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PRESENTACTION

El cancer es una de las principales patologias que afectan a la poblacion mundial,
existen diferentes terapias para su tratamiento como la quimioterapia y cirugia que
se caracterizan por ser intervenciones costosas, y agresivas con el cuerpo; por
otro lado, se encuentran terapias no invasivas que buscan lograr los mismos
resultados involucrando luz laser. La utilizacion del laser en relacion con el tejido
aun no ha alcanzado un nivel de desarrollo adecuado en cuanto a determinar las
longitudes de onda Optimas y la potencia laser necesaria para cada técnica
terapéutica especifica y el tipo de tejido involucrado. Por ello es necesario la
continua investigacion sobre la propagacién de luz en un medio turbio, como lo es

el tejido de un tumor cancerigeno.

En este trabajo se hace un estudio sobre la propagacion de luz laser a través de
la ecuacion de difusion, a 625 nm y 660 nm, en distintas geometrias que involucran
tejido cancerigeno. Con el fin de determinar la dosimetria de luz éptima para
provocar las reacciones fisicoquimicas deseadas en un tumor cancerigeno. Se
utilizoé el software de simulacion COMSOL Multyphysics y el analisis de elementos

finitos.

En el primer capitulo se realiza una introduccion general, a través de un recorrido
historico de las aportaciones del uso de la luz en la medicina y un contexto de la
fisica que existe en ello. Posteriormente, se expone la patologia del cancer y sus
tratamientos, para finalmente ofrecer un panorama general del trabajo realizado

en el cual se definen los objetivos, la justificacion y el planteamiento del problema.



En el segundo capitulo, se desarrolla el marco tedrico necesario para la
investigacion, comenzando por explicar las generalidades de un tumor
cancerigeno y los fendmenos 6pticos en un tejido, seguido de esto, se desarrolla
el tema de propagacion de luz en un tejido a través de la ecuacion de difusion;
culminando con un enfoque al método de elementos finitos y la importancia de la

modelacién en el software COMSOL Multyphysics.

En el tercer capitulo se realiza una validacién del modelo propuesto, mediante la
replicacion de un modelo existente en la literatura, donde se calcula la distribucion
de fotones de una seccion trasversal de piel con manchas de vino oporto derivado
de una malformacién de vasos sanguineos; al simular el modelo, se obtienen

resultados muy semejantes a los ya publicados.

En el cuarto capitulo se ejecuta la simulacibn del modelo computacional
propuesto, donde se especifica cada paso realizado en el proceso de modelado,
desde la construccion geomeétrica del modelo hasta la resolucion del problema.
Para conseguir este resultado se construyeron cuatro geometrias de una misma
seccién transversal de tejido de 6.5 mm por 3.5 mm, variando el tamafio y

localizacién del tumor cancerigeno para 625 nm y 660 nm.

En el penultimo capitulo, se discuten y analizan los resultados obtenidos puesto
qgue, a 625 nm, los efectos son satisfactorios en tumores pequefios y cercanos a
la superficie. Esto se alinea con la alta tasa de absorcion que los tejidos muestran
bajo estas circunstancias. Por otro lado, la longitud de onda de 660 nm posibilita
la terapia en tejidos tumorales mas profundos. Finalmente, en el sexto capitulo

mostraremos las conclusiones del trabajo.
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Capitulo 1. Marco de Referencia

1.1 Introduccion

La luz tuvo su origen en las primeras fracciones de tiempo en la génesis del Universo,
es mayormente responsable de la vida en nuestro planeta y de una evolucién que
hoy en dia nos conduce a nuestra propia existencia, por lo que es mas que
justificable la veneracibn humana que posee. Nuestros 0jos son instrumentos
Opticos que nos permiten a través de la luz percibir la realidad del mundo que nos
rodea; tanto la luz como la éptica son inseparables del ser humano en si [1].

El concepto de la luz y la vision han supuesto un verdadero desafio para cualquier
cientifico a través de los siglos. Aristoteles en la Antigua Grecia sostenia que era
posible tener vision gracias al reflejo de la luz del Sol o de una vela en los objetos,

posteriormente Euclides postula las primeras leyes de la Optica geométrica [2].

El estudio y aportacion al conocimiento cientifico siguié avanzando, en el siglo XVII
surgié un cambio dramatico de paradigma con René Descartes y su filosofia del
método cientifico; asi como las aportaciones transcendentales de Sir Isaac Newton
en la investigacion cientifica donde senté las bases de la fisica clasica por mas de
dos siglos a través de una serie de publicaciones, la mas importante, una serie de
libros llamado Opticks, donde describe detalladamente sus experimentos con los

fendmenos de la luz , su uso y la composicion de diversos instrumentos épticos [2,3].

La luz no era considerada un elemento basico en la Tierra, hasta que en 1865 se
unifican las teorias que describen las fuerzas de electricidad y magnetismo a través
de la teoria de propagacion de la luz desarrollada por James Maxwell. Al llegar al

siglo XX basandose en los trabajos previos realizados por Max Planck y Heinrich

1



Hertz, el gran fisico Albert Einstein introduce el fenédmeno llamado Efecto
Fotoeléctrico, poniendo en discusion la naturaleza exacta de la luz, provocando una

nueva revolucion cientifica [2, 3].

Cuando las primeras civilizaciones tomaron conciencia de la existencia intrinseca de
la luz crearon templos de adoracion a los poderes terapéuticos de la luz solar con el
fin de curar el cuerpo, la mente y el alma [1,2]. La luz natural nos dio la vida, la luz

artificial nos ayuda a preservarla.

Durante siglos se han realizado descubrimientos elementales en la Odptica
biomédica a través de la ciencia y la tecnologia, la culminacion de estos hallazgos
se refleja en las sofisticadas modalidades 6pticas de diagndstico, quirdrgicas y
terapéuticas, disponibles hoy en dia. La constante expansion de las aplicaciones
médicas de la luz a través de métodos épticos exige una base sdlida de todos los
conceptos tedricos involucrados, asi como de los pardmetros O6pticos que
determinan el proceso de interaccion y de las condiciones que se deben cumplir

para aplicar los métodos matematicos pertinentes [2,4,5].

En la teoria clasica, la luz se define como un campo electromagnético oscilante
gue puede tener un rango continuo de energia; por otro lado, en el modelo
cuantico, las ondas de luz consisten en paquetes de energia llamados fotones, los
cuales son proporcionales a la frecuencia de la onda electromagnética. La
descripcién de la propagacion de la luz en los tejidos incorpora ambas teorias;
para definir matematicamente la dinamica del transporte de la luz se utiliza la
vision clasica; mientras que la teoria cuantica introduce de forma ad hoc el
concepto de fotdon cuando es necesario, como son los procesos de transicion

molecular [2].

En 1960, Theodore Harold Maiman realiza el primer reporte en la historia, de
emision del primer impulso de luz coherente a partir de un laser, utilizando los
fundamentos que desarroll6 Albert Einstein en 1916. El laser fue aplicado por

primera vez en el ser humano con fines quirdrgicos en el campo de la oftalmologia
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debido a que el ojo presenta una alta transparencia y es un 6rgano de facil acceso
[6,7].

Los laseres se fueron introduciendo sutilmente en otras disciplinas médicas a
través de los afios, desarrollando una amplia gama de aplicaciones biofotonicas
mas selectivas, ocasionando menor dafio periférico; la razén principal es la
posibilidad de seleccionar una sola longitud de onda, para obtener el efecto
deseado con la energia de la luz, ademés esta fuente de luz puede adaptarse a
los criterios involucrados para el tratamiento o diagndéstico de un procedimiento en
particular [2,3] siempre y cuando se realice una rigurosa investigacion del proceso
ya que el mismo efecto que es indicado para el beneficio de un tratamiento es
infortunado para otro [6,7].

Establecer los pardmetros adecuados para el uso del laser es fundamental para
el tipo de interaccion con el tejido biolégico que se requiere, ya que esta se
determina principalmente por la duracién de la exposicion del tejido a luz laser; de
igual forma, la longitud de onda es la responsable de la profundidad de la
penetracion de la radiacidn laser en el tejido, generando una relacion directa con
la eficiencia con la que se absorbe o se dispersa. Asimismo, existe la densidad de
energia aplicada, parametro que sirve como condicion necesaria para el
acontecimiento de cierto efecto. Ademas, la relacidbn que se produce entre la

densidad de energia y la duracién del pulso es la intensidad aplicada [7].

La emision laser se encuentra disponible en las regiones ultravioleta, visible y del
infrarrojo cercano y medio del espectro electromagnético. Ademas, que su longitud
de onda esta predeterminada por el medio activo que se utiliza para generar los
fotones [3,8]. Los laseres son clasificados segun diferentes parametros: el tipo de
medio de amplificacion de la luz y la duracion de la emision del laser. Por tipo de
medio, el medio de amplificacién del laser es una carga de atomos de un sélido,
un liquido o un gas con electrones a estimular alrededor del nucleo, por lo tanto,
pueden ser laseres de estado sélido, laseres de gas, laser de excimeros, laser de

colorante o laser semiconductor [7].
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Mientras que, en la clasificacion por la duracion de la emisién del laser, se
encuentra el laser de onda continua y laser de onda pulsado. El laser de onda
continua (cuyas siglas en inglés son CW, por continuous wave) se bombea
continuamente, tiene una potencia de haz media estable, lo que le permite emitir
luz de forma continua. Por otra parte, el laser pulsado emite luz en forma de pulsos

opticos de cierta duracion, presentando patrones de repeticion [7].

Existen cuatro procesos fotofisicos que afectan la propagacion de la luz en los
tejidos bioldgicos: reflexion, esparcimiento, absorcion y transmision, que estan
determinados por propiedades opticas del tejido como el indice de refraccion,

anisotropia, el coeficiente de absorcion y el coeficiente de esparcimiento.

La aplicacion directa de la teoria electromagnética es compleja ya que una
caracteristica importante de la propagacion de luz en los tejidos, es el
esparcimiento multiple, debido a que el tejido biolégico es considerado un medio
turbio, por lo que en lugar del enfoque electromagnético directo se utiliza la teoria
de transporte radiativa, que ignora la fase y la polarizacion de las ondas
electromagnéticas, pero implicitamente emplea las propiedades de las ondas a
través de los pardmetros Opticos incluidos en la ecuacién fundamental y el

transporte de energia luminosa en el medio [2,5,9,10].

La ecuacion principal de la teoria de transferencia radiativa es una formula integro-
diferencial, que puede llegar a contar con seis variables independientes, por lo que
sus soluciones tienen un procedimiento computacional basado en distintos
meétodos y andlisis numéricos directos e indirectos. Los métodos indirectos relajan
las restricciones del sistema a estudiar, pero requieren aproximaciones que a
menudo no son validas para las muestras de tejido. La teoria utilizada en los
meétodos indirectos generalmente cae en una de tres categorias: la Ley de Beer,
Kubelka-Munk o la aproximacion de difusion. La Ley de Beer ignora el
esparcimiento y es inapropiada para materiales de esparcimiento grueso. El
meétodo de Kubelka-Munk y sus variantes todavia se utilizan, sin embargo, su
precision es limitada; por otro lado, la aproximacion de difusion tiende a ser mas

precisa y atractiva por su simplicidad y porque su ecuacion diferencial
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caracteristica (ecuacion de difusion) se puede resolver incluso para geometrias

complejas [5,10,11].

La aproximacion de difusion se utiliza para calcular la distribucion de fotones en
un medio, asumiendo que la luz no dispersada, propagada a través de un medio
turbio se dispersa y se vuelve difusa, por lo que se debe aplicar s6lo cuando la
propagacion de las particulas de luz es dominada por el esparcimiento multiple
[4,5,12-14]. Este esparcimiento depende del tamafio, la morfologia y la estructura
de los componentes de los tejidos. En aplicaciones terapéuticas las sefiales de
esparcimiento son utilizadas para determinar la dosimetria de luz 6ptima en los
procedimientos de tratamiento con laser [4,5,10,15]. Uno de los tratamientos con
mayor aplicacion de la luz laser es la terapia fotodinamica, que se refiere a la

accioén fotodinamica in vivo para destruir o modificar el tejido [2].

Actualmente el cancer es una de las principales patologias que afectan a la
poblacion mundial, desde los manuscritos del Antiguo Egipto hay descripciones
detalladas de procedimientos quirdrgicos para tratar tumores y Ulceras que
posiblemente se referian a o que un milenio después el padre de la medicina,
Hipdcrates, le acufié el término “karkinos” [10]. Posteriormente en el siglo XIX se
estudié el principio del cancer bajo un microscopio con el fin de encontrar métodos
eficientes para tratar las diversas patologias causadas por células cancerigenas;
este problema ha atraido a cientificos de distintas areas de la ciencia para su

estudio.

