequently, all these results lead to the conclusion that the
proposed antenna is adequate for use in microwave medical imaging systems based on the
transmission of wideband pulses.

2.2. Switching and Electronic Control System

All the antennas are connected to the switching network. This network includes five
RF off-the-shelf switches (ref. ZSWA4-63DR+ from Mini-Circuits®, Brooklyn, NY, USA).
Each switch has four 50 Ω-matched outputs working in the 10 MHz–6 GHz range. They
also feature high switching speed (320 ns, according to the provider) and low losses. The
maximum loss for the RF system, including switches and wires, is 7.3 dB at 6 GHz. This
network sequentially connects each one of the antennas to port 1 in the VNA, ensuring
that at each moment, there is only one single antenna transmitting/receiving. The switches
are connected to the control and powering subsystem, managed by the microcontroller,
through DB9 cables. The powering is straightforwardly obtained from the 5 V voltage
provided by the USB port of the computer. This voltage is immediately tuned to 3.3 V (the
required voltage for the switches) by means of a DC/DC converter and then driven to
power the switches. The maximum current consumption of the whole switching network
is lower than 2 mA.

The control system is mastered by an Arduino Due device, which includes an AT91SAM3X8E
(Atmel Corporation, San Jose, CA, USA) microcontroller. This device implements a truth
table engineered to activate the right control inputs of the switches at each moment so
that the right antenna is effectively connected to the VNA through the switching network
at the right time. Part of the control system and the switching network are located at a
lower level with respect to the torso phantom, trying to avoid as much as possible the
interferences in the signals received by the antennas. In this work, this system is connected
to a single port in the VNA, which is set to make measurements from 10 MHz to 6 GHz
with 5001 frequency points, an intermediate frequency filter of 10 KHz and an emission
power in the VNA of 0 dBm (1 mW). The radiating power in the antennas, considering the
RF system losses and the radiation efficiency of the antenna, is higher than –7.8 dBm. It
should be noted that this emission power is sufficiently low so that the proposed system
can be deemed harmless to the users [17,20].

We analyzed the signal-to-noise ratio (SNR) of the system by means of a normalized
calibration standard, computing the noise spectral power and following the method de-
scribed in [20,39]. The signal received by the antennas was over −30 dBm (for an emission
power of 0 dBm) in all cases, whilst the noise power in the system was found to be lower
than −58 dBm. The SNR is, therefore, +28 dB. Furthermore, as mentioned above, this
system is mastered by a computer, which is also connected to the VNA through a WLAN
network. This allows the computer to load the electronic calibration previously made for
each one of the antennas in the VNA at the right moment and to receive and store the
measured reflection parameter (S11) for each antenna. The computer later processes all
these responses to obtain the time-domain reflections seen by each antenna and to build
the corresponding medical image. The whole measurement process takes less than 1 min.

3. Image Generation and Processing

After the measurement of the scattering parameters of all the antennas is completed,
the responses of the antennas are processed. The system is intended to generate the
reflection signals received by each antenna and to build an image representing the bodies,
objects or targets detected by the antennas. With this purpose, after transmission of the
pulse, it is important to identify the echoes reflected back to the antennas by these objects.
By assessing the time of flight of each echo to each antenna, the position of the objects
can be determined. However, the echoes are not so simple to identify since they are
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composed of a superposition of multiple reflections coming not only from the target but
also from other elements or objects in the surroundings, such as antennas, wires, electronic
components, etc. The resulting signals are remarkably complex, and the analysis could
become prohibitively cumbersome.

Under these circumstances, the processing of the responses of the antennas can be
notably simplified by applying a similar technique to the one described in [18], assuming a
linear model and applying the superposition principle. Firstly, a reference measurement is
made with each antenna in an empty setup, with no elements in the measurement space.
The resulting signals are a linear combination of the undesired echoes (i.e., the echoes not
associated with the targets) in the system. Secondly, a new measurement is made with the
antennas when the objects or bodies are in the measurement space. Now, the recorded
signals will be a linear combination of the undesired echoes and the echoes coming from
the targets. Then, by subtracting the first signal (empty setup) from the second signal (setup
with targets) for each antenna, a third signal, including only the echoes associated with the
targets, is obtained. Finally, the time of flight associated with the targets is obtained as the
local maxima of the cross-correlation between this third signal and the transmitted pulse.

