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Introduccion

La tomografia es un campo de enorme importancia y practicamente indispensable en
numerosas areas, principalmente en diagnostico médico. Su desarrollo ha crecido enormemente
desde la implementacion tecnoldgica de Hounsfield en 1972. Como técnica fue una enorme
evolucion en los sistemas de formacion de iméagenes, al generar mapas de parametros de
propiedades de tejidos que no estaban expuestos, y por tanto era imposible su visualizacion
directa. Las técnicas de tomografia proporcionan una manera fundamental de caracterizar
propiedades quimicas Y fisicas de las células y tejidos vivos, y podemos monitorear los cambios

funcionales que ocurren dentro de ellos.

Existen diversas técnicas de tomografia, y cada una de ellas mide propiedades
especificas de tejidos o materiales, y tiene una resolucién y penetracién caracteristicas. Entre
los diversos sistemas de tomografia encontramos la de absorcion de rayos X, por absorcion de
positrones (PET), por ultrasonido y resonancia magnética (MRI). Las ondas (acusticas o
electromagnéticas) modifican sus pardmetros fisicos al atravesar los tejidos llevando
informacidn de sus propiedades y su ubicacién espacial. En general tienen excelente desempefio
para el proposito para el que fueron disefiados, pero también se observan desventajas serias; por
ejemplo su enorme costo (MRI), el bajo intervalo dindmico (ultrasonido), o el uso de radiacion
ionizante (RX, PET) sindénimo de alteraciones genéticas. Este Ultimo inconveniente limita (o
aun imposibilita, como en el caso de mujeres embarazadas) el uso y la exposicion a esas
técnicas. Asi, en la busqueda de alternativas se ha vuelto la mirada hacia radiacién no-ionizante,

es decir, con energias correspondientes a longitudes del visible e infrarrojo.



El empleo de radiacion ionizante no es mera casualidad, sino que se utiliza porque sus
fotones exhiben trayectorias “balisticas”, es decir, practicamente no desvian su curso, sino que
solo se absorben. Esto simplifica enormidades los algoritmos de recuperacion y reconstruccion
de imagenes. Las longitudes de onda entre visible e infrarrojo pudieran pensarse como ideales
para realizar tomografia no invasiva (su energia no alcanza a ionizar el tejido organico); sin
embargo, con este tipo radiacion casi no se observan fotones balisticos, pues el tejido es muy

esparcivo para ese intervalo espectral.

Cuando tratamos con fotones pasando a través de tejido organico, estamos hablando de
una razon de uno a un millén (1:1°000000) entre los fotones balisticos y los esparcidos, lo cual
significa que la informacién util para el algoritmo de reconstruccion (contenida en los fotones
balisticos) se encuentra totalmente enmascarada por los fotones esparcidos. Aunado a lo
anterior, la region amarillo-violeta del espectro tiene muy poca profundidad de penetracion en
tejido (limitando el grosor a probar), y la region infrarrojo mayor a los 1500 nm también
presenta gran absorcion. Esto nos deja utilizable el intervalo de los 600 a los 1500 nm, con el

anteriormente mencionado inconveniente del esparcimiento.

El problema a atacar (y tema de esta tesis) es lograr distinguir entre los fotones balisticos
y los esparcidos cuando éstos pasan a través de un medio esparcidor. Por tanto, nuestro objetivo
es generar una técnica que nos permita realizar tal distincion, y basados en ésta, disefiar, armar y
caracterizar un arreglo optico que nos permita corroborar el desarrollo tedrico con los resultados

experimentales.



Este estudio se enfoca a medio esparcidor organico, por lo que se revisan en el primer
capitulo las propiedades Opticas y modelos de los tejidos bioldgicos. Como pretendemos
caracterizar el sistema, es necesario emplear los medios esparcidores estandarizados que se
utilizan para simular el tejido; estos medios reciben el nombre de “phantoms”, y seran tratados

en el segundo capitulo.

La clave para distinguir los fotones balisticos de los esparcidos se puede encontrar en
sus caracteristicas distintivas: el esparcimiento causa que los fotones tomen trayectorias mas
largas y muy irregulares, por lo que la trayectoria dptica es usualmente varias veces la distancia
geométrica entre la entrada y la salida; adicionalmente, los fotones propagandose en el tejido se
ven sometidos a esparcimiento mdltiple, produciéndose una amplia gama tanto en las
trayectorias tomadas como en el tiempo requerido para el arribo de fotones. Si logramos
emplear un haz colimado, el problema principal radica cuando los fotones esparcidos retoman
su trayectoria inicial y entonces enmascaran (se confunden) con los fotones balisticos. Esto nos
Ileva a pensar en las dos posibles estrategias para realizar la distincion: emplear un sistema de
respuesta ultrarrapida para detectar los fotones que llegan primero (“trayectoria balistica”), o
aprovechar las diferencias de caminos opticos entre ambos tipos de fotones. Asi, las técnicas

relacionadas a ambos tipos de estrategias se estudian en los capitulos tercero y cuarto.

Después del analisis de alternativas, se concluy6 que se podria hacer un desarrollo basandose en
la interferencia de ondas coherentes, y la pérdida de coherencia por el retardo en el
esparcimiento. Asi, empleando la técnica de transiluminacion coherente, se disefid y armo un
arreglo Optico que incluia un interferometro Mach-Zehnder, donde el haz del brazo que

atravesaba la muestra se modulaba mediante un piezoeléctrico en el espejo. Para las pruebas se



emplearon medios con diferentes coeficientes de esparcimiento, controlando
independientemente el coeficiente de absorcion. La distincion de fotones balisticos de los
esparcidos se obtuvo de la informacion contenida en el patron de interferencia, y con ésta, se
caracterizo el sistema. EI desarrollo del modelo tedrico, el disefio y la caracterizacion del
sistema, la descripcion de las pruebas, y la determinacion experimental de resultados se reportan

en el capitulo quinto.



1. Estructura de los tejidos y modelos Opticos relevantes

1.1 Introduccion

Como hemos mencionado, la tomografia se basa en el anélisis de la informacion contenida
en la radiacion que emerge de los tejidos por los que ha pasado. En este trabajo se pretende
desarrollar un método que emplee radiacion no-ionizante. Es bien conocido que la
radiacion dptica no-ionizante es fuertemente esparcida por los tejidos biologicos, y que se
presentan fendmenos de birrefringencia, dicroismo, y cambios de polarizacion entre otros.
La modificacion de los pardmetros de la radiacion por estos fendmenos enmascararian la
informacidn util para realizar la reconstruccion, y es claro que el método a desarrollar deber
ser capaz de discernir lo mejor posible tal informacion (objetivo principal de este trabajo).
Por esta razon es necesario revisar las propiedades Opticas, para fundamentar decisiones

sobre la viabilidad de alguna técnica en particular.

Los tejidos biologicos son opticamente no homogeneos por lo que el proceso de
esparcimiento juega un rol importante en la propagacion de la luz. La radiacion esparcida
contiene informacion de los tamafios y formas de los elementos estructurales de los tejidos,
su orientacion, constantes épticas, y otros parametros. Para extraer esta informacién e
interpretar los resultados experimentales del esparcimiento de la luz, es necesario
desarrollar un modelo Optico adecuado para el tejido y resolverlo en base a los problemas

de propagacion de la radiacion y esparcimiento en el medio.



No hay una teoria rigurosa que describa la absorcion y esparcimiento de la luz por
los tejidos y las estructuras celulares. De cualquier forma, la informacién importante de sus
propiedades Opticas puede ser obtenida estudiando los objetos modelo apropiados. La
complicada estructura de los tejidos, alta concentracion de particulas esparcidoras, la
variabilidad de sus formas, tamafios y constantes Opticas hacen que la construccion de un
modelo dptico adecuado sea muy problematico. Se puede asumir que los modelos, que son
base para la ecuacion de esparcimiento, podrian ajustarse a objetos reales. Las
caracteristicas del esparcimiento son esencialmente controladas por factores simples. Estos
factores para una sola particula son:* el tamafio y forma de la particula, la estructura interna

de la particula, y la heterogeneidad inherente de la particula.

1.2 Modelos continuos y discretos de los tejidos

Dos aproximaciones pueden considerarse para modelar el tejido: primero, como
representacion del tejido como un medio con una distribucién espacial aleatoria de
parametros Opticos; segundo, como un ensamble discreto de esparcidores. La eleccion de
una u otra aproximacion se basa en las caracteristicas del tejido bajo estudio, considerando
el tipo de las caracteristicas de la luz esparcida que es obtenida en el resultado del
modelado. La microestructura de las células bioldgicas y tejidos es complicada y dificil de
caracterizar cuantitativamente. La microestructura de las células o tejidos se muestra en
micrografias electronicas como fluctuaciones de densidad espacial que son el resultado de
variaciones de densidad de manchas de diferentes componentes estructurales.” La mayoria
de tejidos bioldgicos estdn compuestos de estructuras con tamafios que abarcan un rango

muy amplio. En ausencia de un tamafio dominante, la representacion de un tejido como un



ensamble de particulas independientes y aisladas falla. Es posible describir el esparcimiento
de la luz en estos sistemas usando la idea de un medio continuo aleatorio con indice de
-z ‘ . . 3 .. .
refraccion no homogéneo con una escala espacial variable.” Problemas similares han sido
. . .z . . - 179
investigados para la propagacion de la luz a través de turbulencias atmosféricas™"” y para

reflexién por superficies rugosas.*

La representacion de un tejido como un medio no homogéneo con fluctuaciones
espacialmente continuas del indice de refraccion es, por ejemplo, empleado para examinar
la estructura del moteado de la radiacion esparcida. El interés por las propiedades de
fluctuacion escalable del patron de moteado que aparecen bajo la interaccion de la
radiacion coherente con los objetos Opticamente no-homogeéneos es debida a la posibilidad

de extraccion de informacion en la estructura de objetos que causan esparcimiento.’