Para su tratamiento existen diferentes métodos, tales como: la radioterapia, la
guimioterapia y cirugia; los cuales se caracterizan por ser costosos e invasivos.
Las terapias con laser son de bajo costo, no invasivas y pueden ser aplicadas en
diferentes areas de la medicina, ademas de que requiere de la presencia
indispensable de luz laser, una de ellas por ejemplo es la terapia fotodinamica que
requiere de la presencia simultdnea de tres elementos para su funcionamiento: el

fotosensibilizador, la luz y el oxigeno [16-19].
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Sin embargo, la interaccion laser-tejido aun no estd lo suficientemente
desarrollada en lo que respecta a la evaluacion de las longitudes de onda éptimas
y la potencia laser para cada técnica terapéutica individual y tejido implicado. Otra
variable dificil de definir en un tratamiento terapéutico es la dosimetria de luz
debido a las consecuencias que conlleva una dosis incorrecta. Por lo que el
estudio de propagacion de luz en un medio turbio, como lo es el tejido de un tumor
cancerigeno es de gran importancia, para lograr un 6ptimo resultado del

tratamiento.

Esta tesis se basa en el software COMSOL Multyphisics para construir un modelo
de un tumor cancerigeno utilizando el analisis de elementos finitos para la
simulacion del fendmeno de propagacién de luz en este. El andlisis de elementos
finitos es el uso de aproximaciones matematicas para simular sistemas fisicos

reales, que pueden utilizarse para resolver ecuaciones diferenciales parciales [20].

Un modelado es la formulacion de una representacion computacional o
matematica de un sistema fisico que se resuelve numéricamente a través de una
computadora en un proceso denominado simulacion. Tanto la replicacion de un
sistema en una computadora como su representaciébn en un sistema de

ecuaciones son modelados con célculo numérico [20].

El modelado de sistemas biolégicos complejos es una herramienta que permite el
avance y desarrollo de la investigacion biomédica a través de softwares
personalizados, de codigo abierto o comercial. El proceso de modelado requiere
la implementacion de ecuaciones altamente especificas o un acoplamiento
complejo entre multiples sistemas. Con este fin, el modelado es tanto un arte

como una ciencia [20].

A través del software especializado, COMSOL Multyphisics, destinado a la
resolucion de ecuaciones diferenciales, como la ecuacion de difusion, se realizara
la modelacion de la propagacion de luz en un tumor maligno, que es posible
mediante el método de elemento finito y el proceso de definicion de condiciones

iniciales, de frontera y la geometria del modelo a simular. Posteriormente
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discretizar el modelo tanto espacial como temporalmente a través de un mallado
correcto, que proporcione un analisis de resultados favorable con un grado de

aproximacion a la solucion del problema y acorde con la teoria estudiada [21,22].
1.2 Planteamiento del Problema

Como se afirmo anteriormente, que el cancer es una de las principales patologias
gue afectan a la poblacion mundial; este es un problema que ha atraido a
cientificos de distintas areas de la ciencia para su estudio, generando una
profunda investigacion transversal y vertiginoso avance en su tratamiento, la
introduccion de estrategias de deteccion temprana y mejoras en la terapia del
cancer han permitido disminuir su incidencia y mejorar la esperanza de vida de

los pacientes.

Para el tratamiento del cancer, existen diferentes métodos, tales como: la
radioterapia, la quimioterapia y cirugia; los cuales se caracterizan por ser costosos
e invasivos como se ha mencionado anteriormente. En contraparte, existen
terapias laser que son de bajo costo, no invasivas y pueden ser aplicadas en
diferentes areas de la medicina. Sin embargo, la determinacion de la longitud de
onda y potencia laser éptimas para cada técnica terapéutica, tejido, color, edad,

etc., deben determinarse para cada caso particular, en la medida de lo posible.

Por lo que el estudio de propagacion de luz en un medio turbio, como lo es el
tejido de un tumor cancerigeno es de gran importancia para lograr un o6ptimo
resultado del tratamiento, ademas es posible su modelacién mediante una
solucién numérica de la ecuacion de difusion, por tal motivo, se propone
desarrollar un modelo de simulacion basado en elementos finitos (FE) de la
propagacion de la luz en un tumor cancerigeno a través de la ecuacion de difusion,
utilizando un paquete comercial de simulacion, COMSOL Multiphysics para

determinar los parametros 6ptimos a utilizar en el manejo de la luz laser.
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1.3 Justificacion

A nivel mundial, el cAncer es una enfermedad que va en aumento y esta registrada
como una de las principales causas de muerte. La terapia con laser es una técnica
biofotdnica que ofrece una solucidn alternativa de bajo costo y con minimos o
nulos efectos secundarios al tratamiento de tumores cancerigenos. Para que una
terapia laser se implemente en clinica, es conveniente tener protocolos de la dosis
del fotosensibilizador y la luz laser que se deben de aplicar. La dosis de luz es una
de las variables mas dificiles de definir en un tratamiento terapéutico debido a que
la dosis Optima de luz en un tejido puede ser desde ineficaz o hasta téxico en el

tejido adyacente.

Debido al creciente uso de la luz en la medicina terapéutica y diagndstica, el
conocimiento de las propiedades O6pticas de los tejidos que caracterizan la
absorcién y el esparcimiento del tejido, se ha vuelto cada vez mas importante en
los dltimos afios, por ello se han desarrollado varios modelos matematicos para
predecir los parametros optimos de laser, con el fin de lograr un tratamiento laser
de alta eficacia para terapia del cancer, siendo uno de ellos la Teoria de Difusion,
atractiva por su simplicidad y por su ecuacion diferencial caracteristica (ecuacion
de difusién) que se puede resolver incluso para geometrias complejas utilizando
técnicas numéricas, de manera que al comprender las propiedades 6pticas del
tejido bioldgico involucrado en el tratamiento, en conjunto con el estudio y
simulacion de propagacion de la luz a partir de la ecuacion de difusion, permitira
mejorar los resultados de la dosimetria de luz en tratamientos terapéuticos y
validar los pardmetros a establecer mediante la simulacion 2D del sistema en el
software COMSOL Multyphisics en beneficio del sector salud y los pacientes que

padezcan tumores malignos con el perfil a instaurar en este trabajo.
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1.4 Hipotesis

Es posible modelar bidimensionalmente en un software especializado el fenébmeno

fisico de la propagacion de luz, en el caso particular de tejido biolégico, un tumor

cancerigeno localizado en tejido cutaneo; ademas de analizar y calcular la

distribucion de fotones en este, a partir de la aproximacién de difusion con el

método de elemento finito.

1.5 Objetivos
1.5.1 Objetivo General

Establecer condiciones 6ptimas de la longitud de onda y de potencia de laser, para

determinar la dosimetria de luz adecuada en un tumor cancerigeno mediante su

simulacion con un software especializado.

1.5.2 Objetivos Especificos

1.

Asimilar los conceptos fisicos necesarios requeridos para el desarrollo del
proyecto, incluyendo el manejo y uso de software especializado (COMSOL
Multiphysics).

Estudiar el modelo de difusion de luz que se propaga en un tejido biolégico.
Aplicar el modelo de difusion que describe la propagacion de radiacion en
tejido bioldgico y simular su comportamiento en software especializado
(COMSOL).

Validar el modelo construido a partir de la comparaciéon con modelos
existentes en la literatura.

Analizar los resultados de la propagacion de luz en tejido biolégico a partir
del modelo aplicado.

Adecuar el modelo obtenido para establecer las condiciones especificas

gue determinan la propagacion en tumores cancerigenos.
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1.6 Metas

1.

Comprender conceptos fisicos relacionados con las propiedades Opticas
del fenbmeno de propagacion de luz en tejido biolégico.

Modelar computacionalmente fendmenos fisicos para obtener el modelo
de propagacion de luz en el caso especifico de un tumor cancerigeno.
Obtener la distribucién de fotones en el modelo a causa de irradiacion
con luz laser.

Obtener los parametros Optimos de la dosimetria laser a través del

andlisis de resultados.




Capitulo 2. Marco Tedrico

Un tejido biologico esta definido como un conjunto complejo y formado de células
de uno o varios tipos con una estructura determinada que realiza una funcion

especializada.

Es indispensable el estudio de las células cancerosas a nivel celular, molecular,
metabdlico y genético para un mejor conocimiento, un posterior manejo y
reconocimiento de la terapia Optima para esta enfermedad basandonos en
aspectos fundamentales tales como el crecimiento tumoral, invasividad y

metastasis [23].
2.1. Generalidades de un Tumor Cancerigeno

El cancer es un desorden celular causado por diversos factores, que se produce
cuando las células cancerigenas se multiplican formando agregados que crecen,
dafando tejidos vecinos, nutriéendose del organismo y alterando la fisiologia de
este [23].

Cuando las células normales en el organismo adquieren mutaciones y comienzan
a multiplicarse descontroladamente afectan el equilibrio entre nacimiento y muerte
celular, sin embargo hay mecanismos de reparacion y control de mutaciones,
estos procesos eliminan células o intermediarios que dafan el balance del
crecimiento celular; si estos procesos fallan, empieza la carcinogénesis, es decir
se crea un nicho pre-carcinogénico que puede evolucionar en carcinogénico al
existir una alteracion del ADN (mutagénesis) en un ambiente propicio dando lugar
a la creacion de una masa anormal de tejido corporal denominada tumor

cancerigeno [16-19].




El tumor que se simulara es del tipo 4T1, el cancer mamario 4T1 es una linea de
células tumorales trasplantables, el tumor crece en ratones de cepa albina y en
cultivos de tejidos; sus caracteristicas son: altamente tumorigénica e invasiva, es
decir, hace metastasis espontanea desde el tumor primario en la glandula
mamaria a multiples ubicaciones en el cuerpo como los ganglios linfaticos, la
sangre, el higado, los pulmones, el cerebro y el hueso. Consta de dos etapas, la
primera consiste en la implantacion de las células tumorales en la glandula
mamaria para que el tumor crezca en el sitio adecuado anatémicamente, asi, en
la segunda etapa la enfermedad metastasica 4T1 se desarrolla espontaneamente
a partir del tumor primario y la diseminacion progresiva de las metastasis es muy
similar a la del cancer de mama humano [24]. Debido a que el cancer de mama
constituye la neoplasia maligna mas comunmente detectada en mujeres y
representa una de las principales causas de mortalidad por cancer, y considerando
gue la linea celular 4T1 ha recibido escasa atenciéon con métodos de terapias no
invasivas, es esencial su estudio. Por lo tanto, este trabajo de tesis se concentra
en una simulacion computacional que explora el uso de distintas longitudes de
onda de luz para estudiar el carcinoma de mama en ratones con altas similitudes

al comportamiento y propiedades del carcinoma de mama en humanos.




2.2. Fendmenos Opticos en un Tejido

La mayoria de los tejidos biolégicos son considerados turbios, es decir, estructuras
heterogéneas con variaciones en sus propiedades oOpticas en funcion de la
posicion. Pese a esto, el tejido biolégico considerado desde un punto de vista
macroscopico se describira como un medio isotrépico y uniforme con particulas

absorbentes y esparcidoras distribuidas aleatoriamente [2-5,12,25].

En el tejido, hay ciertos elementos dentro de una molécula denominados
cromoforos. Un cromoforo es un grupo insaturado donde procede la absorcion de
luz y de radiacion, y donde surge el principal cambio de geometria molecular o
densidad electronica una vez excitado el atomo. Ahora bien, en la préactica el
término cromoforo se utiliza para hacer referencia a la molécula completa en si.
La mayoria de los cromoforos principales se restringen a una sola capa, por
ejemplo, la melanina se limita a la epidermis y estrato cérneo, mientras que la

hemoglobina a los vasos de la dermis [2,26].

Los principales cromoforos en la piel son la porfirina, la hemoglobina (presente en
los glébulos rojos y por tanto en los vasos sanguineos), la melanina (presente en
los melanocitos epidérmicos), la flavina, el retinol, los acidos nucleares, el acido
desoxirribonucleico (ADN) / &cido ribonucleico (ARN) y el dinucleétido de
nicotinamida y adenina reducida [2,4,21,25]. A pesar de que el agua no es un
elemento que se considere que contenga cromoforos, es altamente absorbente
para ciertas longitudes de onda [4,21] y su presencia es predominante en los

tejidos.

