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Resumen 
 

 En este trabajo de investigación simulamos la transmisión del modelo de la 

sección de un dedo. El objetivo de esta investigación es determinar mediante 

simulaciones numéricas si es posible percibir una anomalía o inhomogeneidad inmersa 

en un modelo simplificado de la sección de un dedo compuesto por tres tejidos que 

consideramos son medios homogéneos, al calcular la transmisión de fotones balísticos.  

Comparamos las funciones de transmisión del modelo del dedo con y sin anomalía para 

determinar la presencia de esta, demostrando que es posible detectarla. 
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Capítulo 1 

Introducción  
 El caracterizar tejidos biológicos puede aportar información al diagnóstico médico, 

para obtener una mejor evaluación del estado de salud de un paciente. Algunas de las 

técnicas utilizadas para análisis de tejidos biológicos, son la radiografía, la tomografía por 

emisión de positrones (positron emission tomography, PET), la tomografía computarizada 

(computed tomography, CT), la formación de imagen por resonancia magnética (magnetic 

resonance imaging, MRI) y el ultrasonido [1]. La radiografía es una técnica que toma una 

fotografía de cualquier parte del cuerpo por medio de rayos X [2]. La imagen es formada 

cuando los rayos X atraviesan el tejido; una parte de la radiación se absorbe en el tejido 

más denso y es esparcida, y la otra parte es transmitida, formando la imagen [3]. La CT 

genera una imagen tridimensional construida computacionalmente a partir de una serie de 

imágenes de rayos X de la sección transversal tomadas a lo largo de un eje [4,5]. Por otro 

lado, la PET genera una imagen utilizando la distribución de radiación gamma emitida por 

la interacción entre radionucleidos y las células de tejido de los órganos [6,7]. La MRI es 

una técnica de diagnóstico en donde se producen imágenes computarizadas del tejido 

interno del cuerpo, y se basa en magnetizar el tejido por medio de un campo magnético 

fuerte presente en el escáner [8]. El ultrasonido utiliza ondas de sonido de alta frecuencia 

para producir imágenes de estructuras dentro del cuerpo [9]. De las técnicas descritas, la 

radiografía, la CT y la PET utilizan radiación ionizante, que produce iones cargados 

positiva y negativamente cuando esta pasa a través del tejido, lo que puede provocar 

lesiones [10]. En cuanto al ultrasonido, la calidad de los resultados depende de la habilidad 

del operador para tomar la imagen y del médico para su interpretación [11]; por otro lado, 

el implementar la MRI tiene un costo elevado. Debido a las desventajas de las técnicas de 

diagnóstico actuales ya mencionadas (uso de energía ionizante, dependencia del operador 

para realizar el diagnóstico), se han desarrollo de nuevas técnicas de diagnóstico. Una 

alternativa es utilizar radiación en el intervalo espectral del infrarrojo cercano porque no 

produce daño en tejidos. 
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 Los tejidos biológicos se caracterizan por su alta transparencia en el intervalo 

espectral del infrarrojo cercano (780 − 1550 𝑛𝑚), llamado la ventana terapéutica [12,13]. 

Cuando la radiación del infrarrojo cercano incide sobre un tejido, se pueden presentar tres 

fenómenos físicos: absorción, esparcimiento y el paso ininterrumpido de luz a través del 

tejido [14]. La radiación ininterrumpida o balística es aquella que atraviesa al tejido sin ser 

esparcida o absorbida, y sin cambiar su fase [15]. Por otro lado, la transiluminación se 

refiere a la radiación conformada tanto por la radiación balística, como por la esparcida 

que logra atravesar la muestra. Las técnicas ópticas de diagnóstico parten de los fenómenos 

que ocurren de la interacción radiación-materia. Por ejemplo, la oximetría y la 

fotoplestimografía de imágenes se basan en la absorción de la luz [16-26]. La tomografía 

óptica difusa (diffuse optical tomography, DOT) y la tomografía óptica coherente (optical 

coherence tomography, OCT) utilizan el fenómeno de esparcimiento [27-36]. También, se 

ha desarrollado el uso de la transiluminación en diferentes aplicaciones [37-42], entre ellas 

la detección de tumores de pecho [43-49] y el desarrollo de técnicas de monitoreo de la 

oxigenación en la sangre del cerebro en neonatos [50,51]. 

 En 2005, se propuso una técnica interferométrica, en modalidad de transmisión, 

para caracterizar tejidos, basada en el fenómeno de transmisión de fotones balísticos y se 

presentó la teoría que predice la factibilidad del método [52]. También se describe el 

arreglo experimental y se presentan resultados preliminares del uso de dicha técnica [53]. 

Sobre la misma línea de investigación se han presentado arreglos experimentales que 

describen la señal que un haz de fotones balísticos genera al pasar a través de una muestra 

de un tejido [53-57]. Por ejemplo, se describe un arreglo interferométrico que separa los 

fotones balísticos de los esparcidos, y que puede caracterizar muestras con una atenuación 

de transmisión de 10−14 𝑢. 𝑎.[57].  

 Como una aportación para el desarrollo de esta técnica interferométrica, 

proponemos describir, mediante simulación numérica, la señal que un haz de fotones 

genera al atravesar más de un tejido. Adicionalmente proponemos y describimos un 

procedimiento para detectar una anomalía o inhomogeneidad en las propiedades ópticas 
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adentro de uno de los tejidos. Esta prueba de concepto nos permitirá determinar si la técnica 

interferométrica puede ser capaz de detectar anomalías adentro de tejidos. 

 El objetivo principal de esta investigación es determinar mediante simulaciones 

numéricas si es posible percibir una anomalía inmersa en un modelo simplificado de la 

sección de un dedo compuesto por tres tejidos homogéneos al calcular la transmisión de 

fotones balísticos.  

 Para lograr el objetivo principal, cumpliremos los siguientes objetivos específicos: 

• Describir la potencia en el detector de un arreglo interferométrico, desarrollando 

las ecuaciones de interferencia de un interferómetro tipo Mach-Zehnder, para la 

obtención de información de las propiedades ópticas, y de la transmisión, de la 

muestra bajo estudio. 

• Construir un modelo simplificado de la sección un dedo, utilizando objetos 

geométricos, considerando que está formado por tres diferentes tejidos. Cada capa 

de tejido es considerada como un medio homogéneo que es atravesado por la 

radiación. 

• Calcular la cantidad de radiación que pasa a través del modelo simplificado del 

dedo haciendo uso de la ecuación de Beer-Lambert, para la obtención de la 

transmisión del dedo.  

• Añadir una esfera que representa una anomalía al modelo del dedo y comparar la 

transmisión del modelo con y sin la esfera, para la observación del cambio en los 

valores de transmisión.  

• Determinar la presencia de la anomalía adentro del modelo del dedo mediante la 

comparación de los valores de la razón señal a ruido con un valor de referencia 

para la comprobación de si es posible detectar una anomalía inmersa en un medio 

homogéneo. 

 La tesis está estructurada de la siguiente manera. En el capítulo dos presentamos la 

teoría de la interacción radiación-tejido. En el capítulo tres describimos un arreglo 

interferométrico para separar los fotones balísticos de aquellos que son esparcidos. En el 
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capítulo cuatro presentamos una interfaz elaborada en labVIEWTM del arreglo 

interferométrico descrito en el capítulo tres. En el capítulo cinco obtenemos por simulación 

la función de transmisión de la forma de un hueso representativo. En el capítulo seis 

presentamos los resultados simular la transmisión de un modelo simplificado de la sección 

de un dedo y determinamos si es posible detectar la presencia de una esfera con diferentes 

propiedades ópticas a las del medio en el que se encuentra. Por último, presentamos las 

conclusiones de la investigación.  
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Capítulo 2  

Teoría 
Cuando la radiación incide sobre un tejido, se pueden observar tres fenómenos: absorción, 

esparcimiento (en todas direcciones) o el paso ininterrumpido de fotones a través de la 

muestra. En este capítulo describimos los fenómenos de absorción y esparcimiento, y 

describimos como disminuye la radiación cuando pasa a través de un tejido.  

 

2.1 Interacción Radiación-Tejido 

2.1.1 Absorción 

Cuando la radiación electromagnética pasa a través de un medio absorbente, la cantidad de 

radiación que incide es atenuada. La absorción implica la transferencia de energía de la 

radiación incidente a las moléculas del tejido circundante. Un medio perfectamente 

transparente permite el paso de la radiación sin absorberla; por otro lado, un medio en el 

que la radiación incidente disminuye prácticamente a cero se le conoce como opaco. La 

capacidad de un medio para absorber radiación depende de distintos factores, tales como 

el grosor de la capa absorbente, la concentración de partículas de absorción y la longitud 

de onda de la radiación incidente, entre otros [58]. 

 La cantidad de radiación que se absorbe dentro del medio se puede describir como 

una función exponencial. Consideramos un haz de radiación incidente sobre una superficie 

imaginaria a una distancia 𝑧 desde la superficie delineante del material absorbente, como 

se muestra en la Fig. 1. En la sección transversal del material de grosor ∆𝑧, una fracción 

de la radiación ∆𝑀(𝑧) es absorbida. Esta exitancia es igual a la diferencia entre la exitancia 

𝑀(𝑧), y 𝑀(𝑧 + ∆𝑧) 

∆𝑀(𝑧) = 𝑀(𝑧) − 𝑀(𝑧 + ∆𝑧) [𝑊 𝑚2⁄ ]. (1) 



 

6 
 

 

Fig. 1 Un haz de radiación incide sobre una superficie imaginaria a una distancia 𝑧 de la 

superficie. Los valores de radiación a las distancias 𝑧 y 𝑧 + ∆𝑧 son 𝑀(𝑧) y 𝑀(𝑧 + ∆𝑧), 

respectivamente. 

 

 La cantidad de radiación sin ser absorbida entre 𝑧 y ∆𝑧 es proporcional al intervalo 

∆𝑧 y a la exitancia en 𝑧, 𝑀(𝑧). La constante de proporcionalidad es llamada coeficiente de 

absorción, 𝜇𝑎 en [𝑚−1]. El signo negativo indica que la exitancia que permanece en el haz 

decrece con la distancia de propagación 𝑧 [60]: 

∆𝑀(𝑧) = −𝜇𝑎∆𝑧𝑀(𝑧) [𝑊 𝑚2⁄ ]. (2) 

 La ecuación anterior es integrada una vez que los diferenciales han sido 

reemplazados por infinitesimales: 

∫
𝑑𝑀(𝑧)

𝑀(𝑧)

𝑀(𝑧)

𝑀(0)

= −𝜇𝑎 ∫ 𝑑𝑧

𝑧

0

, 
(3) 

en donde 𝑀(0) = 𝑀0; porque a la distancia de cero propagación, no hay radiación 

absorbida. Evaluando las integrales definidas obtenemos  

𝑀(𝑧) = 𝑀0𝑒𝑥𝑝 (−𝜇𝑎𝑧) [𝑊 𝑚2⁄ ], (4) 

donde 𝑀0 es la radiación incidente, 𝑀(𝑧) la radiación del haz a una distancia 𝑧 y 𝜇𝑎 es el 

coeficiente de absorción del medio. En el caso particular en el que el medio tenga baja 

concentración de partículas de absorción, podemos asumir que el coeficiente de absorción 

es proporcional al número de partículas de absorción por unidad de volumen, 𝑐𝑎: 
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𝜇𝑎 = 𝛽𝑎𝑐𝑎 [𝑚−1], (5) 

donde 𝛽𝑎 es una constante de proporcionalidad que representa el factor de absorción 

intrínseco del medio, y depende de parámetros internos distintos a la concentración. La 

expresión (4) es conocida como la ley de Beer-Lambert. En la Fig. 2 se muestra un 

diagrama de la absorción de la radiación en un tejido. 

 

Fig. 2 Atenuación de la radiación que pasa a través de un tejido debido a la absorción. 

 

2.1.2 Esparcimiento 

El esparcimiento hace que la radiación dentro de un medio cambie de dirección. El 

esparcimiento de radiación en tejidos biológicos es causado por diferencias en el índice de 

refracción entre las interfaces de las estructuras celulares y sub-celulares (fronteras de 

membranas celulares, organelos, etc.). La cantidad de radiación transmitida sin ser 

esparcida depende del coeficiente de esparcimiento 𝜇𝑠, en [𝑚−1]., y decae de manera 

exponencial [60]: 

𝑀(𝑧) = 𝑀0 𝑒𝑥𝑝(−𝜇𝑠𝑧) [𝑊 𝑚2⁄ ]. (6) 

Al igual que en el caso de absorción, 𝑀0 es la radiación incidente y 𝑀(𝑧) la del haz a una 

distancia 𝑧. La Fig. 3 muestra un diagrama esquemático que presenta de manera ilustrativa 

el esparcimiento de la radiación en un tejido. 
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Fig. 3 Atenuación de la radiación que pasa a través de un tejido debido al esparcimiento. 

 

Los fenómenos de absorción y esparcimiento en tejidos generan un decaimiento 

exponencial en la cantidad de radiación que incide sobre el tejido. En la siguiente 

subsección consideramos la presencia de ambos fenómenos en el tejido.  

 

2.1.3 Medios con absorción y esparcimiento 

Por lo general, los tejidos biológicos presentan los fenómenos de absorción y esparcimiento 

simultáneamente, aunque sean independientes entre sí. La cantidad de radiación que pasa 

a través del tejido sin ser absorbida ni esparcida está dada por 

𝑀(𝑧) = 𝑀0𝑒𝑥𝑝{−(𝜇𝑎 + 𝜇𝑠)𝑧} [𝑊 𝑚2⁄ ], (7) 

donde 𝑀0 es la radiación incidente y 𝑀(𝑧) la radiación del haz a una distancia 𝑧. En la Fig. 

4 se representa la interacción radiación-tejido. La radiación balística es la que experimenta 

la atenuación exponencial, y está descrita por la ecuación (7). De esta forma, los fotones 

balísticos son aquellos que pasan a través del tejido sin ser absorbidos ni esparcidos, y 

tienen la característica de conservar su fase. 

 La atenuación total depende de la suma de los coeficientes de absorción y 

esparcimiento, se llama coeficiente de atenuación o coeficiente de extinción  

𝜇𝑡 = (𝜇𝑎 + 𝜇𝑠) [𝑚−1]. (8) 
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Fig. 4 Interacción radiación-tejido. Se pueden observar tres fenómenos cuando la radiación incide 

sobre un tejido: absorción, esparcimiento y el paso ininterrumpido de fotones a través de la 

muestra. 

