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Resumen

Este trabajo presenta un calculo por Monte Carlo de la absorcién de energia
electromagnética dentro de tejido bioldgico en funcidn de la profundidad; se uso un
rango de la longitud de onda en el extremo violeta, 350 nm, hasta el infrarrojo
cercano, 950 nm. Esto es importante para la biomedicina ya que aprovecha la
absorcién de la luz en el tejido a la hora de activar radiofarmacos en terapia, o al hacer
imagenologia dptica, pero, debido a que el comportamiento de la luz en este medio
tiene un comportamiento cadtico, es necesario conocer la absorcién de la energia

para lograr una dosis éptica Util en la region deseada.

La metodologia consistié en el desarrollo una subrutina escrita en C++ que simula
regiones de tejido biolégico mediante una estructura de voxeles distribuidos
uniformemente en los 3 ejes cartesianos, con una longitud de arista de 1 milimetro;
cada voxel fue etiquetado y ubicado por su vértice superior derecho posterior, dicha

subrutina fue acoplada al codigo MCLTmx para el Transporte de Luz.

La distribucion de la energia absorbida dentro del tejido fue mapeada y representada
de forma que permita un analisis visual con regiones de color, representando la
fraccion de la energia depositada en cada voxel respecto al total emitido por la fuente;
se encontrd que la maxima energia depositada queda siempre en el primer milimetro
y que la profundidad que alcanza la absorcién aumenta directamente proporcional a
la longitud de onda, se forma una ventana déptica después de los 700 nm. Nuestros
resultados tedricos concuerdan con lo reportado experimentalmente, demostrando
la capacidad para estimar parametros la fluencia y absorcion de fotones en tejido

bioldgico.



Capitulo 1

Introduccion



En los ultimos afios, el uso del laser en la medicina ha ido aumentando ya que aporta
propiedades espectrales bien definidas que sirven para hacer imagenologia éptica en
diagndstico, o para la activacién de radiofarmacos en terapia; pero la penetracion de
la luz es limitada y el comportamiento de los fotones dentro del tejido es aleatorio.
Esto vuelve necesario determinar la cantidad de luz necesaria para lograr una
absorcion y su consecuente excitacion cuantificable de moléculas como fluordforos o
puntos cuanticos, los cuales tienen también la propiedad de que al ser excitados con

luz presentan fluorescencia.

Se decidio usar el método Monte Carlo para resolver este problema ya que aporta
informacion sobre dénde la luz ha viajado en el medio y que es lo que pasa con los
fotones en cada interaccién. Sin embargo, dado que se presentan resultados Unicos
para cada problema especifico de propagacién de la luz, cambiar cualquiera de los
parametros de entrada requiere una nueva simulacion, lo cual se traduce en largos

tiempos de calculo.

Esta tesis consta de 4 capitulos, en el capitulo 2 se presenta una recopilacion de la
teoria que se requiere para entender la aplicacién de la luz en la medicina, como
herramienta de diagndstico o terapia, induciendo fluorescencia en un medio
altamente anisotrdpico; esto se puede hacer tedricamente usando un método
computacional de aproximacién numérica conocido como Monte Carlo, el cual simula
el transporte de luz en tejido bioldgico. Posteriormente, el capitulo 3 presenta la
metodologia usada para lograr los objetivos de este trabajo. Al final, se presentan los
resultados obtenidos, y una discusion de los mismos, por lo que se concluye con lo

mas importante descubierto en este trabajo.



Capitulo 2
Antecedentes



A continuacion, se presentan los conceptos generales del formalismo clasico al
trabajar con ondas electromagnéticas (luz), seguido de una pequefia historia de la
fluorescencia, ya que es uno de los objetivos de esta tesis, crear una geometria que
permita determinar la profundidad a la que la absorcion puede ser Util para alcanzar
la excitacion Optica. Después, se presentan los métodos convencionales de
diagnodstico, enfatizando nuestro estudio en la Terapia fotodinamica como
herramienta para el tratamiento de enfermedades. Mas adelante, sera analizado el
método Monte Carlo, desde su creacidon, hasta su aplicacion en la medicina,
comenzando con una breve explicacién de la Teoria de Transporte por formalismo al
tratamiento del transporte de luz. Posteriormente se presentan los parametros que
describen la o6ptica de los tejidos bioldgicos, los cuales son requeridos para la

simulacion con Monte Carlo.

2.1 Radiacion
Electromagnética

La luz es energia electromagnética compuesta de dos ondas acopladas siempre
perpendicularmente, una de energia eléctrica y otra magnética. Su doble naturaleza
ha sido estudiada desde hace siglos por muchos cientificos, se puede describir como
corpusculos llamados fotones que viajan por el espacio en linea recta a una velocidad

conocida como “velocidad de la luz en el vacio”, ¢ = 3 x 108 m/s, en paquetes de

, Cc . .
energia llamados cuantos, E = hv = h/—l, donde v es la frecuencia, A la longitud de

onday h la constante de Planck.



A la clasificacion y orden de esta energia se le denomina espectro electromagnético

y se extiende desde longitudes de onda que comienzan en 10716 hasta 10> metros,

ver figura 1.
(metros)
Ondas Radio Microondas Infravermelhos Visivel Ultravioleta Raios X  Raios Gama
| | 1 | | | 1
T I I I I I I
103 102 105 106 108 10°10 1012
Frequéncia
(Hz)
104 108 1012 1015 1016 0!8 1020

Fig. 1 Espectro Electromagnético

El espectro visible se encuentra en el rango de los 390 a los 760 nm de la siguiente
forma:

e Rojo: desde 650 nm hasta 760 nm

e Naranja: desde 590 nm hasta 650 nm

e Amarillo: desde 570 nm hasta 590 nm

e Verde: desde 490 nm hasta 570 nm

e Azul: desde 420 nm hasta 490 nm

e Violeta: desde 390 nm hasta 420 nm



En el siglo XVII Pierre de Fermat confirmd que la direccion tomada por la luz es aquella
del trayecto que demanda menos tiempo, de esta hipotesis se dedujeron dos leyes
fundamentales que describen el comportamiento macroscopico de la luz,
considerando las distintas trayectorias posibles para ir de un punto a otro, conocidas

como leyes de la refraccion y reflexion .

2.1.1 Indice de refraccion

La interaccion macroscopica de la luz con los medios materiales puede caracterizarse
por su indice de refraccién, n, es una magnitud adimensional que representa la razon
de cambio de la velocidad al pasar de un medio a otro, se define con el siguiente

cociente !:

(1

S
Il
<Ia

Donde c es lavelocidad de laluz en el vacioy V es la velocidad con la que se propaga
en el medio. Cuando la luz llega a la superficie de separacién de dos medios distintos,
una parte se refleja y otra pasa al segundo medio donde se refracta y absorbe

parcialmente.

2.1.2 Reflexion

Se produce cuando al incidir luz contra un obstaculo, esta experimenta un cambio de
direccién o sentido, volviendo, total o parcialmente, por el mismo medio que se
propagaba (fig. 2). Dos caracteristicas describen esta ley 2:

e Elrayoincidente, la normaly el rayo reflejado se encuentran en el mismo

plano.



e Los angulos de incidencia y reflejado son iguales.

Normal

Rayo incidente - Rayo reflejado

Fig. 2 Reflexion

En el siglo XIX Agustin-Jean Fresnel describio la reflexion y la transmision de la luz a
partir de los angulos de entrada y salida en las interfaces de los medios donde la luz

se propaga, con la siguiente ecuacion 3:

sin?(8;-60;) , tan?(6;—6;)
sin?(0;+60y)  tan?(6;+6¢)

R(6,6,) =5| @)

Para ciertos valores del dngulo de incidencia, se define la “reflexion interna total”,
esta puede ocurrir siempre que el indice de refraccion del medio por el que viaja sea
mayor que el del medio hacia el que va, es decir, n; > 1,. Esto genera un angulo de

refraccion de 90°.