Afortunadamente, muchos de los croméforos principales normalmente se limitan
a una sola capa. Por ejemplo, la melanina se limita a la epidermis, o las diversas
formas de hemoglobina solo ejercen influencia indirecta sobre las densidades de
radiacion optica dentro de la epidermis suprayacente [26]. Por ello, es importante
tomar en cuenta los principales componentes de cada tipo de tejido (sus espectros
de absorcién y el esparcimiento Optico que tienen) para que por medio de

descripciones matematicas lograr una aproximacion real de la Optica de los tejidos.




La interaccion entre los fotones excitados provenientes del dispositivo laser y los
cromoforos existentes en el tejido aseguran una respuesta bioldgica a la absorcion
de la radiacién, debido a que la estructura molecular de enlaces multiples que
poseen los cromoforos les permite tener espectros de absorcion muy particulares.
Naturalmente las moléculas biologicas se encuentran en su estado electronico
fundamental, al absorber la energia del foton, la molécula ahora se encontrara en
un estado electronico excitado; segun la ley de absorcion de la fotoquimica o ley
de Grotthus e Draper, la energia adquirida a través de este proceso promueve los
efectos bioldgicos y fisicoquimicos en el tejido por las reacciones fotoquimicas
provocadas dentro del croméforo y de las moléculas inmediatamente mas

cercanas a este [27,28].

De este modo, para algun objetivo en especifico, ninguna reaccion fotoquimica,
por tanto, ningun efecto tisular tiene lugar en el tejido si el rango de longitudes de
onda a la que es expuesto no son las especificamente absorbidas por los tipos de
cromoforos presentes en él [25,27]. Dentro del espectro de absorcion de una
molécula se encuentra mas especificamente el espectro activo o de accidon que
predice la longitud de onda mas eficaz para producir la reaccion fotoquimica

deseada.

Por tanto, existen cuatro procesos fotofisicos que rigen la propagacion de la luz
en los tejidos bioldgicos: reflexion, esparcimiento, absorcién y transmision
[4,5,10,26].
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Figura 2.1: Interacciones entre luz laser y tejido donde n, es el indice de

refraccion del medio externo y n, es el indice de refraccion del tejido [4].
Es posible cuantificar dichos procesos mediante los siguientes parametros [2].
e indice de refraccion, n(1).

e Seccion transversal de esparcimiento, d;.

., .. . . d
e Seccion transversal de esparcimiento diferencial, d%s.

e Seccion transversal de absorcion, a,,.

Por lo tanto, para llegar a los tejidos que son de interés, la radiacién debe atravesar
una serie de estructuras y cromoforos que varian constantemente entre individuos.
No obstante, tanto el proceso de absorcién como el de esparcimiento, tomados en

conjunto, son los que determinan la penetracion de la radiacion de la piel [26].
2.2.1 Reflexion y Refraccién en una Interfaz

Sea una onda de luz que viaja en un medio con cierto indice de refraccion, al
encontrarse un limite con un medio de indice de refraccion distinto, la direccién de
esta onda cambiara, en consecuencia, afecta su trayectoria. En nuestro caso, al
incidir luz sobre la superficie de un tejido biologico, que es la frontera entre el tejido

biologico y el medio donde la luz se propaga inicialmente, ocurriran los fenbmenos

15



de reflexidon y refraccion, que obedecen a la ley de reflexion y la ley de refraccion

de Snell, respectivamente. Ver figura 2.2.
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Figura 2.2: La luz que incide en un limite plano sufre refraccion. El &ngulo de
refraccion se da en términos del angulo de incidencia;y los indices de
refraccion, n; y n,, de los dos medios. El angulo de reflexion (no mostrado) es

igual al &ngulo de incidencia [2].

La cantidad de luz reflejada y transmitida a través de un limite depende de los
indices de refraccibn de los dos materiales, el angulo de incidencia y la
polarizacion de la onda entrante [2]. Por ejemplo, cuando los fotones llegan a la
superficie del tejido, del 4-7% de estos se refleja acorde al &ngulo de incidencia
del haz de luz debido al cambio del indice de refraccidn [25,26]. Los fotones que
llegan a penetrar en la superficie inicialmente se refractan, obedeciendo la ley de
Snell, la cual establece que los fotones que entran en un medio con un indice de
refraccion mas alto se refractan hacia la normal de la superficie en el punto de

contacto con la luz [4,15].

Por lo tanto, la relacion entre el angulo de incidencia y el angulo de refraccion de
la luz transmitida, esta dada por la ley de Snell [2,29]:

n
sinf, = n—l sin 0, (1)
2




Para incidencia normal en una interfaz plana, la fraccioén de la energia incidente
gue se transmite a través de la interfaz viene dada por:
_ 4nn, (2)
(n +1ny)?’
La fraccién de la energia incidente que se refleja conocida como la refraccion de

Fresnel es:

(ny —ny)? ®3)

R=1-T= ,
(ny +ny)?

En la interfaz Optica aire-tejido se provoca la reflexion interna de la radiacion
difusa, retrodispersada, que es una consideracién importante al analizar los
espectros de remision de la piel. Debido a que la superficie de la epidermis no es
lisa y plana, la reflectancia regular de la piel no es especular, por lo que, al pasar
un haz de radiacion incidente colimada a través de esta superficie, se refracta y

posteriormente se esparce [26].

Del 93% al 96% de la radiacion incidente no devuelta por la reflectancia regular
han penetra el tejido biologico donde los fotones podran ser absorbidos o
esparcidos [10,21], y seran desviados de su direcciéon de propagacion inicial en un
angulo 6, parametro ligado el factor de anisotropia g, [4], que se desarrollara mas

adelante.
2.2.2 Propiedades de Absorcion

Los estados de energia de las moléculas se cuantifican; por lo tanto, la absorcion
de un foton por un atomo tiene lugar solo cuando su energia, E = hv, corresponde
a la diferencia de energia entre dichos estados cuantificados [2], elevando asi un

electron a una Orbita mas alta, el estado excitado dura alrededor de 107 7s.

Esto es en pocas palabras, la extraccion de energia de la luz por una especie

molecular. La absorcion de energia es el mecanismo principal que permite que la




luz de un laser produzca efectos fisicos en los tejidos, con fines de tratamiento

terapéutico.

En la siguiente imagen, se observa un croméforo con una seccién transversal
geométrica de tamafio A (cm?) colocado en un haz de laser paralelo. La sombra
que crea es la seccion transversal efectiva o, (cm?), que en la mayoria de los
casos es mas pequeia que la seccion transversal geométrica A. Cuando hay
muchos croméforos en una solucién con densidad de volumen p (cm™3), el

coeficiente de absorcion u, (cm™1) es [2-8, 10]:

Ug = POg, (4)
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Seccion transversal Seccion transeversal
geométrica efectiva

Figura 2.3: Definicion del coeficiente de absorcion por la seccion transversal de

los croméforos y sus densidades volumétricas [2].

Asi mismo, para un medio el coeficiente de absorcién a partir de la siguiente

ecuacion:

donde dI es el cambio diferencial de intensidad de un haz de luz colimado que
atraviesa una trayectoria infinitesimal dz a través de un medio homogéneo con

coeficiente de absorcién u,. La integracion sobre un espesor z produce la ley de




Beer-Lambert [2,5,9] que describe la intensidad del haz de luz que emerge

después de pasar por un medio absorbente.

I'= Iy exp(=pa2), (6)

La absorcion de un foton por un cromoéforo provoca un cambio cuantificado en la
distancia entre cargas (transicion electrénica, espectro ultravioleta o visible) o un
cambio cuantificado de los modos vibratorios de la molécula (transicion vibratoria,

infrarrojo cercano [NIR]) [4].

El reciproco del coeficiente de absorcion es la distancia promedio que viajara un
fotdn antes de ser absorbido o esparcido por el medio [30]. Para un absorbente
localizado, la seccion transversal de absorcion g, se define como [2]:

P
0 =22 )

donde P, es la cantidad de potencia absorbida de una onda plana inicialmente

uniforme de intensidad (potencia por unidad de area) I,.

Sabiendo los espectros de absorcion de cada cromoéforo principal y la localizacion
de ellos en cada capa cutdnea, es posible describir mateméticamente el
comportamiento de la Optica cutanea. El estrato corneo y la epidermis
proporcionan una barrera optica principalmente por absorcion de radiacién y, en

menor grado, por esparcimiento optico [26].
2.2.3 Propiedades de Esparcimiento

Para la interaccion tisular por luz laser, es necesario que se produzca
esparcimiento, seguido de absorcion y generacion de calor. El comportamiento del
esparcimiento es de suma importancia debido a que principalmente determina la
distribucion de volumen de la intensidad de la luz en el tejido y se produce debido
a la falta de homogeneidad en el indice de refraccion de un medio [10,26].




Las estructuras de esparcimiento del tejido pueden ser macroscopicas, como
fiboras musculares, capas cutaneas o tubulos dentinarios; microscépicas como
células o estructuras intracelulares; e incluso submicroscopicos, teniendo en

cuenta macromoléculas o nanoparticulas [2].

El esparcimiento depende del tamafo, la morfologia y la estructura de los
componentes de los tejidos (p. Ej., Membranas lipidicas, nucleos, fibras de
coldgeno). En aplicaciones terapéuticas las sefales de esparcimiento son
utilizadas para determinar la dosimetria de luz 6ptima en los procedimientos de

tratamiento con laser [1-3].

Facilmente se describe el esparcimiento de la luz incidente como una onda plana,
con una amplitud constante y normal a la direccion de propagacion. El
esparcimiento de un foton implica un cambio en su direccion de propagacion sin
pérdida de energia (figura 2.4), por lo que se produce una dispersion al haber
conservacion de energia; para calcular la radiacion dispersa basta con conocer
los indices de refraccion de los dos medios y el tamafio y forma del elemento
dispersor [2, 31].

Onda incidente Onda dispersada
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Figura 2.4: La luz que incide sobre una particula localizada incrustada en un

medio con un indice de refraccion diferente se dispersara parcialmente [2].

Para una onda plana monocromatica en una direccion §, con una intensidad dada

I, (potencia por unidad de area) que se encuentra con el objeto de esparcimiento,




cierta cantidad de potencia P,.,:; Se dispersa al redirigirse espacialmente. En la
ecuacion 8, se tiene la relacion que existe entre la potencia dispersada (energia
por segundo) fuera de la onda planay la intensidad incidente (energia por segundo
por unidad de area) definiendo asi, la seccion transversal de esparcimiento
(1/unidad de area) [2]:

Pscatt (8)
Iy ’

O-s(g) =

Para cuantificar el fendmeno de esparcimiento y comprender ctan efectivo es un
objeto para esparcir la radiacién se utiliza la seccién transversal de esparcimiento

definida previamente [2].

Bajo el modelo de transporte radiativo, se asume que el objeto es esféricamente
simétrico para que la seccion transversal de esparcimiento a cierta longitud de
onda dada sea independiente de la orientacion relativa de la particula y la luz
incidente.

La distribucion angular de la radiacion dispersada en relacion con la luz incidente

viene dada por la seccion transversal de esparcimiento diferencial (Figura 2.5) [2]:

(9)

) (8,39,

donde §'define el eje de un cono de angulo solido dQ que se origina en el dispersor
(Figura 2.6).
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Figura 2.5: El foton incidente viaja a lo largo de la direccion $ y el foton disperso

sale en la direccién §’ en un angulo 8 y conservando la misma energia inicial [2].

Figura 2.6: Representacion de un flujo de fotones en direccion § incidiendo en
un elemento de volumen que es dispersivo por lo que cambia su direccion (8’) al

atravesar el medio [32].

Si el medio contiene una distribucion uniforme de dispersores idénticos posee un
coeficiente de esparcimiento definido por la densidad numérica de dispersores p

y por la seccion transversal de esparcimiento [2,3]

Us = pPOs (10)




En la teoria cuantica, hay esparcimiento “elastico” donde la energia del fotén
esparcido es la misma que la del fotdn incidente; por el contrario, también se
encuentra el esparcimiento “inelastico” o dispersion Raman en la cual el foton
disperso pierde energia o gana energia de la molécula [2,10]. En el proceso
Raman, las frecuencias de los fotones dispersos se desplazan de la frecuencia
incidente en cantidades que son caracteristicas de las transiciones moleculares,

generalmente entre estados de energia vibratoria [10].