 

2.1.4 Medio anisotrópico  

En la mayoría de los tejidos biológicos, la radiación es esparcida preferentemente hacia la 

dirección frontal [61]; por lo que es conveniente definir una función que describa la 

probabilidad de un fotón a ser esparcido por un ángulo 𝜃, que pueda ser ajustada a datos 

experimentales. La función de fase, denotada como 𝑝(�̂� ∙ �̂�′), describe las propiedades de 

esparcimiento del medio y es también la función que describe la probabilidad de que un 

fotón con dirección inicial �̂� adquiera una dirección �̂�′ después de ser esparcido [62]. Si el 

esparcimiento es simétrico respecto a la dirección de propagación del haz incidente, 

entonces la función de fase depende únicamente del ángulo de esparcimiento 𝜃 entre las 

direcciones de �̂� y �̂�′  

𝑝(�̂� ∙ �̂�′) = 𝑝(𝜃). (9) 

Cuando 𝑝(𝜃) no depende de 𝜃 hablamos de esparcimiento isotrópico. De lo contrario, 

ocurre esparcimiento anisotrópico [58]. 

 En la Fig. 5 se muestra el ángulo de esparcimiento formado entre la dirección inicial 

del fotón �̂� y su dirección después de ser esparcido, �̂�′. Considerando una distribución 
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aleatoria de las partículas de esparcimiento, la función de fase tiene la siguiente 

normalización 

∫ 𝑝(𝜃)2𝜋 sin 𝜃 𝑑𝜃
𝜋

0

= 1. 
(10) 

  

Fig. 5 Ángulo de esparcimiento que adquiere el fotón después de ser desviado. 

 

 En la práctica, la función de fase por lo general se aproxima con la función de 

Henyey-Greenstein [73] 

𝑝(𝜃) =
1

4𝜋

1 − 𝑔2

(1 + 𝑔2 − 2𝑔 cos 𝜃)
3

2⁄
, 

(11) 

en donde 𝑔 es el factor de anisotropía. Este se define como el coseno promedio del ángulo 

de esparcimiento 𝜃 

𝑔 = 〈cos 𝜃〉 = 2𝜋 ∫ 𝑝(𝜃) cos 𝜃 sin 𝜃 𝑑𝜃
𝜋

0

. 
(12) 

 Los valores de 𝑔 varían en el intervalo de −1 a 1. Cuando 𝑔 > 0, se tiene 

esparcimiento frontal, mientras que para 𝑔 < 0, hay retroesparcimiento. En ambos casos, 

el esparcimiento es anisotrópico. Por otro lado, cuando 𝑔 = 0, el esparcimiento es 

uniforme en todas las direcciones, y se llama esparcimiento isotrópico. En la Fig. 6 se 

muestra una representación gráfica de los tipos de esparcimiento. 
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Fig. 6 Representación gráfica de los tipos de esparcimiento debido a la trayectoria. 

 

 Para conocer la cantidad de radiación transmitida a través de un medio anisotrópico, 

consideramos el coeficiente de esparcimiento reducido, 𝜇𝑠
′ = (1 − 𝑔)𝜇𝑠 [𝑐𝑚−1]. La 

radiación decae de manera exponencial, de acuerdo con la ecuación (6): 

𝑀(𝑧) = 𝑀0𝑒𝑥𝑝 (−𝜇𝑠′𝑧). [𝑊 𝑚2⁄ ] (13) 

 Considerando la anisotropía del medio, en la ecuación 6 sustituimos el coeficiente 

de esparcimiento por el coeficiente de esparcimiento reducido 

𝑀(𝑧) = 𝑀0𝑒𝑥𝑝{−(𝜇𝑎 + 𝜇𝑠′)𝑧} [𝑊 𝑚2⁄ ]. (14) 

2.1.5 Función de transmisión 

En la interacción radiación-tejido se presentan tres fenómenos: absorción, esparcimiento o 

el paso ininterrumpido de rayos. La radiación ininterrumpida, no desviada o balística es 

aquella que pasa a través del tejido sin ser absorbida o esparcida. La cantidad de radiación 

balística está descrita por la ecuación (7) para materiales isotrópicos, y por la ecuación (14) 

para materiales anisotrópicos. 

 La función de transmisión se define como la razón entre la cantidad de radiación 

balística transmitida y la radiación incidente en una coordenada específica (𝑥, 𝑦) 

𝑇(𝑥, 𝑦) =
𝑀(𝑥, 𝑦)

𝑀0(𝑥, 𝑦)
= 𝑒𝑥𝑝{−(𝜇𝑎 + 𝜇𝑠′)𝑑(𝑥, 𝑦)}, 

(15) 
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en donde 𝑀0(𝑥, 𝑦), en [𝑊 𝑚2⁄ ], es la radiación incidente sobre la coordenada (𝑥, 𝑦) y 

𝑀(𝑥, 𝑦) [𝑊 𝑚2⁄ ] es la radiación balística que atraviesa al tejido de grosor 𝑑(𝑥, 𝑦). 

 La transmisión contiene información de las propiedades ópticas del tejido. En la 

siguiente sección describimos el fenómeno de interferencia; esto con el propósito de 

utilizar interferometría de transiluminación para obtener información de la transmisión del 

tejido bajo estudio. 

2.2 Conclusiones del capítulo 

 De este capítulo observamos que la radiación incidente sobre un medio de 

absorción y/o esparcimiento decae exponencialmente con la distancia que la radiación 

recorre a través del medio. También notamos que la transmisión depende de los 

coeficientes de absorción y esparcimiento, con lo que podemos obtener información de las 

propiedades ópticas del medio a través del que se propaga la radiación.  
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Capítulo 3 

Potencia en el detector de un interferómetro tipo Mach-Zehnder 
Para obtener información de la transmisión de fotones balísticos que atraviesan un tejido 

proponemos el uso de un interferómetro. Seleccionamos un tipo Mach Zehnder; la 

radiación que se dirige al brazo muestra atraviesa al tejido una sola vez, esto es una ventaja 

por la atenuación de la radiación al atravesar al tejido.  

 En este capítulo presentamos un análisis del interferómetro tipo Mach-Zehnder que 

permite seleccionar los fotones balísticos. Describimos la teoría de la propuesta de una 

técnica interferométrica para caracterizar un tejido a partir de la transmisión de fotones 

balísticos que lo atraviesan. Analizamos la potencia en el detector de un interferómetro tipo 

Mach-Zehnder de haces con diferente potencia. La característica principal de este análisis 

es que agregamos una dependencia temporal a los valores de potencia en el detector. 

Observamos el cambio en el detector al variar la potencia de cada brazo del interferómetro, 

y la radiación que pasa a través del tejido.  

 

3.1 Interferencia 

 La interferencia es un fenómeno óptico que describe la superposición de ondas 

electromagnéticas coherentes entre sí. Cuando dos ondas se superponen, estas pueden estar 

en fase, en ese caso sus amplitudes se suman, o pueden estar fuera de fase; a la 

superposición de las amplitudes de onda debido a la fase relativa se le llama interferencia 

[59]. La distribución de incidancia (el cuadrado de las amplitudes) resultante de la 

superposición de las ondas forma un patrón de interferencia. El resultado de la 

superposición de dos ondas está dado por 

𝑀(𝑥, 𝑦) = 𝑀1 + 𝑀2 + 2(𝑀1𝑀2)1/2 cos[∆𝜙(𝑥, 𝑦)], [𝑊/𝑚2] (16) 

en donde 𝑀1 e 𝑀2 son la incidancia de cada onda electromagnética (ambas en [𝑊/𝑚2]), y 

∆𝜙(𝑥, 𝑦) es la diferencia de fase entre ambas ondas [60]. 
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 La diferencia de fase, ∆𝜙(𝑥, 𝑦), entre dos ondas obtenidas de la misma fuente, 

depende de la diferencia de camino óptico (optical path difference, OPD) entre los caminos 

que recorren las ondas 

∆𝜙(𝑥, 𝑦) =
2𝜋

𝜆
(𝑂𝑃𝐷). (17) 

 La diferencia de camino óptico entre ambas ondas está dada por  

𝑂𝑃𝐷 = 𝑂𝑃2 − 𝑂𝑃1, (18) 

siendo 𝑂𝑃1 y 𝑂𝑃2 los caminos ópticos de cada una de las ondas. Cualquier número de ondas 

puede ser sumado de forma coherente.  

Interferencia constructiva. Ocurre cuando la amplitud de la onda resultante es mayor que 

la magnitud de cada componente. Esto pasa cuando la diferencia de fase ∆𝜙 = 𝜙2 − 𝜙1 es 

igual a cero o a un múltiplo entero par de 𝜋. 

Interferencia destructiva. Ocurre cuando la amplitud de la onda resultante es menor que 

la magnitud de cada componente. Esto sucede cuando ∆𝜙 es igual a un múltiplo entero 

impar de 𝜋. 

 El contraste del patrón de interferencia se caracteriza por la visibilidad 𝑉, y es un 

número entre 0 y 1 

𝑉 =
𝑀𝑚𝑎𝑥 − 𝑀𝑚𝑖𝑛

𝑀𝑚𝑎𝑥 + 𝑀𝑚𝑖𝑛
. (19) 

 El valor máximo de incidencia, 𝑀𝑚𝑎𝑥, se obtiene cuando cos ∆𝜙 = 1; y el valor 

mínimo, 𝑀𝑚𝑖𝑛, cuando cos ∆𝜙 = −1. En la Fig. 7 se muestra la superposición de dos 

ondas.  
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Fig. 7 Superposición de dos ondas como función de su diferencia de fase. 

 

3.2 Interferómetro tipo Mach-Zehnder 

3.2.1 Interferómetro Mach-Zehnder 

 En la Fig. 8 se muestra el arreglo óptico de un interferómetro Mach-Zehnder. Este 

utiliza la reflexión parcial en un divisor de haz (DH1) para generar dos ondas de luz 

coherentes, y recombinarlas con un segundo divisor de haz (DH2). Una característica 

importante es que la muestra colocada en el interferómetro es atravesada por el haz del 

brazo muestra una sola vez.  
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Fig. 8 Interferómetro Mach-Zehnder. Se utilizan dos divisores de haz 𝐷𝐻 50: 50 (R:T) [61]. 

 En la Fig. 9 mostramos el interferómetro tipo Mach-Zehnder que proponemos para 

separar los fotones balísticos de los esparcidos. Se utiliza la abertura (pinole) 1 para definir 

el diámetro del haz proveniente del láser. El primer divisor de haz, DH1, separa la radiación 

del láser en los haces muestra y de referencia; el segundo divisor de haz, DH2 los 

recombina para formar el patrón de interferencia. El filtro de densidad neutra variable 

ayuda a empatar, en lo posible, la cantidad de radiación que llega al detector proveniente 

de ambos brazos. 

 Cualquier rayo que presente desviación de su trayectoria original al pasar a través 

de la muestra no forma parte de la radiación balística, y representa ruido; la función de la 

abertura 2 es eliminar la radiación esparcida por la muestra. La abertura 3 elimina cualquier 

rayo esparcido que pudiera permanecer en el haz. Por último, la lente enfoca la radiación 

superpuesta de ambos haces sobre el detector. 

 El valor máximo en la interferencia, 𝑀𝑚𝑎𝑥, contiene información sobre la 

transmisión de la muestra. Éste máximo se presenta cuando los caminos ópticos de ambos 

brazos del interferómetro son iguales (no hay diferencia de fase). Para conocer el valor 

máximo es necesario modular los valores de interferencia para que oscilen entre sus valores 

máximo y mínimo. Esto se logra cambiando la longitud de camino óptico en uno de los 
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brazos. El espejo del brazo muestra (Espejo 2) se monta sobre un actuador piezoeléctrico 

(PZT en la Fig. 9) para que el desplazamiento genere una diferencia de fase entre los brazos 

del interferómetro en una cantidad variable continua entre 0 y 2π. Los análisis que 

presentamos a continuación surgen a partir de una serie de trabajos previamente publicados 

[52-55, 57], los cuales se aplican a esta investigación. 

 

Fig. 9 Interferómetro tipo Mach-Zehnder utilizado para separar los fotones balísticos de los 

esparcidos. Se agrega modulación en el camino óptico del brazo muestra al desplazar el espejo 2. 

 

3.2.2 Potencia en el detector 

Incluso cuando el campo eléctrico es una cantidad vectorial, el trabajar con una sola 

polarización (lineal) nos permite tratarlo como una cantidad escalar. Modelamos el campo 

eléctrico de ambos brazos del interferómetro como una cantidad escalar porque trabajamos 

con una sola polarización. Esto es posible porque suponemos que la muestra no cambia la 

polarización de la radiación que la atraviesa. El campo eléctrico del brazo de referencia es 

independiente del tiempo; la letra negrita denota una cantidad compleja. 

𝑬𝒓 = 𝐸𝑟𝑎𝑒𝑥𝑝{−𝑖 𝜙𝑟} [𝑉/𝑚], (20) 
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aquí 𝐸𝑟𝑎 es la amplitud del campo eléctrico que se dirige al brazo de referencia, reflejada 

por el primer divisor de haz y 𝜙𝑟 es la fase con la que el campo eléctrico llega al detector.  

 Describimos el campo eléctrico del brazo muestra con dependencia temporal 

debido a la modulación continua de la longitud de camino óptico generada por el 

piezoeléctrico sobre el que se monta el espejo. Cuando el haz de luz atraviesa la muestra, 

su campo eléctrico disminuye por un factor 𝑇(𝑥, 𝑦)1 2⁄ . Representamos el campo eléctrico 

trasmitido del brazo muestra como  

𝑬𝒔𝒕(𝑥, 𝑦; 𝑡) = 𝑇(𝑥, 𝑦)1 2⁄ 𝐸𝑠𝑎𝑒𝑥𝑝 {−𝑖 [𝜙𝑠 +
2𝜋

𝜆
𝑐𝑡𝑛𝑎]} [𝑉/𝑚] 

 

(21) 

siendo 𝐸𝑠𝑎 la amplitud real del campo eléctrico que se dirige al brazo muestra, 𝜙𝑠 la fase 

con la que el campo eléctrico llega al plano de detección y 𝑇(𝑥, 𝑦) la función de transmisión 

de la muestra. El término (2𝜋 𝜆⁄ )𝑐𝑡𝑛𝑎 es la fase generada por el desplazamiento del espejo; 

la letra en negrita también denota una cantidad compleja. 