La aproximacion anterior es usada en tejidos donde no hay cambios abruptos en los
limites entre elementos y los cuales se caracterizan por su heterogeneidad. La figura 1

muestra la micrografia electrénica del higado de una rata como ejemplo.°



Fig. 1 Microfotografia electrénica del higado de una rata.

La segunda aproximacion para modelar tejido es su representacion como un sistema
de particulas esparcidoras discretas. Este modelo es utilizado ventajosamente para describir
la dependencia angular de la polarizacién caracteristica de la radiacién esparcida.” La
sangre es un ejemplo del mas importante sistema biologico disperso que enteramente

corresponde al modelo de esparcidores discretos.

Para elegir un método y una aproximacion teoricos para calcular las caracteristicas
de esparcimiento de un sistema de particulas es necesario considerar las caracteristicas
principales de la estructura del tejido, la forma y el rango del tamafio de las particulas, su

indice de refraccion y concentracion.



1.3 Forma y tamario de las particulas en modelos de tejidos discretos

Un medio bioldégico es muchas veces modelado por un conjunto de particulas
esféricas homogéneas, esto tiene cierto significado ya que muchas células,
microorganismos y corpusculos sanguineos son cercanos en su forma a esferas o elipsoides.
Un sistema de particulas que no interactian es una version simple de este modelo. La
solucion de el problema de la difraccion de ondas electromagnéticas en una particula
esférica es bien conocido, siendo ésta la solucién de Mie.? El desarrollo de este modelo
involucra la consideracion de una estructura de particulas esféricas,” esferas multicapas y

esferas con no homogeneidades radiales, anisotropia, y actividad Optica.

Para tejidos que tienen estructuras fibrosas, el modelo mas apropiado seria un
sistema de cilindros largos con concentraciones diferentes. El tejido muscular, la cornea y
la esclerética pertenecen a este tipo de tejido formado por fibras de colageno. La solucion
del problema de difraccion de un esparcidor multicapa o simple cilindrico es también bien

conocida.®

El tamafio de la mayoria de las células y elementos de la estructura de los tejidos
biolégicos varian en un rango de pocas decenas de nandmetros a cientos de micrémetros.*
Algunos ejemplos se listan a continuacion. Las bacterias usualmente tienen el tamafio de
pocos micrémetros.’ Los corplsculos sanguineos (eritrocitos, leucocitos, y plaquetas)
muestran los siguientes parametros: un eritrocito normal en el plasma tiene la forma de un

disco céncavo-concavo con un diametro variando de 7.1 a 9.2 um, su grosor en el centro

0.9-1.2 um y 1.7-2.4 um, respectivamente; los leucocitos estan formados como esferas, de



8-22 um de didmetro™ y las plaquetas son discos delgados con didmetros de 2 a 4 um. La
mayoria de las otras células humanas estan en el rango de 5-20 pm de didmetro.! Las
mitocondrias son organelos elipsoidales que contienen membranas densamente constituidas
de proteinas y lipidos. Tienen un grosor de 0.1-0.2 um y un largo de 1-2 um. En la capa
epidérmica, las células son grandes (4rea de la seccién transversal promedio ~ 80 pm?) y
muy uniformes en tamafio.® Por lo cual, para la mayoria de los tejidos el parametro del
tamano de la particula x = 2xnr/A (donde r es el radio de la particula, A es la longitud de

onda de la radiacién ) y varia en un rango 1 < x < 100 en la region del visible.

Las particulas esparcidoras en tejido bioldgico pueden ser pequefias y grandes
comparadas con la longitud de onda; la distribucion de tamafios es esencialmente
monodispersa (como tejidos del ojo por ejemplo) y muy amplia. No hay una funcién de
distribucion universal en dimensiones que pudiera describir adecuadamente todos los
tejidos. Gausiana, gamma y distribuciones de potencia son usadas como funciones de
distribucién de tamafios de particulas en sistemas de dispersion 6pticos.® Se establecié
particularmente que esparcidores en la capa epidérmica de la piel presenta una distribucién
normal logaritmica, mientras que las fluctuaciones espaciales en el indice de refraccion de

tejidos densos y fibrosos, como la dermis, siguen una ley de potencias.®

En el caso donde el esparcimiento se produce en particulas de estructuras complejas,
es necesario aplicar los diferentes procedimientos para calcular el esparcimiento en
particulas no esféricas, por ejemplo el método de matrices T y otros**. El modelado de

particulas de formas complejas por agregados de esparcidores esféricos es posible. Todo lo
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presentado anteriormente presenta una amplia area de investigacion; y la naturaleza
especifica de los tejidos no esta, de cualquier manera, agotada por estas caracteristicas

especiales.

1.4 Constantes Opticas de los tejidos, heterogeneidad, suavidad 6ptica

La medicion del indice de refraccion para tejidos y sus componentes es uno de los
problemas actuales de la Optica de los tejidos. Tales estudios se han llevado a cabo por un
tiempo comparativamente grande™ pero no hay adecuada informacién en la literatura, ain

acerca de un indice de refraccién promedio para diferentes tejidos.*

La materia que rodea los esparcidores (liquido intracelular y citoplasma), la asi
Ilamada sustancia base esta compuesta principalmente de agua con sales y componentes
organicos disueltos en ella. El indice de refraccion de la sustancia base es tomado
comunmente como np = 1.35-1.37. Las mismas particula esparcidoras (organelos, fibras de
proteina, membranas, globulos de proteinas) presentan una alta densidad de proteinas y
lipidos en comparacion con la sustancia base, por lo tanto un mayor indice de refraccion n;
= 1.43-1.47. Esto implica una estructura con fluctuaciones de indice de refraccion binaria

es uno de los modelos mas simples para los tejidos.
La absorcion para la mayoria de los tejidos en la regién del visible es insignificante

excepto las bandas de absorcion de la hemoglobina en la sangre y algunos otros

cromoforos. Las bandas de absorcion de las moléculas de proteinas estan principalmente en
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la region del UV cercano. La absorcion en la region del IR esta esencialmente definida por

el agua contenida en los tejidos.

La parte real del indice de los eritrocitos con respecto al plasma es m = 1.041-1.067
(A = 600 nm). Su parte imaginara varia dentro 10%-10° (L = 350-1000 nm). El indice
relativo para los linfocitos humanos varia en el rango de 1.01 < m < 1.08.*" Los parametros
Opticos de las plaquetas no han sido estudiados ampliamente; son, de cualquier forma,

referidos como particulas suaves con débil absorcién ( para A mayores a 600 nm.).

Es evidente que las no-homogeneidades de los tejidos tienen tamafios comparables
con la longitud de onda del rango del visible o IR cercano y un indice de refraccion relativo

pequefio por lo cual son considerados como Opticamente suaves.

Los coeficientes de absorcion y de esparcimiento son dependientes de la longitud de
onda y del tipo de tejido que atraviesan. En general, varian entre 0.5 y 5 cm™ para el de
absorcion, y entre 0.2 y 400 cm™ para el de esparcimiento, y el factor de anisotropia de
esparcimiento entre 0.8 y 0.99. En el apéndice A se muestran tablas para coeficientes de
absorcion, de esparcimiento y anisotropia de esparcimiento para diferentes tejidos y

profundidades de penetracion a diferentes longitudes de onda.

1.5 Anisotropia de los tejidos

Muchas estructuras bioldgicas son dpticamente anisotropicas. Un gran numero de

tejidos contienen estructuras birrefringentes uniaxiales.*® El hueso, tejido muscular, y piel
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estdn mineralizados, formados por filamentos de miosina y coladgeno respectivamente. El
tejido muscular la densidad de empacado de los haces de filamentos en un multifractal es
mas alta que para el hueso, y las fibras de miosina en los musculos muestran una menor
birrefringencia (5n ~ 10°). La orientacién predominante de las fibras de colageno en
diferentes regiones de la cornea resulta en forma de birrefringencia y dicroismo.” La
orientacion de la estructura de los haces de coldgeno en la dermis de la piel es
extremadamente variable ain para pequefios espesores de una seccion microscopica.
Aparte de la birrefringencia lineal y el dicroismo , muchos objetos bioldgicos presentan

actividad dptica.

1.6 Fraccion del volumen ocupado por las particulas

Un parametro importante para el modelo de particulas discretas que definen sus
propiedades dpticas, es la densidad de empacado o, en otras palabras, la fraccion del
volumen ocupada por las particulas. Esta caracteristica puede ser encontrada
experimentalmente usando un microscopio electronico. Esta es una de las aproximaciones
mas directas basadas en las mediciones del espacio ocupado por un elemento de un tamafo
particular. La region seleccionada es vista como una seccion a través de una superficie 3D
que es dividida en sub-cubos para el conteo del nimero de elementos con el mismo tamario.
La fraccion de volumen ocupada por los elementos es proporcional al nimero de sub-cubos
contados. Empleando este procedimiento y datos de un microscopio electrénico uno puede
calcular la fraccién de volumen f; ocupado por las particulas con un tamafio d;.

Desafortunadamente pueden ocurrir errores sistematicos que conduzcan a diferentes valores
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de la fraccion de volumen para grosores variables de la seccion. El efecto Holmes vy el
teorema de Delesse se utilizan para eliminar estos errores.?* Estimaciones de la fraccion de
volumen ocupada por particulas esparcidoras puede ser calculado por comparacion de los
pesos de un tejido nativo y uno seco con la densidad conocida de los componentes

separados del tejido.

Como regla, la fraccion del volumen ocupada por las particulas esparcidoras en
tejidos tales como musculo, cornea, esclerotica, y cristalino del ojo cubre de un 20 a un
40%. Convencionalmente en la sangre entera hay un contenido de aproximadamente 5x10°
eritrocitos en 1 mm?®. Los eritrocitos componen hasta un 40% del volumen de la sangre. La
fraccion del volumen de eritrocitos en la sangre f es llamada hematocrito H. Para sangre
normal H = 0.4. El restante 60% del volumen en la sangre es plasma, (es esencialmente una
solucion transparente de agua con sales). La concentracion de otros esparcidores podria

abarcar de una fraccion a pocas docenas de porcentaje.