2.1.3 Refraccion

Es el cambio en la rapidez y direccion de propagacion que experimenta la luz al pasar

de un medio a otro (fig.3). Se describe con la ley de Snell, la cual establece la relacién



entre los indices de refraccién y los angulos de entrada y salida del haz en cada medio

respecto de la normal, representada con la siguiente ecuacion 3

1,5in 6; = n,sin 6; 3

Superficie

Fig. 3 Refraccion

2.1.4 Ecuaciones de Maxwell

La dindmica de los campos electromagnéticos en un medio se describe por las cuatro

ecuaciones de Maxwell. Estas ecuaciones representan el comportamiento del campo

eléctrico E medido en [Volt/m]y del campo magnético H medido en [Ampere /m].



Cuando en un punto del espacio se produce un campo eléctrico variable con el
tiempo, dichas variaciones originan, como se puede observar en la segunda ley de
Maxwell, ecuacién (4b), un campo magnético también variable. A su vez, como se ve
en la primera ley de Maxwell (4a), este campo magnético variable con el tiempo da
origen a un campo eléctrico. Estos campos eléctrico y magnético variables en el
tiempo son consecuencia uno del otro. Las ecuaciones de Maxwell en su forma

diferencial son las siguientes®:

Ley de Faraday VxE(# t) + % =0 (4a)
Ley de Ampere VxH(t)— aﬁ;% = J(#t) (4b)
Ley de Gauss Eléctrica V-DF¢t)=p (4¢0)
Ley de Gauss Magnética V- B(#t) = (4d)

> , : A : .
Donde ] es la densidad de corriente [ﬁ]’ p es la densidad volumétrica de carga

Coulomb, = . . . Coulomb = . . s
[—=—1 D es el desplazamiento del campo eléctrico [—=—] y B la induccion
m m

Weber
— = Tesla].
m

magnética [

Las ecuaciones de Maxwell se complementan con otras tres ecuaciones donde
intervienen los parametros que caracterizan al medio material en el que se propagan

los  campos  electromagnéticos, 'y  son: la constante  dieléctrica

campo magnético

l . d l/ i . e
[fujo ecampoeectrlco], la permeabllldad magnetica p_[ ] Y la

longitud longitud
1

conductividad eléctrica o [— —— =S| %
resistencia eléctrica

10



D(#t) = eE(# 1) (5a)
B#t) = uH(#t) (5b)

J@#t) = cE(#t) (5¢)

2.1.5 Vector de Poynting

Habiendo descrito ya las ecuaciones que rigen la descripcién matematica del uso de
la energia electromagnética, hay que definir también una variable importante, el
vector de Poynting, este representa la direccion, magnitud y sentido de la intensidad
instantanea de la energia que fluye a través de una unidad de area, la cual es

perpendicular a la direccion de propagacion de la onda *:

Ty

=3 — 1 - P
S = tz(—)ExB (6)

U

2.1.6 Ecuacion de onda

Esta ecuacion describe el comportamiento matematico de una perturbacién
propagandose por un medio material, el caso mas general es para un medio sin
propiedades magnéticas ni eléctricas (U = Uy, € = &y), Y en ausencia de carga
eléctrica (p = 0), para el cual se puede hallar la ecuacién de onda para los campos

eléctrico y magnético de la siguiente forma:

1. Aplicando un rotacional a la primera ecuacién de Maxwell (4a) obtenemos:

11



E) = 08 7
Vx(Vx )—Vx(—E> (7)

. Del célculo vectorial sabemos que:

Vx(VxE)= V(V-E) - V?E (8a)
. SIiV-E=0 por la ausencia de carga eléctrica, entonces:

Vx(VxE)= —V?E (8b)
. Por tanto, si igualamos la parte derecha de (8b) con la parte derecha de (7),

tenemos:

- a —
—V2F = — —
VZE at(VxB) (9a)

. Multiplicando por -1:

VZE = Vx (—) (9b)

. Dela segunda ecuacion de Maxwell, recordando la ausencia de carga eléctrica

(f = 0), sabemos que:

v 17—55
= s

. Lo cual se puede reescribir usando las ecuaciones complementarias, como

(10a)

sigue:
Vx—5 = OF 10b
X ‘uo - 80 5t ( )
. bien:
. SE
VxB = Eoko 5 (10¢)

12



9. Aplicando una derivada temporal a la ecuacion (10c), obtenemos:

0B 8%E
Vx5= 80‘110? (10d)

10. Por lo tanto, podemos sustituir el resultado de la ecuaciéon (10d) en la ecuacién

(9b) para obtener la siguiente ecuacion:

V2E = EOMO(SZ—E (11a)
ot?
V2E(#,t) — soyow =0 (11b)
ot?
La cual es andloga a la Ecuacidon de Onda y cuya solucion general es:
E(# t) = Eje itkr—w0) (12)

Esta expresion representa una onda propagandose por el medio, con una fase

igual a kr — wt.

Repitiendo los mismos pasos sobre la tercera ecuacion de Maxwell podemos calcular

la ecuacion de onda del campo magnético H. La expresion obtenida es:

. §2H
20 —
Que es lo mismo que:
o 82H (#1)
VeH(r,t) — &lo T =0 (13b)
Cuya solucion es:
H(# t) = Hye itkr-wt) (14)

13



La fase, kr — wt, tanto en la expresion de E como de ﬁ, puede escribirse de distintas
formas equivalentes. En dicha expresién el término k - 7 corresponde al producto

escalar de dos vectores, el vector de onda k vy el vector de posicion 7(x, y, z).

La fase también puede escribirse como wt — kr pues la parte real es un coseno, el
cual es independiente del signo del argumento. Por la misma razén, el término de

fase wt — k,oq; - 2, también podria escribirse como ky.q; - 2 — wt .

2.2 Fluorescencia

El presente capitulo muestra la explicacién de la fluorescencia, comenzando con una
breve historia de este fendmeno luminiscente, que es el que se produce al irradiar un
fluoréforo con una luz de energia especifica causando su excitacidon y consecuente

emision de fotones de fluorescencia.

2.2.1 Historia y propiedades de |la
Fluorescencia

En la antigliedad, seguro que llamd poderosamente la atencion del hombre la
existencia de seres vivos que en determinadas circunstancias emitian luz, como las
luciérnagas, o ciertas algas y hongos que producen luminiscencia. En 1819 nacio el
matematico y fisico irlandés George Gabriel Stokes, catedratico de Cambridge,
escribié un articulo en 1852 llamado “Sobre el cambio de refrangibilidad de la luz” >,

fue él quien uso por primera vez el término fluorescencia. Aunque afios antes, en

14



1565, la fluorescencia fue observada por un médico llamado Nicolas Monardes, quien
describié un color azul de una infusion de madera del drbol Lignum nephriticum®. Por
otro lado, en 1955 Nicol y Davenport publicaron un articulo que describe el tejido

/ estos

fotogénico de una subclase de medusas conocida como Hydromedusae
organismos contienen una proteina verde fluorescente (GFP), pero fue hasta 1962
cuando Osamu Shimomura publicé un articulo en el que dicho componente

fotogénico era reconocido como una proteina 8.

El primer cientifico en describir los ciclos de energia en los procesos de fluorescencia
fue el fisico polaco Aleksander Jablonski, desarrolld un diagrama que lleva su nombre
qgue publicd en 1933 en un articulo llamado “Eficiencia de la fluorescencia anti-Stokes

en tintes” © (fig. 4).

Excited-state lifetime
(10¥...10%s)

/7 \

“ 2 )
\ /
\ /

Excited singlet _
state (S S, :

»

1 o ~~ Fluorescence
Energy | hv., (1) Excitation  hv,,(3) . -
ex \[/ EMAZ/ emission

Ground state SO .

Fig. 4 Diagrama de Jablonski

Cuando la luz de una determinada longitud de onda golpea una molécula, los fotones

son absorbidos por los electrones de dicha molécula, estos electrones son elevados

15



de su estado de energia fundamental S, al siguiente estado excitado S;. Cuando los
electrones abandonan el estado excitado S; y regresan al estado de base (3), pierden
la energia restante absorbida durante la excitacion 8 °. En el caso de los fluoréforos,
la energia se emite como fluorescencia de una longitud de onda mas larga que la luz

de excitacion '°. Este fendmeno se llama cambio de Stokes.