It should be highlighted that this technique is based on certain assumptions and,
consequently, has some limitations. For example, the dispersion of the signals has not been
considered. This phenomenon makes the pulses reflected back slightly different in shape
and frequency content than the transmitted pulses (in addition to delay and attenuation).
These differences will hinder the total removal of the undesired echoes, and the linearity
condition will not be strictly met. This and other disturbing circumstances (e.g., slight
movements of the setup) will unavoidably add electronic and quantization noise to the
measurements. However, as discussed in [18], the distances in our system are relatively
short considering the speed of the wave. The waves propagate through free air in our
setup, and the dispersion is meaningless for the undesired echoes, chiefly coming from
small plastic or metallic parts. Therefore, the aggregate effect of these disturbing elements
can be considered as Gaussian additive noise that will have an impact on the precision of
the system but not on its functionality.

Before obtaining the difference signals, which contain the information on the reflec-
tions of the objects to be evaluated, a certain pre-processing is applied with the aim of
removing noise and unwanted artifacts. The most remarkable is the use of the inverse
chirp-Z transform, which allows a very good reconstruction of the signals in the time
domain [40,41], and the Hilbert transform, which allows the elimination of most of the
noise since the interesting information is usually located in the middle frequencies of the
signal spectrum [20]. We finally make the subtraction to remove the undesired echoes, as
explained before.

When the signals of the reflections of the antennas have been effectively obtained,
two beamformer algorithms can be used for medical image generation: Delay-and-Sum
(DAS) algorithm and the Improved Delay-and-Sum (IDAS) algorithm. These algorithms
are widely used in applications related to the detection of biological markers by means
of microwave signals [42], and they provide detection and positioning capabilities for the
objects or artifacts showing a certain dielectric dispersion of the microwave signals. Both
algorithms rely on a mesh or spatial distribution of the problem under analysis followed
by a computation, for each one of the points in the mesh and for each antenna, of the time
delay in the signal, assuming that the transmission between the antenna and each point
happens through a straight line. In the DAS algorithm, the obtained responses are summed,
squared and integrated into a predefined time window. This process yields a qualitative
intensity value for the signal associated with the point under analysis [43]. Formally:

I(r0) =
∫ TWin

0

[
∑m

M
=1 xm(τm(r0))

]2
dt, (1)

τm(r0) =
dm

v
fs, (2)
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c
v = √

εr
, (3)

where TWin is the predefined time window, r0 is the synthetic focal point under computation,
xm is the backscattered radar signal recorded at the mth antenna, dm is the round-trip
distance from the mth transmitting antenna to the point r0, fs is the sampling frequency,
εr is the real part of the relative dielectric permittivity of the medium through which the
signal is traveling, v is the average speed of propagation of the waves in the medium, and c
is the speed of light in vacuum.

The IDAS algorithm includes a Coherence Factor (CF) in the equation for the compu-
tation of the intensity of the reflection used in the DAS algorithm, as defined in (1). This
factor is considered as a weighting factor for correction of the intensity of the signal in
each one of the computation points. The CF takes higher values in the points where the
reflections are due to different values of the dielectric permittivity, which provides more
accurate detection and location capabilities for the artifacts in the scenario. IDAS equation
is as follows [43]:

I(r0) = CF(r0)�
∫ TWin

0

]2
dt, (4)

CF(r0) =

∣∣ ∣

[
∑m

M
=1 xm(τm(r0))

∑m
M
=1 xm(τm(r0))

∣2∣
∑m

M
=1|xm(τm(r0))|

∣
2 (5)

The time required to process the signals and generate the corresponding images with
both algorithms in this system is shorter than 30 s with a 12th generation I7-1255U processor
(Intel Corporation, Santa Clara, CA, USA) and 16 GB RAM memory. With this setup, the
total time required in this system to perform the measurement, process it and generate
the final images is approximately 90 s, which is remarkably shorter than the usual times
required by the current medical imaging methods used in these circumstances, such as CT
or MR.