1.7 Efectos del ordenamiento espacial de las particulas

Un rol sustancial en los tejidos es jugado por el ordenamiento espacial de las
particulas que los forman. Con densidades de empaquetamiento muy pequefias tratamos
con esparcimiento incoherente simple o mdltiple por particulas independientes si la
fraccion de volumen ocupada por las particulas es 0.1 o méas, aparecen efectos de
concentracion coherente. La concentracion de particulas esparcidoras es suficientemente

alta para la mayoria de los tejidos, por lo tanto el espacio entre los esparcidores es
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comparable con su tamarfio. Si la distribucion de tamafio de las particulas es cercana a una
monodispersora, un empaquetado denso implica un grado espacial del orden en el arreglo
de las particulas . Los efectos del ordenamiento espacial deben ser tomados en cuenta, para

construir un modelo dptico adecuado de tales tejidos.

El ordenamiento espacial es de suma importancia en los tejidos del ojo, sin
embargo, aspectos considerados después son mas o0 menos inherentes en todos los tejidos,
particularmente en la piel o los musculos. EIl grado de orden espacial de sistemas de
particulas esparcidoras, densamente empacados asegura una alta transmisién de la cornea y
el cristalino del ojo, que es responsable de que veamos el mundo que nos rodea. La cornea
podria esparcir hasta el 90% de la luz incidente, con lo cual, esencialmente no
observariamos nada, si todas las particulas estuvieran ordenadas en forma aleatoria y
esparcieran la luz independientemente. La situacion real es, afortunadamente, muy

diferente.

El efecto del esparcimiento multiple influye mucho en la propagacion de la luz en
sistemas dispersores densos. La propagacion de la luz en bioestructuras densamente
empacadas muestra un gran numero de peculiaridades intrigantes, que posibilitan al tejido
Optico de los ojos, a considerarlos como cristales fotonicos naturales. Como los cristales
fotonicos artificiales presentan estructuras con variaciones periddicas de indice de
refraccién con escalas caracteristicas en el orden de la longitud de onda de la luz,
bioestructuras estadisticamente ordenada muestran regiones de alta transmision espectral y
una banda de frecuencias, para las cuales la propagacién de ondas electromagnéticas esta

prohibida. Las bandas prohibidas son debidas a efectos del esparcimiento de luz en un
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sistema de particulas ordenadas. La posicion y profundidad de estas bandas de supresion
depende fuertemente de su tamano, indice de refraccion, y arreglo espacial de las particulas
esparcidoras. Esto es convenientemente ilustrado comparando las propiedades Opticas de la

cornea con las de la esclerotica (Fig. 2).

La cornea es la parte frontal de la capsula fibrosa del ojo, su diametro es alrededor
de ~10 mm. La esclerotica es el tejido opaco y turbio que cubre cerca del 80% del ojo y

sirve como membrana protectora, y junto con la cornea provee una reaccion contra las

Esclerética Cornea

Fig. 2 El ojo humano. La cornea es el tejido transparente de la superficie
anterior del ojo. La escler6tica es lo blanco del ojo y es opaco.

fuerzas internas y externas, manteniendo la forma del ojo.

Ambos tejidos estan compuestos de fibras de colageno inmersas en una sustancia
base mucopolisacarida.”® Las fibras de colageno tienen una forma cercana a la de un
cilindro. Estan empacadas en haces como ldminas normales a la superficie. Todas las fibras
estan alineadas dentro de cada ldmina casi en paralelo con las otras y el plano de la lamina.
Los indices de refraccion para las fibras y la sustancia base que las rodea difieren

marcadamente y es de 1.470 y 1.345 respectivamente.
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El didmetro de las fibras de la cornea varia de 20 a 31 nm, para diferentes especies
de animales, pero sus variaciones son de menos del 10% para cada especie en concreto del
hombre o animales, las fibras son muy uniformes en didmetro. El espacio entre los ejes de

las fibras es de 50-60 nm.

El rango de los diametros de las fibras de coladgeno de la esclerética es mas amplio
de 25 a 230 nm. El espacio entre fibras adyacentes dentro del haz es de alrededor de 100-
300 nm.?? Como se mencioné anteriormente, las fibras de colageno estan empacadas en
haces y casi en paralelo unas con otras, pero no tan regularmente como en la cornea.
Ademas, grupos de fibras en un cierto haz estan divididas unas de otras por regiones

comparativamente mas grandes que estan distribuidas en forma aleatoria en el espacio.

Mientras que ambos tejidos estdn compuestos de componentes moleculares
similares, tienen microestructuras muy diferentes y por lo tanto funciones fisiologicas muy
diferentes. La esclerética del ojo es opaca a la luz, esparciendo en casi todas las longitudes
de onda en el rango del visible, por lo cual aparece blanca. La cornea es transparente,
permitiendo, que mas del 90% de la luz incidente sea transmitida. Las fibras de colageno en
la cornea tienen un tamafio y espacio mucho més uniforme, que los de la esclerética,®
resultando en un mayor grado de orden espacial en la organizacién de las fibras en la

cornea comparada con la esclerética (Fig. 3).2* %
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Fig. 3 Micrografias de alta resolucion de la cornea (a) y de la esclerética (b), mostrando la seccién
transversal de las fibras de colageno [circulos negros embebidos en la sustancia base (areas claras)].
Los ejes x —y de las micrografias representan dimensiones espaciales en nm.*

Se cree que el orden espacial, el tamafio pequefio y el espacio de las fibras de
coldgeno son responsables de la transparencia de la cornea, mientras que la carencia de
orden espacial, el gran tamafio y el espacio entre las fibras son las responsables de la

opacidad de la esclerotica.

La transmitancia de un sistema dispersor densamente empacado puede ser calculado
usando la funcion de distribucion radial g(r), el cual describe estadisticamente el arreglo
espacial de las particulas en este sistema. La funcién de distribucion radial de centros
esparcidores g(r) puede ser calculada para algunos tejidos con la evidencia obtenida con un
microscopio electronico. La técnica experimental de obtencion de g(r) implica el conteo de
el numero de particulas, puestas en un espacio especifico de una particula inicial
arbitrariamente elegida, seguida por su promedio estadistico sobre todo el ensamble. En un
caso bidimensional, el nimero de particulas AN en el espacio de ra r+Ar esta

relacionado con la funcién g(r) por la siguiente ecuacion:

AN = 27zpg(r)rAr, (1)
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donde p es el nimero promedio por unidad de area.

Conclusion

Segun revisamos en este capitulo, el modelado discreto de los tejidos (es decir, formado por
particulas) es en general mas apropiado. Sin embargo, el tamafio, la orientacion, el arreglo y
la forma de las particulas en el tejido bioldgico son muy variados, lo cual dificulta los
modelos. En cuanto al tamafio relativo de la particula respecto a la longitud de onda, es
trascendente enfatizar que varia en un intervalo entre 0.5 y 30 en la regidn del visible-
infrarrojo cercano. Esto nos permite asumir que la distribucion de luz esparcida no es
simétrica ni tan dependiente de la longitud de onda (basicamente esparcimiento de Mie). El
indice de refraccion del tejido en general (1.35-1.37) es cercano al del agua, que es
importante tomar en cuenta porque presenta un efecto refractivo que no se puede ignorar.
La birrefringencia es del orden de 8n ~ 10°%. Para poder determinar la cantidad de radiacién
que esperamos que emerja del tejido, es significativo considerar que en general, el
coeficiente de absorcién varfa entre 0.5y 5 cm™ y el de esparcimiento entre 0.2 y 400 cm™.
Estos valores son dependientes del tipo de tejido y de la longitud de onda, siendo en

infrarrojo de 1200 nm varios 6rdenes de magnitud mas penetrante que el azul.
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2.“Phantom”

2.1 Introduccién

Actualmente estamos atestiguando un crecimiento estable en el interés en métodos
oOpticos para diagnostico y tratamiento medico. La razén para este crecimiento es que los
métodos épticos tienen la ventaja inherente de ser no invasivos. Muchos grupos de
investigadores trabajan en los fundamentos tedricos y técnicas de medicion que permitan la
reconstruccion de las propiedades opticas intrinsecas de los tejidos de las sefiales Opticas
que son medidas, procedentes de los objetos dpticos. La localizacion y deteccion de las no
homogeneidades Opticas, como tumores o hematomas, dentro de los tejidos, es un ejemplo;
otro ejemplo es el desarrollo de métodos terapéuticos (ablacion selectiva, fototerapia, etc.),
los cuales necesitan valorar la intensidad de los campos electromagnéticos dentro del tejido

u 6rgano que es tratado.

2.2 Evaluacién de las técnicas de medicion

De cualquier manera, la evaluacion de las técnicas de medicion y validacion de las
predicciones teoricas en la propagacion de la luz en los tejidos se logra dificilmente en
experimentos directos en los actuales bio-objetos. Uno encuentra una amplia variacion de
los parametros morfoldgicos y bioquimicos, que estan mas alla del control del
experimentador. Si el equipo de diagnostico es el usado diariamente, entonces es preciso

desarrollar métodos de calibracion estables y reproducibles. Con este propdsito, se necesita
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utilizar objetos de prueba, estables y repetibles, que simulen las caracteristicas épticas de

los tejidos.