2.2.2 El cambio de Stokes

Cuando los electrones excitados regresan al estado fundamental y emiten un fotén

de luz, la longitud de onda siempre es mas larga que la que se utilizé para excitar el

fluoréforo, esto debido a que la longitud de onda es inversamente proporcional a la

energia de la radiacién. El Stokes Shift describe la diferencia (en nandmetros) entre el
. . .7 . 4 7 ll

pico de excitacion y el pico de emision de un fluoroforo™, el cual se presenta

graficamente en la figura 5.

Stokes Shift

-]

Intensity

Absorption

Wavelength

Fig. 5 El cambio de Stokes
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Distinguir entre la excitacion y la emision de un fluoréforo es mas facil con un
aumento en el cambio de Stokes. Los fluoréforos poseen caracteristicas Unicas en
términos de su Stokes Shift que se debe a su configuracién electrénica y estructura

molecular 2.

2.2.3 Quantum Dots

Fueron descubiertos en 1981 por el cientifico ruso Alexey Ekimov mientras trabajaba
en el Instituto Optico Estatal Vavilov en San Petersburgo. Sin embargo, las primeras
soluciones coloidales de QD fueron descubiertas por Louis Brus, que estaba
trabajando en semiconductores en los laboratorios Bell de AT&T en Nueva Jersey. En
dos articulos publicados en 1983 y 1984, Brus describié a los QD como “cristales

semiconductores pequefios” 3.

Los puntos cudnticos son nanocristales semiconductores que contienen entre 100 y
100,000 atomos juntos, pero exhiben propiedades como si estuvieran formados por
un solo atomo; pueden absorber luz, excitarse y liberar fotones de fluorescencia. Pero
la longitud de onda de la luz que emiten depende del tamafio del QD: cuanto menor
es el QD, mds corta es la longitud de onda de emisién **. Esta propiedad se debe a

Qdots mds pequefios que poseen un “espacio de banda minimo” més grande *3.

Las caracteristicas mas importantes en el uso de la fluorescencia son su tiempo de
vida media y su eficiencia cuantica; el tiempo de vida media de la fluorescencia es el
tiempo que tarda exponencialmente en decaer su emisién, mientras que la eficiencia
cuantica describe la razon entre el nimero de fotones emitidos por cada fotdn
absorbido, esto es necesario a la hora de calcular las dosis necesarias para cada tipo

de aplicacion > 6.

17



2.3 Imagenologia

Una imagen médica se puede definir como la representacion de la distribucion
espacial de una o mas propiedades fisicas o quimicas dentro del cuerpo humano. Dos
parametros son de fundamental importancia en la creacion de imagenes médicas: el
contraste (es lo que se ve en la imagen) vy la resolucion (grado de detalle, espacial o
temporal). La obtencién de una imagen médica se consigue al irradiar una muestra (o

paciente) con una cantidad determinada de energia *’.

A continuacién, se describen algunas de las técnicas convencionales para la obtencion
de imdgenes médicas, las cuales se pueden clasificar en dos tipos: las que utilizan
radiacion ionizante (rayos X, TAC, PET) y las que no utilizan radiacion ionizante (RMN,

OCT, ecografia).

2.3.1 Rayos X

En el siglo XIX, William Crookes patento su “tubo de Crookes”?8, el cual, al estar cerca
de placas fotograficas, generaba en las mismas algunas imagenes borrosas, pero fue
hasta 1895, cuando el fisico aleman Wilhelm Conrad Rdntgen descubrid los rayos X
mientras experimentaba con los tubos de Hittorff-Crookes y labobina de
Ruhmkorff para investigar la fluorescencia violeta que producian los rayos catédicos.
Tras cubrir el tubo con un cartdn negro para eliminar la luz visible, observd un débil
resplandor amarillo-verdoso proveniente de una pantalla con una capa de platino-
cianuro de bario, que desaparecia al apagar el tubo. Determiné que los rayos creaban

una radiacion muy penetrante, pero invisible, que atravesaba grandes espesores de
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papel e incluso metales poco densos. Uso placas fotograficas para demostrar que los
objetos eran mds o menos transparentes a los rayos X dependiendo de su espesory

realizd la primera radiografia humana, usando la mano de su mujer 8, ver figura 6.

La imagen se obtiene al exponer al receptor de imagen radiografica a una fuente de
radiacion de alta energia, comunmente rayos X o radiacion gamma procedente de
isotopos radiactivos (iridio-192, cobalto-60, cesio-137, etc.). Al interponer un objeto
entre la fuente de radiacién y el receptor, las partes mas densas aparecen con

diferentes tonos dentro de una escala de grises.

Fig. 6 Radiografia
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2.3.2 Tomografia Axial
Computarizada (TAC)

En los fundamentos de esta técnica trabajaron de forma independiente el ingeniero
electronico y fisico Allan MclLeod Cormacky el ingeniero electrénico Sir Godfrey
Newbold Hounsfield, que dirigia la seccién médica del Laboratorio Central de
Investigacion de la compafiia EMI. En 1967, Cormack publicé sus trabajos sobre TAC,
siendo el punto de partida de los trabajos de Hounsfield, quien disefié su primera
unidad '°. En 1979, ambos obtuvieron de forma compartida el Premio Nobel de
Medicina. En recuerdo y como homenaje a Hounsfield, las unidades que definen las
distintas atenuaciones de los tejidos estudiadas en TC se denominan unidades
Hounsfield o numero  TC, donde el agua corresponde a agua:0 Hu,
tejido blando: [30 a 60] Hu, grasa: [—40,—120] Hu, entre otros, que permiten

hacer caracterizacion de tejidos.

Este método construye una imagen tridimensional a partir de multiples proyecciones
de rayos X realizadas desde diferentes angulos alrededor del paciente. Las
proyecciones se adquieren mediante una distribucion de tubo-detectores sobre los
360 grados alrededor de la muestra a analizar. La tomografia computarizada tiene
una menor resolucion que la radiografia, aunque un mejor contraste pues permite

ver los tejidos blandos 7, ver figura 7.
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Fig. 7 TAC

2.3.3 Tomografia por Emision de
Positrones (PET)

A finales de la década de 1950, David E. Kuhl, Luke Chapman y Roy Edwards
introdujeron el concepto de tomografia de emisién y transmisién. En 1975, las
técnicas de imagen tomografica fueron desarrolladas por Michel Ter-Pogossian,
Michael E. Phelps, Edward J. Hoffman y otros en la Facultad de Medicina de la
Universidad de Washington °. En 1961, James Robertson y sus asociados en el
Laboratorio Nacional Brookhaven construyeron el primer escdner PET de un solo
plano, apodado el "reductor de cabeza". Uno de los factores mds importantes para la

obtencion de imagenes fue el desarrollo de radiofdrmacos. En particular, el desarrollo
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de 2-fluorodeoxi-D-glucosa (2FDG). Este compuesto fue administrado por primera vez
a dos voluntarios humanos normales por Abass Alavi en agosto de 1976 en la
Universidad de Pensilvania. Las imagenes del cerebro obtenidas con un escaner
nuclear ordinario (sin PET) demostraron la concentracion de FDG en ese 6rgano. Mas

tarde, la sustancia se usd en escaneres tomogréaficos de positrones *°.

El radioisdtopo, también llamado radio trazador, se acumula en los tejidos y emite
radioactividad que es captada por detectores. La tomografia por emision de
positrones permite localizar los focos de crecimiento celular anormal en todo el
organismo, pues esta no evalta la morfologia de los tejidos sino su metabolismo, ver

figura 8.

Fig. 8 PET
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2.3.4 Resonancia Magnética Nuclear
(RMN)

El doctor Raymond Damadian fue el primero en realizar un escaneo de cuerpo
completo de un ser humano en 1977 para diagnosticar el cancer. Damadian creo el

primer equipo de resonancia magnética en 1972 .