4. Calibration and Fine-Tuning

4.1. Calibration of Measurements at Planes Parallel to the Antennas

Calibration and fine-tuning are essential for the proper functioning of any electronic
instrument, and they are even more crucial for medical imaging systems. In this sense, it
is important to test the detection capabilities of the proposed system with known objects
and positions, as well as to adjust all the necessary parameters accordingly in order to
achieve the best detection capabilities. With this purpose, we performed a two-stage
calibration strategy. Firstly, an electronic calibration for each antenna allows the placement
of the measurement plane at the antenna connector, thus eliminating the influence of the
switching system and connecting cables used in the system. Secondly, copper-clad RF
substrate sheets were used at known distances from the antenna plane. Wide enough sheets
(350 × 250 mm2) were selected in order to cover all the measurement areas, ensuring good
reflections for all the antennas at the known distances.

Once all the signals received by the antennas have been gathered, they are transformed
to the time domain by means of the procedure described in Section 3. Figure 9 shows an
example of the time-domain signals obtained for antennas #9 and #14 (see Figure 10 when
the copper-clad sheet is put at 126 mm and 292 mm from the antennas. The results for
these antennas are shown because they are representative of the different areas of the torso
phantom: antenna #9 is in a central position, whilst antenna #14 is located in one of the
corners. As can be seen, the Hilbert transform of the time-domain response of the antenna
provides us with an accurate determination of the distance to the copper-clad sheet by just
obtaining the distance associated with the maximum of the signal.
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Figure 9. Time-domain signals received by antennas #9 (left column) and #14 (right column) when
the copper-clad sheet was put at 126 mm (top row) and 292 mm (bottom row). In the plots, the
reflection detected by each antenna (orange line), its Hilbert transform (blue line) and the detected
distance (dotted black line) can be seen.

(a) (b) 

Figure 10. Pictures of the grid over the torso phantom: (a) Picture of the measurement grid;
(b) Scheme of the positioning and labeling of the different antennas, the grid and the copper-clad
sheet (labeled MP).
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We repeated this process by placing the copper-clad sheet several distances from the
antennas. Figure 11 shows a comparison between the distances at which the sheet was
placed, ranging from 40 to 292 mm, and the detected distance with this procedure by
antennas #9 and #14. It can be seen that in both cases, the agreement is good, and the error
in the determination of the distance to the sheet is considerably low, specifically lower
than 3.8%.

Figure 11. Detected distances (red line) to the copper-clad sheet by analyzing the reflections measured
in antennas #9 (left) and #14 (right) for the different distances compared to the real distances
(black line).

4.2. Calibration of Measurements at Different Positions within a Plane

After calibrating the detection of distances, which allows us to ensure that the distance
at which the objects are detected is appropriate, we conducted an experimental study of
the capabilities of our system to position smaller objects within the operation scenario.
To that end, we set a grid over the scenario, thereby dividing the measurement area into
2 × 4 spatial positions. We made several measurements, placing a smaller copper-clad
sheet of 55 × 40 mm2 at different positions within the grid. The pictures in Figure 10
show the grid over the torso phantom. This grid is placed at 238 mm under the antennas,
becoming the reference plane. In the example in Figure 10, a small copper-clad sheet
(shown as MP) was placed in the P2 position.