La propagacion de la luz en un medio turbio Opticamente heterogéneo, como los
tejidos bioldgicos los cuales son predominantemente esparcidores de la luz en el rango
visible, es comUnmente descrita por ecuacion de transporte de Boltzmann. Esta ecuacion
toma en cuenta las propiedades oOpticas del tejido con el coeficiente de absorcion p,, el
coeficiente de esparcimiento ps, y la funcion de esparcimiento de fase. Estas cantidades
forman la base del modelo del tejido “phantom”. La propagacion de la luz en un medio
artificial es considerada similar a la del tejido organico en si, cuando p,, s, y el factor de
anisotropia( como una aproximacion de la funcion de fase), g, de el “phantom” son
similares a los valores encontrados en un objeto natural. En tejidos suaves, valores tipicos
de los coeficientes son pa ~ 0.5 a 5.0 cm™, ps ~ 0.2 a 400 cm™, y 0.8 < g < 0.99 en los

rangos de visible e infrarrojo cercano.

Cuando la aproximacion de difusion a la ecuacion de Boltzmann es usada para el

problema bajo estudio, y la forma de la funcién de fase no es esencial, el modelado de solo

dos parametros- p, Y el coeficiente de transporte por esparcimiento, . = ps (1-g) provee

la similitud necesaria para la propagacion de la luz. Para algunos propositos, la similitud

entre propiedades opticas del “phantom” y el tejido puede estar en el nivel de valores

iguales del coeficiente de difusion, D = pa/ 4’ , donde . es el coeficiente de atenuacion

efectivo 122, =3ua[pa + ps(1-g)]. Bajo esta base se peden desarrollar modelos a escala, en
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los cuales la absorcion y el esparcimiento de la luz actia de la misma manera como en un

tejido pero sobre dimensiones mayores.

Cuando la tarea es modelar un tejido con una arquitectura compleja, o todo un
organo, o preparar el objeto de muestra para una evaluacion de técnicas de obtencion de
imagenes, la geometria “macroscopica” del objeto natural debe ser reproducida en un
“phantom”. Una de las caracteristicas mas cominmente encontrada es la estructura en

capas de los tejidos, como la piel, cabeza humana y la cerviz.

Cuando los “phantoms” de estructuras complejas son desarrollados, los indices de
refraccién de las capas deben ser tomados en cuenta por que la disparidad en las interfases
puede influenciar la propagacion de la luz dentro del tejido. El valor del indice de
refraccion juega un papel importante cuando es modelada la interfase aire-tejido, los

valores tipicos aceptados para tejido suave son de 1.33a 1.5 .}

2.3 Aproximacion directa al modelado de propiedades dpticas

Una aproximacion directa al modelado de propiedades Opticas de los tejidos es
reproducir los coeficientes de esparcimiento y absorcién independientemente mezclando la
proporciones adecuadas de medios que solamente esparcen la luz, con medios que
solamente absorben. Estos ultimos incluyen colorantes, que presentan un esparcimiento

despreciable.
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Ambos medios, los que esparcen y los que absorben, estan suspendidos en un medio
transparente apropiado (material base), el cual forma el volumen del “phantom”. Un
requerimiento de las propiedades Opticas del material base, aparte de no absorber ni
esparcir, es que el valor del indice de refraccion sea cercano al valor encontrado en el tejido

a examinar.

De acuerdo a las propiedades mecanicas del anfitrion (material base) usado, los
“phantoms” de tejido pueden ser divididos en dos clases, liquidos y soélidos. Los
“phantoms” liquidos en los cuales los absorbedores y los esparcidores son mezclados en un
diluyente apropiado, son relativamente faciles de preparar, de cualquier forma, fabricar
muestras de complejidad real no es posible.? Tales modelos han sido usados com(nmente
en modelado de medios infinitos o semi-infinitos con absorcion y esparcimiento. La ventaja
del “phantom” liquido es que los detectores de radiancia pueden moverse facilmente dentro

del volumen del “phantom”.

En los “phantoms” solidos el material anfitriébn sirve como base mecénica.

2,8,12,13,16,18 2-4,7,9,10,11,15
La

Materiales anfitriones tipicos son polimeros y geles acuosos.
capacidad de mantener una forma deseada de estos materiales nos da la oportunidad de
manufacturar “phantoms” no homogéneos de geometria compleja. Por ejemplo érganos
completos pueden ser simulados cortando y apilando rebanadas o usando técnicas de
moldeo. Una de las ventajas de tales medios es que el emparejamiento de los indices de

refraccién en las interfaces es casi perfecto debido a la ausencia de paredes o particiones.

Ademas la agregacion y sedimentacién de particulas esparcidoras, un problema comuin en
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“phantoms” liquidos, no es problema en “phantoms” solidos, la dureza del material base no

permite que las particulas se muevan.

En el disefio sistematico de “phantoms” de tejido es importante que los parametros
Opticos de la muestra sean predecibles de las caracteristicas individuales de sus
constituyentes y de la composicion del sistema. La implementacion practica de los métodos
crea restricciones adicionales.? Por ejemplo, pardmetros fisicos del sistema deben ser
temporalmente estables, lo cual incluye no solo pardmetros Gpticos sino también estabilidad
mecanica(evaporacion de solventes, envejecimiento de polimeros, degradacién de los
constituyentes por bacterias). Ademas el proceso de preparacion debe ser tan simple, rapido

y seguro como sea posible.
2.4 Calculos basados en la teoria de Mie

Célculos basados en la teoria de Mie son convencionalmente hechos para predecir
propiedades de esparcimiento de particulas en suspensidn que simulan el esparcimiento por
los tejidos. Aunque la teoria de Mie es estrictamente aplicable solo en el caso de algunas
particulas de forma regular, sus predicciones son muchas veces aceptables para particulas
de forma irregular. La teorfa utiliza la seccion trasversal de esparcimiento, os(cm?), y la
anisotropia de esparcimiento, g. Para particulas sin absorcion estos dos parametros estan

dados por*®

cs= (212’ )i(Zn +1)Qan\2 +\bn\2), (2.1)

n=1

26



g= {izn” Re(a,b)+ 3 "1+ D (n:+l+bbn+1)} 2.2)

mio, |n(n+1) ~ n+1
donde
_ (el (ma)-my, (ma, (@)
7 Haly, (ma)-my, (a) (a) &3
_ s (may, (@) -y, (e, (@)
" iy M (@) vy (e (@) ¢4
m::p; a:zr/rl'O”, (2.5)

r = radio de la particula esférica esparcidora (cm), A, = longitud de onda en el vacio (cm),
v, &, & = las funciones Ricatti-Bessel de primera y segunda clase, n,= indice de
refraccion del material base, n = indice de refraccion del material de las particulas

esparcidoras, y * denota el complejo conjugado.

Cuando todos los eventos de esparcimiento pueden ser tratados independientemente
( la fraccion del volumen de los esparcidores no debe exceder del 1 al 10%), el coeficiente
de esparcimiento (cm™) puede ser expresado con o5 cOMo ps = os.p, donde p es la densidad
de particulas que esparcen (cm™). Para particulas que absorben se considera un indice de
refraccién complejo y las expresiones relevantes de la teoria de Mie producen os, o,

(seccion transversal de absorcion, la cual da p, = p.ca), ¥ g.

De las expresiones de arriba puede ser facilmente visto que las caracteristicas de las

particulas que gobiernan el esparcimiento son el radio, r, el indice de refraccion, n . Los
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parametros de control son las razones r/ 4, y n /n,, lo cual implica que sy g para unas

particulas dadas depende de la longitud de onda de la radiacion y del material anfitrién o

base utilizado.

Célculos basados en la teoria de Mie? predicen que el coeficiente de transporte por

esparcimiento de una suspension de particulas aumenta vertiginosamente cuando n_ /n,
parte de la unidad (Fig. 1a). La simetria alrededor de n /n,= 1, significa que la dispersion
con n,/n,< 1, puede ser usada como medio de esparcimiento en “phantoms”. Tales

medios pueden ser espumas, por ejemplo, considerando que el tamafio de las burbujas

pueda ser controlado durante la preparacion. Si n, es cercano a n,, particulas lo

suficientemente grandes (r>5\) esparcen la luz principalmente en la direccion hacia delante
y el factor de anisotropia g se aproxima a 1 (Fig. 1b.) . La figura 1c muestra que el
coeficiente de transporte por esparcimiento de suspensiones con fracciones de volumen
constante de particulas maximizan cuando las dimensiones de las particulas es comparable
(o del mismo orden) con la longitud de onda de la luz. En las Figs. 1(c-d), secciones de las
superficies caracteristicas (2r = const.) revelan la dependencia de la longitud de onda de los

parametros de esparcimiento para una particula de tamafo dado. En los calculos n, y n, se

asumieron independientes de A,; Entonces las variaciones espectrales de z, y g estan

relacionadas solo con la influencia del parametro « en las formulas de Mie.

El esparcimiento por particulas que son pequefias 0 comparables en tamafio con la

longitud de onda es espectralmente dependiente; el coeficiente de transporte por
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esparcimiento decrece con,. En el caso de esparcidores de gran didmetro, u_ es casi

constante. La dependencia espectral del pardmetro de anisotropia de esparcimiento para
diferentes tamafios de particulas es similar. Las caracteristicas de esparcimiento de

particulas grandes casi no muestra dependencia de la longitud de onda, mientras que para
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Fig. 1 Propiedades del esparcimiento utilizando la teoria de Mie para particulas no absorbentes esféricas:
(@), (b) en A, =633 nm; (c), (d) en N, /N, =1.07. C,es la fraccién de volumen adimensional de las

particulas esparcidoras en suspension.®
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particulas de didmetros comparables 0 mas pequefias que la longitud de onda muestran una

fuerte dependencia de la longitud de onda.

Los tejidos bioldgicos generalmente muestran altos valores g (tipico para particulas
grandes) también como un rapido incremento en el coeficiente de transporte por
esparcimiento hacia las longitudes de onda mas cortas ( tipico para esparcidores pequefios).
Esta observacion no puede ser modelada usando una suspension de particulas
monodispersoras . Por lo cual se sugiere, que una mezcla de particulas grandes y pequefias

puede adecuarse mejor a la simulacion de tejidos reales.?