Esta técnica se crea al someter al paciente bajo un poderoso campo magnético, figura
9. Este campo atrae a los protones que estan contenidos en los atomos de hidrogeno
gue conforman los tejidos humanos, los cuales al ser estimulados por las ondas de
radio frecuencia salen de su alineamiento normal. Cuando el estimulo se suspende,
los protones regresan a su posicion original liberando energia que se transforma en
sefiales de radio para ser captadas por una computadora que las transforma en

imagenes 1.

Fig. 9 RMN
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2.3.5 Tomografia de Coherencia
Optica (OCT)

La Tomograffa de Coherencia Optica tuvo lugar en 1991 por David Huang ?2. El
montaje del primer prototipo oftalmico se realizé en la Universidad de Boston,

Massachusetts, y las primeras imdagenes in vivo capturadas fueron a partir de 1994.

Es una técnica de diagnostico no invasiva que consiste en utilizar las sefiales luminosas
mediante espectroscopia para la reconstruccion de imagenes, sin embargo, en la
actualidad su uso clinico es limitado porque predomina la dispersién sobre la

absorcion 23, esto hace que la reconstruccion de la imagen sea mds complicada 4.

La Tomograffa Optica ha atraido fuertemente la atencién de la comunidad cientifica,

pues utiliza radiacion no ionizante y su coste es muy bajo 2° 26, ver figura 10.

Fig. 10 OCT
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2.3.6 Ecografia

En 1880 Pierre Curie y su hermano Jacques descubrieron el efecto piezoeléctrico. En
1881 Gabriel Lippman descubrio la reciprocidad de dicho fendmeno, esto permitia la
posibilidad de la recepcién y emision de dichas ondas mecanicas. En 1940, el fisico
norteamericano Floyd Firestone cred el primer generador de imagenes ecograficas,
lo llamo “Supersonic Reflectoscope”. En este mismo afio, se aplicd por primera vez
energia ultrasdnica sobre el cuerpo humano Unicamente con propdsitos médicos, en

Maryland, Estados Unidos 4 %*.

La ecografia es comunmente conocida como ultrasonido, son ondas sonoras de alta

21 |as

frecuencia que se transmiten hacia el interior del cuerpo bajo estudio
estructuras del tejido bioldgico que es atravesado por estas ondas oponen resistencia
al paso del sonido (impedancia sénica), provocando la produccién de ecos, figura 11.
Estos ecos son detectados, registrados y analizados por computadoras, para la
obtencién de imagenes. El medio idoneo de propagacion de las ondas es cualquier

estructura con alto contenido de agua *’.

Fig. 11 Ecografia
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Es importante mencionar que los métodos que utilizan radiaciones ionizantes (rayos
X, TAC, PET) tienen el inconveniente de que las excesivas exposiciones pueden
producir efectos nocivos en el organismo. Mientras que las que no utilizan radiaciones
ionizantes (RMN, OCT, ecografia) no causan ningun dafio en el cuerpo, pero tienen el
inconveniente de que al ser novedosos halla poca informacién al respecto y su

implementacion sea costosa o su resolucién baja 2.

2.4 Terapia Fotodinamica

La TFD es una tecnologia médica que utiliza laseres para activar farmacos
fotosensibles con el fin de tratar el cancer y otras enfermedades por un medio no
quirujico o de minima invasividad; las enfermedades que se pueden tratar deben
estar en sitios accesibles a la luz, tales como el eséfago, la piel, el estdmago, la vejiga,
el cuello del Utero, etc. Sin embargo, recientemente, gracias al desarrollo de fibras
Opticas, su uso se ha extendido a érganos internos como el cerebro, ovarios, higado,

entre otros %/,

Esta modalidad de tratamiento emplea un compuesto no tdxico sensible a la luz
llamado fotosintetizador, el cual es administrado y posteriormente activado por la
exposicion a radiacion de energia especifica para producir efectos en el area de
tratamiento. Este agente fotosintetizador, en presencia de oxigeno, crea especies

reactivas de oxigeno y radicales libres que conducen al dafio o muerte celular .
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2.4.1 Historiade la TFD

En 1903 se realizaron los primeros experimentos en pacientes con tumores de piel
utilizando luz blanca y eosina, afios mas tarde, en 1975 se descubrid que al
administrar hematoporfirina y luz roja se eliminaba por completo el tumor de mama
en ratones. Para el aflo de 1976 en Londres, Inglaterra se realizaron los primeros
experimentos en humanos con cancer de vejiga y en el aflo de 1984 se trataron los
primeros pacientes con cancer de esofago y pulmon, finalmente para el afio de 1993

se aprueba por primera vez la TFD para tratar cancer de vejiga en Canadd %°.

Para la aplicaciéon de una TFD, se deben tomar en cuenta tres elementos
indispensables: la generacidon de oxigeno, el fotosintetizador y la fuente de luz, sin las

proporciones correctas de alguno de estos, el tratamiento no tiene efecto.

2.4.2 Oxigeno

La muerte de las células cancerosas es causada principalmente por la produccion de
0,", en su primer estado excitado singulete, el cual va a depender de la cantidad de
moléculas de O, en el tumor. Cuando la concentracién de oxigeno en el tumor es

menor al 2% no se produce suficiente dafio a las células cancerosas 3°.

2.4.3 Fotosintetizador

El fotosintetizador es una molécula que absorbe luz para producir un cambio quimico

en otras moléculas. Los fotosintetizadores se pueden clasificar en tres familias 3!
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e Porfirinas: Es un compuesto que se encuentra en la naturaleza y es parte de la
clorofila. La maxima absorcion se encuentra entre 360 y 400 nm pero contiene
otros picos de absorcién entre 500y 635 nm 3%,

e Clorinas: Es un compuesto que se deriva de la clorofila, presenta mayor
absorcion a 650 nm 31 32,

e Colorantes: Los colorantes tienen picos de absorcion en el rango de 650-850

nm y son activados con energia de alrededor de 100 J/cm?2 32.

2.4.4 Fuente de Luz

Para elegir una fuente de luz adecuada se debe considerar la ubicacion del tumor, el

tipo de fotosintetizador y la dosis de luz que se debe administrar .

2.4.5 Aplicacion de una TFD

1. Se administra el farmaco al paciente de forma intravenosa o directamente en
la piel cuando se trata de un fotosintetizador cutaneo.

2. Se deja transcurrir un periodo de tiempo hasta su total distribucidn.

3. Una vez que el fotosintetizador se haya distribuido en todo el cuerpo,
comienza a ser eliminado de las células sanas, permaneciendo soélo en las
células cancerosas.

4. Seirradialazona atratar con luz a una longitud de onda especifica para activar
el fotosintetizador.

5. Eltérmino del proceso constituye la fase de recuperacion en la cual el farmaco
ha sido eliminado totalmente del organismo.



Luz

1. Administracion 2. Distribucion 3. Acumulacion 4. Tratamiento S, Recuperacion

Fig. 12 Pasos para la aplicacion
clinicade TFD

2.5 El método Monte Carlo

La teoria del transporte es una herramienta matematica que ayuda a entender el
transporte de particulas o energia a través de un medio. Esta teoria difiere de los
enfoques habituales que se encuentran en la fisica clasica debido a la discontinuidad
del problema; por ejemplo, en la Teoria Electromagnética, se introducen campos
continuos en el espacio-tiempo, al igual que sus densidades de cargay corriente, o en
hidrodinamica, las variables de campo son la densidad de masa, la velocidad de flujo
local y la temperatura local. Sin embargo, el estudio de sistemas con un nimero muy
grande de particulas nos obliga a introducir sistemas de aproximacion mediante

distribuciones de densidad de probabilidad 33.
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Existen varios modelos que pueden describir la interaccién entre las particulas vy la
inhomogeneidad del medio en que se propagan, como son:

e La Ecuacion de Transferencia Radiativa

e La Ecuacion de Difusion

e La Ecuacion de Focker-Planck

e Métodos Numeéricos: Monte Carlo

Estos modelos seran mencionados de forma general por formalidad al tratamiento de
la teoria de Transporte, para llegar al método monte carlo como solucién aproximada
al transporte de luz en tejido bioldgico, que es el método usado para lograr los

objetivos de esta tesis.