 La función de transmisión 𝑇(𝑥, 𝑦), como se menciona en la ecuación (15), nos 

indica la razón entre la radiación balística que atraviesa la muestra y la radiación incidente 

sobre la posición (𝑥, 𝑦). La potencia en el detector en cada posición (𝑥, 𝑦) es proporcional 

al cuadrado de la magnitud de la suma de los campos eléctricos de ambos brazos que incide 

sobre el detector. Sin perder generalidad en los resultados, despreciamos los factores 

constantes que relacionan el cuadrado del campo eléctrico con la potencia para simplificar 

los cálculos 

𝑃(𝑥, 𝑦; 𝑡) = |𝑬𝒔𝒕(𝑡) + 𝑬𝒓|2, (22) 

𝑃(𝑥, 𝑦; 𝑡) = [𝑬𝒔𝒕(𝑡) + 𝑬𝒓][𝑬𝒔𝒕(𝑡) + 𝑬𝒓]∗, (23) 

aquí * representa el complejo conjugado.  

Desarrollando la expresión anterior obtenemos 

𝑃(𝑥, 𝑦, 𝑡) = 𝑬𝒔𝒕(𝑡)𝑬𝒔𝒕(𝑡)∗ + 𝑬𝒓𝑬𝒓
∗ + 𝑬𝒔𝒕(𝑡)𝑬𝒓

∗ + 𝑬𝒓𝑬𝒔𝒕(𝑡)∗. (24) 
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Utilizando las ecuaciones (20) y (21) obtenemos los valores de cada término de la ecuación 

(24): 

𝑬𝒔𝒕(𝑡)𝑬𝒔𝒕(𝑡)∗ = 𝐸𝑠𝑎
2𝑇(𝑥, 𝑦) , (25) 

𝑬𝒓𝑬𝒓
∗ =  𝐸𝑟𝑎

2, (26) 

𝑬𝒔𝒕(𝑡)𝑬𝒓
∗ + 𝑬𝒓𝑬𝒔𝒕(𝑡)∗ = 2𝐸𝑠𝑎𝐸𝑟𝑎𝑇(𝑥, 𝑦)1 2⁄ cos {∆𝜙 +

2𝜋

𝜆
𝑐𝑡𝑛𝑎}. (27) 

Sustituyendo los valores de las ecuaciones (25), (26) y (27) obtenemos la potencia que 

llega al detector en términos del campo eléctrico: 

𝑃(𝑥, 𝑦, 𝑡) = 𝐸𝑠𝑎
2𝑇(𝑥, 𝑦) + 𝐸𝑟𝑎

2 + 2𝐸𝑠𝑎𝐸𝑟𝑎𝑇(𝑥, 𝑦)1 2⁄ cos {∆𝜙 +
2𝜋

𝜆
𝑐𝑡𝑛𝑎}, (28) 

en donde ∆𝜙 es la diferencia de fase entre ambos brazos del interferómetro, sin considerar 

el desplazamiento del espejo montado en el piezoeléctrico, ∆𝜙 = ∆𝜙𝑟 − ∆𝜙𝑠. Recordando 

que en este análisis relacionamos la magnitud del campo eléctrico con la raíz cuadrada de 

la potencia (sin considerar factores constantes), obtenemos la potencia en el detector 

expresada en términos de las potencias dirigidas a los brazos muestra 𝑃𝑠𝑎 y de referencia 

𝑃𝑟𝑎, y la función de transmisión 𝑇(𝑥, 𝑦) 

𝑃(𝑥, 𝑦; 𝑡) = 𝑃𝑠𝑎𝑇(𝑥, 𝑦) + 𝑃𝑟𝑎 + 2(𝑃𝑠𝑎𝑃𝑟𝑎)1 2⁄ 𝑇(𝑥, 𝑦)1/2 cos {∆𝜙 +
2𝜋

𝜆
𝑐𝑡𝑛𝑎} . (29) 

 

3.3 Parámetros interferométricos 

 Por el desplazamiento del espejo en el brazo muestra del interferómetro, los valores 

de la potencia en el detector, en cada punto (𝑥, 𝑦), oscilan entre un valor máximo y mínimo. 

Podemos obtener los valores de potencia máxima 𝑃𝑚𝑎𝑥, mínima 𝑃𝑚𝑖𝑛, promedio 𝑃𝑎𝑣𝑒, 

amplitud de modulación 𝑃𝑎𝑚𝑝 y visibilidad 𝑉. Nos referimos a estos valores como 

parámetros interferométricos. En la Fig. 10 se indican los valores 𝑃𝑚𝑎𝑥, 𝑃𝑚𝑖𝑛, 𝑃𝑎𝑣𝑒, y 𝑃𝑎𝑚𝑝 

correspondientes a un ciclo de los valores de la potencia en el detector como función del 

tiempo. 
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Fig. 10 Parámetros interferométricos 𝑃𝑚𝑎𝑥 , 𝑃𝑚𝑖𝑛, 𝑃𝑎𝑣𝑒, y 𝑃𝑎𝑚𝑝 correspondientes a un ciclo de los 

valores del patrón de interferencia como función del tiempo. 

 

 El valor máximo de potencia se obtiene cuando la función coseno de la ecuación 

24 tiene un valor de +1, 

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑚𝑎𝑥 = 𝑃𝑠𝑎𝑇(𝑥, 𝑦) + 𝑃𝑟𝑎 + 2(𝑃𝑠𝑎𝑃𝑟𝑎)1 2⁄ 𝑇(𝑥, 𝑦)1 2⁄ ; (30) 

y la potencia mínima, cuando el valor del coseno es -1, 

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑚𝑖𝑛 = 𝑃𝑠𝑎𝑇(𝑥, 𝑦) + 𝑃𝑟𝑎 − 2(𝑃𝑠𝑎𝑃𝑟𝑎)1 2⁄ 𝑇(𝑥, 𝑦)1/2. (31) 

 El valor promedio lo obtenemos con el promedio temporal de la función coseno. 

Como el promedio temporal de la función coseno es cero, el valor promedio de potencia 

es, 

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑎𝑣𝑒 = 𝑃𝑠𝑎𝑇(𝑥, 𝑦) + 𝑃𝑟𝑎. (32) 

 Encontramos la amplitud de modulación al restar la ecuación (32) de la (30),  

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑎𝑚𝑝 = 2(𝑃𝑠𝑎𝑃𝑟𝑎)1 2⁄ 𝑇(𝑥, 𝑦)1/2. (33) 

 La visibilidad de la franja 𝑉 la definimos, según la ecuación (18) como  
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𝑉 =
𝑃𝑚𝑎𝑥−𝑃𝑚𝑖𝑛

𝑃𝑚𝑎𝑥+𝑃𝑚𝑖𝑛
=

𝑃𝑎𝑚𝑝

𝑃𝑎𝑣𝑒
, (34) 

𝑉 =
2(𝑃𝑠𝑎𝑃𝑟𝑎)1 2⁄ 𝑇(𝑥,𝑦)1/2

𝑃𝑠𝑎𝑇(𝑥,𝑦)+𝑃𝑟𝑎
. (35) 

3.3.1 Variación de los parámetros interferométricos  

De las ecuaciones (30), (31), (32) y (33) podemos observar que los valores 𝑃𝑚𝑎𝑥, 𝑃𝑚𝑖𝑛, 

𝑃𝑎𝑣𝑒, y 𝑃𝑎𝑚𝑝 dependen de 𝑃𝑟𝑎, 𝑃𝑠𝑎 y 𝑇(𝑥, 𝑦). Para comprender esta dependencia, obtenemos 

los valores de los parámetros interferométricos al utilizar diferentes valores de 𝑃𝑟𝑎, 𝑃𝑠𝑎 y 

𝑇(𝑥, 𝑦). La razón es conocer la potencia en el detector del interferómetro de manera teórica, 

considerando un solo punto (𝑥, 𝑦) del detector. 

 Suponemos que los valores de potencia de los brazos de referencia y muestra en la 

ecuación (30) son iguales (𝑃𝑟𝑎 = 𝑃𝑠𝑎). Utilizamos valores de 𝑇(𝑥, 𝑦) entre 0 y 1, y 

obtenemos el valor de la potencia máxima, 𝑃𝑚𝑎𝑥. En la Fig. 11 se presentan los valores de 

la potencia máxima (ecuación (30)), como función de 𝑇(𝑥, 𝑦). Observamos que a medida 

que 𝑇(𝑥, 𝑦) aumenta, aumenta el valor de la potencia máxima. Para el caso en que 

𝑇(𝑥, 𝑦) = 0, cuando no hay luz transmitida a través de la muestra, el valor de la potencia 

máxima corresponde a la potencia que proviene del brazo de referencia; a pesar de no haber 

interferencia, hay potencia que llega al detector. 
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Fig. 11 Potencia máxima en el detector como función de la transmisión de la muestra, para 

valores iguales de las potencias del brazo referencia y muestra. 

 

 Después, obtenemos los valores de 𝑃𝑎𝑚𝑝, con la ecuación (33), para valores de 

𝑇(𝑥, 𝑦) entre 0 y 1. En la Fig. 12 presentamos la gráfica correspondiente. Observamos que 

la amplitud de modulación aumenta al aumentar el valor de la transmisión. Para 𝑇(𝑥, 𝑦) =

0, 𝑃𝑎𝑚𝑝 = 0 porque no hay interferencia, ya que no hay radiación trasmitida a través de la 

muestra. La amplitud es máxima cuando la muestra es transparente (𝑇(𝑥, 𝑦) = 1). 

Consideramos un osciloscopio como detector; cuando su base temporal se sincroniza con 

el movimiento del espejo, se despliega un “patrón de ojo”, como el que se muestra en la 

Fig. 13. En esta imagen graficamos el valor de la potencia en el detector como función del 

tiempo; la obtuvimos agregando una dependencia temporal (cos {
2𝜋

𝜆
𝑐𝑡𝑛𝑎}) a la ecuación 

(33). 

7 
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Fig. 12 Amplitud de modulación como función de transmisión de la muestra, para valores iguales 

de las potencias del brazo referencia y muestra. 

 

Fig. 13 Amplitud de modulación como función del tiempo para diferentes valores de transmisión, 

se consideran iguales las potencias del brazo referencia y muestra. 
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 De las figuras Fig. 11 y Fig. 12 observamos que cuando el valor de transmisión 

cambia, considerando 𝑃𝑟𝑎 = 𝑃𝑠𝑎, tanto la potencia máxima como la amplitud de 

modulación obtienen su valor máximo para 𝑇(𝑥, 𝑦) = 1.  

 Obtenemos el valor de la potencia en el detector en función de la potencia del brazo 

muestra, 𝑃𝑠𝑎. Consideramos que el láser tiene una potencia 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟. El valor de la potencia 

del brazo de referencia 𝑃𝑠𝑎 estará dado por 

𝑃𝑟𝑎 = (1 − 𝑃𝑠𝑎)𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟, (36) 

con 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 la potencia proveniente del láser. La expresión anterior se cumple al considerar 

que no hay pérdidas de potencia en el primer divisor de haz del interferómetro.  

 En la Fig. 14 presentamos las gráficas potencia en el detector para valores de 

potencia del brazo muestra 𝑃𝑠𝑎 = 0.1𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟, 0.5𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟, 0.9𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟. Podemos observar que la 

fase del patrón de interferencia no se ve afectada, ya que esta depende solo del índice de 

refracción de la muestra. Por otro lado, los valores de los parámetros interferométricos sí 

cambian. Cuando 𝑃𝑠𝑎 aumenta, los valores 𝑃𝑚𝑎𝑥 y 𝑃𝑚𝑖𝑛 disminuyen. De manera similar, 

cuando 𝑃𝑠𝑎 aumenta, el valor 𝑃𝑎𝑣𝑒 disminuye. 

 

Fig. 14 Potencia en el detector para diferentes valores de potencia del brazo muestra. 
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3.3.2 Visibilidad 

De la ecuación (34), deducimos que el valor máximo de visibilidad se alcanza cuando 𝑃𝑚𝑖𝑛 

es igual a cero 

𝑃𝑚𝑖𝑛 =  {[𝑇(𝑥, 𝑦)𝑃𝑠𝑎(𝑣)]
1 2⁄

− 𝑃𝑟𝑎(𝑣)
1 2⁄ }

2

= 0. (37) 

 En la expresión anterior, el subíndice (𝑣) indica que son los valores para un máximo 

de visibilidad. Para tal caso, podemos expresar la potencia del haz de referencia, 𝑃𝑟𝑎(𝑣), en 

términos de la potencia del haz muestra, 𝑃𝑠𝑎(𝑣), y de la función de transmisión, 𝑇(𝑥, 𝑦): 

± {[𝑇(𝑥, 𝑦)𝑃𝑠𝑎(𝑣)]
1 2⁄

− 𝑃𝑟𝑎(𝑣)
1 2⁄ } = 0, (38) 

𝑃𝑟𝑎(𝑣)
1/2 = [𝑇(𝑥, 𝑦)𝑃𝑠𝑎(𝑣)]

1/2
, (39) 

𝑃𝑟𝑎(𝑣) = 𝑃𝑠𝑎(𝑣) 𝑇(𝑥, 𝑦). (40) 

 

 Obtenemos los valores de la visibilidad como función de 𝑇(𝑥, 𝑦), para 𝑃𝑟𝑎 = 𝑃𝑠𝑎. 

En la Fig. 15 mostramos dichos valores. La mayor visibilidad se obtiene cuando 𝑇(𝑥, 𝑦) =

1, es decir, cuando la muestra es transparente.  

 

Fig. 15 Visibilidad como función de la transmisión, se consideran iguales las potencias del brazo 

de referencia y muestra. 
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3.4 Conclusiones del capítulo 

En este capítulo describimos un interferómetro tipo Mach-Zehnder y desarrollamos las 

ecuaciones que describen la potencia en el detector. Observamos que potencia en el 

detector depende de los valores de 𝑃𝑠𝑎 y 𝑃𝑟𝑎 y 𝑇(𝑥, 𝑦). Los parámetros interferométricos 

también dependen de dichas cantidades. La amplitud de modulación es mayor si 𝑃𝑠𝑎 y 𝑃𝑟𝑎 

son iguales. El valor máximo de modulación se alcanza cuando 𝑇(𝑥, 𝑦) = 1. 