Cuando una mezcla de particulas o una suspensién con una amplia distribucion de
tamafos de particulas es empleada, los parametros de transporte efectivo del medio
esparcidor pueden ser expresados, siguiendo a Beck et al.,? en términos de valores
promedio ponderados por fracciones de volumen de particulas de diferentes tamafios:

. 3c v(1-0.
U, = p O-S|U|(3 gl), (26)
A7 i I

donde c, es la fraccion del volumen de la suspension ocupada por las particulas; vi es la
fraccion de volumen de particulas de radio r,, calculado como (rfvi )/Zi r’v,; v;es el

numero relativo de particulas de radio r, en suspension; o es la seccion transversal de
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esparcimiento para particulas de radio r,; g;es el factor de anisotropia de esparcimiento

para particulas de radio r,.

Cuando se va usar un “phantom”, con diferentes longitudes de onda, la dependencia
espectral del indice de refraccion debe ser conocida. Una manera de lograr esto es utilizar

una aproximacién como el ajuste de Cauchy de la forma®

n(A)=n, +n, /A +n, /2" +n, 1 2°, (2.8)

2.5 La leche de vaca como “phantom”

La leche de vaca ha sido utilizada como “phantom” para obtener un gran namero de

mediciones >14172122 g|

sistema de particulas esparcidoras en la leche comprenden dos
sistemas:(1) emulsién de esferas de grasa, y (2) particulas de proteinas coloidales el tamafio
de las esferas cae en el rango de 0.5-20 um. La mayoria de las particulas tienen un diametro
de 2-4 um. (concentracién de 3x10-cm™). Las dimensiones de la fraccién de proteinas estan
distribuidas dentro un rango de 0.02-1 um como sigue: 0.02-0.04 um = 30%; 0.04-0.08 um
= 30%; 0.15-1 um = 10%.** Tanto la leche entera como la leche descremada son utilizadas
en la preparacion de “phantoms”. Sus propiedades de esparcimiento suelen diferir, en el
ultimo caso la fraccion de particulas grandes, lo cual implica un mayor valor de g y una
menor dependencia de la longitud de onda, es removida. Las propiedades Opticas de la

leche entera homogenizada (3.5% grasa) y leche diluida fueron estimadas tanto en visible

como en infrarrojo cercano usando el método de transmitancia resuelto en el tiempo por
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Wabnitz et al.?* Aqui el indice de refraccion e la suspensién fue tomado como n = 1.33, y el

grosor de la muestra fue de 2 cm:

%, Fraccion del | Estimacion para | Estimacion para
volumen de leche ,U; (cm™) i, (cm™)

6 5 <0.015

12 10 <0.015

25 18 <0.015

50 30 <0.015

100 46 <0.015

Tabla 1. Estimacion de ,a; y . para laleche

Basados en mediciones de la transmitancia total, la reflectancia difusa, y
transmitancia colimada, las propiedades Opticas de la leche no diluida (3.5 % de grasa) fue
obtenida sobre el rango de 700-1100 nm."” El indice de refraccion de la leche en 650 nm. se
encontré de n =1.36. Datos experimentales fueron procesados usando ambos, un método
inverso ¢ -Eddington inverso (IDE), y el método Monte Carlo (MCI) inverso combinado
con una aproximacion de angulo pequefio (AAP) de la teoria de transferencia radiativa. El

resultado para 880 nm se presenta en la tabla 2.

En una longitud de onda de 700 nm las propiedades de esparcimiento de la

22
l.

leche obtenidas por Yaroslavsky et al.““ estan cerca de las estimaciones dadas por Wabnitz

et al.?
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Espesor de la 1, (cm™) 1 (cm™) g

muestra(mm) DEI MCI+AAP DEI MCI+AAP DEI MCI+AAP
0.1 7.86 0.93 140.2 140.3 0.7222 0.831
0.2 4.75 0.95 127.2 129.2 0.736 0.800
0.5 1.88 0.69 128.2 129.5 0.765 0.766

Tabla 2 Propiedades 6pticas de leche sin diluir.?2

2.6 Preparacion de un “phantom” para un medio que absorbe la luz

La absorcion de la luz por tejido es simulada en “phantoms” reproduciendo el valor del

coeficiente de absorcion, x, . En muchos casos, cuando se emplean los “phantoms”, es

suficiente con tomar en cuenta la propagacion de la luz en una longitud de onda. Esto
incrementa la variedad de colorantes que pueden ser considerados como candidatos para su
uso en “phantoms”. Tales colorantes deben tener una absorbancia notable en la longitud de
onda de interés y ser soluble en el material base. En adicion, los colorantes deben cubrir los
requerimientos de estabilidad, seguridad, y compatibilidad con los componentes del
“phantom”. La espectrometria es una técnica convencional para la caracterizacion aislada
de colorantes que usan los “phantoms”. La absorcidn especifica de los colorantes disueltos
en un medio anfitrion es medida a una longitud de onda dada. Estos datos son usados para
predecir la propiedades de absorcion de la luz en un “phantom” turbio cargado con estos

colorantes.
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3. Técnicas para la obtencion de imagenes por tras iluminacion.

3.1 Introduccidn

El contenido de proteinas, hemoglobina y agua basicamente determinan las
propiedades de absorcion en los tejidos vivos.* El agua absorbe en la regién del UV
profundo. La absorcion de la sangre es fuerte en a través del rango del visible hasta los 600
nm, de longitud de onda, arriba de la cual la absorcidn decrece drasticamente. La absorcion
de las proteinas también decrece con el aumento de la longitud de onda, haciendo la regién
del rojo e infrarrojo adecuada para penetracion de la luz atreves del tejido. De cualquier
forma, en alrededor de 1.3 um el agua comienza a absorber fuertemente, cerrando de nuevo

la ventana para transmision optica.

En el infrarrojo cercano con una minima absorcion del tejido, el esparcimiento de la
luz contra células y organelos causa una atenuacion mucho méas importante que la
absorcion, este fuerte esparcimiento es la causa de las dificultades en obtener imagenes bien
definidas a traves de los tejidos. Dos geometrias béasicas para la investigacion del la
migracion de los fotones en los tejidos se muestran en la Fig. 1. La luz es transmitida por el
tejido en el punto A, emergiendo del tejido es recibido en el punto B. A causa del
esparcimiento es posible obtener una sefial en el punto B también en el caso mostrado en la
figura de la derecha (b). En principio, el punto B puede fundirse con el punto A, el cual es
el caso frecuentemente en mediciones de la sangre, usando medicién de flujo Doppler.?

Para el caso de iluminacién por tejido (Fig. 1a) una componente de luz no esparcida es
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> U >

Tiempo

Tiempo

Fig. 1 Geometrias para mediciones en un medio turbio a) Tras iluminado b) Retroesparcimiento

esperada para el caso de una muestra de tejido lo suficientemente delgada. Para muestras
gruesas no se espera la componente no esparcida, y el caso mostrado en la Fig. 1a se parece
mas al caso mostrado en la Fig. 1b para el caso de muestras fuertemente esparcidas. La
diferencia entre la componentes no esparcida y la esparcida puede ilustrarse mas claramente
para el caso de iluminacion del tejido por un pulso laser corto (ps) y deteccion resuelta en
tiempo de los fotones que emergen del tejido, esto se muestra en el diagrama incluido en la
parte inferior de la Fig.1. Después de la inyeccién del pulso en el tejido en un tiempo t = 0
una componente no esparcida va llegar al lado opuesto del tejido con un retraso de tiempo
A =d/v. Con la velocidad de propagacion de la luz igual a v=c/nel tiempo de retraso
para una seccion de tejido con grosor d = 2 cm e indice de refraccién n =1.5 (agua) es 100
ps. Después de esta componente no esparcida (balistica) luz esparcida y mdultiplemente
esparcida es recibida en una distribucion del tiempo de llegada muy ancha, incluyendo los

rechazos correspondientes a la medida completa de la distancia de viaje en el tejido.

37



La componente no esparcida se caracteriza no solo por llegar antes sino también por
tener las mismas propiedades de coherencia que el pulso original. La idea general para
mejorar las imagenes obtenidas a través de los tejidos, es usar solo esta primera

componente, rechazando toda la luz que llega después que contiene poca informacion

geomeétrica.

(__\L__)X
_ £ 2

rTumor absorbente

Pulso de ent. ;

A

Y

Intensidad

Fig. 2 Se puede mejorar la resolucién espacial seleccionando la luz que entra primero por
medio de compuertas electrénicas.

Para muestras de tejido gruesas, esta componente que llega primero es tan

fuertemente atenuada que no es detectada.( Para un coeficiente de esparcimiento tipico

=10 mm™ y un grosor de tejido de 50 mm, obtenemos una atenuacion de e°% = 10').

Todavia se puede obtener un mejoramiento en la imagen usando compuertas electrénicas en
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la componente que llega primero, minimizando la luz esparcida. Obviamente un objeto
opaco en un medio esparcidor no va producir sombras bien definidas, pero el uso de la

compuerta mejora el objeto. Este concepto se muestra en la figura 2.

Los primeros fotones detectados llegan con un tiempo de retraso correspondiente que
corresponde a una linea recta entre los puntos A 'y B en la Fig. 1. Los fotones que penetran
mas en el tejido llegan después. Combinando informacion de diferentes pares de puntos

transmitidos y recibidos puede obtenerse informacién tridimensional, por medio de técnicas

Conteo de un fotdén correlacionado en el tiempo

Objeto esparcidor

F/\L iDete ctor

Cornvertidor
Tiempo a Amplitud

Disp.

Analizador
a) fAulti canal
Deteccidon con camara Streak
Objeto esparcidor
% Camara
Streal:
|
D) - |

Fig. 3 Técnicas que utilizan compuertas electronicas, para seleccionar parte del
pulso transmitido.
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tomograficas.