Ademas, el esparcimiento elastico se clasifica en tres categorias definidas por el
tamafo del objeto esparcidor y su relacién con la longitud de onda: (1) la dispersion
de Rayleigh, donde el tamafio del dispersor es pequefio en comparacion con la
longitud de onda de la luz; (2) la dispersion de Mie, donde el tamafio del dispersor
es comparable a la longitud de onda; y (3) el limite geométrico, donde la longitud
de onda es mucho menor que el dispersor [2]. De hecho, el esparcimiento en el
tejido es siempre una combinacion de dispersion de Rayleigh y Mie, dependiendo
de las estructuras dominantes [15].

2.2.3.1 Dispersion de Rayleigh.

La dispersion de Rayleigh sucede cuando el tamafio de las estructuras tisulares
es mucho menor que la longitud de onda del fotén por lo que la dispersion es débil,
casi isétropa, polarizada y varia inversamente con la cuarta potencia de longitud
de onda; la intensidad dispersada tiene una relacion de equivalencia con el &ngulo
de dispersion que varia simétricamente, es decir, la intensidad que es dispersada
con un angulo de 90° es la misma que la intensidad a un angulo de 270°.
[2,10,26].

Desde el punto de vista cuantico, también se le conoce como dispersion elastica,
debido a que la energia del foton dispersado es la misma que la energia del foton
incidente. Desde el punto de vista clasico, ocurre una radiacion dipolar debido a
gue se crea un momento dipolar en el dispersor que oscila en el tiempo con la
frecuencia del campo incidente que es espacialmente uniforme a causa de la

relacion tamafio/longitud de onda [2].




2.2.3.2 Dispersion de Mie.

Cuando en el rango de relacion de tamafio intermedio a longitud de onda, donde
las aproximaciones geométricas y de Rayleigh no son aplicables, se utiliza la
Teoria de Mie que describe la dispersion de luz por objetos esféricos, o bien,
aquellos que pueden ser modelados como objetos esféricos. De modo que cuando
el tamafio de la molécula y la longitud de onda del dispersor son comparables,
ocurre la dispersion de Mie, una dispersién abundante y no isotrépica y que

ademas tiende a ir hacia adelante [2,26].

No es tan poco frecuente que ocurra esta dispersién ya que varias estructuras
celulares tienen tamarios del orden de cientos de nandmetros a unas pocas micras
como mitocondrias y nucleos, y componentes extracelulares como las fibras de
colageno, por lo que son comparables en dimension a las longitudes de onda de
los fotones generalmente utilizados en aplicaciones biomédicas (0,5 a 1 um) [2].
Por ejemplo, el esparcimiento por las fibras de colageno en la capa de la dermis,
es de gran importancia para determinar la penetracion de la radiacién éptica [26].




2.3 Propagacion de Luz en Tejido Bioldgico

En los sistemas dindmicos existentes en la naturaleza se involucran procesos que
cambian con relacion al tiempo y necesitan modelos matematicos de cantidades
gue se distribuyen en el espacio. Estos modelados requieren la determinacion de
una funcion que satisfaga a una ecuacion, que contiene derivadas de la funcion
desconocida; estas ecuaciones son del tipo diferenciales. Por ello, para realizar el
modelado matematico de una vision macroscopica del comportamiento de los
tejidos bioldgicos es preciso el uso de las ecuaciones diferenciales parciales (EDP)
[20].

Al analizar la propagacion de la luz en multiples condiciones de esparcimiento, los
tejidos se han modelado como medios Opticos cuyo indice de refraccion varia de
forma aleatoria y continua en el tiempo y el espacio. Para poder realizar analisis y
modelados que ayuden a comprender la propagacion de la luz en estos medios se
considera que tanto los elementos encargados de la absorcion como los de
esparcimiento se distribuyen uniformemente y al azar dentro de un continuo

homogéneo que representa al tejido en un sentido macroscopico [2,12].

Debido a que el tejido biolégico se considera un medio turbio, la variacién espacial
y la densidad de las moléculas que le componen hacen que el tejido sea un fuerte
esparcidor de luz por lo que, al pasar los fotones por un nimero elevado de
eventos de esparcimiento, sus trayectorias tienden a producirse al azar en forma
de zigzag, una vez que sucede el proceso de esparcimiento, se forma un campo

difuso e incoherente de luz penetrante en el tejido [10].
2.3.1 Introduccion a la Ecuacién de Difusion

A partir de la Teoria de Transporte Radiativo o bien, Teoria de Transferencia
Radiativa se puede definir la propagacion de la luz en el tejido biolégico a través
de la Ecuacion de Transporte Radiativo (ETR) la cual posee 6 variables
independientes en sistemas no estacionarios, por lo que es evidente que se
considere la variable del tiempo. Las soluciones de este modelo son calculadas

mediante métodos numéricos computacionales con elementos finitos, armonicos




esféricos o también métodos estocasticos que resultan complicados y en algunos
casos, inaccesibles; por lo que se utiliza la aproximacion por difusion cuyo uso
implica realizar suposiciones de simplificacion, dando como resultado una
expresion analitica denominada Ecuacion de Difusién, menos compleja y con una

precisa descripcion del comportamiento que se busca estudiar [10].
2.3.1.1 Teoria de Transporte Radiativo.

La Teoria del Transporte también llamada Teoria de la Transferencia Radiativa,
fue iniciada por Arthur Schuster en 1903 y desarrollada por Subrahmanyan
Chandrasekhar a mediados del siglo XX que a diferencia de la teoria analitica que
tiene su base en la ecuacion de onda, esta se basa en la aproximacion
fenomenoldgica utilizando la variable intensidad especifica o0 en la aproximacion
cinemética por medio de la funcion distribucion. Inicialmente surgié por la
necesidad de describir el esparcimiento y la absorcion de la radiacion
electromagnética por el medio interestelar. Conforme avanzaron los afios, esta
teoria se fue generalizando aplicandose en otros campos de investigacion ya que
se ocupa directamente del transporte de energia a través de un medio turbio que

contiene particulas [12, 31].

Los efectos de difraccion e interferencia estan incluidos en la descripcion de las
caracteristicas de esparcimiento y absorcion de una sola particula, por lo que la
Teoria del Transporte en si misma no incluye los efectos de difraccion [12].

Para medios muy absorbentes y con dispersion nula, la ETR se convierte en una
ecuacion diferencial ordinaria con solucién exacta pero cuando suceden los
procesos de absorcion y dispersion, obtenemos una ecuacion integro diferencial
gue en su mayoria no tienen solucion exacta, por lo que es necesario recurrir a
soluciones aproximadas mediante métodos numéricos, los algoritmos mas

utilizados suelen tener bajo tiempo computacional, es decir, rapida convergencia.

Los multiples efectos de esparcimiento y de coherencia asociados en medios
turbios suprimen la naturaleza ondulatoria de la luz; por lo tanto, en lugar de

rastrear las ondas de luz, se puede rastrear solo la energia promedio que

26



contienen. El flujo de energia luminosa a través del medio se describe mediante
la Teoria de Transporte Radiativo, que ignora explicitamente los efectos de

interferencia de ondas [2-5].

El medio a través del cual se propaga la energia luminosa se describe por tres

parametros [2]:
1. El coeficiente de absorcion, u,.
2. El coeficiente de esparcimiento, ug.

3. La funcién de "fase" de esparcimiento p(s,s").

—

2.3.1.2 Funcién de "fase" de esparcimiento p(s,s’) y otros parametros.

Para que el modelo de propagaciéon de fotones sea lo mas realista, se necesitan
una serie de reglas a considerar (1) la probabilidad de que un fotén sea absorbido;
(2) la probabilidad de que un foton interactte con el tejido (esparcimiento) y cambie
la direccion de propagacion; (3) la probabilidad de que un fotén se refleje en un
limite o en una interfaz; (4) una regla, llamada funcion de fase, que proporciona la
nueva direccion del foton después de un evento de dispersion. Este ultimo ocupa
la mayor parte de tiempo de célculo en las simulaciones de alta precisiéon por lo
que es de importancia decidir cual funcion de fase es la mejor eleccion [33].

La funcion de fase definida como p(s,5") es una funcién de densidad de
probabilidad que caracteriza en si el esparcimiento en la direccion s’ a través de
la descripcion de las propiedades del medio que desvidé la trayectoria de un fotén
gue viajaba en la direccion s. Cuando el esparcimiento es simétrico (dispersion de
Rayleigh) con respecto a la direccion de la onda incidente, la funcion de fase
depende unicamente del angulo de esparcimiento 6 , es decir, es el angulo entre

las direcciones sy §', por lo tanto, p(§,5s") = p(0) [4].

En la préactica, es necesaria una expresion que permita implementar un algoritmo
numeérico rapido para la generacién de una distribucion aleatoria especifica de
angulos de esparcimiento por lo que la funcion de fase suele aproximarse bien con

la ayuda de una funcion de fase general, denominada funcion de Henyey-
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Greenstein (HG) [5]. De hecho, la funcion HG original describia la probabilidad de
esparcimiento en un angulo particular, es decir, el angulo de esparcimiento 6, sin
embargo, por simplificacion de tiempo de cdmputo, actualmente se consideran
todos los cuerpos de esparcimiento del tejido como un cuerpo de esparcimiento
"promedio” completo, por lo que se propone expresar la funcion HG en términos
de la funcién coseno del dngulo de esparcimiento (cos8) logrando una solucion
analitica simple. Asi, la distribucion angular de la luz esparcida viene dada por la
siguiente ecuacion [2,5,33,34].

1 1— g2 (11)
4 (1 + g2 — 2g cos(0))3/2’

p(6) =

Dado que la funcion de fase de Henyey-Greenstein es una funcién de densidad
de probabilidad, se normaliza a un area de valor de la unidad. Este modelo se ha
aplicado a numerosas situaciones, desde el esparcimiento de la luz por tejido
bioldgico, hasta el esparcimiento por nubes de polvo interestelar [4].

El esparcimiento del medio seré caracterizado por el valor del factor de anisotropia
g, en suma, de que un medio anisotropico se puede describir utilizando el valor
medio del coseno del angulo de esparcimiento (6) y que ademas es util para
estimar la longitud del camino de penetracion, por lo que g esta definido como:
[2,4,34].

T 12
g = {cosB) = f p(6) cos B - 2msin 6 dO, (12)
0

La figura 2.7 muestra la probabilidad de esparcimiento para distintos valores del
factor de anisotropia g, variando el angulo de esparcimiento —180° < 6 < 180°,
esto es posible debido a que la funcién coseno es una funcion par [4]. Este rango
completo de —180° a 180° permite describir todas las posibles direcciones de

esparcimiento de un fotdn en relacion con su direccién original de incidencia.
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Figura 2.7: Funcién de probabilidad de Henyey-Greenstein para diferentes
valores de g [ 4].

El valor de g varia de -1 a 1; existen tres casos donde es importante puntualizar

valor de g [4,5]:

e g = 0 corresponde al esparcimiento isotropico (esparcimiento de Rayleigh).
e g =1 corresponde a un esparcimiento total hacia delante (esparcimiento
de Mie en fibras de tejido largas).
e g = —1 corresponde a un esparcimiento total hacia atras.
Como se puede apreciar en la figura 2.7, mientras g se va aproximando al valor
unitario, la funcién alcanza su punto maximo alrededor de 6 = 0°. En el caso de
esparcimiento isotropico, g = 0, la funcion p(6@) tiene un valor constante de /4

para cualquier valor de 8 [4].

Incluso en valores bajos de g, el proceso sigue siendo casi isotrdpico, sin
embargo, el foton vuelve a emerger en la superficie después de haber realizado
un recorrido corto, contribuyendo asi al proceso de reflexion. Por otro lado, cuando
los valores de g son mas cercanos a la unidad, sucede que la dispersion tiende a
ir hacia delante, los caminos de los fotones son mas largos por lo que se

incrementa la probabilidad de absorcion [4].




Los valores de g que estan reportados en tejidos varian por autores y sus
investigaciones, por ejemplo, Vo-Dinh reporta valores de g desde 0.4 hasta 0.99

mientras que Raulin maneja valores de 0.8 a 0.99 [2,4].