 Se obtiene la máxima visibilidad cuanto 𝑃𝑚𝑖𝑛 = 0. Esto sucede cuando 𝑃𝑟𝑎(𝑣) =

𝑃𝑠𝑎(𝑣) 𝑇(𝑥, 𝑦). Los valores de 𝑇(𝑥, 𝑦) son propios de la muestra, entonces, de la ecuación 

(35) observamos que, a medida que aumenta la atenuación de la radiación que atraviesa la 

muestra, será necesario atenuar el haz de referencia, 𝑃𝑟𝑎, para aumentar el valor de la 

visibilidad. 

 Con los valores de potencia en el detector podemos obtener información de la 

transmisión, y, por lo tanto, de las propiedades de la muestra. De esta manera podemos 

proponer utilizar interferometría de transiluminación como medio para obtener 

información de una muestra, a partir de los valores de potencia que se obtendrían en el 

detector. 
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Capítulo 4 

Visualización virtual del interferómetro tipo Mach-Zehnder 
En este capítulo presentamos una interfaz en labVIEWTM, que simula un interferómetro 

tipo Mach-Zehnder, con el objetivo de tener un mejor entendimiento de su funcionamiento. 

Además, se puede analizar la dependencia de los valores de potencia en el detector con la 

reflectancia y transmitancia de los divisores de haz, y la transmisión del tejido. Una de las 

ventajas de utilizar esta interfaz, es que nos permite determinar los valores de potencia en 

diferentes puntos del interferómetro; también podemos cambiar algunos valores de 

reflectancia y transmitancia de ciertos elementos ópticos, y observar el cambio en los 

valores de potencia. 

 Dividimos el capítulo en dos secciones. En la primera describimos la interfaz, y 

presentamos las ecuaciones que consideramos para su funcionamiento. En la segunda 

presentamos los resultados que obtenemos para algunos valores de los elementos ópticos 

del interferómetro. 

 

4.1 Interfaz 

En esta sección presentamos y describimos una interfaz elaborada en labVIEWTM, que 

permite obtener la potencia en el detector del interferómetro tipo Mach-Zehnder presentado 

en el capítulo 3 (Fig. 9). En la Fig. 16 se muestra la imagen de dicha interfaz. En esta 

podemos determinar y cambiar los valores de la potencia del láser 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 [𝑊], la 

reflectancia de ambos divisores de haz, 𝑅𝐷𝐻1 y 𝑅𝐷𝐻2, la transmitancia del filtro de densidad 

neutra, 𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑟𝑜, y la del tejido, 𝑇(𝑥, 𝑦). Los valores de 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 se determinan en la interfaz en 

el punto 1 de la figura, indicado con amarillo; sus valores son reales positivos. En los puntos 

2 y 5 se eligen las reflectancias de 𝑅𝐷𝐻1 y 𝑅𝐷𝐻2, respectivamente (números reales entre 

cero y uno). Por último, las transmitancias del tejido y del filtro, 𝑇(𝑥, 𝑦) y 𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑟𝑜, se 

determinan en los puntos 3 y 4 (números reales entre cero y uno). 
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 Con la reflectancia de cada divisor de haz obtenemos sus respectivas 

transmitancias,  

𝑇𝐷𝐻1 = 1 − 𝑅𝐷𝐻1, (41) 

𝑇𝐷𝐻2 = 1 − 𝑅𝐷𝐻2. (42) 

La radiación que incide sobre el primer divisor de haz, 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 [𝑊], se divide en los haces 

de los brazos de referencia y muestra. Analizamos por separado la potencia en cada uno de 

los brazos.  

 

 

Fig. 16 Interfaz de labVIEW de un interferómetro tipo Mach-Zehnder. Los parámetros que se 

varían son la potencia del láser, la reflectancia de los divisores de haz, la transmitancia del filtro 

de densidad neutra, y la transmisión del tejido. 

 

4.1.1 Brazo de referencia 

La fracción de la potencia 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 reflejada por DH1 es la potencia inicial del haz del brazo 

de referencia, 𝑃𝑟𝑎1,  

𝑃𝑟𝑎1 = 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟𝑅𝐷𝐻1
2  [𝑊], (43) 
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donde 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 [𝑊] es la potencia que incide sobre el divisor de haz, y 𝑅𝐵𝑆1 es la reflectancia 

del divisor de haz DH1. Este haz se dirige hacia el detector con el espejo 1; no 

consideramos pérdidas de radiación en los espejos, por lo que la potencia de la ecuación 

(43) es la misma que incide sobre el filtro de densidad neutra. La potencia del haz que pasa 

a través del filtro, 𝑃𝑟𝑎2, depende de la transmitancia del filtro, 𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑒𝑟,  

𝑃𝑟𝑎2 = 𝑃𝑟𝑎1𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑒𝑟
2  [𝑊]. (44) 

 Si consideramos que no hay pérdidas de radiación cuando el haz pasa a través de la 

lente, entonces, la potencia transmitida por el segundo divisor de haz es la que llega al 

detector desde el brazo de referencia, 𝑃𝑟𝑒𝑓: 

𝑃𝑟𝑒𝑓 = 𝑃𝑟𝑎2𝑇𝐷𝐻2
2  [𝑊]. (45) 

 Sustituyendo las ecuaciones (43) y (44) en (45), obtenemos 𝑃𝑟𝑒𝑓, en términos de 

𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟, 𝑅𝐷𝐻1, 𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑒𝑟, y 𝑇𝐷𝐻2 

𝑃𝑟𝑒𝑓 = 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟𝑅𝐷𝐻1
2 𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑒𝑟

2 𝑇𝐷𝐻2
2  [𝑊]. (46) 

 

4.1.2 Brazo muestra 

La fracción de la potencia 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 transmitida por DH1 es la potencia inicial del haz del 

brazo muestra, 𝑃𝑠𝑎1,  

𝑃𝑠𝑎1 = 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟𝑇𝐷𝐻1
2  [𝑊], (47) 

donde 𝑇𝐵𝑆1 es la transmitancia del divisor de haz 𝐵𝑆1. 𝑃𝑠𝑎1 es la potencia que incide sobre 

el tejido; la potencia que pasa través del tejido es 

𝑃𝑠𝑎2 = 𝑃𝑆1𝑇(𝑥, 𝑦) [𝑊], (48) 

en donde 𝑇(𝑥, 𝑦) es la función de transmisión del tejido, que depende de sus propiedades 

ópticas, ecuación (15). La potencia reflejada por el segundo divisor de haz es la que llega 

al detector desde el brazo muestra, 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 

𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 = 𝑃𝑠𝑎2𝑅𝐷𝐻2
2  [𝑊], (49) 
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en donde 𝑅𝐷𝐻2 es la reflectancia del segundo divisor de haz. Sustituyendo los valores de 

(47) y (48) en (49), obtenemos la potencia del brazo muestra sobre el detector en términos 

de 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟, 𝑇𝐷𝐻1, 𝑇(𝑥, 𝑦), y 𝑅𝐷𝐻2 

𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 = 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟𝑇𝐷𝐻1
2 𝑇(𝑥, 𝑦)𝑅𝐷𝐻2

2  [𝑊]. (50) 

4.1.3 Potencia en el detector 

La potencia en el detector depende de los valores de potencia que provienen de los brazos 

de referencia y muestra, 𝑃𝑟𝑒𝑓 y 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒, respectivamente. El desplazamiento del espejo 2 

genera una dependencia temporal en la potencia del detector, 2𝜋

𝜆
𝑐𝑡𝑛𝑎, como se consideró 

en la ecuación (29). La potencia en el detector está dada por 

𝑃(𝑥, 𝑦; 𝑡) = 𝑃𝑟𝑒𝑓 + 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 + 2(𝑃𝑟𝑒𝑓𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒)
1

2⁄
cos {∆𝜙 +

2𝜋

𝜆
𝑐𝑡𝑛𝑎}, (51) 

donde ∆𝜙 es la diferencia de fase que existe entre ambos brazos sin considerar el 

desplazamiento del espejo. Al igual que en el capítulo anterior, definimos los parámetros 

interferométricos, esta vez en términos de 𝑃𝑟𝑒𝑓 y 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒: 

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑚𝑎𝑥 = 𝑃𝑟𝑒𝑓 + 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 + 2(𝑃𝑟𝑒𝑓𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒)
1

2⁄
, (52) 

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑚𝑖𝑛 = 𝑃𝑟𝑒𝑓 + 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 − 2(𝑃𝑟𝑒𝑓𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒)
1

2⁄
, (53) 

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑎𝑣𝑒 = 𝑃𝑟𝑒𝑓 + 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒, (54) 

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑎𝑚𝑝 = 2(𝑃𝑟𝑒𝑓𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒)
1

2⁄
. (55) 

𝑉 =
𝑃𝑚𝑎𝑥−𝑃𝑚𝑖𝑛

𝑃𝑚𝑎𝑥+𝑃𝑚𝑖𝑛
=

𝑃𝑎𝑚𝑝

𝑃𝑎𝑣𝑒
, (56) 

𝑉 =
2(𝑃𝑟𝑒𝑓𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒)

1
2⁄

𝑃𝑟𝑒𝑓+𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒
. 

(57) 
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4.2 Funcionamiento de la interfaz 

En esta sección presentamos el funcionamiento de nuestra interfaz para diferentes valores 

de 𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟, 𝑅𝐷𝐻1, 𝑅𝐷𝐻2, 𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑟𝑜, y 𝑇(𝑥, 𝑦).  

 Para simplificar los cálculos, elegimos un valor para la potencia del láser de 

𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 = 1𝑊; para la reflectancia en ambos divisores de haz hacemos 𝑅𝐷𝐻1 = 𝑅𝐷𝐻2 = 0.5, 

y consideramos que 𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑟𝑜 = 1 y 𝑇(𝑥, 𝑦) = 0. En este caso particular, no hay interferencia, 

porque no hay radiación transmitida a través del tejido. La potencia del detector es un valor 

constante, igual al valor de 𝑃𝑟𝑒𝑓. En la Fig. 17 presentamos la imagen de la interfaz con los 

valores mencionados. 

 Después consideramos un valor de 𝑇(𝑥, 𝑦) = 1, como se observa en la Fig. 18. En 

este caso, obtenemos que 𝑃𝑟𝑒𝑓 = 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 = 0.0625𝑊. Los valores de la potencia en el 

detector oscilan entre sus valores máximo y mínimo, que de acuerdo con la gráfica de la 

interfaz son 0.25𝑊 y 0, respectivamente. De acuerdo con las ecuaciones (52) y (53), estos 

valores son  

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑚𝑎𝑥 = 0.25𝑊, (58) 

𝑃(𝑥, 𝑦)𝑚𝑖𝑛 = 0, (59) 

los cuales coinciden con los que se observan en la interfaz. 
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Fig. 17 Potencia en el detector para el caso en que no hay radiación transmitida a través del tejido. 

 

 

Fig. 18 Potencia en el detector para el caso en que se transmite toda la radiación que incide sobre 

el tejido. 

 

 Con lo anterior encontramos que los valores de la potencia que se obtienen con la 

interfaz son congruentes con los se esperados por la teoría. Esto nos india que la intefraz 

funciona de forma adecuada. 

 Después, cambiamos el valor de la transmisión en el tejido 𝑇(𝑥, 𝑦) = 0.01, como 

se muestra en la Fig. 19. Los valores de potencia de los brazos de referencia y muestra que 

llegan al detector son 𝑃𝑟𝑒𝑓 = 0.0625𝑊 y 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 = 0.00062𝑊, respectivamente. Hay dos 

órdenes de magnitud de diferencia entre ambos valores. De acuerdo con la ecuación (57), 

el valor de la visibilidad para este caso es de 𝑉 = 0.1972. 

 Posteriormente cambiamos la reflectancia del primer divisor de haz, a un valor de 

𝑅𝐷𝐻1 = 0.1, como se muestra en la Fig. 20. En este caso los valores de potencia de los 

brazos de referencia y muestra son de 𝑃𝑟𝑒𝑓 = 0.0025𝑊 y 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 = 0.00202𝑊, 

respectivamente; ambos valores tienen el mismo orden de magnitud. Obtenemos un valor 

de la visibilidad de 𝑉 = 0.9943.  
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 La visibilidad es mayor cuando el orden de magnitud de las potencias de ambos 

brazos es la misma. Con la interfaz podemos cambiar los valores de los diferentes 

componentes ópticos del interferómetro con el fin de obtener valores de 𝑃𝑟𝑒𝑓 y 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 los 

más cercanos posible. Esto nos permitirá tener una mejor comprensión del funcionamiento 

del interferómetro y de cómo depende la potencia del detector de los elementos ópticos que 

lo conforman. 

 

 

 

Fig. 19 Potencia en el detector con un valor de transmisión del tejido de 0.01. 

 

Fig. 20 Potencia en el detector para un valor de reflectancia del primer divisor de haz de 0.1. 
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4.3 Conclusiones del capítulo 

 La interfaz que presentamos nos permite cambiar los valores de potencia del láser 

𝑃𝑙𝑎𝑠𝑒𝑟 [𝑊], la reflectancia de ambos divisores de haz, 𝑅𝐷𝐻1 y 𝑅𝐷𝐻2, la transmitancia del 

filtro de densidad neutra, 𝑇𝑓𝑖𝑙𝑡𝑟𝑜, y la transmisión de radiación a través del tejido, 𝑇(𝑥, 𝑦) 

y observar los valores de 𝑃𝑟𝑒𝑓 y 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒. 

 Los valores de 𝑃𝑟𝑒𝑓 y 𝑃𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑒 que se obtienen de la interfaz son congruentes con 

los casos los esperados teóricamente. Con esto comprobamos el funcionamiento de la 

interfaz. 