2.5.1 Ecuacion de Transferencia
Radiativa

Es un modelo que considera cambios en el flujo de energia entrante, saliente,
absorbida y emitida dentro de un volumen infinitesimal. Para describirlo
consideremos un paquete de energia entrando a un volumen dV a la velocidad de la
luz, con una direccion de propagacion s, un tiempo ty una velocidad de propagacién

¢®. Ver figura 13,

Fotones

Absorbidos

.! entrante, en la 1 sale, en la
direccidn 5 1\'{:,_ direccidn de interés
C -

/

Fotones dizspersos desde otra / Fotones dispersos en direccidn

direccidon a la direccidn de interés distinta a la direccidn de interés

Fig. 13 Transferencia Radiativa
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La siguiente ecuacién describe matematicamente este fendmeno :

1d 4T
[ T3 VLGS, D = —(ha + u)LES, 0 + g f LE3,0PG,80d0 + 93,0 (15)
0

Donde la difusidn de los fotones en direccidn S a través del tejido estd descrita por

1 dL(%S,b)
C dt

una ecuacion analoga a la ecuacién de onda, s - VL(T, S, t) + - esta ecuacion

es igual a la atenuacion de la luminosidad L(T, s, t) debido a los efectos de dispersion
y absorcién en el medio no homogéneo (U, + ps)L(T, s, t); més el incremento en la

energia debido a la dispersion de luz proveniente de otras direcciones

g f;n L(T, s, t)P(S,s")dQ’; mas la fuente de fotones q(r, S, t) en la posicion r 34,

2.5.2 Ecuacion de Difusion

Esta ecuacion permite modelar el comportamiento de los fotones que viajan a través
de Q, durante un tiempo t y que son emitidos por una fuente q(r,s,t), se puede
modelar de la siguiente manera 3:

1dé(r,t)
C dt

—V-DVO(r, 1) + mad(r, ) = q(F 3, 1) (16)

Donde (I)a:,t) = fSZ 1(#,5,t) dS$ eselflujo de energia *.

2.5.3 Ecuacion de Fokker-Planck

La ecuacién de Fokker-Planck describe el cambio en el tiempo de la densidad de
probabilidad que muestra la posicion y la velocidad de una particulala. Se ha usado
para describir el movimiento browniano. También puede modelar la propagacion de

luz en tejido bioldgico de la siguiente manera:
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1dI(#,5,t)

1
T TS VIESY) AWl 80 = Susd (R 50 + 9,50 17)

De la cual, el operador laplaciano en coordenadas polares (8,¢), con w = cos8, se

define por la siguiente ecuacion :
ol

A (7, 51) = —i(l — wz)ﬂ +(1-w?)— (18)

ow ow dp?
El planteamiento del problema del transporte de luz mediante las ecuaciones de
Maxwell o algin modelo antes mencionado se vuelve casi imposible de hacer al tomar
en cuenta un numero muy grande de fotones, ademas del desconociemiento de la
permitividad variante en el espacio, el nimero de fotones, la cantida de procesos

involucrados, la geometria del problema etc., por ello necesitamos aproximaciones

numeéricas complejas como el que sera descrito a continuacion.

2.5.4 Historia de SMC

Este cddigo fue desarrollado en la Segunda Guerra mundial, en los Alamos, bajo el
proyecto Manhattan por Neumann y Ulam para calcular la difusion de neutrones en
un material de fusion. Su nombre es en honor a Monte Carlo, la ciudad del azar, en

Mdnaco 3°.

Aungue el método Monte Carlo se cred hace casi 100 afios, su desarrollo en el estudio
de la dptica de tejidos se implementd a principios de los 80’s por Wilson y Adam. Las
trayectorias de los fotones pueden trazarse desde su entrada hasta que son

absorbidos o salen del tejido 4.
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Los algoritmos conocidos permiten simular unas pocas capas de tejido con diferentes
propiedades dpticas que se caracterizan junto con el tamafio final del haz incidente y
la reflexion de la luz en las interfaces. Ejemplos tipicos de los tejidos con varias capas

son: piel, tejido vascular, vejiga, entre otros 3.

2.5.5 Algoritmo del método Monte
Carlo

Este método consiste en registrar la “historia” de cada fotdn en eventos aleatorios de
dispersion o absorcion, definiendo las reglas de propagacién de cada fotdn en forma
de funciones de densidad de probabilidad, que describen, entre otros, la probabilidad
de un fotdn de ser absorbido después de multiples dispersiones con cierto angulo y

en ciertas coordenadas, ver figura 14.

La simulacién cumple el siguiente algoritmo en cada iteracion 34

1. Seleccionar el fotdn a simular que puede ser obtenido de un buffer en el que
estan almacenados los fotones pendientes o tratarse de un nuevo fotén que
emite el laser.

2. Actualizar las propiedades de los tejidos a la longitud de onda del fotdn actual.

3. Calcular el siguiente punto de interaccién con el sistema y desplazar el foton
alli.

4. Determinar el porcentaje del foton que sufre absorcién o dispersion.
Resultando dos fotones, uno que representa la fraccion de absorcion y otro la
fraccion de dispersién. Uno de los fotones se pone en buffer para la simulacién

posterior y se continua con el otro fotdn.
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5. Siel peso w del foton es inferior a un valor umbral, se considera que el fotén

se absorbe totalmente y se cuenta una historia.

6. Repetir pasos 3-5 hasta que el fotén escape del volumen.

Backscattering
0o —
Inicio de Foton
) P— ‘i Superficie del Tejido
Rl
_'Z Absorbido
o1l
015 F
[ : 1 | l 1
.2 015 a1 0.0s o oos (IR 015 02

¥ AiE amm)

Fig. 14 Eventos aleatorios

Este algoritmo se denomina “hop-drop-spin-check” 37, ya que:

e Hop: El fotén tiene un paso variable, es decir, eventos de ejecucion de cada
simulacién, que se elige para ver la simulacion que viene dada por la siguiente
ecuacion, donde & es un numero aleatorio entre O y 1 distribuido
uniformemente de manera aleatoria (0 < € < 1):

_ ~In($)

| =
Ko T Us

(19)
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e Drop: debido a la absorcion en el sistema, el paquete de fotdn pierde parte de
su peso al final de cada paso. La cantidad de peso perdido es el peso de fotones
al principio del paso multiplicado por (1-A) donde A es la reflectividad. El fotén

con el peso restante se reparte.

e Spin: El fotén con el peso restante se reparte en una nueva direccion.

e Check: Observar si el fotdn esta “vivo” o “muerto” comprobando si su peso es
apreciable después del scattering. La supervivencia se determina mediante

probabilidades.

Un nuevo paso se genera a continuacién por la ecuacién (19), y se repite el proceso.

Cuando el fotdn trata de salir del medio, la probabilidad de una reflexidn interna total

se calcula mediante la ecuacidon de Fresnel 38.