The detection of the position of the object entails the measurement of the time-domain
response of each one of the antennas and the computation of their Hilbert transforms, as
discussed in the prior section. In this case, aiming at the detection of the objects within a
plane at a fixed and known distance to the antennas (238 mm in the case under analysis),
we obtained the amplitude, measured at the distance to the measurement plane, in the
response of each antenna. Then, we generated new narrower pulses (14 ns long, considering
the usual full width at half maximum, FWHM) at the same amplitudes and fixed distance
for each antenna. These pulses contain the information on the reflection received by each
antenna at a fixed distance. Figure 12 shows this process for the placement of the object at
two different positions and for two antennas.

Particularly, Figure 12a plots the received signal by antenna #4 when the object is
placed at position P1 (see Figure 10), i.e., under antenna #4. The blue line is associated with
the Hilbert transform obtained from the reflections for all the distances, whereas the orange
line corresponds to the narrower pulse generated with the obtained amplitude at 238 mm
distance. Figure 12b shows the same process but for antenna #11, which is far from position
P1. It can be observed that, in this case, the maximum amplitude of the signal received
by the antenna is located at a greater distance since the object is further from this antenna.
This implies that, at the fixed distance of the reference plane (238 mm), the amplitude of
the reflection is lower; therefore, the newly generated pulse has a lower amplitude than
that from antenna #4.
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(a) b) c) 

(d) e) (f) 

Figure 12. Time-domain signals involved in the process of detecting the calibration copper-clad object
placed at positions P1 (top row) and P6 (bottom row) on the reference plane: (a) Time-domain signal
for antenna #4 (blue line) and generated narrow pulse at 238 mm distance (orange line) for the object
in P1; (b) Time-domain signal for antenna #11 (blue line) and generated narrow pulse at 238 mm
distance (orange line) for the object in P1; (c) Generated narrow pulses for all the antennas for the
object in P1; (d) Time-domain signal for antenna #4 (blue line) and generated narrow pulse at 238 mm
distance (orange line) for the object in P6; (e) Time-domain signal for antenna #11 (blue line) and
generated narrow pulse at 238 mm distance (orange line) for the object in P6; (f) Generated narrow
pulses for all the antennas for the object in P6.

Figure 12c gathers the pulses that were generated with the information from all the
antennas for the object placed at position P1. It is straightforward to note that the antennas
receiving the most power from the objects placed in the reference plane are the antennas
that are closest to the position of the object under analysis. In this case, these antennas (in
descending order of received power) are #4, #1, #5, #8 and #10. Finally, Figure 12d–f show
a similar analysis for the case of the object placed at position P6, just under antenna #11.
Consequently, it is indeed antenna #11 that receives the highest power in the reflection
associated with the copper-clad object on the reference plane, and it is, therefore, the pulse
associated with this antenna the one with the greatest amplitude (see Figure 12f).

The analysis shown in Figure 12 has been repeated for all the positions in the grid.
The results show that in all the cases, the antenna receiving the highest power at the point
corresponding to the reference plane (238 mm) is the one placed just over the position of
the object. In Figure 13, the generated pulses for each antenna in the reference plane for
each position in the grid are shown. As can be seen, in all the positions in the grid, we
verified that the closest antennas are the ones receiving the highest power, thereby proving
the potential of the system for detecting and locating artifacts on a reference plane.
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P1 P5 

P4 

P3 P7 

P2 P6 

P8 

Figure 13. Time-domain signals associated with the reflections received by each one of the antennas
in the 8 positions of the grid under analysis. The time pulses have a FWHM of 14 ns.

5. Experimental Validation and Proof-of-Concept

5.1. Experimental Setup

Having proved the capability of the system to detect and locate objects placed at
different distances and planes, we made a proof-of-concept devoted to the assessment
of the detection functionality of the system in more complex scenarios, such as the one
emulating the detection of an abdominal aortic aneurysm. The pictures in Figure 14 show
the experimental setup for such a proof of concept. Inside the torso phantom, we included
an object acting as a healthy aorta phantom: a plastic tube with a length of 600 mm and a
diameter of 30 mm, filled with water. We used water since blood has a remarkably high
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water content, thus emulating the dielectric permittivity of blood, while water is much
easier to obtain and manipulate. For an aneurysm phantom, we used a balloon filled with
water as well, with dimensions of 70 × 45 × 45 mm3 (see Figure 14c). We placed it next to
the aorta phantom, touching it. Both the aorta and the aneurysm phantoms were placed
at different locations within the measurement grid, always in a plane at 210 mm from the
antennas (the current reference plane).