En un gran ndmero de técnicas de obtencidn de imagenes a través del tejido, solo el

tiempo de llegada de los fotones, que emergen de la muestra, es utilizado, mientras la fase

del campo electromagnético de la luz es ignorado. A estas técnicas se les puede llamar

incoherentes. En una clase de estas técnicas se utiliza la distribucion resuelta en el tiempo,

de la llegada de los fotones, siguiendo la inyeccion de un pulso en el tejido. Esta se realiza

técnicamente de diferentes maneras, como es ilustrado en las Figs. 3y 4.

3.2 Técnicas incoherentes

Conteo de un solo foton correlacionado en el tiempo. (Fig. 3a) Aqui un laser con
razon de alta repeticion en picosegundos, es usado como transmisor, y el primer
foton emergente es detectado. El tiempo de retraso es medido con un convertidor
tiempo a amplitud. Manteniendo la probabilidad de deteccion de un foton baja, ain
fotones que lleguen tarde pueden ser detectados con una probabilidad sin polarizar
por el esquema de deteccion electrénico. Un histograma de los tiempos de llegada
es acumulado usando un gran nimero de pulsos de baja energia. El tiempo de
resolucion esta limitado a 50 ps.

Deteccién con camara Streak. (Fig. 3b) Usando pulsos mas energéticos de laser con
razon de baja repeticion de picosegundos, una camara Streak se utiliza para grabar
el transitorio emergente resuelto en tiempo. Se puede obtener con esta tecnologia un

tiempo de resolucion por debajo de 1 ps. Esta tecnologia a sido usada por Hebden et
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al.® y por Alfano et al.* Utilizando una camara Streak en modo sincronizado, se
puede usar inclusive con una fuente de alta repeticion con pulsos de baja energia.

Utilizando un obturador de efecto Kerr como compuerta.(Fig. 5a) La seleccion de la
ventana de la primera parte del pulso en llegar es lograda por una compuerta 6ptica
Kerr, colocada donde emerge el haz proveniente del tejido. Un l&ser energético es
utilizado en este experimento donde parte del pulso es transmitido en el tejido y
parte es usado para abrir el obturador utilizando el efecto optico Kerr. Ya que el
ancho de la compuerta esta determinado solo por la longitud del pulso laser, se
pueden lograr tiempos de la compuerta debajo de picosegundos. Esta técnica a sido

usada por Wang et al.”
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Compuerta optica Kerr

Objeto esparcidor

- [ Detecior

Polarizador Polarizador
a) Amplificacion Raman estimulada

Objeto esparcidor
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Fig. 4 Técnicas que utilizan fenémenos 6pticos no lineales, para recortar el pulso emergente.

Compuerta por amplificador Raman.(Fig.4b) Esta técnica también utiliza pulsos

laser energéticos, pero el tiempo de corte del intervalo para una deteccién adecuada
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se logra se diferente manera. Una onda Stokes generada en un esparcimiento
estimulado Raman en un gas es utilizado para probar el tejido. La luz emergente es
amplificada en un amplificador Raman, el cual es bombeado, por un pulso laser
ultracorto con el tiempo de retraso adecuado para cortar el pulso en la parte que casi
no sufre esparcimiento. Esta técnica a sido desarrollada por Duncan et al.®

Doble frecuencia correlacionada en el tiempo. (Fig. 4c) Las dos ultimas técnicas
mencionadas arriba usan adecuadamente una parte retardada del pulso de luz para
obtener una compuerta de obturacion completamente Optica. De modo similar una
doble frecuencia correlacionada en el tiempo, como es frecuentemente usada en
autocorreladores para caracterizacion de pulsos laser, puede ser utilizada como
compuerta dptica en fotones de sefial. Esta fue usada por Fujimoto et al.” para
examinar el cristalino del ojo usando técnicas con picosegundos, aplicandola en la
medicién de distancias muy pequefias. Esta técnica se ha extendido al estudio de

medios con un alto esparcimiento.®

El mismo tipo de informacion puede ser obtenido con el método de
desplazamiento de fase usando una fuente laser modulada (sinusoidal) y utilizando
el desplazamiento en fase y reduccidon del contraste de modulacion de la luz
detectada. La relacion entre las estrategias de medicion resueltas en el tiempo y las
de desplazamiento de fase se ilustra mejor por el caso bien conocido de medicion
del tiempo de vida del estado excitado en fisica atémica y molecular.® Siguiendo el

decaimiento temporal por excitacion de un pulso corto I(t) de un estado excitado

puede ser expresado como:
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I(t)=1,e""" (3.1)
donde 1,es la amplitud y zes el tiempo de vida del estado excitado. Para evaluar

correctamente el valor del tiempo de vida de la curva de decaimiento utilizando un
ajuste exponencial, es importante utilizar solo la parte temporal de la curva para la cual
el pulso de excitacion (teniendo un ancho finito) ha terminado completamente. Para

tiempos de vida cortos z esto no es siempre posible.

Tiempo de vida largo

‘ B a
f"_ = - ~._
=
~——— o __ _____ L~
> & t
Tiempo de vida intermedio
Tiempo de decaimiento b

del pulso

Fig.5 llustracion de decaimiento resuelto en el tiempo y mediciones de corrimiento de fase. La linea
solida indica la luz de excitacion y las curvas punteadas la fluorescencia. En el caso a)se puede
ajustar una exponencial al decaimiento en la respuesta temporal después de que el pulso ha
terminado. En el caso b) la curva de decaimiento debe ser deconvolucionada con la forma del pulso
determinado experimentalmente. En el caso c¢) una fuerte deconvolucién se puede lograr, pero los
datos son expresados en una forma mejor en términos de un factor de perdida de contraste y un
corrimiento en fase.

Entonces es necesario usar una deconvolucion de la curva temporal detectada con
el pulso separado de excitacion. Basicamente esto es hecho dividiendo el pulso en
intervalos cortos de tiempo cada uno induciendo un decaimiento temporal de cierta

intensidad , y afiadiendo estas contribuciones desplazadas temporalmente con un valor

44



de tiempo de vida 7 elegido para ajustarse a la curva experimental. Si los pulsos de
excitacion son transmitidos con intervalos de tiempo cada vez mas cortos las curvas de
decaimiento (convolucionado) comienzan a fundirse unas con otras dando un
incremento a la modulacién solo en la fluorescencia como se ilustra en la Fig. 5.° Por
andlisis de Fourier se puede identificar una modulacion senoidal fundamental. Aln el
caso mas puro es el primero con una modulacién senoidal fundamental de la fuente de

luz.

loo (t) = 15 [L+ Asen(at )] (3.2)

Tratando este caso del mismo modo que arriba, con pulsos de modulacion discreta
requiriendo una fuerte deconvolucion la curva de intensidad de fluorescencia

correspondiente 1(t) se puede calcular:

I(t)=Bl,|1+ sen(awt + ¢) (3.3)

A
\/1+ a)zT2
con

tang = wr (3.3)

Un factor de perdida de contraste 11/+1+ w*z* y un corrimiento en fase ¢ se

obtienen usando este método, asi llamado método de corrimiento de fase. Notamos,
considerando este caso como uno de excitacion de pulso discreto o necesitando una
deconvolucion extensiva para obtener el tiempo de decaimiento z o uno que exprese el
resultado en términos de pérdida de contraste y corrimiento de fase, es un asunto de
sabor y linguistica. En el andlisis de las curvas de decaimiento toda la curva es usada

para el ajuste, no solo, por ejemplo el tiempo para una caida de 1/e de la intensidad. De
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la misma forma, efectuando la medicién del corrimiento de fase para muchas diferentes
frecuencias de modulacion @, méas datos son obtenidos, que solo un simple nimero

para el ajuste de un tiempo de vida de estado excitado.

Nada tan cercano a esta relacion entre el método de decaimiento resuelto en tiempo
y el método de corrimiento de fase para el caso de mediciones del decaimiento de
fluorescencia es tan natural que en estudios de migracién de fotones en tejidos el
método de corrimiento de fase debe producir la misma informacién como la
espectroscopia pura resuelta en el tiempo. Este método de corrimiento de fase ha sido
utilizado extensivamente para pruebas en tejidos."*"** Modulando un intensificador de
imagen con placa de microcanal a una frecuencia muy cercana a la frecuencia de
modulacion del transmisor se obtiene una informacion muy interesante en el batido de
baja frecuencia entre la onda modulada y la modulacion del detector (heterodino). El
batido de intensidad lenta puede ser recogido por técnicas estandar con video camaras y
se obtiene una imagen directa de toda el area del intensificador. Una extension
interesante de esta técnica es usar dos fuentes moduladas separadas espacialmente y
observar la interferencia de las ondas difusas en el tejido para mejorar la resolucion

espacial de estructuras escondidas.

3.3 Técnicas coherentes

En esta clase de técnicas se utiliza la componente no esparcida (débil) de la luz que
emerge del tejido. Utilizar las propiedades de unicidad de la coherencia de la fuente

para identificar la parte de la luz que transporta informacion es extremadamente
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atractivo, también porque puede usarse una fuente de onda continua (CW). Dos

variedades de técnicas coherentes se muestran en la Fig. 6.

1.** un haz laser de

Deteccidn heterodina. En esta técnica introducida por Toida et a
un solo modo es transmitido a través del tejido y un haz de referencia del mismo
laser es tomado alrededor de la muestra para interferir colinealmente en el detector
con el haz emergiendo del tejido. La luz no esparcida retiene su relacion de fase con
el haz de referencia y la amplitud del batido de la diferencia de frecuencia en el
receptor heterodino es proporcional a la intensidad de la luz no esparcida.