Cada evento de esparcimiento anisotrépico es igualmente probable que se dé en
cualquier direccion, mas aun en tejido bioldgico el esparcimiento hacia delante o
frontal es predominante; por lo que, es necesario para el modelo de difusiéon que
se estudia, describir el esparcimiento isotropico mediante un nuevo parametro
denominado coeficiente de esparcimiento reducido u;, que se encuentra en
términos del coeficiente de esparcimiento anisotrépico previamente definido y del

factor de anisotropia g [2,4]:

s = ps(1 —g), (13)

Asimismo, existe otro parametro conocido como la constante de difusion D,
expresado en términos de los coeficientes de absorcion y de esparcimiento
isotrépico por lo que depende de las propiedades Opticas del tejido [2,4,9,21]. Esta
constante toma importancia en el limite de difusibon ya que contiene las
propiedades del medio:

p—__° (14)
3(ug + ue)

Donde c es la velocidad de la luz en el medio. Los parametros épticos de tejidos
como u,, e Y g NO se obtienen de mediciones directas al tejido, es necesario un
conjunto de procesos de medicion y evaluacion para determinar sus valores, por
ejemplo, estos ultimos parametros utilizados como ejemplo se encuentran a partir
de los datos experimentales para la transmitancia total, la reflectancia difusa y la
transmitancia colimada de una muestra. Dichas muestras pueden ser tomadas
tanto in vivo como in vitro, sin embargo, los valores obtenidos resultan ser

diferentes.




2.3.1.3 Densidad de Flujo de Fotones Promedio

A la medida que la luz se propaga en un medio 6ptico turbio como el tejido, las
propiedades de esta se modifican, por ejemplo, la luz pierde rapidamente su
coherencia y, por lo tanto, la intensidad de la luz (densidad de flujo de fotones o
radiacion) suele ser la cantidad observable, dicha radiancia obedece a una

ecuacion de difusion que se introducira mas adelante [2].

Sea un haz de luz monocromatico de frecuencia v e intensidad clasica
1(7) (watts/cm?) , su densidad de flujo de fotones media esta definida por el
cociente de su intensidad clasica por el producto de la constante de Planck (h) y

su frecuencia [13]:

G 15
d)(f’)z%, (15)

Dado que cada foton transporta energia hv, esta ecuacién proporciona una
conversion directa de una medida clasica (unidades de energia/s-cm?) a una

medida cuantica (unidades de fotones/s - cm?) [13].
2.3.2 Ecuacion de Difusion

Existen varios modelos que describen la propagacion de la luz en tejido a través
de la aproximaciéon de difusion que surge a partir de la ecuacion de transporte
radiativo [5]. En el modelo de transporte radiativo, se espera que las densidades

numericas de las particulas esparcidoras y absorbentes sean las mismas [4].

Cuando la absorcion es minima como para permitir una penetracion significativa
de luz en el tejido, el esparcimiento es el proceso de transporte dominante; asi,
los fotones se esparcen de forma uniforme en todas las direcciones moviéndose
a traves del tejido en un recorrido aleatorio con direccion aleatoria segun la funcion

de probabilidad expresada por el factor de anisotropia g [2, 5, 14, 21].

En este limite de esparcimiento dominante se emplea la aproximacién por difusion
para conocer la distribucion de fotones, para esto, es necesario que haya un

namero suficiente de eventos de dispersion del foton antes de ser absorbido,
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ademas de que el esparcimiento de luz sea isotropico, no obstante, la dispersion
de Mie que es la predominante en el tejido no es isotrépica, por lo que para
satisfacer la aproximacion de difusion es necesario introducir el parametro definido

en la seccion 2.3.1.2, el coeficiente de esparcimiento isotrépico .

La eleccién del modelo apropiado para calcular la distribucion de fotones y la
penetracion en el tejido depende de los valores de u, y u; [36]. Se pueden

distinguir tres casos [4,12]:

o Si u, >» us : se sugiere utilizar Ley de Lambert-Beer (1 <300nmy 1>
2,000 nm)

o Si p,<Kus : La Aproximacion de Difusion es valida (650nm <1<
1,150 nm)

e Siu, = u; : La ecuacion de transporte con simulacion de Monte Carlo es
valida (300 nm < 4 < 650 nm; 1150 nm < 1 < 2000 nm).

Los procesos de difusion son esenciales en los sistemas biolégicos y aplicaciones
de bioingenieria, dichos procesos son regidos por las leyes de difusion de Fick
gue fueron formuladas a mitad del siglo XIX, las cuales principalmente enuncian
dos importantes postulados [20].

La primera ley postula que “el flujo de materia es proporcional al gradiente de su
concentracion denotado por ¢ y con un factor de proporcionalidad D, al que llamé

“‘una constante dependiente de la naturaleza de las sustancias”.

' = —DVc, (16)

Donde T es el flujp de material en unidades del SI de mol m™2s71, ¢ es la
concentracion con unidades del SI de mol m™3, y D es el coeficiente de difusion
en unidades del SI de m2s~1.

Fisicamente la difusion ocurre a favor del gradiente de concentracién, desde
regiones de alta a baja concentracion, traduciéndose matematicamente al signo

negativo en la ecuacion [20].




La segunda Ley de Fick describe los cambios transitorios de concentracion
respecto al tiempo y se escribe matematicamente como una ecuacién diferencial

parcial en la variable de concentracion c.

ac

= DVZc, (17)
at

Si el coeficiente de difusion no es una constante, sino que depende de la

coordenada o concentracion, la segunda Ley de Fick se expresa como [20]:

de (18)
5 = V- (0v0),

En la aproximacion de difusiébn se asume que la luz no dispersada propagada a
través de un medio turbio si se dispersa y se vuelve difusa, creando una nueva
fuente de luz difusa que se propaga a traves del tejido como en un procedimiento
de difusion casi uniformemente en todas las direcciones, y por lo tanto su
distribucién angular es casi uniforme pero no constante, porque si lo fuera, el flujo

de fotones seria nulo por lo que no habria propagacion de luz [14].

La ecuacion de difusiéon dependiente del tiempo (en 2D) derivada de la ecuacion

de transferencia radiativa [2,4,14,37] viene dada por

% V- [DVOGF, 0] = —cue @7, 1), (19)

Donde ®(#, t) es la fluencia de fotones (F,/segundo * m?), donde F, es el nimero
aproximado de fotones, ¢ es la velocidad de la luz, g es el factor Optico de

anisotropia y D es la constante de difusién.




La difusion ocurre al haber una variacion de densidad de fotones en el espacio por
lo que existe un flujo de fotones desde regiones de alta densidad a regiones de
baja densidad, lo que corresponde a la Ley de Fick enunciada unos parrafos
arriba, la cual establece que la corriente de fotones es proporcional al gradiente
de la densidad de fotones.

Cuando el numero de fotones que participan en este proceso de '‘caminata
aleatoria’ es considerable, lo que implica que una gran cantidad de fotones se
esparzan y se desplacen en diversas direcciones debido a que los eventos de
esparcimiento afectan su trayectoria, la densidad de fotones en el espacio puede
ser tratada como una funcién continua. Esta funcion continua describe como la
densidad de fotones cambia a lo largo del espacio a medida que los fotones se
esparcen en multiples direcciones. Este comportamiento de esparcimiento de
fotones se modela matematicamente mediante la ecuacion de difusion. En el limite
de difusion, las propiedades caracteristicas del medio a través del cual se estan
propagando los fotones estan descritas en la constante de difusion D.

La mayor tasa de fluencia es causada por fotones dispersos que se superponen
con los fotones incidentes. De hecho, debido al efecto de esparcimiento, la
profundidad de penetracion depende del é&rea irradiada. Por ejemplo, la
profundidad de penetracion se duplicara si para la misma irradiancia, el diametro
del haz aumenta de 1 a 5 mm [4]. La siguiente seccidon describe el método

utilizado.




2.4 Modelo Computacional

En el proceso de modelado es fundamental la correcta formulacion o eleccion de
las ecuaciones que rigen el sistema a modelar. Dokos en Modelling Organs (2017)
menciona que comunmente las formulaciones del modelo tendran cierto grado de
simplificacion, en lugar de reproducir y describir toda la complejidad biolégica que

esta presente en el sistema [20].

Posteriormente se deben implementar dichas ecuaciones o férmulas junto con sus
valores iniciales de las variables y las condiciones de contorno en la computadora
a través de la codificacién que implica programar manualmente las ecuaciones del

modelo o bien, ingresarlas en la interfaz de usuario del software.

La primera etapa del proceso de resolucion consistira en presentar la descripcion
fisico-matematica del problema a resolver; la segunda etapa describira tanto
espacial como temporalmente el dominio de la solucién afiadiendo nuevas
aproximaciones al proceso de resolucidbn numérica, por ultimo, la tercera etapa
radicard en resolver los sistemas de ecuaciones algebraicas resultantes de las

discretizaciones [20].

La ecuacion de difusiébn proporciona un modelo matematico que describe el
fendmeno de transporte de luz en el tejido, las soluciones analiticas a la ecuacion
de difusion en situaciones practicas pueden ser bastante complicadas debido a
los tamafios finitos de los tejidos y los efectos de contorno relacionados; por ello
se necesitan herramientas computacionales para poder procesar y analizar la
cantidad de informacion de este proceso y asi, obtener una solucién congruente
con determinadas condiciones de frontera y condiciones iniciales del caso

particular a estudiar [2,4].




2.4.1 Método de Elemento Finito

El Método de Elemento Finito tiene un sinfin de aplicaciones en ingenieria y fisica,
debido a que es un enfoque numérico utilizado para resolver las ecuaciones

diferenciales que rigen ciertos sistemas fisicos [20].

Las raices del método de los elementos finitos se remontan a tres grupos de
investigacion separados: el matematico aleman Richard Courant quien establecio
la base matematica del método, posteriormente el fisico John Lighton Synge
desarrollaria el andlisis numérico, precursor del método de elementos finitos;
finalmente los ingenieros J. H. Argyris y S. Kelsey darian el impulso real para el
desarrollo del procedimiento por medio del andlisis estructural y el establecimiento

de ciertos teoremas de energia [22,39,40].

La mayor parte de los problemas de ingenieria y fisica aplicada involucran
geometrias complicadas y propiedades intrinsecas de los materiales que
complican la obtencion de una solucion de tipo analitica que resuelva el sistema
fisico de interés, por ello se recurre a métodos numéricos para obtener soluciones
aceptables siendo este el caso del Método de Elementos Finitos, esta formulacion
establece y resuelve un conjunto de ecuaciones algebraicas simultaneas que rigen
el problema a resolver; asi, se reducen los recursos necesarios para resolver

sistemas por ecuaciones diferenciales [39,40].

El Método de Elementos Finitos para sistemas 2D consta de un proceso gue inicia
formulando las ecuaciones diferenciales parciales del problema a resolver, en
términos de su forma deébil; posteriormente se aproxima la variable dependiente
utilizando una suma finita de funciones base. Al sustituir esta aproximacion en la
EDP en su forma débil, resultar4 un sistema de matrices de ecuaciones para la
variable dependiente, que se puede resolver discretizando el dominio o bien,

dividiendolo en un sistema equivalente de cuerpos o unidades mas pequefas, es




decir, elementos finitos interconectados en puntos comunes a dos 0 mas
elementos (puntos nodales o nodos) y/o lineas de contorno y/o superficie [20].

Para resolver la ecuacién de difusién es necesario realizar dos discretizaciones,
unatemporal y otra espacial, es importante mencionar que la calidad de la solucion

a obtener dependera de dicha discretizacion.
2.4.2 COMSOL Multiphysics como Entorno de Simulacién

El software que se va a utilizar como entorno de simulacion es COMSOL
Multiphysics version 5.6. Se trata de una herramienta de modelado y andlisis para
prototipaje virtual de fendmenos fisicos, es capaz de modelar virtualmente
cualquier fenbmeno fisico que un ingeniero o cientifico pueda describir con
ecuaciones diferenciales parciales (PDE); asimismo, presenta una interfaz grafica
de usuario donde se pueden definir geometrias arbitrarias, asi como falta de
homogeneidad dentro de la geometria, lo que permite crear modelos complejos.

Ademas de permitir geometrias arbitrarias, Multiphysics también ofrece la
posibilidad de "multifisica”, es decir, diferentes fendmenos fisicos que dependen
unos de otros pueden resolverse iterativamente. En la éptica de tejidos, esto se
puede utilizar cuando se considera el calentamiento del tejido, ya que la propia luz

actuara como una fuente de calor cuando el tejido la absorba [41].