 Una de las ventajas de la interfaz es que nos permite ver los valores de potencia en 

diferentes puntos del interferómetro. Esto ayudará, en un trabajo a futuro, a seleccionar los 

elementos ópticos necesarios para construir el interferómetro que se utilizará en el análisis 

experimental de tejidos. 
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Capítulo 5 

Transmisión a través del modelo de un hueso representativo 
En este capítulo presentamos los resultados de simular la transmisión de un modelo de 

hueso simplificado. Dividimos el capítulo en cuatro secciones. En la primera describimos 

la geometría del modelo del hueso; también agregamos una esfera adentro de la figura para 

representar una anomalía o inhomogeneidad adentro del tejido; nos referimos a esta 

anomalía como tumor, teniendo en cuenta que puede ser un tumor, una oclusión, una 

fractura, entre otras. En la segunda sección presentamos la transmisión a través del hueso 

con y sin tumor, y las comparamos. En la sección tres, calculamos los valores de la razón 

señal a ruido (signal to noise ratio, 𝑆𝑁𝑅) y los graficamos como función del radio y del 

coeficiente de absorción del tumor. Por último, en la sección cuatro, determinamos la 

presencia del tumor al comparar los valores de 𝑆𝑁𝑅 con un valor de referencia. 

 

5.1 Modelo matemático de un hueso representativo 

En esta sección construimos la forma de un hueso representativo. Suponemos que el hueso 

es un medio homogéneo e isotrópico, por lo que su coeficiente de absorción es constante. 

Esto no disminuye la validez de los resultados porque el objetivo en este capítulo es probar 

el concepto de que a partir de los valores de transmisión es posible determinar la presencia 

de una anomalía inmersa en un medio. Utilizamos la simetría de los objetos que el modelo 

del hueso para simplificarlo, y definimos sus parámetros (dimensiones) y propiedades 

ópticas. También insertamos una esfera, con diferentes propiedades ópticas a las del hueso, 

que representa una anomalía en el tejido; nos referimos a esta anomalía como tumor. Cabe 

mencionar que esta es una prueba de concepto, para determinar si se poder detectar por 

simulación una inhomogenieidad inmersa en un tejido, por lo que la esfera que añadimos 

no es un tumor, a pesar de mencionarlo como tal. 
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5.1.1 Modelo del hueso 

Construimos la forma de un hueso representativo a partir de figuras geométricas simples: 

dos esferas y dos hiperboloides, como se muestra en la Fig. 21. Las ecuaciones que 

representan a las esferas son  

𝑥2 + 𝑧2 + (𝑦 − 𝑦2)2 = 𝑟2
2, (60) 

𝑥2 + 𝑧2 + (𝑦 + 𝑦3)2 = 𝑟3
2, (61) 

en donde 𝑦2, 𝑦3 ≥ 0 indican las posiciones del centro de las esferas en la dirección 𝑦. Las 

ecuaciones que representan los hiperboloides son las siguientes 

𝑥2 + 𝑧2 = 𝛾1
2𝑦2 + 𝑟1

2, (62) 

𝑥2 + 𝑧2 = 𝛾2
2𝑦2 + 𝑟1

2, (63) 

en donde 𝛾1 y 𝛾2 son factores de expansión del ancho del hueso. Para que los radios de los 

hiperboloides coincidan con los radios de las circunferencias de las esferas en 𝑦2 y 𝑦3, 

respectivamente, se tienen las siguientes condiciones 

𝛾1
2𝑦2

2 + 𝑟1
2 = 𝑟2

2, (64) 

𝛾2
2𝑦3

2 + 𝑟1
2 = 𝑟3

2. (65) 

 De esta manera, los extremos del hueso están formados por semiesferas. 

 El modelo tiene simetría azimutal. Además, si los radios de las esferas son iguales, 

y se cumple que 𝑦2 = 𝑦3, entonces la figura también es simétrica respecto al plano 𝑥𝑧. Por 

esta razón, podemos utilizar solo la mitad superior del modelo sin perder generalidad en 

los resultados. 
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Fig. 21 Diagrama de un hueso representativo, formado por dos esferas y dos hiperboloides. 

 

 Al incidir radiación sobre el hueso en la dirección 𝑧, un fotón balístico recorrerá 

una distancia 𝑑(𝑥, 𝑦) [𝑚𝑚], como se muestra en la Fig. 22, dada por la siguiente expresión 

𝑑(𝑥, 𝑦) = {
2√𝑟1

2 + 𝛾2𝑦2 − 𝑥2                     0 ≤ 𝑦 ≤ 𝑦2

2√𝑟2
2 − [𝑥2 + (𝑦 − 𝑦2)2]      𝑦2 < 𝑦 ≤ 𝑦2 + 𝑟2 

 
(66) 

 

 En la Tabla 1 presentamos los parámetros que consideramos para el modelo del 

hueso. Los parámetros tienen valores arbitrarios que nos permitan observar la transmisión 
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del modelo; el coeficiente de absorción lo determinamos de manera que podamos obtener 

valores de transmisión entre 0.5 y 1.  

 

Tabla 1 Valores de los parámetros del modelo del hueso. 

Parámetro  Símbolo  Valor [mm]  

Radio mínimo del cuello  𝑟1  5.0  

Radio máximo del cuello  𝑟2  6.0  

Altura del cuello  𝑦
2
  20.0  

Coeficiente de absorción   𝜇𝑎,ℎ𝑢𝑒𝑠𝑜  0.058 𝑚𝑚−1 

Factor de ensanchamiento 

del cuello  

𝛾  0.0275  

(sin unidades)  
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Fig. 22 Mitad superior del hueso representativo. Se indica la distancia 𝑑(𝑥, 𝑦) que recorre un 

fotón cuando pasa a través del hueso. 

 

5.1.2 Modelo del hueso con una anomalía (tumor) 

Adentro del hueso introducimos una esfera, que representa un tumor. La ecuación del 

tumor es la de una esfera con centro en 𝑦𝑡 y radio 𝑟𝑡 

𝑥2 + 𝑧2 + (𝑦 − 𝑦𝑡)2 = 𝑟𝑡
2. (67) 

 Sin perder generalidades en nuestros análisis, podemos simplificar el modelo 

matemático haciendo 𝑦2 = 𝑦𝑡. En la Fig. 23 mostramos la parte superior del hueso con la 

anomalía (tumor) en su interior. 
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Fig. 23 Mitad superior del modelo simple del hueso con un tumor esférico de radio 𝑟𝑡. 

 

 La distancia que recorre un fotón a través del tumor es 𝑑𝑡(𝑥, 𝑦) [𝑚𝑚] 

 

𝑑𝑡(𝑥, 𝑦) = {2√𝑟𝑡
2 − [𝑥2 + (𝑦 − 𝑦𝑡)2]      (𝑦2 − 𝑟𝑡) < 𝑦 < (𝑦2 + 𝑟𝑡)

0                          𝑐𝑢𝑎𝑙𝑞𝑢𝑖𝑒𝑟 𝑜𝑡𝑟𝑜 𝑐𝑎𝑠𝑜 
 

(68) 

 

 La distancia que recorre la luz a través del hueso disminuye en donde se encuentra 

el tumor. La distancia que recorre la luz a través del hueso con tumor está dada por 

𝑑ℎ(𝑥, 𝑦) = 𝑑(𝑥, 𝑦) − 𝑑𝑡(𝑥, 𝑦) [𝑚𝑚]. (69) 

 En la Tabla 2 presentamos los parámetros de la anomalía (tumor). Por simplicidad, 

consideramos que el valor del coeficiente de absorción del tumor es cero; esto se puede 

interpretar como un hueco adentro del hueso. 
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Tabla 2 Valores de los parámetros de la anomalía (tumor). 

Parámetro  Símbolo  Valor [mm]  

Radio de la anomalía 

(tumor)  

𝑟𝑡  2.0  

Altura del centro de la 

esfera  

𝑦𝑡 = 𝑦2  20.0  

Coeficiente de absorción  𝜇𝑎,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟  0  

 

5.2 Radiación transmitida a través del hueso 

Considerando que la radiación se dirige en la dirección 𝑧, la función de transmisión para 

un punto determinado (𝑥, 𝑦) está dada por la ecuación (15)   

𝑇(𝑥, 𝑦) =
𝑀(𝑥, 𝑦)

𝑀0(𝑥, 𝑦)
, 

(70) 

en dónde 𝑀0(𝑥, 𝑦) [𝑊/𝑐𝑚2] es la radiación incidente sobre el tejido y 𝑀(𝑥, 𝑦) [𝑊/𝑐𝑚2] 

es la radiación balística que lo atraviesa. La radiación transmitida a través de una muestra 

formada por tejidos absorbentes la desarrollamos anteriormente, ecuación (4) 

𝑀(𝑥, 𝑦) = 𝑀0(𝑥, 𝑦)𝑒𝑥𝑝{− ∑ 𝜇𝑎𝑖𝑑𝑖(𝑥, 𝑦)} [𝑊/𝑐𝑚2], (71) 

en donde  yxd i ,  [𝑚𝑚] es el grosor del tejido 𝑖 en el punto (𝑥, 𝑦), con coeficiente de 

absorción ai [𝑚𝑚−1]. 

 Para el caso del modelo del hueso sin tumor, la distancia que recorre la radiación a 

través del tejido es 𝑑(𝑥, 𝑦), y el coeficiente de extinción es 𝜇𝑎,ℎ𝑢𝑒𝑠𝑜. La función de 

transmisión del modelo del hueso sin tumor es 

𝑇(𝑥, 𝑦) = 𝑒𝑥𝑝{−𝜇𝑎,ℎ𝑢𝑒𝑠𝑜𝑑(𝑥, 𝑦)}. (72) 
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 Obtenemos los valores de la función de transmisión del modelo del hueso. La Fig. 

24 muestra la transmisión como función de la posición (𝑥, 𝑦); consideramos cada punto 

como un pixel para formar la imagen de transmisión. El nivel de gris indica el valor de la 

función de transmisión. Un pixel blanco indica que la radiación transmitida es igual a la 

radiación incidente, resultando en un valor máximo de la ecuación de transmisión; por otro 

lado, un pixel negro indica ausencia de radiación transmitida. Se distingue la forma del 

hueso en el contorno de la figura. Podemos observar que la imagen se hace más oscura a 

medida que nos acercamos al centro del hueso. Como consideramos que el hueso es 

homogéneo, la radiación que pasa a través de éste depende únicamente de la distancia 

𝑑(𝑥, 𝑦). La parte más oscura es en donde hay mayor atenuación, y se encuentra en el centro 

de la semiesfera que forma la parte superior del hueso; esto es porque la radiación atraviesa 

una distancia mayor adentro del hueso. 

 

Fig. 24 Transmisión del modelo del hueso como función de la posición de los ejes 𝑥 e 𝑦. 
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 La función de transmisión del modelo con tumor es la siguiente 

𝑇𝑡(𝑥, 𝑦) = 𝑒𝑥𝑝{−[𝜇𝑎,ℎ𝑢𝑒𝑠𝑜𝑑ℎ(𝑥, 𝑦) + 𝜇𝑎,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟𝑑𝑡(𝑥, 𝑦)]} (73) 

 En la Fig. 25 presentamos los valores de transmisión del modelo con tumor en 

función de la posición (𝑥, 𝑦). Aquí la atenuación mayor no se encuentra en el centro de la 

semiesfera, porque la radiación no sufre atenuación al atravesar la esfera ya que su 

coeficiente de absorción es cero. En las partes del hueso en las que no hay tumor, los 

valores de la función de transmisión son los mismos que los de la Fig. 24.  

 

Fig. 25 Transmisión del modelo del hueso con tumor como función de la posición de los ejes 𝑥 e 

𝑦. 

 

 Graficamos la diferencia entre los valores de transmisión de la Fig. 24 y la Fig. 25, 

como se muestra en la Fig. 26; invertimos la escala de grises para una mejor visualización. 

El nivel de gris indica el valor de la diferencia. Solo en la parte en donde la radiación 
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atraviesa el tumor hay valores diferentes de cero. El valor más alto de la diferencia se 

encuentra en el centro del tumor. Con lo anterior confirmamos que hay diferencia entre las 

funciones de transmisión del hueso con y sin tumor.  

 

Fig. 26 Diferencia entre la transmisión de los modelos del hueso con tumor y sin tumor. 

 

5.3 Razón señal a ruido 

La señal es la parte de los valores obtenidos que trae información de interés. Para el caso 

de las imágenes de transmisión de radiación a través del hueso con tumor, la información 

de interés es el valor de transmisión de la luz que pasa a través del tumor. Como diferentes 

tipos de ruido pueden alterar la señal, es necesaria la medición de las cantidades relativas 

de señal y ruido. La razón señal a ruido (signal to noise ratio, 𝑆𝑁𝑅) nos da esa medición; 
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es independiente de las unidades de los datos, es decir, no tiene unidades. La dificultad está 

en la manera en que se definen la señal y el ruido [63].  

 Para los valores de transmisión del hueso con tumor, definimos la razón señal a 

ruido 𝑆𝑁𝑅 como 

b

bt

T
TyxT

yxSNR



),(

),( , 
(74) 

en donde 𝑇𝑡(𝑥, 𝑦) es la función de transmisión del hueso con tumor, ecuación (73), y 𝑇𝑏 es 

un valor que llamamos transmisión de fondo. Seleccionamos 𝑇𝑏 como el valor mínimo de 

la transmisión a través del hueso con tumor. En la Fig. 27 presentamos la función de 

transmisión como función de la posición 𝑥, para un valor de 𝑦 = 20 𝑚𝑚. La línea punteada 

indica el eje sobre el que estamos graficando; también se indican los parámetros que 

seleccionamos como señal (𝑆) y ruido (𝑁). 

 

 

Fig. 27 Función de transmisión. A la izquierda está la transmisión como función de la posición 

(𝑥, 𝑦); la línea amarilla indica el eje sobre el que graficamos la transmisión como función de 𝑥 en 

𝑦 = 20𝑚𝑚. A la derecha está la transmisión como función de 𝑥, también se muestran los 

parámetros para calcular la 𝑆𝑁𝑅. 
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 Calculamos la 𝑆𝑁𝑅 en un punto (𝑥 = 0, 𝑦 = 20 𝑚𝑚) como función del tamaño del 

tumor, con coeficiente de absorción constante, y como función del coeficiente de absorción 

del tumor, con un radio fijo. Consideramos que el coeficiente de absorción del tumor es 

𝜇𝑎,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 = 0, y variamos el radio del tumor entre 0 y 𝑟2 (recordando que 𝑟2 es el radio de 

la semiesfera de la parte superior del hueso). Obtenemos los valores de la 𝑆𝑁𝑅 en función 

de 𝑟𝑡/𝑟2., como se muestra en la Fig. 28. Observamos que la función no tiene un 

comportamiento lineal. 