Cuando el peso del fotdn es inferior a un valor umbral establecido, se utiliza una forma
de “ruleta rusa” para determinar si el fotdn termina o se propaga mas con una
disminucién de peso. Si el fotdn cruza el limite de superficie en el medio ambiente, el
peso del foton contribuye a la reflectancia difusa o a la trasmitancia, dependiendo del
lugar que se haya producido el cambio de superficie. Si se produce una reflexion,
entonces el fotdn se refleja de vuelta al medio una distancia apropiada, y la ejecucion
continda. De lo contrario, la migracion de ese fotdn continla hasta que se produce su
absorcion, se cuenta una historia y un nuevo fotdn se pone en marcha en el origen de
la fuente *°. A continuacion, se presenta un diagrama de flujo de la simulacién Monte

Carlo:
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2.6 Propiedades Opticas de

los tejidos biologicos

tejidos biolog

Cuando se hace incidir luz sobre la piel se pueden observar diferentes eventos, parte
de la luz es reflejada debido a la diferencia entre el indice de refraccion de la piel y el
aire, la otra parte logra atravesar la frontera, pero puede ser absorbida internamente
o esparcida por el medio multiples veces. La dispersion es el cambio de la direccion
inicial de la luz debido a las inhomogeneidades que se encuentran en el medio, al
final, la luz que sufrid multiples eventos de dispersion puede ser trasmitida o reflejada

difusamente %°, ver figura 15.

e Reflexion especular
Reflexion difusa

Esparcimiento Absorcion

Transmision difusa

Fig. 15 Propagacion de la luz en un medio anisotrdpico

La piel humana es un tejido compuesto por diferentes capas que contienen una
variedad de estructuras heterogéneas. Cada uno de estos componentes tiene
diferentes tamafos, formas, densidad e indice de refraccion que hace dificil el estudio

de la interaccion de la luz en este medio 38.
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Al hablar de aplicacidon de dosis de luz en la medicina, el primer concepto a definir es

la potencia éptica como energia por unidad de tiempo. La unidad de energia en el
sistema internacional es el Julio [J], la potencia se mide en Vatios [W] = [ﬂ 4
Fluencia es el término utilizado para describir la taza de irradiancia que esta siendo

aplicada en el tejido y se expresa en [CT{I—Z] ya que viene de la multiplicacion de la

irradiancia [ﬁ] por segundos **. Por otro lado, las propiedades 6pticas de los medios

anisotrépicos se describen en términos de: indice de refraccién n,coeficiente de
scattering s, coeficiente de absorcion u,, funcidn de fase para el scattering P y factor

de anisotropia g 3.

2.6.1 Coeficiente de scattering

El coeficiente de dispersion g representa la cantidad de energia que es esparcida
hacia una direccién diferente de su direccidn inicial. Esta cantidad se calcula de la

siguiente manera 3:

!

K
1-g

Us (/1) = (20)

Donde ,u’s es el coeficiente de dispersién reducido, el cual representa la probabilidad
de que un fotdn sea dispersado de forma isotrdpica (aleatoria) por unidad de longitud.
La probabilidad de que un fotdn con una direccidon inicial s adquiera una nueva
direccion s’ después de un evento de dispersion se describe mediante una funcién de
fase P(s - s"), esta es una funcion de densidad de probabilidad y esta normalizada, es

decir #%:

fP(s,s’) dQ =1 (21)
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Debido a la naturaleza del medio altamente dispersora, se puede intuir la influencia
azimutal para promediar los eventos de dispersion mediante un parametro llamado
factor de anisotropia g, el cual se define como el coseno promedio del angulo de

dispersion, es decir 43

1

g =<cosh >= j p(cosB)(cosh) d(cosb) (22)

-1
Cuando g = 0 la dispersion es uniforme en todas direcciones (isotrépica). Cuando
g > 0 domina la dispersion “hacia adelante” y cuando g < 0 domina la dispersion
“hacia atras”. Los medio bioldgicos se caracterizan por tener una anisotropia entre

0.7<g<1%

2.6.2 Coeficiente de Absorcion

El fendmeno de la absorcidn se basa en dos leyes que combinadas se conocen como

la Ley de Beer-Lambert .

La Ley de Lambert establece que la fraccion de luz absorbida por un medio es
independiente de la intensidad de luz incidente, y cada capa sucesiva del medio

absorbe una fraccién igual de la luz pasando a través de él:

log 2 =
0gT = kl (23a)

Donde [ es la intensidad de la luz incidente, I es la intensidad transmitida, 1 es la

longitud del camino por donde pasa la luz y k es la constante del medio.

Por otro lado, |la ley de Beer enuncia que la cantidad de luz absorbida es proporcional
a la concentracién de la sustancia por la que pasa la luz:

k = &c (23b)
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donde c es la concentracion molary € es el coeficiente de absorcion molar.

De esta manera, la ley de Beer-Lambert define la Absorbancia de la energia

electromagnética por un medio, de la siguiente manera **:

A= logIT0 = log% = ecl (23¢)

De la ecuacion anterior, se define la Transmitancia como la relacion entre la
intensidad electromagnética incidente con respecto a la intensidad transmitida a lo

largo del volumen considerado.

Reflectancia se define como la relacion entre la potencia electromagnetica incidente
con respecto a la potecia que va a ser reflejada en la interfaz aire-tejido. Al valor
maximo que toma la reflectancia en un volumen y a una longitud de onda especifica

se le llama reflectividad *°.
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Capitulo 3
Metodologia

41



3.1 Construccion de la
geometria

El disefio de la geometria que simula tejido biolégico se basé en las matrices de
estructuras en lenguaje C++. Las estructuras pueden guardar variables de diferente
tipo de dato, lo cual es imposible con las matrices normales ya sean dinamicas o
estdticas, es por eso que se usaron para crear una estructura de coordenadas (float)
(x, y, z), las cuales representan el vértice superior posterior derecho de cada voxel,

asignadas a un identificador (int) propio de cada voxel.

Cada voxel tiene longitud de arista de 1 mm, por lo tanto, cada voxel tiene un

volumen de 1 mm3.

Se crearon diez regiones que representan rebanadas de 1 mm de espesor, las cuales

estan compuestas por cien voxeles distribuidos en el plano XY cada una.

De esta forma cada evento en la simulaciéon pudo mapearse dentro de las

coordenadas de algun voxel ubicado por su vértice.
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3.2 Acoplamiento de |3
geometria a MCLTmx

En el capitulo anterior se describid la técnica Monte Carlo, y se presentd un diagrama
de flujo de este. Basandose en dicho diagrama, la parte de la “actualizacion de la
informacion del fotdn” después de propagarse esta relacionada con eventos
macroscopicos de transmisién o reflexidn, y eventos microscopicos de dispersién o
absorcion, pero para este apartado se elabord un diagrama de flujo mas resumido
que el del apartado 2.5.5, del cual se tomé la parte de la actualizacion de la
informacion del fotén Unicamente en sus eventos microscopicos para describir con

exactitud el lugar donde fue afiadida la geometria:

Inicializacion de
variables

Calculo de la direccion
de la emision

Calculo de la
Trayectoria Libre
Media

Decision del tipo de
evento: Absorcion o
Dispersion

Si es Absorcion, guarda
las coordenadas
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En cada evento, la simulacién cumple el siguiente proceso:

El fotdn parte de una fuente situada en (5,5,0), este el centro de la primer
region de 1 mm de tejido bioldgico, una vez aqui se calcula la direccion de la
emisién mediante los cosenos directores, que fueron: (0,0,1), de esta forma
se asegura la direccion del foton hacia el interior del tejido, suponiendo un
sistema de coordenadas cartesiano en el que la emision es hacia el eje Z
positivo.

Posteriormente se calcula el tamafio del paso mediante un nimero aleatorio
entre [0,1], este valor ocupa el sentido fisico conocido como Trayectoria Libre
Media (£), la cual define la medida de la distancia promedio que un fotén
recorre entre cada evento, lo representa el reciproco del coeficiente de

atenuacion total:
B 1 1 24
T latis B (24)
Tras haber recorrido ¢, el fotdn tiene una interaccion microscépica aleatoria

entre dispersion y absorcion.

Para este trabajo se tomaron exclusivamente los eventos de absorcion. En este

espacio del codigo se trabajo de la siguiente manera: Cada evento tiene sus propias

coordenadas, mediante un algoritmo de busqueda aplicado a dichas coordenadas de

interaccién se accede al numero de voxel con dichas coordenadas para ubicar cada

evento de absorcién y la energia depositada en cada evento, para ser mapeada y

representada en regiones de isodosis mas adelante.
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3.3 Parametros de la
Simulacion

En el capitulo anterior se definieron las variables que intervienen en la simulacién del
transporte de radiacion electromagnética en medios anisotropicos; se han ajustados
dichas expresiones en funcion de la longitud de onda de la radiacion incidente de la

siguiente forma:

Coeficiente de anisotropia *°:

g(1) = 0.943 — 5.6¢ 7000844 (25)

Coeficiente de Dispersién Reducido #°:

1 () = 46(z——) 142! (26)

500 nm

Coeficiente de dispersion 4°:

!