Holografia de luz en vuelo. El pionero en la técnica de holografia de luz en vuelo
fue Abramsson et al.,” y ha sido aplicada en el caso de obtencién de iméagenes de
en los tejidos por Chen et al.'® La formacién de un holograma requiere de luz
coherente, lo cual significa que solo la parte de la luz no esparcida que emerge del
tejido puede interactuar con el rayo de referencia para generar un holograma.
Obviamente, para la componente débil de luz no esparcida la placa va ha ser
obscurecida por la abrumadora luz incoherente de la fuente de onda continua (CW).
Mediante el uso de una fuente pulsada la variedad de luz en vuelo puede ser
selectivamente seleccionada en la parte de la componente que llega sin
esparcimiento usando el apropiado tiempo de retardo para el rayo de referencia. La
principal y mas fuerte limitacion de las técnicas coherentes es que debe haber una
componente no esparcida emergiendo del tejido, y para porciones de espesores

grandes tal componente es muy pequefia o indetectable. Se puede notar que, aunque

la informacién de coherencia desaparece, puede ser ventajoso detectar sélo la luz

47



que emerge en la direccion de propagacion inicial, por filtrado espacial (vision de
tunel). Tales fotones tienen una mayor probabilidad de haber sufrido menos eventos
de esparcimiento que los otros y por lo tanto retener mas informacion al pasar a

través de un medio turbio.

Deteccion Heterodina

Objeto esparcidor

Lisin[wst)

> Detector
[ilssin[ A ot s]+....
[:sin| ( o4 A Yt @
> 2| a0 >—lCnitne
a)
Holografia de luz en vuelo
. ; FI Holografi
Objeto esparM aca Holografica
Fulso
de entrada 2 -

b
’-‘__-/J )
Fulso compuerta

Fig. 6 Técnicas basadas en la coherencia del haz
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3.4 Reflectometria en el dominio espacial

Para incrementar la resolucion espacial de la técnica de doble frecuencia
correlacionada en el tiempo discutida arriba, aun pulsos Opticos mas cortos deben ser
usados en un arreglo experimental de reflectometria en el dominio del tiempo, el cual
recuerda mucho a un interferometro de Michelson. Pulsos mas cortos significan una
distribucion espectral mas ancha en el espectro de Fourier. De cualquier manera, en un
interferometro de luz blanca, la interferencia es obtenida solo por idénticos caminos 6pticos

1.} se dieron cuenta,

en los brazos de referencia y de sefial del interferémetro. Swanson et a
que informacion seleccionada retroesparcida de una distancia en particular puede ser
obtenida sin uso de ningun pulso corto para medir distancias. En su lugar, puede utilizarse
la sefial interferométrica sin diferencia de camino dptico, ya que su calidad se incrementa,
entre mas ancha es la distribucion espectral de la fuente de luz (Reflectometria en el
dominio espacial). Entonces un diodo emitiendo en onda continua (CW) es una fuente de
luz adecuada. La técnica a sido utilizada en aplicaciones oftalmoldgicas en estructuras con
muy poco esparcimiento, pero debe ser Gtil en medios turbios también. En esta técnica la
direccionalidad especifica de los fotones seleccionados es también usada como en la técnica
de deteccidn heterodina. De cualquier manera, la reflectometria en el dominio espacial,

puede sufrir de un ruido abrumador proveniente de la luz esparcida en maltiples ocasiones,

que no es eliminada en estas técnicas.
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4. Mediciones opticas ultrarrapidas.

4.1 Introduccion

El concepto de usar alta velocidad con compuertas épticas para obtener imagenes en
sistemas esparcidores como los tejidos bioldgicos fue propuesto primero por M. Duguay
hace 30 afios. ** Duguay demostré un obturador Kerr ultrarrapido para fotografiar la luz en
vuelo. El obturador Kerr puede lograr resoluciones de picosegundos o femtosegundos y
opera utilizando un pulso intenso de luz ultracorto para inducir birrefringencia (efecto Kerr)
en un medio dptico puesto entre polarizadores cruzados. Duguay reconocio los limites de
esparcimiento Optico para obtener imégenes en tejidos bioldgicos y que un obturador de
alta velocidad podia utilizarse para eliminar la luz esparcida no requerida, y detectar la luz
proveniente de las estructuras internas. Esta tecnologia podia ver a través de los tejidos y

formar imégenes con un método no invasivo de las estructuras bioldgicas.

La principal desventaja de un obturador Kerr es que requiere pulsos laser de alta
intensidad para inducir el efecto Kerr y operar como obturador. Una aproximacion
alternativa al obturador de alta velocidad es el uso de la generacién del segundo armonico o
conversion paramétrica. El objetivo o espécimen del que se obtiene la imagen es iluminado
con pulsos cortos y la luz proveniente es por parametros convertida con un pulso de
referencia en un cristal optico no lineal.**> El pulso de referencia es retrazado por una
variable de tiempo t, de el pulso de la sefial, y el proceso no lineal crea una compuerta de
alta velocidad odptica. Si Is(t) es la sefial y I(t) es el pulso de referencia la funcién de

respuesta S(t) esta dada por
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S(r) ~ Tls(t)lr(t—r)dt (4.1)

Conmutaciones de Optica no lineal miden el tiempo de retraso y la intensidad de una
sefial dptica de alta velocidad. La resolucién en tiempo esta determinada por la duracién del
pulso, y la sensitividad esta determinada por la eficiencia de conversion del proceso no
lineal. Mediciones Opticas de distancias por tiempo de vuelo fueron demostradas primero
en tejidos bioldgicos para medir el grosor de al cornea y la profundidad de la capa cornea y
epidermis.® Se pueden lograr rangos dinamicos de 10° o mayores. La correlacion
transversal no lineal no requiere pulsos de tan alta intensidad como los del obturador Kerr
pero requiere aun el uso de pulsos cortos. Es importante notar que esta técnica detecta

intensidad (en lugar del campo eléctrico) de la luz retroesparciada.

La deteccion interferométrica vence muchas de las limitaciones de las técnicas con
conmutacion no lineal y pueden medir el tiempo de retraso o la luz con un alto rango
dindmico y una alta sensibilidad. Estas técnicas son analogos a la deteccion Odptica
coherente en comunicaciones opticas (en contraste a la deteccion directa). OCT (por sus
siglas en inglés) esta basada en interferometria de baja coherencia o interferometria de luz
blanca, que fue descrita primeramente por Isaac Newton. Mas recientemente a sido
utilizada para caracterizar ecos opticos y retroesparcimiento en fibras Opticas y dispositivos
guias de onda.”® La primera aplicacion de interferometria de baja coherencia fue en
biometria oftalmoldgica para medir la longitud del 0jo.° desde entonces, versiones
relacionadas de esta técnica han sido desarrolladas para mediciones biométricas no
invasivas de alta precision y alta resolucién'**2Un interferémetro de haz dual fue usado

para efectuar las primeras mediciones en vivo de la longitud axial del ojo en
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oftalmologia.*®> Mediciones de alta resolucién del grosor de la cornea, en vivo fueron

demostradas, por el uso de interferometria de baja coherencia.**

Interferometria de baja coherencia mide el campo eléctrico de el haz en lugar de su
intensidad. En el vaci6, la velocidad de la luz es ¢ = 3 x 108 m/s, por otro lado en el agua,
tejidos y otros materiales, la velocidad de propagacion de la luz es reducida de su
velocidad en el vacio de acuerdo al indice de refraccion n de el medio, v = c¢/n. La forma

funcional del campo eléctrico en una onda de luz es
27
E (t)=E cos(met - /12) (4.2)

Cuando dos haces de luz son combinados sus campos, en lugar de sus intensidades, se
suman y producen interferencia. La figura 1 muestra un diagrama esquematico de un

interferometro simple Mach-Zehnder.

Diwizor

de haz Espejo
Fuente de luz

hiuestra

Diwizar
de haz

Espejo

Detectar

Luz con longitud de coherencia larga Luz con longitud de coherencia corta

Fig. 1 Tomografia éptica coherente esta basada en interferometria. La sefial de referencia es 22

correlacionada con le luz proveniente de la muestra.



La onda optica incidente es dirigida a un divisor de haz o espejo parcial el cual lo divide en
un haz de referencia y un haz que pasa por la muestra, en cada brazo del interferometro el

haz de referencia E, (t) y el haz de sefial E_(t), después de atravesar el espécimen, son

reflejados y se recombinan e interfieren en el segundo divisor de haz. La salida es la suma
de los campos electromagnéticos del haz de referencia y el haz de la sefial proveniente del
tejido:

E,(t)~ E, (t)+ E,(t) (4.3)

Un detector mide la intensidad del haz de salida, el cual es proporcional al cuadrado
del campo electromagnético. Si la distancia que la luz viaja en la trayectoria de referencia

es I,y I es la distancia en la trayectoria que sigue el haz que pasa por la muestra, entonces

la intensidad de la salida del interferometro va oscilar como funcion de Al =1, —Ig:
1 2 1 2 1 2
|0(t)zZ\ER\ +Z\ES\ WLEESER cos(27AI) (4.4)

Al variar la distancia en alguno de los brazos, el camino Optico cambia y la
interferencia ocurre. Si la luz es altamente coherente (angosto ancho de linea) o tiene una
gran longitud de coherencia, entonces las oscilaciones se observaran por un amplio rango
de longitudes relativas entre las distancias de los brazos de referencia y sefial. Para
aplicaciones en tomografia Optica coherente y mediciones épticas, es necesario medir la
distancia absoluta y las dimensiones de las estructuras dentro del material o tejido. En este
caso, se usa una fuente de luz con longitud de coherencia corta. Una luz de baja coherencia

puede pensarse como la superposicién de campos electromagnéticos con discontinuidades
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estadisticas en fase como funcion del tiempo. ElI campo esta compuesto de diferentes
frecuencias o longitudes de onda en lugar de una sola longitud de onda. La luz de baja

coherencia puede caracterizarse por su longitud de coherencia (l.). La longitud de

coherencia es inversamente proporcional al ancho de banda. Cundo una luz de baja
coherencia es utilizada en un interferémetro, el patron de interferencia es observado solo
cuando el camino oOptico del brazo de referencia y del brazo de la sefial se encuentran
emparejados en el rango de la longitud de coherencia de la fuente de luz . Este fenémeno se
muestra esquematicamente en la figura 1. El interferdbmetro mide la autocorrelacion del
campo electromagnético de la luz. Para el propdésito de obtener imégenes y medicion de
distancias, la longitud de coherencia de la luz determina la resolucion con la cual la

distancia dptica puede ser medida.