 

 

Fig. 28 𝑆𝑁𝑅 como función 𝑟𝑡/𝑟2. 

 

 Después calculamos la 𝑆𝑁𝑅 como función del coeficiente de absorción del tumor, 

con un radio fijo de 𝑟𝑡 = 2 𝑚𝑚. Cambiamos los valores del coeficiente de absorción, 

𝜇𝑎,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟, entre 0 y 0.1, y obtenemos la 𝑆𝑁𝑅 como se muestra en la Fig. 29. Observamos 

que cuando el coeficiente de absorción del tumor toma valores entre 0 y 0.058, la señal 

sobre ruido disminuye, mientras que para valores a partir de 0.058, 𝑆𝑁𝑅 aumenta. Para el 

valor del coeficiente de 0.058, la 𝑆𝑁𝑅 es cero porque los valores de los coeficientes del 

tumor y el hueso son iguales. 
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Fig. 29 𝑆𝑁𝑅 como función del coeficiente de absorción del tumor. 

 

 Por último, con la ecuación (74), graficamos los valores de 𝑆𝑁𝑅 del hueso con 

tumor como función de la posición (𝑥, 𝑦), que se muestran en la Fig. 30; invertimos la 

escala de grises para una mejor visualización. Observamos que adentro de la forma del 

hueso, los valores de 𝑆𝑁𝑅 son mayores en la zona en que se encuentra el tumor. Afuera 

del hueso, la 𝑆𝑁𝑅 no es definida, por lo que no los consideramos. 
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Fig. 30 𝑆𝑁𝑅 como función de la posición de los ejes 𝑥 e 𝑦. 

 

5.4 Detección de la anomalía (tumor) 

5.4.1 Detección de la anomalía (tumor) adentro del hueso 

Para determinar la presencia del tumor en un pixel, su valor de 𝑆𝑁𝑅 debe ser mayor o igual 

que un valor de referencia 𝑉𝑟𝑒𝑓. Con este criterio generamos imágenes binarias asignando 

valores cero y uno a los pixeles de la siguiente manera 

𝑉𝑎𝑙𝑜𝑟 𝑑𝑒𝑙 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 = {
1, 𝑆𝑁𝑅 ≥ 𝑉𝑟𝑒𝑓

0, 𝑆𝑁𝑅 < 𝑉𝑟𝑒𝑓
. 

(75) 

 De las imágenes binarias, nos referimos al conjunto de pixeles con valor uno 

(pixeles en blanco) como tumor detectado. 
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 Obtenemos imágenes binarias en la zona en la que se encuentra el tumor. 

Utilizamos diferentes valores de referencia. Como podemos observar en la Fig. 31, la 

cantidad de pixeles con valor 1 (pixeles blancos) es diferente para cada valor de referencia. 

Nos referimos al conjunto de pixeles blancos como tumor detectado o percibido. El tamaño 

del tumor detectado disminuye al aumentar el valor de 𝑉𝑟𝑒𝑓. 

  

Fig. 31 Tumor percibido para diferentes valores de referencia: a) 𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.1, b) 𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.15, c) 

𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.2 y  𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.25. 

 

5.5 Conclusiones del capítulo 

En este capítulo presentamos la simulación de la función de transmisión de un modelo 

simple de un hueso. La función de transmisión depende del coeficiente de absorción y la 
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distancia que la radiación recorre a través del tejido; por lo que el valor de la transmisión 

cambia cuando se varía el coeficiente de absorción adentro del modelo simple del hueso. 

 Los valores de la 𝑆𝑁𝑅 dependen del coeficiente de absorción del tumor; la señal 

sobre ruido aumenta cuando la diferencia entre los coeficientes de absorción del tumor y 

del hueso es mayor.  

 El número de pixeles que representan el tumor detectado depende del valor de 

referencia 𝑉𝑟𝑒𝑓. La cantidad de pixeles que representan al tumor disminuye al aumentar el 

valor de referencia. 

 Con los resultados demostramos que es posible detectar mediante simulación 

cambios en el coeficiente de absorción adentro de un medio homogéneo. 
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Capítulo 6 

Modelado de la transmisión a través de la sección de un dedo 
En el capítulo anterior demostramos que es posible detectar la presencia de una anomalía 

inmersa en un medio homogéneo con forma de hueso. En este capítulo presentamos los 

resultados de simular la función de transmisión de un modelo simplificado de la sección 

de un dedo. El capítulo consta de tres secciones. En la primera describimos un modelo de 

tres capas de tejido (hueso, músculo y piel) con el que representamos la sección de un dedo; 

añadimos una esfera que representa una anomalía y damos a conocer las propiedades 

ópticas de los tejidos. En la sección dos presentamos las imágenes de transmisión del dedo 

con y sin tumor, y analizamos el comportamiento de la función de transmisión al variar los 

parámetros ópticos del tumor. Por último, en la sección tres, determinamos la presencia del 

tumor adentro del modelo a partir de las imágenes de transmisión. 

 

6.1 Modelo de tres capas de tejido 

Construimos la forma de la sección de un dedo, formada por tres de tejido. Cada capa de 

tejido la consideramos como un medio homogéneo En esta sección establecemos sus 

dimensiones y propiedades ópticas. Además, agregamos una esfera que representa una 

anomalía. Al igual que en el capítulo anterior, esta anomalía le llamamos tumor, teniendo 

en cuenta que puede ser un tumor, una oclusión, una fractura, entre otras. 

 Representamos la sección de un dedo con cilindros concéntricos, formada por tres 

tejidos: hueso, músculo y piel. La imagen del modelo se muestra en la Fig. 32. En el plano 

𝑥𝑧, los tejidos forman anillos concéntricos. El hueso se encuentra en el centro de la figura, 

y tiene un radio 𝑟ℎ, la siguiente capa es el músculo, con radio externo 𝑟𝑚, la última capa es 

la piel, con radio externo 𝑟𝑝. Cuando un haz de luz viaja en dirección z y pasa por el centro 

de la figura, atraviesa cinco capas de tejido: piel-músculo-hueso- músculo-piel. Después 

agregamos una esfera, representando un tumor, como se muestra en la Fig. 33.  
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Fig. 32 Modelo de tres tejidos: piel, músculo y hueso, que representa una sección de la falange de 

un dedo: a) en perspectiva tridimensional, b) plano 𝑥𝑧. 

 

 

 

Fig. 33 Modelo de una sección de la falange de un dedo con un tumor esférico adentro del hueso: 

a) en perspectiva tridimensional, y b) plano 𝑥𝑧. 

 

 Los parámetros ópticos de las capas que forman el modelo del dedo se muestran en 

la Tabla 3. Con los valores del radio externo del hueso y la piel (radio del dedo) [67,68] 

calculamos el radio externo del músculo. El grosor de la piel es el del modelo de cinco 

capas propuesto por Valery Tuchin [69]. También incluimos los valores del índice de 

refracción de los tejidos [70-72]. El coeficiente de extinción incluye los fenómenos de 
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absorción y esparcimiento del tejido; en la Tabla 3 también presentamos los valores de los 

coeficientes de absorción y esparcimiento reducido [64-66], y calculamos el coeficiente de 

extinción de cada tejido, de acuerdo a la ecuación (8), 

𝜇𝑡 = (𝜇𝑎 + 𝜇𝑠′) [𝑐𝑚−1]. (76) 

 

Tabla 3 Parámetros ópticos de las capas de tejido que forman al modelo del dedo. 

Capa Longitud 

de onda 

[𝑛𝑚] 

𝜇𝑎[𝑐𝑚−1] 𝜇𝑠𝑐′[𝑐𝑚−1]  𝜇𝑡 [𝑐𝑚−1]  Índice de 

refracción  

Radios 

][cm  

Hueso 950 0.21[64] 17.51[64] 17.71 1.56[70] 0.30[67] 

Músculo 950 0.46[65] 05.90[65] 06.36 1.38[71] 0.55 

Piel 950 0.32[66] 16.37[66] 16.69 1.46[71] 0.75[68] 

 

6.2 Simulación de la transmisión del modelo del dedo con y sin anomalía 

(tumor) 

En esta sección obtenemos los valores de simular la transmisión del modelo del dedo con 

y sin tumor. Variamos la posición y los parámetros del tumor (radio y coeficiente de 

extinción) para observar el cambio de la transmisión al modificar el tumor.  

 La sección se divide en tres partes. En la primera obtenemos las imágenes de la 

función de transmisión del dedo con y sin tumor. En la segunda, cambiamos la posición y 

los parámetros ópticos del tumor. En la última parte detectamos la presencia del tumor a 

partir de las imágenes de la función de transmisión y analizamos la posibilidad de detectar 

el tumor al añadir ruido a las imágenes transmisión 
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6.2.1 Función de transmisión del dedo con y sin anomalía (tumor) 

 La función de transmisión en una coordenada (𝑥, 𝑦), como definimos en la ecuación 

(15), está dada por 

𝑇(𝑥, 𝑦) =
𝑀(𝑥, 𝑦)

𝑀0(𝑥, 𝑦)
, 

(77) 

en dónde 𝑀0(𝑥, 𝑦) [𝑊 𝑚2⁄ ] es la radiación incidente sobre el dedo en la coordenada (𝑥, 𝑦), 

y 𝑀(𝑥, 𝑦) [𝑊 𝑚2⁄ ] es la radiación balística que lo atraviesa, que para múltiples capas de 

tejido está definida como 

𝑀(𝑥, 𝑦) = 𝑀0(𝑥, 𝑦)𝑒𝑥𝑝{− ∑ 𝜇𝑡𝑖𝑑𝑖(𝑥, 𝑦)} [𝑊/𝑐𝑚2]. (78) 

en donde 𝑑𝑖(𝑥, 𝑦) es el grosor del tejido 𝑖 en el punto (𝑥, 𝑦) y 𝜇𝑡𝑖 es el coeficiente de 

extinción del tejido 𝑖. 

 Obtenemos los valores de la función de transmisión del dedo sin tumor, 𝑇(𝑥, 𝑦) y 

del dedo con tumor, 𝑇𝑡(𝑥, 𝑦), en la Fig. 34 se muestra el diagrama de flujo que utilizamos 

para obtener los valores de transmisión, haciendo uso de un programa que elaboramos en 

MATLABTM; cabe mencionar que cada parte del diagrama corresponde a una función que 

elaboramos. El código del programa se muestra en el apéndice.  El tumor se encuentra en 

el centro del dedo, adentro del hueso. El coeficiente de extinción y el radio del tumor los 

calculamos en términos de los del hueso: 𝜇𝑡,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 = 1.5𝜇𝑡,ℎ𝑢𝑒𝑠𝑜 (𝜇𝑡,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 = 26.58 𝑐𝑚−1); 

𝑟𝑡 = 0.67𝑟ℎ (𝑟𝑡 = 0.1 𝑐𝑚).  
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Fig. 34 Diagrama de flujo para obtener la función de transmisión del modelo del dedo con 

y sin tumor. 

 

 En la Fig. 35 presentamos la función de transmisión del dedo sin tumor y con tumor 

como función del número de pixel en las direcciones 𝑥 e 𝑦. Por la atenuación que sufre la 

radiación, graficamos los valores de 𝐿𝑜𝑔10[𝑇(𝑥, 𝑦)] y 𝐿𝑜𝑔10[𝑇𝑡(𝑥, 𝑦)]. Observamos que 

existe diferencia entre ambas imágenes de transmisión. En la Fig. 35a) podemos distinguir 

las diferentes capas que conforman el modelo: piel, músculo, hueso, músculo, piel. De 

manera similar, en la Fig. 35b) distinguimos la forma esférica del tumor que se encuentra 

en el centro del dedo, adentro del hueso.  

  El nivel de gris representa la cantidad de radiación transmitida. Un pixel blanco 

indica que la cantidad de radiación transmitida es igual a la radiación incidente (no hay 
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atenuación de la radiación), mientras que un pixel negro indica la ausencia de radiación 

transmitida en ese punto.  

 

 

Fig. 35 Función de transmisión: a) del dedo sin tumor, y b) del dedo con tumor, con coeficiente 

de extinción del tumor 𝜇𝑡,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 = 1.5𝜇𝑡,ℎ𝑢𝑒𝑠𝑜, y radio 𝑟𝑡 = 0.67𝑟ℎ. 

 

 Después, presentamos la función de transmisión como función de 𝑥, para el valor 

central de 𝑦, como se muestra en la Fig. 36. La línea punteada indica el eje sobre el que 

estamos graficando. En esta gráfica también distinguimos las diferentes capas de tejido del 

dedo. En la parte de la piel la cantidad de radiación decae exponencialmente a medida que 

nos acercamos al músculo. Cuando la radiación atraviesa piel y músculo, la radiación 

transmitida empieza a aumentar porque la distancia que recorre la luz a través de la piel 

disminuye, y aumenta la distancia adentro del músculo; esto es porque el coeficiente de 

extinción del músculo es menor al de la piel. Una vez que la radiación llega a la parte del 

hueso, el valor de radiación transmitida nuevamente disminuye, ya que, a medida que 

aumenta la distancia recorrida adentro del hueso, disminuye del músculo, porque el 

coeficiente de extinción del hueso es mayor que el del músculo. Observamos que la mayor 

atenuación se presenta en el centro de la figura.  
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 Comparamos las gráficas de transmisión del dedo con y sin tumor como función de 

𝑥, lo cual se muestra en la Fig. 37. Como el coeficiente de extinción del tumor es mayor al 

del hueso, el valor de la radiación transmitida disminuye al pasar a través del tumor. La 

radiación mínima, para ambas gráficas, se encuentra en el centro de la figura. Las 

atenuaciones máximas de la radiación que pasa a través del dedo sin tumor y con tumor 

son de 10−8 y 10−10, respectivamente. 

 

 

Fig. 36 Función de transmisión. A la izquierda, está la transmisión como función del pixel en la 

posición 𝑥 e 𝑦; la línea amarilla indica el eje sobre el que graficamos la transmisión en función de 

𝑥. La imagen de la derecha es la transmisión como función de la posición 𝑥. 
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Fig. 37 Transmisión del dedo sin tumor y con tumor como función de 𝑥. El tumor se encuentra 

adentro del hueso. 