(a) (b) c) 

Figure 14. Photographs of the setup for the experimental proof-of-concept as to the measurement of
aorta and aneurysm phantoms: (a) Overview of the full setup; (b) Detailed picture of the placement of
the aorta and aneurysm phantoms with respect to the antennas for a given measurement; (c) Zoom-in
of the aorta and aneurysm phantoms, including their dimensions.

In this more complex scenario involving phantoms with biological material and
with relatively big sizes with respect to the measurement area for the antennas (which
means that some antennas will receive important signals), we used the medical imaging
algorithms DAS and IDAS, as described above. These are two of the commonly used
imaging algorithms in biological tissue detection by means of microwave antennas [42],
and they were proved to be convenient for determining the contribution of each antenna in
complex scenarios [44,45]. As a novelty, in this work, considering that the evaluation of the
contributions of the antennas has to be conducted at a given distance from the antennas (in
the plane where the objects under analysis are placed), we employed a modified version of
these algorithms in which the information provided by each one of the antennas is obtained
by means of the process described in Section 4. As mentioned above, the time-domain
response of the received reflection is obtained with the Hilbert transform for each antenna.
Then, from this response, the contribution of the antenna for the distance to the object (the
reference plane) is evaluated, and a new narrow pulse of 14 ns FWHM is generated for
each antenna. These pulses are then fed into the imaging algorithms.

5.2. Proof-of-Concept

At an initial stage, considering only the healthy aorta phantom, with no aneurysm,
three measurements were made, placing the aorta phantom in three different positions
within the measurement grid (namely on the right side, in the middle and on the left side).
The purpose of these measurements was to assess the capability of the system to detect
and locate the aorta phantom before evolving into more complex measurements. The DAS
algorithm was used in this case for image generation since it was proved to be appropriate
for representing objects with relatively big sizes, such as our aorta phantom [44,46]. In all
the cases, the measurements were set at a distance of 210 mm from the antennas, which
corresponds to the position of the plane where the aorta phantom was placed.
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Figure 15 shows the results for the three cases. Specifically, Figure 15a shows the
resulting medical image associated with the aorta phantom placed on the right side of the
measurement area. The contribution of each antenna (shown as a circumference around the
antennas), the sum of the contributions of all antennas provided by the DAS algorithm, and
how the system detects an elongated object in the column made of antennas #10, #11, #12
and #13 (the antennas are depicted in the images with white rectangles with the dimensions
of their radiating patches), which are the closest ones to the aorta phantom in this case, can
be seen. For better visualization and understanding, in Figure 15d, we superimposed this
result on a photograph of the actual position of the aorta phantom, taken from the upper
space of the antennas. It is easy to notice the good agreement between the results for our
modified version of the DAS algorithm and the real scenario.

(a) b) c) 

(d) e) (f) 

Figure 15. Results obtained with the modified version of the DAS algorithm for the detection of
the aorta phantom in three different positions: (a) Result for the aorta phantom on the right side of
the measurement area (the numbers refer to the corresponding antennas); (b) Result for the aorta
phantom in the middle of the measurement area; (c) Result for the aorta phantom on the left side of the
measurement area; (d) Result for the aorta phantom on the right side superimposed on a photograph
of the real setup; (e) Result for the aorta phantom in the middle superimposed on a photograph of
the real setup; (f) Result for the aorta phantom on the left superimposed on a photograph of the
real setup.