La estructura sobre la que COMSOL trabaja es un sistema de Ecuaciones
Diferenciales Parciales (PDE), en lugar de intentar resolver un problema altamente
no lineal sobre toda la geometria, se busca una soluciéon aproximada en cada
elemento mediante el analisis de elementos finitos. Es una descripcién matematica
de varios fendmenos fisicos basados en las leyes de la ciencia para que cualquier
usuario experto en su campo sepa como crear simulaciones usando PDE junto
con librerias de materiales, de propiedades fisicas relevantes y ampliar aquellos

sistemas modelando explicitamente en términos de estos tipos de ecuaciones [41].




En ocasiones existe la posibilidad de reducir el tamafio de paso de integracion
numerica, para comprobar que las simulaciones han convergido a la misma

solucién dentro de una tolerancia aceptable sin depender del tamafio del paso.

Por otro lado, cuando el paso de verificacion falla, la raiz del problema es el paso
de codificaciéon por lo que es necesario realizar ajustes. Sin embargo, cuando se
ha revisado metédicamente la codificacion y la verificacion sigue erronea, la

solucion mas drastica y adecuada es cambiarse a un distinto solucionador.

El entorno de trabajo de COMSOL incorpora las fases fundamentales: definicion
del problema, resolucién del mismo y posprocesado, las necesarias para realizar

el andlisis del sistema a estudiar [21,22].

2.4.3 Malla

Los requisitos previos para un analisis de elementos finitos son formar una malla
de elementos finitos solida y valida, construida por medio de algoritmos
informéticos, ademas de definir las condiciones de contorno. Toda la estructura
debe estar cubierta por los elementos sin superposicion, y las condiciones de

compatibilidad entre elementos finitos en el limite, también deben cumplirse [22].

Un factor fundamental en nuestro modelo es la correcta seleccion de malla ya que
de esta dependeréa el grado de aproximacién en la solucion del problema. Si la
malla generada no resulta ser adecuada, el modelo tendr& posibles problemas de
convergencia por lo que serd necesario tomar como criterio de correccion una
refinacion de la malla hasta obtener un modelo estable. Para nuestro caso que es
de dominios bidimensionales, estos se pueden discretizar en triangular,
cuadrilatero o una mezcla de elementos triangulares y cuadrilateros. Para reducir
el error de discretizacion (numérico) en un analisis de elementos finitos, la calidad
de las mallas de elementos finitos debe optimizarse de modo que el tamafio del
elemento esté en conformidad con el espaciado nodal especificado y que la forma
de los elementos debe ser tan equilatera como sea posible [22]. Especialmente en

estructuras clave, debe garantizarse una division estricta y razonable.
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Por lo tanto, es de suma importancia que la malla sea fina cuando el gradiente de
la tasa de fluencia es grande. En la practica, esto significa que la malla debe tener
una resolucion mas alta alrededor de las fuentes y, si es posible, también

alrededor de los detectores, si es que hay [41].

Sin  embargo, también es importante tomar en cuenta los recursos
computacionales con los que se cuenta ya que el tamafio de la malla debe estar
dentro de las capacidades computacionales del hardware y software de la
computadora donde se realizard la simulacion. Para mallas muy grandes se
requiere memoria y recursos computacionales sustanciales, en consecuencia, se
necesitan tiempos de analisis mas prolongados por lo que se debe lograr un
equilibrio entre la precisién y la eficiencia computacional en funcién de los recursos

disponibles y los requisitos del problema especifico.

Es comldn que para lograr este equilibrio implique algo de prueba y error,
refinamiento iterativo y experiencia, asi conseguir una malla 6ptima para un

andlisis adecuado.




Capitulo 3. Validacidén del Modelo

Como todo proceso, se necesita tener la certeza que los resultados de la
simulacién representan soluciones concretas, para esto, se realiza una
verificacion del modelo e incluso a pesar de que sean verificados los resultados
de la simulacién, no hay garantia de que el modelo obtenido sea adecuado; por lo
gue es necesario realizar una validacion del modelo, es decir, tener la firmeza de
gue el las soluciones del modelo obtenido son congruentes y reproducibles. Esto
se logra a través de la reproduccién de un modelo ya publicado en la literatura con
el fin de obtener los mismos resultados del articulo propuesto.

El modelo a reproducir surge del articulo “A New Mathematical Approach to the
Diffusion Approximation Theory for Selective Photothermolysis Modeling and Its
Implication in Laser Treatment of Port-Wine Stains” [14].

Cuyo objeto de estudio fue desarrollar una solucién para determinar la longitud de
onda laser ¢ptima y la exposicion radiante a través de la aproximacion de difusion
con el fin de calcular la distribucion de la temperatura y el patron de coagulacion
resultante dentro de vasos sanguineos especificos para tratar las manchas en vino
de Oporto. Los patrones de temperatura y coagulacidbn en vasos sanguineos
especificos, dentro de un medio heterogéneo, se calcularon para longitudes de
onda laser de 585 y 595 nm con paradmetros clinicos. Concluyendo que para
estudiar los tratamientos con laser de PWS con la aproximacion de difusion, el
método de elementos finitos es un método efectivo para calcular los patrones de
coagulacion dentro de vasos sanguineos especificos. Para mejorar la eficacia de
la coagulacion en las longitudes de onda de 585 y 595 nm, se debe aumentar la

exposiciéon radiante sin aumentar la irradiancia.




En este trabajo de tesis se calculo la distribucion de fotones del modelo planteado
en el articulo con la geometria propuesta y parametros correspondientes a una
longitud de onda de 585 nm, teniendo el propdsito de obtener el mismo resultado

del articulo.

3.1 Geometria del modelo

El articulo no ahonda en la geometria del problema, por lo que se intentd construir
un modelo geométrico lo mas similar al original; por otro lado, las condiciones de
frontera e iniciales, ademas de los pasos de integracién espacio temporales si

fueron iguales.

La geometria del modelo se encuentra en la figura 3.1, el modelo representa una
seccioén transversal de piel de 3.5 mm de profundidad por 6.5 mm de ancho, con
capilares en la dermis, una vénula y una arteria de alimentacion en la dermis y una
vena de drenaje emparejada en el tejido subcutaneo. El grosor epidérmico es de
60 um, el radio de la zona radiada es de 3.5mm y el grosor dérmico es de

3.44 mm. El diametro de los vasos dilatados vario de 10 a 500 um.
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Figura 3.1: Modelo geométrico esquematico de una seccion transversal de
piel con dos vasos dilatados a profundidades de 0.5 y 1.2 mm (a) articulo

original [14] (b) modelo reproducido.




3.2 Condiciones Iniciales y de Frontera

Todo el modelo fue validado para los datos obtenidos a 585 nm (tabla 3.1) [14].

Propiedades 6pticas a 585 nm
“a(l/m) Hs (1/m) g n c(™/s)
Epidermis 1800 47000 0.79 1.37 2.1429 x 108
Dermis 24 12900 0.79 1.37 2.1429 x 108
Sangre (0.4 | 19100 46700 0.995 1.33 2.0478 x 108
hematocritos)

Tabla 3.1: Valores utilizados de las propiedades Opticas de dermis, epidermis

y sangre a 585 nm [14].

La fuente de fotones se representé como un flujo de fotones en la superficie y esta
dada por la siguiente condicién de contorno:

(1-r)P(Oigserco — _Depidermiqu)(x z,t) (24)

hpvy z=0,x<3.5mm
t>0

El valor de r, que es el coeficiente de reflexion es 0.1. La zona radiada donde se

aplicé la ecuacion (24) se aprecia en la figura siguiente.
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Figura 3.2. Zona radiada del modelo, con z = 0,x < 3.5mm.

Existe la region donde hay un flujo cero. Esto sucede enx = 0,0 < z < 3.5mm, ver
figura 3.3.
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Figura 3.3: Flujo cero en la region de la epidermis y dermisen x =0 .




La condicion de frontera para la absorcion y el esparcimiento en la interfaz entre

el volumen muestreado y el tejido circundante (es decir, los limites exteriores) esta
dada por:

chID(x, Z, t) |z=3.5 mm,0< x<6.5mm = —DnVCI)(x, Z, t), (25)

x=6.5 mm,0<z<3.5mm

Donde n representa los diferentes tipos de tejido del modelo que

estan en contacto con el limite exterior.

Resultando en las siguientes zonas iluminadas (figura 3.4).
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Figura 3.4. Las lineas azules representan las zonas no radiadas del modelo

descritas por la ecuacién de frontera (25).

La condicion inicial es la siguiente

Pp _.,n
D(z,x,t)| 1 x20¢=0 = Ffle HaZ (26)

Con Py, igual a 106 W /m?, que es la irradiancia de la radiacién de luz de fondo

(por ejemplo, la luz del dia) que es aplicada en todos los dominios del modelo.

Una vez definidas las ecuaciones que rigen el modelo con las condiciones iniciales

y de frontera, se procede a realizar el mallado del modelo.




3.3 Resultados

Se realiz6 un mallado triangular con un refinamiento en las zonas de interés como
la zona de la superficie (epidermis) y los vasos sanguineos. Se obtuvo un factor
de curvatura de 0.3, tamafio maximo de elemento de 0.5 mm y un tamafio minimo

de elemento de 0.037 mm a una tasa de crecimiento maxima de elemento de 1.3.

El nimero de vértices en la malla fue de 3387, con 6627 elementos; mientras que,

en el articulo original se obtuvo una malla de 6625 elementos. Ver figura 3.5.

El estudio obtenido en comparacion con el del articulo [14] se muestra en la figura
3.6. El estudio corresponde a un pulso continuo de 0,45 milisegundos de laser con
una longitud de onda de 585 nm y una exposicion radiante de 8 J/cm?. En ambos
casos hay una distribucibn de fotones de un orden de magnitud de

1027 fotones/m?s y una distribucion de fotones similar en ambos casos.
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Figura 3.5: Malla obtenida (a) articulo original con 6625 elementos [14] (b)
modelo replicado con 6627 elementos.
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Figura 3 6: Flujo de fotones calculado para el final de un pulso continuo de 0,45
milisegundos de FPDL con una longitud de onda de 585 nm y una exposicion radiante
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Capitulo 4. Simulacidén del Modelo

Computacional

Para la comprension basica o la aplicacion de la optica en tejidos es fundamental
el desarrollo de un modelo general cuantitativo que describa la transferencia de
radiacion en un medio éptico complejo, dinamico, variable y de multiples capas

como lo es el tejido biolégico [26].

4.1 Construccion del Modelo

El proceso de modelado consta de cuatro etapas fundamentales [20]. La primera
es la formulacion del modelo, es decir el conocimiento de las variables
dependientes e independientes, la correcta eleccidén de las ecuaciones junto con
sus condiciones de frontera e iniciales. La segunda etapa es la codificacién del
modelo o bien, su implementacién en la computadora a través del software
elegido. El software COMSOL tiene interfaces de usuario integradas para ingresar
ecuaciones y numerosas bibliotecas de solucionadores numéricos que favorecen
la etapa de codificacion haciéndola mas accesible al usuario.

La tercera etapa es la verificacion de la precision de la solucion para finalmente
pasar a una cuarta etapa donde se valida el modelo con el propdsito de corroborar

el comportamiento obtenido del sistema.




4.1.1 Propiedades Opticas

Los valores del coeficiente de absorcion (u,), el coeficiente de esparcimiento (uy),
el factor de anisotropia g, asi como el indice de refraccion n y la velocidad de la
luz ¢ de la epidermis, musculo y el tumor fueron obtenidos con la longitud de onda
de 660 nm y se muestran en la tabla 4.1, estos datos fueron extraidos de la ref.
[24].

Tipo de Propiedades opticas a 660 nm
tejido i) 1s(Yom) g n c(M/s)
Epidermis 20 16500 0.8 14 2.1429 x 108
Musculo 220 1960 0.8 14 2.1429 x 108
Tumor 4T1 76 9800 0.995 1.465 2.0478 x 108

Tabla 4.1: Valores utilizados de las propiedades Opticas de diferentes
tipos de tejido a 660 nm [24].

Los valores obtenidos para el coeficiente de difusibn D utilizando los datos
obtenidos en la tabla 4.1 y sustituyéndolos en la ecuacion (14) nos resulta en los
valores de la tabla 4.2.

Tipo de tejido Coeficiente de difusion 6ptica D (mz/s)
Epidermis 21515
Musculo 1.1671 x 10°
Tumor 4T1 5.4608 x 10°

Tabla 4.2: Valores del coeficiente de difusion Optica para tres
diferentes tipos de tejido obtenidos con los valores de la tabla

4.1y la ecuacion (14).




Por otro lado, para la longitud de onda de 625 nm, tenemos los siguientes

parametros establecidos en la tabla 4.3 (datos extraidos de la ref. [24]).