 

6.2.2 Variación del tamaño de la anomalía (tumor) adentro del hueso 

Colocamos el tumor adentro del hueso. Consideramos por separado la variación del 

coeficiente de extinción y del radio del tumor. En la Fig. 38 presentamos las gráficas de 

transmisión del dedo con tumor adentro del hueso como función de 𝑥, para diferentes 

valores del coeficiente de extinción del tumor. El radio del tumor es de 𝑟𝑡 = 0.67𝑟ℎ (𝑟𝑡 =

0.1 𝑐𝑚). Para coeficientes de extinción mayores al del hueso, la radiación que atraviesa el 

tumor disminuye, comparada con la del tejido que lo rodea; por otro lado, si el coeficiente 

de extinción es menor al del hueso, la cantidad de radiación transmitida aumenta al 

atravesar el tumor. Como los parámetros del hueso, músculo y piel son constantes, la 

diferencia entre las gráficas se presenta solo en la parte que contiene el tumor. 
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Fig. 38 Trasmisión del dedo con tumor adentro del hueso como función de 𝑥 para diferentes 

valores del coeficiente de extinción del tumor. 

 

 De manera similar, en la Fig. 39 presentamos la gráfica de transmisión del dedo 

con tumor adentro del hueso como función de 𝑥; pero esta vez para diferentes tamaños del 

tumor. El coeficiente de extinción del tumor es de 𝜇𝑡,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 = 1.2𝜇𝑡,ℎ𝑢𝑒𝑠𝑜 (𝜇𝑡,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 =

21.264 𝑐𝑚−1). Observamos que, al aumentar el radio del tumor, aumenta la atenuación de 

la radiación que lo atraviesa.  
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Fig. 39 Transmisión del dedo con tumor adentro del hueso como función de 𝑥 para diferentes 

radios del tumor. 

 

6.2.3 Cambio en la posición de la anomalía (tumor) 

Colocamos el tumor adentro del músculo para comprobar que hay diferencia entre las 

funciones de transmisión del modelo con y sin tumor, incluso al estar inmerso en un medio 

que no es el del hueso. Obtenemos las gráficas de transmisión del dedo sin tumor y con 

tumor 𝑇(𝑥, 𝑦) y 𝑇𝑡(𝑥, 𝑦), respectivamente. Las propiedades del tumor las calculamos a 

partir de las del músculo. El coeficiente de extinción del tumor es 𝜇𝑡,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 = 𝜇𝑡,𝑚ú𝑠𝑐𝑢𝑙𝑜 

(𝜇𝑡,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 = 9.54 𝑐𝑚−1);y su radio es 𝑟𝑡 = .067[𝑟𝑚 − 𝑟ℎ] (𝑟𝑡 = 0.1675 𝑐𝑚). 

 En la Fig. 40 comparamos las gráficas de transmisión del dedo sin tumor y con 

tumor adentro del músculo. Los valores de radiación están en función de 𝑥. El coeficiente 

del tumor es mayor al del músculo, por lo que la radiación que pasa a través del tumor es 

menor en comparación con la radiación de la gráfica del modelo sin tumor. En este caso la 

radiación mínima no se encuentra en el centro del tumor; se presenta en el centro del dedo, 

en el hueso.  
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Fig. 40 Transmisión del dedo sin tumor y con tumor adentro del músculo. 

 

 En la Fig. 41 presentamos las gráficas de transmisión como función de 𝑥 para 

diferentes valores del coeficiente de extinción del tumor, que se encuentra adentro del 

músculo. El radio del tumor es 𝑟𝑡 = .067[𝑟𝑚 − 𝑟ℎ] (𝑟𝑡 = 0.1675 𝑐𝑚). La diferencia entre 

las gráficas se presenta en la parte del músculo, que es el tejido que contiene al tumor. Los 

valores de radiación transmitida en las otras partes del dedo se mantienen constantes. La 

diferencia del valor de la función de transmisión entre el tumor y el tejido del músculo 

aumenta cuando la diferencia entre los coeficientes de extinción del tumor y del músculo 

son mayores.  
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Fig. 41 Transmisión como función de 𝑥 para diferentes valores del coeficiente de extinción del 

tumor adentro del músculo. 

 

6.3 Detección de la anomalía (tumor) 

En esta sección calculamos los valores de la razón señal a ruido, 𝑆𝑁𝑅, y los comparamos 

con un valor de referencia para detectar la presencia de la esfera que representa al tumor. 

Después añadimos ruido aditivo y multiplicativo a las imágenes de transmisión para 

determinar si es posible detectar la esfera a partir de imágenes con ruido. 

 La sección se divide en dos partes. En la primera parte, determinamos la presencia 

del tumor al comparar 𝑆𝑁𝑅 con un valor de referencia. En la segunda parte añadimos ruido 

a las imágenes de transmisión del dedo con tumor, 𝑇𝑡(𝑥, 𝑦) y determinamos si es posible 

detectar la presencia del tumor con el ruido de la imagen. 

6.3.1 Detección de la anomalía (tumor) con diferentes valores de referencia 

Definimos la razón señal a ruido 

𝑆𝑁𝑅(𝑥, 𝑦) =
|𝑇(𝑥,𝑦)−𝑇𝑡(𝑥,𝑦)|

𝑇(𝑥,𝑦)
. (79) 
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en donde ),( yxT  y ),( yxTt  son las funciones de transmisión del dedo sin tumor y con 

tumor, respectivamente.  

 En la Fig. 42 se muestran los valores de 𝑆𝑁𝑅 como función del número de pixel en 

las direcciones 𝑥 e 𝑦 (izquierda) y como función de 𝑥 (derecha). El tumor tiene coeficiente 

de extinción 𝜇𝑡,𝑡𝑢𝑚𝑜𝑟 = 1.2𝜇𝑡,ℎ𝑢𝑒𝑠𝑜 y radio 𝑟𝑡 = 0.67𝑟ℎ. Observamos que solo en los 

pixeles en donde se encuentra el tumor, los valores de 𝑆𝑁𝑅son diferentes de cero. Lo 

anterior es porque la radiación transmitida solo cambia en los pixeles en lo que hay tumor. 

El valor máximo de 𝑆𝑁𝑅 se encuentra en el centro de la figura, que es el lugar en el que la 

radiación recorre una mayor distancia a través del tumor.  

 

 

Fig. 42 𝑆𝑁𝑅 como función del número de pixel en las direcciones 𝑥 e 𝑦, a la izquierda; y como 

función de 𝑥, a la derecha. 

 

 Para determinar la presencia del tumor, definimos un valor de referencia 𝑉𝑟𝑒𝑓. Si el 

valor de 𝑆𝑁𝑅 en el pixel (𝑥, 𝑦) es mayor o igual que el valor de referencia, entonces 

decimos que se percibe tumor en ese pixel. Construimos las gráficas de detección como 

imágenes binarias con los siguientes valores 

𝑉𝑎𝑙𝑜𝑟 𝑑𝑒𝑙 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 (𝑥, 𝑦) = {
1, 𝑆𝑁𝑅(𝑥, 𝑦) ≥ 𝑉𝑟𝑒𝑓

0, 𝑆𝑁𝑅(𝑥, 𝑦) < 𝑉𝑟𝑒𝑓
. 

(80) 
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 De los valores de 𝑆𝑁𝑅 de la Fig. 42 obtenemos las gráficas de detección. Utilizamos 

distintos valores de referencia 𝑉𝑟𝑒𝑓. En la Fig. 43 presentamos las gráficas de detección 

que obtuvimos con 𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0, 0.1, 0.6, 0.8. Cuando 𝑉𝑟𝑒𝑓 aumenta, el tamaño del tumor 

percibido disminuye. Además, si 𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0, todos los pixeles de la imagen tienen valor 1, 

lo que se puede interpretar como que se percibe tumor en toda la imagen (Fig. 43a)). Por 

esta razón 𝑉𝑟𝑒𝑓 debe tener un valor mayor que cero. Por otro lado, cuando el valor de 

referencia 𝑉𝑟𝑒𝑓 es mayor que el valor máximo de 𝑆𝑁𝑅, no habrá tumor detectado, como 

podemos observar en Fig. 43d); este caso, no se percibe un tumor en la imagen. Con lo 

anterior es posible detectar la presencia de un tumor adentro del dedo, siempre y cuando el 

valor de referencia seleccionado sea mayor que cero y menor que el valor máximo de 𝑆𝑁𝑅. 
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Fig. 43 Gráficas de detección obtenidas con diferentes valores de referencia. a) 𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.0, b) 

𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.1, c) 𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.6 y d) 𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.8. 

6.3.2 Detección de la anomalía (tumor) a partir de imágenes con ruido 

En base a los resultados de la sección anterior, observamos que es posible detectar en 

simulación la presencia de una anomalía (tumor) adentro de un modelo matemático de la 

sección de un dedo. Por último, queremos saber si es posible detectar dicha anomalía 

teniendo señales con ruido. Para esto añadimos ruido a las imágenes ),( yxTt .  
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 El ruido se define como toda información o señal que no es de interés o que nos 

impide hacer uso de la información que se quiere utilizar. Considerando ruido aditivo y 

multiplicativo, generamos imágenes con ruido añadido  

𝑔(𝑥, 𝑦) = 𝑛𝑎(𝑥, 𝑦) + 𝑇𝑡(𝑥, 𝑦)𝑛𝑚(𝑥, 𝑦), (81) 

en donde 𝑛𝑎(𝑥, 𝑦) son los valores del ruido aditivo y 𝑛𝑚(𝑥, 𝑦) los valores del ruido 

multiplicativo. Los valores de 𝑛𝑎(𝑥, 𝑦) son números aleatorios entre cero y uno, 

multiplicados por un factor de 10−9; elegimos este orden de magnitud para que los valores 

del ruido estén en el orden de magnitud de los valores mínimos de la función de 

transmisión. Para el ruido multiplicativo utilizamos el comando IMNOISE de MATLAB, 

con tipo de ruido ‘speckle’, media 0 y varianza 0.04. 

 Calculamos la 𝑆𝑁𝑅 de la imagen con ruido 𝑔(𝑥, 𝑦). Obtenemos la gráfica de 

detección para un valor de referencia de 𝑉𝑟𝑒𝑓 = 0.3 y la mostramos en la Fig. 44. 

Observamos que hay pixeles que representan tumor percibido (pixeles blancos) que son 

generados por el ruido, ya que se encuentran afuera del lugar en donde está el tumor, que 

es el centro de la figura. Esto afecta distinguir los límites del tumor percibido, y por tanto 

determinar con seguridad su presencia. Observamos una mayor concentración de pixeles 

blancos sobre la franja central de la figura; en esta región la transmisión del modelo del 

dedo es menor que en las orillas. Esto indica que, al disminuir la radiación transmitida, la 

detección del tumor es más sensible al ruido; el ruido aditivo es el que principalmente 

genera los falsos positivos en esta franja central, ya que este tipo de ruido es independiente 

del valor de la imagen. A pesar de esto, se distingue la forma circular del tumor. Nuestro 

objetivo principal en esta investigación era detectar la presencia de una esfera de tejido 

biológico inmersa en la sección de un dedo. Al distinguir la forma de la esfera en la imagen 

con ruido podemos concluir que es posible detectarla, logrando nuestro objetivo. 
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Fig. 44 Gráfica de detección del tumor a partir de la imagen de radiación transmitida con ruido. 

 

6.4 Conclusiones del capítulo 

En este capítulo presentamos los resultados de simular la función de transmisión de la 

sección de un dedo. Los valores de la función de transmisión cambian cuando hay una 

diferencia en el coeficiente de extinción de los tejidos que forman el dedo. 

 La función de transmisión depende de las propiedades del tumor. Los valores de la 

función de transmisión disminuyen al haber un aumento en el coeficiente de extinción, así 

como al aumentar el radio del tumor. Por el contrario, el valor de transmisión será mayor 

al haber un decremento en el coeficiente de extinción. 

 El tamaño del tumor percibido depende del valor de referencia 𝑉𝑟𝑒𝑓, si éste 

aumenta, el tamaño del tumor percibido disminuye. Además, 𝑉𝑟𝑒𝑓 debe tener un valor 

mayor a cero y menor que el valor máximo de 𝑆𝑁𝑅. 
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 Cuando agregamos ruido a las imágenes de transmisión, es posible distinguir la 

forma circular del tumor percibido en las imágenes de detección, a pesar de haber pixeles 

que representan tumor percibido generados por el ruido.  

 Con los resultados presentados se demuestra la factibilidad de detectar anomalías 

en el coeficiente de extinción (tumor) adentro de la sección de la falange de un dedo.  
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Conclusiones generales 
El objetivo principal del presente trabajo de investigación era determinar si es posible 

percibir una anomalía inmersa en un modelo simplificado de la sección de un dedo 

compuesto por tres tejidos homogéneos, mediante la simulación de las funciones de 

transmisión.  

 En este trabajo desarrollamos las ecuaciones que describen el patón de interferencia 

de un interferómetro Mach-Zehnder modificado. Observamos que los valores de potencia 

en el detector dependen tanto de la transmisión como de la radiación que se dirige a cada 

brazo del interferómetro. Con lo anterior concluimos que utilizar interferometría de 

transiluminación es una opción para obtener información de las propiedades ópticas de un 

medio. 

 Modelamos la función de transmisión de la forma de un hueso representativo 

considerando absorción en el medio (capítulo cuatro). Observamos que una diferencia en 

el coeficiente de absorción adentro del hueso, representada por un tumor esférico, produce 

cambios en la función de transmisión. Los valores de la 𝑆𝑁𝑅 dependen de las propiedades 

del tumor: tamaño y coeficiente de absorción. Encontramos que los valores de 𝑆𝑁𝑅 son 

mayores cuando aumenta la diferencia entre los coeficientes de absorción del hueso y del 

tumor, así como el radio del tumor. El número de pixeles que representan al tumor 

detectado depende del valor de referencia, 𝑉𝑟𝑒𝑓: cuando aumenta 𝑉𝑟𝑒𝑓, el tamaño del tumor 

percibido disminuye. 