K
1-g

Us W = (27)

Coeficiente de absorcidn 38:

5.54+2939.68 (o) St 3507mm < A<510mm

a =~ (28)

2.30 4+ 1073.01 (m) si 510nm < A< 950 nm

Los indices de refraccion se tomaron como: 1.00029 para el aire y 1.395 para tejido
blando . La fase y la polarizacion de los fotones no se toman en consideraccion

debido a su comportamiento aleatorio despues de multiples dispersiones a traves del
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tejido. El fenomeno fotoeleétrico del foton también se ignora considerando al fotdn

exclusivamente como una particula.

3.4 Construccion de regiones
1IS0dOSis

La energia para una longitud de onda especifica se calcula de |a siguiente forma:

c N 3x10° T
E=hv=h-=(6625x10" — S 2
hv = h= = (6.625x107 ) | =" (29)

Para cada longitud de onda, la energia depositada por voxel fue normalizada respecto
a la energia total emitida por la fuente para obtener las regiones isodosis. Podemos
calcular la dosis dptica a partir de la potencia del laser usando la fraccion de energia

depositada en cada voxel, de la siguiente manera:

Dosis = tiempo * potenciauger * €NETGiQyoxer (30)

De esta ecuacion podemos despejar y encontrar el valor del tiempo requerido para

alcanzar dicha dosis.
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3.5 Error estadistico

El uso de métodos estadisticos aporta resultados con un grado de dispersién medido
a partir de la diferencia no conocida entre el valor promedio y el valor verdadero, se

le conoce como varianza y se define con la siguiente ecuacion:

m X; — X 2
0_2 — L—l(N ) (31)

A partir de esto, podemos calcular el error estadistico aplicando una raiz cuadrada a

la varianza a la ecuacion anterior, esto se define como desviacion estandar y se usa
para medir el nivel de confianza en las estimaciones estadisticas, a mayor cantidad de

muestras, menor sera el porcentaje de error.
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Capitulo 4
Resultadosy
Discusion
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4.1 Geometria tipo voxel

Para la geometria que simulé tejido bioldgico se obtuvo el siguiente resultado, el cual

muestra graficamente la distribucion de cada voéxel identificado con su vértice

superior posterior derecho, la arista de cada voxel es de 1 mm, esto nos da un

volumen de 1 mm?3 por véxel.
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Fig. 16a Regiones de tejido bioldgico
de 1 mm de espesor

Un corte transversal nos da una vista de la siguiente forma:

4 de 1000 cubos

153

voxeles (1 mm?
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Fig. 16b Vista del plano YZ

Fig. 16¢ Vista del plano XZ
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4.2 Acoplamiento de la

geometria a MCLTmx

Después del acoplamiento se iniciaron las simulaciones, se obtuvo de manera exitosa

el mapeo de cada evento de absorcion dentro de la geometria tipo voxel, se muestra

a continuacion algunos datos de una tabla de los resultados después del

acoplamiento:

Propiedades Opticas del medioc para una longitud de onda de: 958 nm []

ente de |

ente de
ente de d
coeficiente de Atenuacion Total es =

absorbic 1 foton

absorbio 1 foton

absorbio 1 foton

absorbio 1 foton

absorbio 1 foton

absorbio 1 foton

absorbio 1 foton

absorbio 1 foton

absorbio 1 foton

absorbic 1 foton

absorbio 1 foton

en

en

en

en

en

en

en

en

en

en

en

el vox

el vor

el v

el wvox

el wvox

el v

el wvox
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ud de onda es:

245 de

46 de

45 de

46 de

46 de
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coordenadas (
coordenadas
coordenadas (¢
coordenadas (5.
coordenadas (
coordenadas

coordenadas (4.9

coordenadas
coordenadas

coordenadas (5

1.36585e+806

coordenadas (4.91143,

Fig. 17 Blsqueda de las coordenadas de interaccion en los voxeles.

Se presentd un error estadistico menor al 3% del valor medio de absorcién, dichos

resultados son aceptables y comparables con los resultados de Prahl et al 1989 en su

trabajo “A Monte Carlo model oflight propagation in tissue

” 47
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4.3 Regiones de isodosis

El desafio en la dosimetria para TFD es encontrar un método y un procedimiento
adecuados que nos permitan medir con precision la cantidad de luz, el farmaco vy el
nivel de oxigeno, de modo que se pueda calcular la dosis local de PDT 28, con los
siguientes resultados se puede aportar la cantidad de luz que le llega a una ubicacién
determinada por cada voxel, en el que absorbe la radiacién incidente que podria ser
utilizada en terapia o diagndstico; a continuacion, se muestran las regiones que
representan el mismo porcentaje de absorcién de la energia total emitida por una
fuente en un rango del espectro de 350 nm a 950 nm en funcién de la profundidad

(eje 2):

o | [ [ e T[]
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HEEEN HEEEEEEE
6 EEEREEN ﬁl HEEEEEEE
sl PEEEEEEN Do EEEEEEEE

HEEE E HEEE

WVixeles en Eje X

I EEEEE EEEEEEEEEn

1 2 3 4 5 6 7 8 910 1 2 3 4 5 6 7 & 910
VoxelesenEjeZ Vaxeles enEje Z
Fig. 18 Absorcion a 350 nm Fig. 19 Absorcion a 400 nm
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Fig. 20 Absorcion a 450 nm Fig. 21 Absorcion a 500 nm
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Fig. 22 Absorcién a 550 nm Fig. 23 Absorcién a 600 nm
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Fig. 25 Absorcién a 700 nm

De las graficas, se puede observar que a partir de los 700 nm se forma una ventana

Optica que permite el aumento en la penetracion de los eventos de absorcion:
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Fig. 26 Absorcién a 750 nm
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Fig. 27 Absorcion a 800 nm
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De acuerdo a las graficas anteriores, y en concordancia con Caerwyn Ash®, se
encontré que la energia depositada disminuye alrededor de un orden de magnitud
cada que avanza un milimetro; ademas, se encontré que la penetracién de la luz en

la regién del espectro visible queda alrededor de los 5 mm.

Se observa también, que la profundidad aumenta conforme aumenta la longitud de
onda, el Dr. en C. L. F. Corral Martinez en su trabajo “Tomografia éptica difusa por
transiluminacion” afirma que en las regiones espectrales alejadas de la ventana
terapéutica, la radiacién es absorbida tan facilmente que no se producen niveles
detectables por transmisién ni por retrodispersion %4, lo cual se ve claramente en las

figuras 18 a 22.

Por otro lado, es importante mencionar que la fluencia de los fotones es siempre la
misma, pues parten de una fuente puntual unidireccional y se alejan muy poco del
centro del foco de emision, es por esto que la absorcidon se mantiene casi siempre en
los voxeles del centro de cada rebanada del plano XY, aunque hubo algunos casos
donde la fluencia se alejé algunos milimetros del centro, especificamente, llegd a los
voxeles 3, 4, 7, 8 de cada rebanada, lo cual es comparable con los resultados de
Teodoro Montalvo en su estudio del calculo de la fluencia de fotones para un modelo
de cabeza esférico *°; la amplificacion de la region de absorcion aumenta de la misma

forma que aumenta la longitud de onda, pero con muy pocos eventos.

Se debe agregar que, tal como afirma la literatura, la mayor cantidad de energia

2051 el hecho de que la penetracién de la

gueda depositada en el primer milimetro
luz sea muy limitada es una desventaja de la TFD, para resolver esto se ha recurrido
al uso de fibra dptica para que la luz llegué a drganos mas profundos °?, pero a pesar

de la limitada penetracién de la luz con esta técnica, se considera una herramienta de
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bajo costo >3, como el caso de la microscopia de iluminacion estructurada, que se ha
utilizado ampliamente en imagenologia, o como el caso de las Imagenes por

5

Luminiscencia Cerenkov (CLI) *%, que es una nueva modalidad de imagen que

aprovecha la radiacion Cerenkov. También resulta ser una aplicacion mas practica y
sencilla, como la Tomografia de Coherencia Optica 2!; ademds de lo antes
mencionado, actualmente hay una amplia gama de nanoestructuras que se utilizan
para diagnodstico y terapia al mismo tiempo, conocidas como particulas terandsticas,
las cuales pueden tener distinta composicion quimica, caracteristicas de superficie y
funcionalidad especifica > °®, se ha demostrado que estas estructuras son mas

brillantes y estables que los fluoréforos convencionales >/ 8.