This analysis has been repeated for the two remaining positions of the aorta phantom.
Figure 15b,e show the result when the aorta phantom was placed in the middle of the
measurement area, just under antennas #8 and #9, while Figure 15c,f show the result for
the case of the aorta phantom placed on the left side of the measurement area, i.e., under
antennas #4, #5, #6 and #7. In all cases, we observed that the proposed medical imaging
algorithm is useful for the right detection and location of the aorta phantom inside the
torso phantom.

The next step in the proof of concept consisted of assessing the capability of the system
to detect a deformation of the aorta, which is associated with an AAA. The new setup
involved the aorta phantom used in the previous measurements in addition to a balloon
filled with water, acting as a phantom for the deformation of the aorta due to the AAA (as
shown in Figure 14c. In this case, the modified version of the IDAS algorithm was preferred
for medical image generation due to its better accuracy for the detection of anomalous,
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localized objects [44,46]. The reference plane was set, this time to the intermediate point of
the aneurysm phantom, found at 180 mm from the antennas.

With this setup, we analyzed nine different experimental cases with different con-
figurations of the aorta and the aneurysm phantoms within the measurement area. As
an example, Figure 16 shows three of these cases, for which the aorta was placed in the
three previous positions, and the aneurysm is placed at three different positions next to the
aorta: in the upper region, in the middle region and in the lower region. Figure 16a shows
the result for the aorta phantom placed on the right side and the aneurysm in the upper
region (case 1 in Table 2, see below). As can be observed, the system effectively detects the
anomaly (associated with an AAA) between antennas #8 and #11.

(a) b) c) 

(d) e) f) 

(g) h) (i) 

Figure 16. Aneurysm detection results for three different positions by means of the modified version
of the IDAS algorithm: (a) Result associated with the aorta phantom placed on the right side of the
measurement area and the aneurysm in the upper region (the numbers refer to the corresponding
antennas); (b) Result from (a) after applying the threshold of 0.6 units of intensity; (c) Result from
(b) superimposed on a photograph showing the real positions of the aorta and aneurysm phantoms;
(d) Result associated with the aorta phantom placed in the middle of the measurement area and
the aneurysm in the middle region; (e) Result from (d) after applying the threshold of 0.6 units of
intensity; (f) Result from (e) superimposed on a photograph showing the real positions of the aorta
and aneurysm phantoms; (g) Result associated with the aorta phantom placed on the left side of
the measurement area and the aneurysm in the lower region; (h) Result from (g) after applying the
threshold of 0.6 units of intensity; (i) Result from (h) superimposed on a photograph showing the
real positions of the aorta and aneurysm phantoms.
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Table 2. Positioning errors for the 9 experimental cases under study. All positions and absolute errors
in mm. Pos. = Real position; Obt. = Obtained position.

AAA Case
Real Position IDAS Obtained Position Positioning Error

Pos. x Pos. y Obt. x Obt. y Error x Rel. Error x Error y Rel. Error y

1 221.5 256.8 216.8 256.0 4.7 2.1% 0.8 0.3%
2 213.7 184.0 227.8 197.3 14.1 6.6% 13.3 7.2%
3 216.8 140.0 218.4 143.2 1.6 0.7% 3.2 2.3%
4 173.2 264.6 177.7 253.6 4.5 2.6% 11.0 4.2%
5 180.8 201.2 172.2 199.6 8.6 4.8% 1.6 0.8%
6 176.1 137.1 180.8 143.2 4.7 2.7% 6.1 4.4%
7 140.9 259.1 136.1 261.4 4.8 3.4% 2.3 0.9%
8 137.0 185.5 133.1 180.8 3.9 2.8% 4.7 2.5%
9 140.1 135.9 136.2 134.6 3.9 2.8% 1.3 1.0%

For better locating the detected artifact, the results were thresholded so that all the
values in the image smaller than a certain threshold were removed. This threshold was
experimentally adjusted for the current setup to 0.6, then kept constant for all the cases.
The result after thresholding for the case of the aorta phantom placed on the right side
with the aneurysm in the upper region is shown in Figure 16b. Finally, with the purpose
of checking that the detected position of the aneurysm is in good agreement with the real
position of the aneurysm phantom, the result (after thresholding) is superimposed on a
photograph of the actual setup, taken from the upper space of the antennas (Figure 16c).
As can be seen, the system detects and locates the aneurysm phantom with high accuracy.