 Después simulamos la función de transmisión de la sección de un dedo. La 

diferencia principal entre este análisis y el anterior es el número de tejidos que 

consideramos, porque formamos el dedo con tres tejidos: hueso, músculo y piel. Tomamos 

en cuenta los efectos de la absorción y esparcimiento de los tejidos. De esta manera, los 

valores de la función de transmisión se aproximan más a los de un dedo real. Colocamos 

el tumor en dos posiciones diferentes: adentro del hueso y adentro del músculo. Las 

propiedades del tumor, coeficiente de extinción y radio, los ponemos en términos de las 
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propiedades de los tejidos que forman el dedo, a diferencia del análisis anterior en el que 

el tumor es un hueco. 

 La transmisión depende de las propiedades del tumor. Cuando el coeficiente de 

extinción del tumor aumenta, y también cuando su radio es mayor, los valores de la función 

de transmisión disminuyen. Por el contrario, al haber un decremento en el coeficiente del 

tumor, o una disminución en su radio, el valor de transmisión será mayor. 

 A partir de la simulación de la transmisión del dedo con y sin tumor obtenemos los 

valores de 𝑆𝑁𝑅 y los comparamos con 𝑉𝑟𝑒𝑓 para detectar la presencia del tumor. 𝑉𝑟𝑒𝑓 debe 

tener un valor mayor a cero y menor que el valor máximo de 𝑆𝑁𝑅.  

 Agregamos ruido a las imágenes de transmisión del modelo de dedo con tumor, 

para obtener una aproximación a las imágenes que esperaríamos se obtendrían 

experimentalmente. Encontramos que en las imágenes de detección hay pixeles que 

representan la detección del tumor generados por el ruido. A pesar de esto, logramos 

detectar al tumor y distinguir su forma circular. 

 Con los resultados presentados demostramos que es posible detectar la presencia 

de un tejido (tumor) inmerso en un modelo de dedo formado por tres capas de tejido 

homogéneas, utilizando fotones balísticos. 

 

Trabajo a futuro 

Haremos un análisis más detallado de los elementos que conforman el interferómetro 

descrito, y cómo influyen en la potencia que llega al detector. También escribiremos una 

lista de los elementos ópticos que se utilizarán al construir el arreglo experimental. 

Determinaremos la potencia del láser, los porcentajes de reflectividad de los divisores de 

haz, y el diámetro de las aberturas, entre otros.  

 Simularemos la interacción radiación-tejido mediante la técnica de Monte Carlo. 

Este análisis nos permitirá conocer tanto la cantidad de fotones balísticos que atraviesan el 

tejido, como la cantidad de fotones absorbidos y esparcidos, conociendo de éstos últimos 
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la dirección y trayectoria con la que abandonan el tejido. Al conocer la cantidad de fotones 

balísticos y esparcidos que pasan a través del tejido, podremos hacer un análisis del número 

de fotones esparcidos que se puedan eliminar y de los fotones que llegarán al plano de 

detección. 

 Por último, haremos un estudio más detallado de las señales con ruido, para generar 

imágenes más aproximadas a las que esperaríamos obtener en un arreglo experimental. 

Además, realizaremos un análisis de como disminuir los efectos del ruido en la detección 

de anomalías adentro del tejido. 
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Apéndice  

Programa en MATLABTM utilizado para obtener la función de 

transmisión de la sección de un dedo. 
En este apéndice mostramos el programa que construimos en MATLABTM 2014, para 

obtener los valores de la función de transmisión del dedo con y sin tumor. El apéndice está 

dividido en dos partes. En la primera explicamos la forma en que ingresamos la 

información necesaria para poder obtener los valores de transmisión, haciendo uso de la 

función transmision_tumor(layers_matrix,np,mut_t,r_t,centro). En la segunda parte 

explicamos dicha función, y las funciones que utiliza. 

Valores de la función de transmisión 

Iniciamos el programa con las propiedades de las tres capas cilíndricas que forman la 

sección del dedo. Organizamos esta información en una matriz de 3 × 3. Cada línea 

contiene los coeficientes de absorción y esparcimiento reducido, y el radio de cada capa de 

tejido; la primera línea corresponde al primer tejido (hueso), la segunda al músculo y la 

tercera al último tejido (piel). 

layers_matrix=[0.21 17.51 0.3;...   %hueso  

               0.46 5.9 0.55;...   %musculo  

               0.32 16.37 0.75...  %piel  

               ]; 

% layers_matrix=[mua_h musr_h r_h;  

%                mua_m musr_m r_m;  

%                mua_p musr_p r_p;  

%               ]; 

Después determinamos el número de pixeles que formarán a las imágenes de transmisión. 

Para esto indicamos el número de puntos que tendrá la imagen por coordenada. Luego, en 

forma de vector damos a conocer la posición del tumor. También determinamos el tamaño 

del radio y el coeficiente de extinción del tumor. Esto lo hacemos en términos de las 

propiedades del tejido en el que se encuentra inmerso. En seguida presentamos la parte del 
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código con la información mencionada; consideramos que el tumor se encuentra en el 

centro del hueso. 

np=301; % Número de pixeles que forman la imagen (No. de puntos por coordenada). 

centro=[0 0 0]; % Posición del centro del tumor. Se encuentra en el centro de la figura 

mut_b=layers_matrix(1,1)+layers_matrix(1,2); % Coeficiente de extinción del hueso 

alfa=1.5; % Factor de proporcionalidad entre los coeficientes de extinción del tumor y el 

hueso 

mut_t=alfa*mut_m; % Coeficiente de extinción del tumor 

r_b=layers_matrix(1,3);     %radio del hueso 

beta=0.67; % Factor de proporcionalidad entre los radios del tumor y el hueso 

r_t=beta*0.125; % Radio del tumor 

Para obtener los valores de la función de transmisión del dedo sin tumor y con tumor, 

utilizamos la función y= transmision_tumor(layers_matrix,np,mut_t,r_t,centro). El 

resultado d dicha función es una estructura formada por dos matrices: y.normal, y y.tumor, 

que contienen los valores de la función de transmisión del dedo sin tumor y con tumor, 

respectivamente. 

T=transmision_tumor(layers_matrix,np,mut_t,r_t,centro);  

% layer_matrix es la matriz con los datos de las capas de tejido 

% np es el número de puntos 

% mut_t es el coeficiente de extinción del tumor 

% r_t es el radio del tumor 

%centro es el vector de posicción del tumor 

Graficamos los valores de transmisión. Por la gran atenuación que sufre la radiación a 

atravesar los tejidos, decidimos graficar los valores de transmisión en escala logarítmica. 

figure; 

imagesc(log10(T.tumor)); % Graficamos el logaritmo en base 10 de los valores de transmisión 

colorbar; colormap gray; axis equal; 

ylabel(colorbar,'Log_{10}[T(x,y)]','FontSize',18); % Etiqueta de la barra de los niveles 

de gris 

xlabel('No. de pixel, eje x','FontSize',18); % Etiqueta en el eje x 

ylabel('No. de pixel, eje y','FontSize',18); % Etiqueta en el eje y 

set(gca,'FontSize',18); 
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Funciones 

Función yt=transmision_tumor(layers_matrix,np,mut_t,r_t,centro) 

La función yt=transmision_tumor(layers_matrix,np,mut_t,r_t,centro) calcula los valores 

de la función de transmisión de la sección de un dedo con y sin tumor. Las propiedades de 

las tres capas que forman el dedo se encuentran en la matriz layers_matrix; las imágenes 

tienen un tamaño de 𝑛𝑝 × 𝑛𝑝 pixeles; el tumor tiene coeficiente de extinción mut_t, y un 

radio de r_t; se encuentra en la posición indicada en el vector centro. 

function yt=transmision_tumor(layers_matrix,np,mut_t,r_t,centro,varargin); 

Obtenemos los radios y los coeficientes de extinción de los tejidos a partir de la matriz 

layers_matrix 

r_b=layers_matrix(1,3);     %radio del hueso 

r_m=layers_matrix(2,3);    %radio exterior del músculo 

r_s=layers_matrix(3,3);    %radio exterior de la piel 

mut_b=layers_matrix(1,1)+layers_matrix(1,2); %coeficiente de extinción del hueso 

mut_m=layers_matrix(2,1)+layers_matrix(2,2); %coeficiente de extinción del músculo 

mut_s=layers_matrix(3,1)+layers_matrix(3,2); %coeficiente de extinción de la piel 

Generamos los vectores con los valores de las coordenadas x, y, z 
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x=linspace(-r_s,r_s,np); dx=(x(np)-x(1))/np; 

y=linspace(-r_s,r_s,np); dy=(y(np)-y(1))/np; 

z=linspace(-r_s,r_s,np);  dz=(z(np)-z(1))/np; 

 

Después, con la función y=cilindro(r_min,r_max,x,y,z); generamos los cilindros de las 

capas del modelo. r_min y r_max son los radios mínimo y máximo de cada capa; los 

vectores x,y,z son los valores de las coordenadas en las direcciones x, y, z, respectivamente. 

c_b=cilindro(0,r_b,x,y,z); 

c_m=cilindro(r_b,r_m,x,y,z); 

c_s=cilindro(r_m,r_s,x,y,z); 

Calculamos los valores de la función de transmisión del dedo sin tumor. La función 

y=producto(c,mut,dy) calcula el producto la distancia que recorre la luz en el tejido y su 

coeficiente de extinción. 

at_b=producto(c_b,mut_b,dy); %calcula d_b*mut_b (nos genera una matriz np*np) 

at_m=producto(c_m,mut_m,dy); 

at_s=producto(c_s,mut_s,dy); 

T=exp(-(at_b+at_m+at_s)); 

yt.normal=T; 

La función y=esfera(r,x0,y0,z0,x,y,z) forma una esfera de radio r con centro en x0,y0,z0. 

x0=centro(1); y0=centro(2); z0=centro(3); 

tumor=esfera(r_t,x0,y0,z0,x,y,z); 

Después, la función y=addtumor(c,tumor) considera a la esfera que representa al tumor 

adentro de los cilindros que forman el dedo. 

c_bt=addtumor(c_b,tumor); 

c_mt=addtumor(c_m,tumor); 

c_st=addtumor(c_s,tumor); 
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Nuevamente calculamos el producto del coeficiente de extinción y distancia que la luz 

recorre a través de cada tejido, considerando el tumor. También calculamos el producto de 

la distancia que recorre la luz a través del tumor y su coeficiente de extinción. 

% calculamos los valores de la función de atenuación con tumor 

at_bt=producto(c_bt,mut_b,dy); 

at_mt=producto(c_mt,mut_m,dy); 

at_st=producto(c_st,mut_s,dy); 

at_tumor=producto(tumor,mut_t,dy); 

Por último, calculamos los valores de la función de transmisión del dedo con tumor, y 

finalizamos la función.  

T_t=exp(-(at_bt+at_mt+at_st+at_tumor)); 

yt.tumor=T_t;  

end 

 

Función y=cilindro(r_min,r_max,x,y,z) 

Con función y=cilindro(r_min,r_max,x,y,z), generamos los cilindros de las capas del 

modelo con r_min y r_max los radios mínimo y máximo de cada capa, respectivamente. 

Los vectores x,y,z son los valores de las coordenadas en las direcciones x, y, z. La función 

genera una matriz tridimensional con valores cero y uno. Hacemos un barrido de los valores 

de las coordenadas x,y,z; si la capa de tejido se encuentra en la posición (x,y,z), asignamos 

un valor de 1 en esa posición de la matriz, de lo contrario, el valor es cero. 
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function y=cilindro(r_min,r_max,x,y,z); 

% Genera los cilindros que forman las capas del modelo 

for m=1:length(z); 

    for l=1:length(y); 

        for k=1:length(x); 

            disc=x(k)^2+y(l)^2; 

            if disc<(r_min^2); 

                c_int(k,l,m)=1; 

            else 

                c_int(k,l,m)=0; 

            end 

            if disc<(r_max^2); 

                c_ext(k,l,m)=1; 

            else 

                c_ext(k,l,m)=0; 

            end 

        end 

    end 

end 

y=c_ext-c_int; 

 

end 

 

Función y=producto(c,mut,dx) 

La función y=producto(c,mut,dy) calcula el producto la distancia que recorre la luz en el 

tejido y su coeficiente de extinción. La matriz tridimensional c contiene valores cero y uno, 

formando el cilindro de una capa de tejido. El valor dy es la distancia que representa cada 

pixel. Lo primero que hacemos es obtener la distancia que recorre la luz en cada punto 

(x,y). Una vez que tenemos la distancia, obtenemos el valor del producto de la distancia y 

el coeficiente de extinción del tejido, mut. 
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function y=producto(c,mut,dx);  

dist=c*dx; 

ei=size(c); 

for k=1:ei(3); 

   L(k,:)=sum(dist(:,:,k)); 

end 

y=L*mut;  

end 

 

Función y=esfera(r,x0,y0,z0,x,y,z) 

La función y=esfera(r,x0,y0,z0,x,y,z) forma una esfera de radio r con centro en x0,y0,z0, la 

cual representa un tumor. Los vectores x,y,z son los valores de las coordenadas en las 

direcciones x, y, z. La función genera una matriz tridimensional con valores cero y uno. 

Hacemos un barrido de los valores de las coordenadas x,y,z; si el tumor se encuentra en la 

posición (x,y,z), asignamos un valor de 1 en esa posición de la matriz, de lo contrario, el 

valor es cero. 

function y=esfera(r,x0,y0,z0,x,y,z);  

for m=1:length(z); 

    for l=1:length(y); 

        for k=1:length(x); 

            disc=(x(k)-x0)^2+(y(l)-y0)^2+(z(m)-z0)^2; 

            if (disc<=r^2); 

                esf(k,l,m)=1; 

            else 

                esf(k,l,m)=0; 

            end 

        end 

    end 

end 

 

y=esf;  

end 
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Función y=addtumor(c,tumor) 

La función y=addtumor(c,tumor) considera a la esfera que representa el tumor adentro de 

los cilindros que forman el dedo. Para esto, los puntos (x,y,z) en los que coincida la 

presencia del tumor con la forma del cilindro los hacemos cero, porque en esa posición no 

hay tejido que forma parte del dedo, sino tumor.  

function y=addtumor(c,tumor);  

ei=size(c); 

c_nueva=c-tumor; 

for m=1:ei(3); 

    for l=1:ei(2); 

        for k=1:ei(1); 

            if(c_nueva(k,l,m)<0) 

                c_nueva(k,l,m)=0; 

            end 

        end 

    end 

end 

y=c_nueva;  

end 
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