Cabe mencionar que la cantidad de fotones que atravesaron la geometria de 1 cm de
espesor fue una tan pequefia que se presenté con un promedio de 5 fotones, pero no

son suficientes para la excitacion dptica.

Por ultimo, se puede afirmar que la nanomedicina es una nueva frontera que
representa desafios multidisciplinarios, pues requiere de la estrecha colaboracién

29 60 Estos

entre bidlogos, quimicos, fisicos, ingenieros, farmacdélogos y médicos
avances nos posicionan ante una nueva era en el diagndstico y monitoreo de las
enfermedades, demostrando que es indispensable introducirse en el conocimiento
de la nanomedicina a efectos de traducir los avances cientificos en una mejora real

en el sector salud .
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4.4 EXcitacion optica

Para la aplicacién de la absorcién en funcion de la profundidad se escogieron 3
problemas especificos, se establecid la potencia del ldser en 9 watt, como el laser de
argon convencional 2, se calcularon los tiempos de irradiancia para una distribucion

de energia por voxel de acuerdo a las regiones de isodosis expuestas anteriormente:

1. El acné es un trastorno de la piel que ocurre cuando los foliculos pilosos se
tapan con grasa y células cutdneas muertas; es mas frecuente en la
adolescencia, pero afecta a personas de todas las edades. Este padecimiento
es tratado mediante terapia fotodindmica con metil éster de acido levulinico
(MAL), el cual es activado a 630 nm con una dosis de 37 J/cm? en la regidn
de la epidermis ©3. Se obtuvo la siguiente tabla con los tiempos de irradiancia

para los voxeles donde se puede ubicar una molécula de MAL para lograr su

activacion:

#Voxel Tiempo (hrs) Tiempo (s)
45 0.00609149 21.9294
46 0.00653404 23.5225
55 0.00652577 23.4928
56 0.00652511 23.4904
145 0.0589136 212.089
146 0.0589815 212.333
155 0.0588641 211.911
156 0.0593 213.48
245 0.603262 2171.74
246 0.606724 2184.21
255 0.597987 2152.75
256 0.591912 2130.88
345 6.06144 21821.2
346 6.36553 22915.9
355 6.16617 22198.2
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356 6.06466 21832.8
445 66.3939 239018

446 67.175 241830

455 62.0639 223430

456 51.4403 185185

545 5.71E+02 2.06E+06
546 5.44E+02 1.96E+06
555 6.01E+02 2.16E+06
556 5.71E+02 2.06E+06
645 3.81E+03 1.37E+07
646 1.14E+04 4.11E+07
655 1.14E+04 4.11E+07
656 3.81E+03 1.37E+07
755 1.14E+04 4.11E+07

Tabla 1. Tiempos de irradiancia

para acne.

2. El cancer de prostata es uno de los tipos mas frecuentes de cancer. Por lo
general algunos tipos de cancer de prdéstata crecen lentamente y pueden
necesitar tratamiento minimo o incluso ningun tratamiento, otros tipos son
agresivos y se pueden diseminar rapidamente. Esta enfermedad es tratada
utilizando padoporfin ®, este fotosintetizador tiene un pico de absorcidn a
762nm y se aplican dosis de 200 J/c7. Se obtuvieron los siguientes

resultados para el tiempo de irradiancia requerido para alcanzar dicha dosis

Optica para este fotosintetizador:

H#Voxel Tiempo (hrs) Tiempo (s)
45 0.0418665 150.719
46 0.0439849 158.345
55 0.044053 158.591
56 0.0440307 158.511
145 0.176908 636.868
146 0.176942 636.992
155 0.177584 639.301
156 0.177368 638.526
245 0.791116 2848.02
246 0.794261 2859.34
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255 0.792915 2854.49
256 0.797494 2870.98
345 3.57825 12881.7
346 3.56997 12851.9
355 3.55108 12783.9
356 3.60079 12962.9
445 15.8481 57053.2
446 16.0001 57600.4
455 15.498 55792.7
456 16.313 58726.8
545 70.3859 2.53E+05
546 68.1329 2.45E+05
555 71.1977 2.56E+05
556 67.4627 2.43E+05
645 308.642 1.11E+06
646 299.652 1.08E+06
655 269.556 9.70E+05
656 293.945 1.06E+06
745 1505.57 5.42E+06
746 1064.28 3.83E+06
755 1341.92 4.83E+06
756 1763.67 6.35E+06
845 5144.03 1.85E+07
846 10288.1 3.70E+07
855 4409.17 1.59E+07
856 6172.84 2.22E+07
945 30864.2 1.11E+08
946 30864.2 1.11E+08
955 15432.1 5.56E+07

Tabla 2. Tiempos de irradiancia
para cancer de préstata.

3. La queratosis actinica (QA), es un precancer de piel muy comun causado por la
exposicion prolongada al sol. Es tratada mediante TFD aplicado a metil éster

de 4cido aminolevulinico (MAL) 3, el cual es activado a 630 nm con dosis de

75 ] /cm?., para este tratamiento se hallaron los siguientes tiempos de

irradiancia necesarios para llevar a cabo la terapia:

#Voxel

Tiempo (hrs)

‘ Tiempo (s) ‘
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45 0.0123442 44.4391
46 0.0132445 47.6801
55 0.0132354 47.6475
56 0.0132198 47.5912
145 0.119613 430.608
146 0.119465 430.074
155 0.119412 429.883
156 0.120074 432.265
245 1.22109 4395.91
246 1.23444 4443.97
255 1.2108 4358.89
256 1.20519 4338.7

345 12.3523 44468.2
346 13.0265 46895.5
355 12.6148 45413.3
356 12.1832 43859.6
445 130.78 470810

446 144.676 520833

455 123.787 445633

456 111.827 402576

545 1218.32 4.39E+06
546 1052.19 3.79E+06
555 1361.66 4.90E+06
556 964.506 3.47E+06
645 5787.04 2.08E+07
646 23148.1 8.33E+07
655 23148.1 8.33E+07
656 7716.05 2.78E+07
755 23148.1 8.33E+07

Tabla 3. Tiempos de irradiancia
para QA.

Se puede ver que los tiempos de irradiancia son muy elevados debido a la
especificidad de las coordenadas donde se puede ubicar un fluoréforo para su
activacion, es importante mencionar que estos tiempos se reducen un poco al
considerar la energia depositada en el volumen completo y no en cada voxel, pero
hacer esto conlleva a dejar de usar la geometria construida, y por tanto, el
incumplimiento del objetivo de este trabajo, que es crear la geometria que simule

tejido bioldgico para el mapeo de la energia depositada por voxel.
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Conclusiones

Este estudio nos ofrecié una evaluacion cuantitativa de la profundidad de penetracion
de fotones para el campo de tratamiento de la éptica biomédica, pues predice de
manera confiable y rigurosa la distribucion espacial de la fluencia de fotones y de la
energia depositada en una regidon compuesta por voxeles de 1 mm de arista

distribuidos en los tres ejes cartesianos.

Se determind la evolucion de la penetracién de la luz como una ventana dptica que
se presenta cuando entramos en el intervalo de energia de la ventana terapéutica.
Ademas de comprobar cuantitativamente que la profundidad de la penetracion de la
luz es muy limitada, se absorbe mayormente en el primer milimetro, es por eso que
el uso de TFD en dermatologia ha avanzado mas que en otras ramas de la medicina,

ya que la piel es la region tratada y no requiere mucha penetracién de la luz.

Nuestros resultados tedricos concuerdan con lo reportado experimentalmente,
demostrando la capacidad para estimar pardmetros la fluencia y absorciéon de fotones

en tejido bioldgico.
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