Tipo de Propiedades opticas a 625 nm
WU w(Ym) 9 no )
Epidermis 33 16640 0.8 1.4 2.1429 x 108

Mdusculo 220 2050 0.8 1.4 2.1429 x 108
Tumor 4T1 94 8620 0.995 1.465 2.0478 x 108

Tabla 4.3: Valores utilizados de las propiedades opticas de diferentes
tipos de tejido a 625 nm [24].

En la tabla 4.4 se muestran los valores obtenidos para el coeficiente de difusiéon D

utilizando los datos obtenidos y sustituyéndolos en la ecuacion (14).

Tipo de tejido

Coeficiente de difusion éptica D (mz/ S)

Epidermis 1.0777 x 10°
MuUsculo 1.1338 x 10°
Tumor 4T1 71401

Tabla 4.4: Valores del coeficiente de difusion éptica para
tres diferentes tipos de tejido obtenidos con los valores de la
tabla 4.3 y la ecuacion (14).




4.1.2 Geometria

Se han propuesto geometrias similares a la del articulo del modelo a validar [14]
con el fin de observar la seccién transversal de la piel en un modelo 2D (figuras
4.1y 4.2), con un ancho de 6.5 mm y una profundidad de 3.5 mm, dimensiones
congruentes con las condiciones de frontera que deben cumplirse. La radiacion
debe atravesar la epidermis antes de llegar a los tejidos viables y, por tanto, el
grosor, la composicion y la morfologia de esta es siempre un factor de modificacion
[25]. La epidermis suele presentar un espesor variable dependiendo del area
anatomica del cuerpo, tiene un valor medio de 0.1 mm, en el caso a estudiar, la
epidermis esta representada en la capa superior con una variacion de 40 — 60 um
de espesor. Una vez alcanzado el tejido viable, la radiacion es dispersada y
absorbida por estructuras y croméforos que varian dinamicamente y entre
individuos, en este caso, seguido de la epidermis se encuentra el tejido muscular

con un espesor de 3.44 mm.

Para el primer modelo geométrico denominado modelo geométrico A se localiza
un tejido tumoral uniforme dentro del tejido muscular con dos diametros variables,
el primero de 2 mm, y el segundo de 1 mm con su centro localizado a 1 mm en el
eje horizontaly 2.94 mm en el eje vertical, con una zona irradiada de 3.5 mm.

Véase la figura 4.1.
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Figura 4.1: Geometria A propuesta de una seccion transversal de una muestra
de piel con un tumor dentro del masculo.




Para el segundo modelo geométrico denominado modelo geométrico B, se localiza
un tejido tumoral protuberante que altera la epidermis, como se aprecia en la figura
4.2. Asi mismo se modelara para dos diametros distintos, de 1 mm y 2 mm con

una zona irradiada hasta los 5 mm de la muestra.
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Figura 4.2: Geometria B propuesta de una seccion transversal de una muestra

de piel con un tumor protuberante que altera la ubicacion de la epidermis.

Una vez que se tienen las geometrias a resolver, las propiedades opticas de los
tejidos involucrados y las ecuaciones a utilizar, se procede a definir las condiciones

iniciales y de frontera de dichas ecuaciones.

4.1.3 Condiciones Iniciales y de Frontera para la Ecuacion de
Difusion

Dentro del realismo que se debe involucrar en un modelo a simular, se debe tomar
como marco de referencia las condiciones que supone trabajar en una clinica o
laboratorio por lo que existe una fuente de luz de fondo presente en el cuarto,
produciendo una radiancia P,, de valor promedio 106 W /m? representada como

un flujo de fotones, para una condicion inicial:
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En t = 0 existe Unicamente el flujo de fotones de la luz de fondo. La parte de este
flujo que lograr penetrar en la piel, obedece a la ley de Beer-Lambert representado
por la siguiente ecuacion donde el subindice n se refiere a las diferentes capas del

tejido donde se es aplicable:

Pog e (20)
hpVbg

D(z,%, )| 7 x20¢=0 =

Donde h, es la constante de Planck con valor de 6.6261 x 1073* ] - s, y v, es la

frecuencia promedio de la luz de fondo 1/s.

En el caso de condiciones de frontera, el flujo de fotones de la radiacion laser

incide sobre toda la superficie de la epidermis, para un tiempo t > 0, descrito por:

(1 = 7)P(t)1aserCo _
thl

(21)

_Depidermiqu)(x’ Z, t),

Aqui r = 0.1, que es la razdn entre la luz reflejada por el tejido y la potencia del
laser, v, es la frecuencia del laser [1/s]. La radiancia P(t) 45 €Stard en funcion

del tiempo en W /m? y la velocidad de la luz en el vacio ¢, = 3 x 10® m/s.

Para el modelo geométrico A, cuando z =3.5mmy 0 <x < 3.5mm (ver figura
4.3).
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Figura 4.3: La zona radiada es la zona iluminada, corresponde a la

superficie de la capa de la epidermis para 0 < x < 3.5mm.

Para el modelo geométrico B, cuando z = 3.5 mmy 0 < x < 5mm (ver figura 4.4).
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Figura 4.4: La zona radiada es la zona iluminada, corresponde a la

superficie de la capa de la epidermis para 0 < x < 5 mm.

La frontera lateral izquierda parat > 0,enx =0y 0 < z < 3.5mm, es considerado
un eje de simetria, esto significa que el haz esta centrado en este eje, por lo que
hay un flujo de fotones neto igual a cero, es decir, debido a la simetria del modelo
la cantidad de radiacion que entra en esta parte del modelo es igual a la cantidad

gue sale de él; matematicamente se representa por la ecuacion siguiente:




Vo(x,zt) =0, (22)

En ambos modelos geométricos la ecuacion (22) describira el flujo de fotones neto
en dicha frontera, para el modelo geométrico A se tiene la figura 4.5 a), mientras
gue para el modelo geométrico B la figura 4.5 b) es la correspondiente.
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Figura 4.5: Debido a que la zona iluminada es un eje de simetria, hay un flujo de
fotones neto igual a cero representado por la ecuacion (22) en a) en el modelo
geométrico A y b) modelo geométrico B.

Para t > 0, la ecuacién (23) modela matematicamente un flujo de fotones entre
ciertas zonas consideradas y el tejido adyacente, esta presente para ambos
modelos geométricos donde la frontera inferioresen z=0mmy 0 < x < 6.5 mm,
asi como en la frontera lateral derecha con x=65mm y 0<z<3.5mm,
mientras que para el modelo geométrico A (figura 4.6, a)) la frontera superior sera
en z=3.5mmy 3.5 < x < 6.5mm,;y para el modelo geométrico B, (figura 4.6 b))
la misma ec. (23) estara rigiendo en z=35mmy 5<x<6.5mm. Donde n

representa las diferentes capas del tejido, ya sea, epidermis o musculo.

c,®(x,z,t) = —D,VP(x,2z,1t), (23)
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Figura 4.6 Flujo de fotones regido por la ec. (23) en las zonas de interés

del a) modelo geométrico A y b) modelo geométrico B.
Recapitulando, se realizaron 4 modelos geométricos con condiciones de frontera
e iniciales, asi como ecuaciones similares utilizadas. Dos modelos geométricos
(A) corresponden a una seccion transversal de tejidos con tumor dentro del
musculo sin invadir la epidermis, uno de ellos con un diametro de 1 mm vy el otro
con un didmetro de 2 mm; mientras que los otros dos modelos, [(B), corresponden
a una seccion transversal de tejidos con una protuberancia, debido a que un tumor

(de didmetro 1 mm vy, luego de 2 mm) invade el musculo y la epidermis.
4.1.4 Seleccion de Malla

Como se ha mencionado, la precision de los resultados de la simulaciéon es
reciproco a la calidad de la malla. Por otro lado, en ciertas regiones la calidad de
la malla no es la adecuada, resultando en soluciones incongruentes o bien, en
problemas de convergencia; se indica el refinamiento de la malla s6lo en regiones
especificas del modelo y relajar la malla en zonas de menor interés, es el mejor

método.

Se tomo el criterio de ir refinando la malla hasta que convergiera y obtener la
solucion estable gque se deseaba. Siguiendo el método planteado anteriormente
se consiguio el modelo simulado con la malla final que convergia con un mallado
normal para ambos modelos geométricos, sin embargo, se optd por realizar un
mallado mas fino para el estudio, como se puede apreciar en las figuras 4.7 y 4.8,
se utilizé una malla triangular y el refinamiento se realizé en la frontera del tumor,

asi como en la capa correspondiente a la epidermis.




Para el modelo geométrico A, la malla esta compuesta por un total de 2104
elementos. El tamafio maximo de elemento fue de 0.241 mm y el tamafio minimo

de elemento fue de 8.13 x 10~* mm con una tasa de crecimiento maxima de 1.2y

un factor de curvatura de 0.25.

Figura 4.7: Modelo con una malla fina de 2104 elementos.

Para el modelo geométrico B, la malla esta compuesta por un total de 2317
elementos. El tamafio maximo de elemento fue de 0.241 mm y el tamafio minimo
de elemento fue de 8.13 x 10~* mm con una tasa de crecimiento maxima de 1.25

y un factor de curvatura de 0.25

Figura 4.8: Modelo con una malla fina de 2317 elementos.




4.1.5 Resolucion del Problema

Para la resolucion del problema se simuld repetidamente la duracion del pulso
laser de 660 nm y para 625 nm asi como el valor de su fluencia con distintos
valores, reportados en la literatura. Con el fin de observar el caso mas éptimo. El

tiempo de exposicion fue de 960 s.

Para el modelo geométrico A utilizando la longitud de onda de 660 nm con un
pulso de 960 s, se obtuvieron los siguientes resultados con radio de 0.5 mm y de

1 mm como se muestra en las figuras 4.9 y 4.10, respectivamente.
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Figura 4.9: Distribucion de fotones del estudio obtenido de la seccién transversal
de tejido con tumor tipo 4T1 de radio 0.5 mm a 660 nm.
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Figura 4.10: Distribucién de fotones del estudio obtenido de la seccién transversal de

tejido con tumor tipo 4T1 de radio 1 mm a 660 nm.

Ahora bien, utilizando la longitud de onda de 625 nm con un pulso de 960 s, se
obtuvieron los siguientes resultados con radio de 0.5mm y de 1 mm como se

muestra en las figuras 4.11 y 4.12, respectivamente.
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Figura 4.11: Distribucion de fotones del estudio obtenido de la seccion transversal de

tejido con tumor tipo 4T1 de radio 0.5 mm a 625 nm.




Fny 2. A 155x107
x10%’

1.4

1.2

10.8

1 0.6

0.4

0.2

V¥ 9.04x10%

Figura 4.12: Distribuciéon de fotones del estudio obtenido de la seccién

transversal de tejido con tumor tipo 4T1 de radio 1 mm a 625 nm.

Se obtuvo la siguiente tabla de valores con base en las simulaciones del modelo

geométrico A.

Flujo de fotones (Fn/mzs) a
625 nm 660 nm
Radio del
tumor Valor maximo Valor minimo Valor maximo  Valor minimo
0.5mm 1.41 x 10%7 8.23 x 10?3 1.19 x 10?7 9.39 x 10?3
1mm 1.55 x 1027 9.04 x 1023 1.15 x 1027 1.08 x 102

Tabla 4.5: Valores maximos y minimos del flujo de fotones a 625 nmy 660 nm
del modelo geométrico A.




Para el modelo geométrico B, con una longitud de onda de 660 nm con una
duracion de pulso de 960 s, se obtuvieron los siguientes resultados con radio de
0.5 mm (figura 4.13) y de 1 mm (figura 4.14).
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Figura 4.13: Distribucion de fotones del estudio, obtenido de la seccion

transversal de tejido con tumor tipo 4T1 de radio 0.5 mm a 660 nm.
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Figura 4.14: Distribuciéon de fotones del estudio obtenido de la seccién

transversal de tejido con tumor tipo 4T1 de radio de 1 mm a 660 nm.

Por otra parte, para una la longitud de onda de 625 nm con un pulso de 960 s, se
obtienen los siguientes resultados con radio de 0.5mm y de 1 mm como se

muestra en las figuras 4.15 y 4.16, respectivamente.
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Figura 4.15: Distribucion de fotones del estudio obtenido de la seccion

transversal de tejido con tumor tipo 4T1 de radio de 0.5 mm a 625 nm.