Figure 16d–f show the results for the case of the aorta phantom placed in the middle
of the measurement area and the aneurysm phantom placed also in the middle region,
between antennas #5, #6, #8 and #9 (case 5 in Table 2). It can be seen that the algorithm also
detects an artifact in this case. Once the result is thresholded and superimposed on the
photograph of the actual scenario, we can observe a good agreement between the detected
object and the location of the aneurysm phantom again. A similar result was found in the
third case, as shown in Figure 16g–i, in which the aorta phantom was placed on the left
side of the measurement area and the aneurysm phantom was placed in the lower region,
between antennas #3, #6 and #7 (case 9 in Table 2). We obtained similar results for the
rest of the measurements in the remaining 6 cases, which are not shown here for the sake
of brevity.

The penetration depth (PD) can be obtained from the wavelength in vacuum and the
dielectric properties of the materials the waves travel through [47]. In this case, considering
the average dielectric properties of the aorta and an aneurysm [48], which are mainly
composed of blood, the PD in the proposed system varies between 18.8 mm at 1 GHz
and 3.2 mm at the highest frequency, 6 GHz. Also, the spatial resolution at this maximum
frequency, computed as described in [49], is 3.5 mm. It can be seen that one of the benefits of
wideband microwave imaging systems like the one proposed here is the potential to attain
both good penetration depth thanks to the lowest frequencies and good spatial resolution
thanks to the highest frequencies in the band.

Finally, for a better assessment of the results, we computed the experimental po-
sitioning errors for the AAA for the nine cases under study. To do that, as mentioned
above, we applied the IDAS algorithm for generating the images, and we later applied
the 0.6 threshold (the same procedure as the one shown in Figure 16). With the generated
images, we obtained the coordinates of the centroid for each detected AAA, having the
same origin of coordinates as in Figure 16. The real positions of the AAA phantoms were
computed from their corresponding photographs for comparison (it should be noted that
these data are prone to a certain error due to the manual positioning of the object). The
results are shown in Table 2. In general, the errors are considerably low, with errors below
10 mm and relative errors below 5% in most cases.
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6. Conclusions

In this work, we showed a microwave medical imaging system devoted to the detec-
tion of abdominal aortic aneurysms by means of 16 twin antennas placed on the same plane.
The design of the antenna was optimized to achieve a wide bandwidth while remaining
within acceptable dimensions for the antenna. A hardware system was implemented for
automated sequential measurement of the antennas. We carried out a scrupulous calibra-
tion and fine-tuning of the system. A signal processing and image generation strategy
was devised by adapting to our system-modified versions of DAS and IDAS algorithms
for measurement in plane scenarios, leveraging the good performance of the DAS algo-
rithm for detecting objects of considerable dimensions (such as the aorta phantom) and
the precision brought by IDAS algorithm for the location of relatively small objects (such
as the AAA phantom). We made a proof-of-concept of the proposed technology with
a bespoke experimental setup composed of a human torso phantom housing an aorta
phantom and an aneurysm phantom. The performance of the system was evaluated with
several configurations of the aorta and the aneurysm phantoms within the torso phan-
tom. The results showed good detection and location capabilities, as well as easy visual
identification of the aneurysm phantom in the generated images. The assessment of the
errors showed accurate detection with acceptable errors for the proposed application. This
technology could be an interesting option for fast detection of aneurysms, avoiding the
high costs, prolonged operation and risky use associated with the conventional equipment.
Considering the results, we conclude that MWI technology may be a good option to take
into account as a complement to the current medical imaging systems for AAA detection,
thus bringing a low-cost solution suitable for outpatient use and harmless for both patients
and medical staff.
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