¥ 2.96x10%°

Figura 4.16: Distribuciéon de fotones del estudio obtenido de la seccién

transversal de tejido con tumor tipo 4T1 de radio de 1 mm a 625 nm.

Los siguientes valores fueron obtenidos del modelo geométrico B.




Flujo de fotones (F"/mzs) a

625 nm 660 nm
Radio del
tumor Valor maximo Valor minimo Valor maximo Valor
minimo
0.5 mm 2.28 x 1022 2.89 x 101° 2.57 x 10%2 3.27 x 101°
1 mm 2.19 x 1022 2.96 x 101° 2.53 x 102%2 3.41 x 101°

Tabla 4.6: Valores maximos y minimos del flujo de fotones a 625 nm y 660 nm del
modelo geométrico B.




Capitulo 5. Discusidn de resultados

La solucién obtenida no se ve afectada significativamente por la calidad de la malla
a partir de un mallado con calidad normal, por lo que hay una convergencia desde
una malla normal inicial lo que indica que se esta modelando adecuadamente el

verdadero comportamiento del problema.

Se inici6 con una mallado grueso, luego se refind sucesivamente la malla
dividiendo los elementos en subelementos mas pequefios, por ende,
introduciendo mas nodos, a partir de un mallado normal no hay cambios
significativos en los resultados; ademas de que el modelo se ajusta bien al
problema, esto es un buen indicativo de que la solucion es independiente de la

malla, haciendo que la solucion permanezca estable y precisa.

Las caracteristicas esenciales del problema se capturan independientemente de
la malla; si bien, la convergencia de la malla no garantiza la exactitud de la solucién
es un paso esencial debido a que hay factores como las suposiciones iniciales del
modelo, las propiedades fisicas del tejido, las condiciones de contorno que

influyen directamente en la solucion.

Para ambos radios del modelo geométrico A, es claro que a 625 nm hay un mayor
flujo de fotones en la superficie del tumor 1.41 x 10%’para un radio de 0.5 mm vy
1.55 x 1027 para un radio de 1 mm, sin embargo, para el modelo irradiado con una
longitud de onda de 625nm, el flujo de fotones producido disminuye
considerablemente mientras nos alejamos de la superficie, siendo asi que al llegar

a la parte final del tumor haya un flujo reducido casi en su totalidad.

A diferencia de la longitud de onda de 625 nm, al trabajar con los parametros
correspondientes a 660nm no hay un flujo inicial mayor de

1.19 x 10%7para 0.5mm y 1.15x 10?7 para 1 mm, a pesar de ello, el flujo de
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fotones no se ve reducido drasticamente, sino mas bien gradualmente, de tal
forma que al finalizar la geometria del tumor existe un numero de fotones
suficiente, asegurando una total cobertura del tejido; contrastando los resultados
observados con la otra longitud de onda, esto sucede debido al alto coeficiente de

absorcion que mantiene el tejido tumoral a 625 nm.

Para el tumor invasor del modelo geométrico B, a diferencia del modelo
geométrico A, los valores mas altos son 2.57 x 10?2 para un radio de 0.5 mm y
2.53 x 10%%para un radio de 1 mm, ambos obtenidos con la longitud de onda de
660 nm. A pesar de estas diferencias en valor del nimero de fotones, la
distribucion de fotones es semejante en ambas longitudes de onda. Desde la
superficie del tumor hasta llegar al centro de este existe una alta concentracién de
fotones, a partir del centro hacia abajo, el tumor esta en contacto con el tejido
muscular y la concentracion de fotones empieza a disminuir. En el caso del modelo
geomeétrico A las tasas de fluencia mas altas se obtuvieron a 625 nm, mientras

gue en el modelo B fueron alcanzadas a la longitud de onda de 660 nm.

Aqui, es fundamental plantearse porqué existe un comportamiento semejante para
ambas longitudes de onda, es posible que suceda porque la capa de la epidermis,
a pesar de que su coeficiente de absorcién para cada longitud de onda es distinto,
es menos gruesa en el modelo B, por lo que influye muy poco en la diferencia del
gradiente de concentracion de fotones para ambas longitudes de onda; ademas
de que su influencia es visible en la estrecha diferencia de los valores numéricos

reportados.

Al llegar el tumor al centro de su geometria, se encuentra en contacto con otro tipo
de tejido que es el tejido muscular, el comportamiento aqui es el mismo, no hay
diferencias muy notables, esto debido a que sélo existe una diferencia entre
ambas longitudes de onda hablando en términos del coeficiente de esparcimiento
ya que, para ambas longitudes, el u,del masculo es el mismo por lo que el
comportamiento en el musculo serd semejante, pese a ello el coeficiente de
absorcion del tumor para la longitud de 625 nm es mayor que el de 660 nm razon

por la que el flujo de fotones final sea menor para 625 nm que para 660 nm.
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Para el radio de 1 mm el comportamiento es semejante que el analizado para
0.5 mm, no obstante, es visible que ninguna longitud de onda es capaz de llegar a
la parte méas baja del tumor, se tiene un mayor flujo de fotones finales para 660 nm
gue para 625 nm, pero para fines practicos, el resultado es el mismo: no se logra
una penetracion suficientemente profunda, factores como el tamafio del tumor, la
potencia utilizada, el tiempo de pulso, entre otros, son los causantes de este

comportamiento.

Por otro lado, para ambos modelos de geometria, la longitud de onda de 660 nm,
penetr6 mas profundo en el tejido y como resultado, este tejido tumoral mas
profundo pudo absorber cantidades significativas de energia. A 625nm los
resultados son eficaces con tumores pequefios (0.5 mm) y superficiales y, ademas
congruentes con el coeficiente de absorcion alto que obtienen los tejidos en estas
condiciones, mientras que la longitud de onda de 660 nm permite el tratamiento
en tejidos tumorales mas profundos siempre y cuando el tamafio del tumor sea de

apenas unos cuantos milimetros.

De los resultados de las simulaciones computacionales presentadas en las figuras
4.15 y 4.16, la menor absorcion a 625 nm podria compensarse con un mayor
tiempo de irradiacion, o una potencia mayor lo que supondria tomar en
consideracion otros factores, como el dafio térmico del tejido. Diversos articulos
sugieren que, en la practica clinica, esto podria ser inconveniente tanto como para

el paciente, como para la clinica por el consumo de tiempo y dinero.

En el modelo geométrico B, para ambos radios con las longitudes de onda de 625
y 660 nm, el flujo maximo de fotones del centro del tumor y la profundidad de
penetracion son muy similares entre radios (figs. 4.13 - 4.16). Esto quiza se deba
al bajo grosor de la epidermis en el modelo B, por lo que su coeficiente de
absorcion no influye notablemente como en el modelo A, en cambio el coeficiente
de absorcion del tumor juega el papel predominante, como para 625 nm, este
coeficiente es mayor, habra un flujo de fotones menor que para 660 nm, como se

puede observar en los resultados de la tabla 4.6.




De acuerdo a lo que enuncia la segunda ley de Fick, a medida que el tumor
incrementa de tamafio y se localiza a mayor profundidad en el tejido, la velocidad
de su flujo de fotones disminuira, debido a que el gradiente de concentracion de
fotones disminuye con la profundidad y distancia desde la superficie. En
consecuencia, el flujo de fotones sera mas limitado en las regiones mas internas

del tumor.

Es visible que la correcta eleccion de la longitud de onda del laser es crucial,
presenta limitaciones, como una profundidad de penetracion baja. Se requieren
mayores investigaciones debido a que este tipo de estudios tienen el potencial de
contribuir a la medicina significativamente, por ejemplo, en cierto estudio [24] los
mejores resultados surgieron de la combinacion adecuada de dos fuentes de luz
(75 % - 25 % de divisiobn de haces de 625 nm - 660 nm) que parece ser mas
suficiente que manipular Unicamente los parametros del tratamiento, tal como el
tiempo de irradiacion o la longitud de la zona radiada; ademas no solo se estudio
el comportamiento del tejido con las longitudes de onda, sino con los diversos
elementos que conforman la terapia fotodinAmica y su reaccidn con estas
longitudes, al tomar en cuenta estos factores, los resultados pueden cambiar

drasticamente.

Pongamos por caso, en la terapia fotodinamica utilizada para tratar tumores
cancerigenos, se emplea comunmente el azul de metileno como
fotosensibilizador. Se busca una longitud de onda especifica que, al interactuar
con el tejido, permita una buena penetracion sin causar dafio térmico significativo.
Sin embargo, al estudiar como esta longitud de onda afecta al tejido cuando se le
inyecta azul de metileno y se le irradia, los resultados difieren de las expectativas.
Es decir, esta longitud de onda que resulta Optima para el tejido, no es la optima
al interactuar con azul de metileno. Esto plantea la necesidad de considerar otro
fotosensibilizador mas adecuado para esta longitud de onda, o bien, ajustar el
valor de la longitud de onda para lograr resultados mas satisfactorios en la

aplicacion del azul de metileno.




Capitulo 6. Conclusiones

El trabajo de esta tesis surge a partir del interés en el estudio de terapias menos
invasivas para combatir un tumor cancerigeno. El conocimiento y resultados
adquiridos a través de la experimentacidon en un cuerpo in vivo puede ser
reemplazable con las herramientas computacionales que existen hoy en dia. Con
el software de simulacion fue posible estudiar la propagacion de luz a través del
tejido, sin realizar un efecto o dafio directo en un cuerpo. Dentro de este trabajo
se realiz6 una validacién de un modelo ya publicado en la literatura, primeramente,
con el objetivo de familiarizarse con el software a trabajar, para finalmente obtener

resultados fidedignos para el modelo del tumor propuesto.

A través de la metodologia que se debe seguir para realizar una simulacion de un
fenémeno fisico (Dokos, S., 2017) [20] utilizando el método de elementos finitos,
a través del software de simulacion “COMSOL Multiphysics”, se construyo un
modelo para obtener la distribucion de fotones inducidos por luz laser en una
seccion transversal de tejidos biolégicos con un tumor cancerigeno a través de la
ecuacion de difusion. Al obtener los resultados, se analizé el comportamiento de
este, cumpliendo asi con los objetivos especificos planteados. Este modelo tiene

una validez al tener reproducibilidad de resultados ya publicados.

En conclusién, a medida que el tumor aumenta su tamafio o bien, su profundidad
dentro del tejido, tendra un menor flujo de fotones para su tratamiento; siguiendo
esta logica, si continlia creciendo, una de las mayores limitantes para tratarlo sera
la ausencia de un flujo de fotones en el tejido tumoral Esto resultara en la
imposibilidad de desencadenar las reacciones fotoquimicas necesarias para dafar
el tumor, de manera que sera preciso considerar otros métodos alternativos de

tratamiento que se adecuen a las nuevas condiciones.

A pesar de la profundidad de penetracion mas baja del haz de 625 nm debido a

su coeficiente de absorcion alto, los valores obtenidos se acercan a los de la
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longitud de onda de 660 nm. Esta ultima longitud de onda se caracteriza por su
mayor capacidad de penetracion en el tejido. En este sentido la mayor tasa de
flujo de fotones del haz de 660 nm compensa su bajo valor de coeficiente de
absorcion (u,), esto, tiene total congruencia con el enunciado asociado a la
definicion de coeficiente de absorcion. “El reciproco del coeficiente de absorcion
es la distancia promedio que viajara un foton antes de ser absorbido o esparcido

por el medio”.

Por lo que se recomienda, que para tejidos epiteliales con tumores superficiales
de un tamafio pequefio sea preferible el uso de la longitud de onda de 625 nm. En
cambio, cuando se trate de tumores mas profundos es mas adecuado emplear la
longitud de onda de 660 nm. Esta eleccion se basa en la capacidad de la longitud
de onda de 660 nm para proporcionar un mayor flujo de fotones, lo cual compensa
su coeficiente de absorcion mas bajo, alineandose con la definicion del coeficiente
de absorcidn en términos de la distancia promedio que un foton puede recorrer

antes de ser absorbido o dispersado por el medio.
6.1 Trabajos a futuro

Con base en lo que se observo durante el proceso de simulacion, el modelo puede
ser mas preciso simulando méas consideraciones que excedian los objetivos de

esta tesis. Se recomienda:

e Agregar una serie de venas, arterias vénulas y arteriolas con radios
variables que se encuentren dentro del masculo o bien del tumor maligno.
e Realizar simultaneamente con el estudio de propagacién de luz un estudio
de perfil de temperatura para analizar el dafio térmico provocado al

interactuar laser y tejido.
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