4.2 Limites de resolucién de OCT

En la siguiente seccion de describen los mecanismos que gobiernan el desempefio
de la tomografia de coherencia dptica. Ya que la OCT esta basada en la tecnologia moderna
de comunicaciones Opticas, su desempefio puede ser predicho utilizando teorias bien

establecidas con gran exactitud.

En contraste con la microscopia convencional, en OCT el mecanismo que gobierna
la resolucion axial y transversal de la imagen son independientes. En OCT la resolucion
axial esta determinada por la longitud de coherencia de la fuente de luz, y una alta
resolucion puede lograrse independientemente de las condiciones de enfoque del haz. La

longitud de coherencias es el ancho espacial del la auto correlacion del campo producida
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por el interferébmetro. La envolvente de la auto correlacion del campo es equivalente a la
transformada de Fourier del espectro de potencia. Entonces el ancho de la funcién de auto
correlacion, o resolucion axial es inversamente proporcional al ancho del espectro de

potencia. Para una fuente con una distribucidn espectral gausiana, la resolucion axial Az es

2
AM[@ 45)
T

donde Az yAAZson el ancho total de la mitad del maximo (FWHM, por sus siglas en
inglés) de la funcion de auto correlacion y el espectro de potencia, respectivamente y 1 es
la longitud de onda central de la fuente. La resolucion axial es inversamente proporcional al
ancho de banda de la fuente de luz, entonces fuentes dpticas de un ancho de banda amplio
se requieren para lograr una alta resolucion axial.

La resolucion transversal para OCT es la misma que para microscopia Optica
convencional y esta determinada por las propiedades de enfoque del haz 6ptico. El tamafio
de punto minimo al cual un haz puede ser enfocado es inversamente proporcional a la

apertura numérica de el angulo de enfoque del haz. La resolucion transversal es

Ax = “(fJ (4.6)
7 \d

donde des el tamafio del punto en el lente del objetivo y f es su distancia focal. Una
resolucion transversal alta se puede obtener utilizando una gran apertura numeérica y
enfocando el haz en un punto pequefio. En adicién, la resoluciéon transversal esta
relacionada con la profundidad de foco o el parametro confocal b, el cual es 2z, dos
veces la distancia de Rayleigh:

22, = IAX? 122 (4.7)
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Entonces, un incremento en la resolucion transversal produce un decrecimiento en

la profundidad de foco, similar alo que se produce en microscopia convencional.

La figura 2 muestra esquematicamente la relacion entre el tamafio del punto
enfocado y la profundidad de campo para enfoque con un alta y baja apertura numérica. Las
condiciones de enfoque definen dos casos limite para imagenes obtenidas con OCT.
Tipicamente, las imagenes con OCT se efectdan con un enfoque de baja apertura numeérica,
para tener una gran profundidad de campo, y una interferometria de baja coherencia se usa
para obtener una alta resolucion axial. En este limite el parametro confocal es mayor que la
longitud de coherencia, b > Az. La resolucion axial de la imagen es determinada por la

longitud de coherencia y la resolucion transversal por el tamafio del punto.

Alta AN

Fig. 2 Limites de enfoque de OCT con apertura numérica baja y alta. La mayoria de las
imagenes en OCT se efectlian con una baja apertura numérica, donde el parametro
confocal es mucho mas grande que la longitud de coherencia.
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En contraste con la microscopia convencional, este modo de operacion logra una
alta resolucion axial independientemente de la apertura numérica disponible. Esta
caracteristica es muy poderosa particularmente para aplicaciones como iméagenes de la
retina en oftalmologia o en iméagenes basadas con catéteres-endoscopios donde la apertura
numérica puede ser muy limitada. De cualquier manera, la operacion con apertura numérica

limitada produce una resolucidn transversal baja.

Reciprocamente, es posible enfocar con una alta apertura numérica y lograr una alta
resolucion transversal con un costo de una reducida profundidad de foco. Este modo de
operacion es tipico para microscopia convencional o microscopia confocal. Dependiendo
de la longitud de coherencia de la luz, la profundidad de campo, puede ser méas corta que la
longitud de coherencia, b < Az. En este caso la profundidad de campo puede ser usada para
diferenciar sefiales de diferentes profundidades. Este régimen de operacion es referido
como microscopia de coherencia 6ptica (OCM). Este modo de operacion puede ser (til para
obtener imagenes en sistemas esparcidores porque el efecto de conmutacion coherente
remueve las contribuciones esparcidas para enfrente y para atras del plano focal mas

efectivamente que la conmutacién confocal.

Aunque en OCT se puede lograr una alta resolucion transversal, la profundidad de
campo va ha ser limitada. Para obtener imagenes sobre un rango de profundidades es
necesario rastrear la profundidad de foco a lo largo con el rango axial que esta siendo
detectado.® Alternativamente, es posible usar una técnica analoga al ultrasonido con
barrido en modo C y obtener multiples imagenes con diferentes zonas de foco y unirlas en

una sola para obtener una imagen con profundidad de campo extendida.*®
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4.3 Limites de sensibilidad para OCT

Con la tomografia Optica coherente se pueden obtener una alta sensibilidad de
deteccion porquen la interferometria mide el campo en vez de la intensidad de la luz
utilizando deteccién Optica heterodina. Este efecto puede ser visto en la ecuacion (4.4) la
cual describe la intensidad de la sefial interferométrica de salida. El término oscilante
interferométrico es el resultado del campo eléctrico de la sefial ( el cual puede ser muy
débil) multiplicado por el campo eléctrico del haz de referencia. Ya que el haz de referencia
tiene una gran amplitud, el campo eléctrico débil de la sefial es multiplicado por el de
referencia, por lo tanto incrementando la magnitud del término oscilante que es detectado
por el sensor. El interferdmetro produce entonces, una ganancia heterodina para sefiales

Opticas débiles.

El desempefio de la razén sefial a ruido puede ser calculado usando métodos bien
establecidos de comunicaciones Opticas. La razén sefial a ruido esta dada por la expresion
SNR =10log(7P/ 2hyNEB) (4.8)
donde nes la eficiencia quantica del detector, hv es la energia del foton, P es la potencia

de la sefial, y NEBes el ancho de banda del ruido equivalente del filtro electrénico
utilizado parea demodular la sefial. Esta expresion implica que la razon sefial a ruido se
escala con la potencia detectada dividida por el ancho de banda de ruido equivalente de la
deteccion. Esto significa que para mas alta velocidad de adquisicion de imagenes o mas alta
resolucion de iméagenes se requieren mas altas potencias opticas para una razén sefial ruido
dada. El desempefio de sistemas de tomografia dptica coherente varia ampliamente de

acuerdo con su disefio y requerimientos de velocidad de adquisicion de datos. De cualquier
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manera, para mediciones tipicas de parametros, se pueden obtener sensibilidades que estan
en el rango de —90 a —100 dB, que corresponden a sefiales que estan en el rango de 10° o

10'° de potencia 6ptica incidente.

4.4 Profundidad de penetracién

La sensibilidad de deteccion determina el desempefio de obtencion de imégenes de
la tomografia Optica coherente para diferentes aplicaciones. Es util considerar a las
imagines OCT en dos casos limite: 1) imagenes en un medio con un esparcimiento muy
débil y 2) iméagenes en un medio con muy alto esparcimiento. Cuando OCT es efectuada en
un medio con bajo esparcimiento, la profundidad de obtencién de las imagenes no esta muy
limitada, porque hay muy poca atenuacion del haz incidente. En lugar, la sensibilidad de la
deteccion del OCT establece un limite en la sefial mas pequefia que puede ser detectada. Un
ejemplo de esto es en aplicacion de almacenaje de datos épticos que codifican informacion
usando reflexiones de pequefios cambios en indices de refraccion.’® En esta aplicacion es
deseable utilizar un cambio en el indice tan pequefio como sea posible. Si una reflexion
Optica es generada como resultado de un pequefio cambio en el indice dh, entonces la
magnitud de la intensidad reflejada es ~ onh®. La alta sensibilidad del OCT significa que
reflexiones extremadamente pequefias correspondientes a pequefios cambios en el indice de
reflexion pueden ser medidos. Por ejemplo, si la sensibilidad de deteccion es de —100 dB,

cambios en el indice en el rango de sh= 10" 10 pueden ser detectados.

Otro ejemplo de iméagenes con OCT en estructuras con un retroesparcimiento débil

son las iméagenes oftalmologicas. Las figuras 3 y 4 muestran ejemplos . En estas, una alta
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sensibilidad es esencial para obtener imagenes de estructuras como la retina que son
nominalmente transparentes y tienen muy poco esparcimiento. En aplicaciones
oftalmoldgicas, el contraste de imagenes en OCT de debe a las diferencias en las
propiedades de retroesparcimiento de los diferentes tejidos. Estructuras tales como el
epitelio retiniano pigmentado (ERP) o la capa de fibra nerviosa de la retina puede

diferenciarse de otras estructuras por las diferentes amplitudes de esparcimiento.

0000 #19 S.S. ,_ 2
OD 10/28/98 : Refleccidon Log

Fig. 3 Imagen OCT en escala de grises. La imagen muestra la diferenciacién de las capas retinales que
es posible usando escala de grises. Imagenes tipicas oftalmolégicas abarcan un rango dinamico
aproximadamente de 40-50 dB.

0000 #19 S.S. oy
OD 10/28/98 : Refleccién Log

Fig. 4 Imagen OCT en falso color. La imagen muestra la diferenciacion de las capas retinales que es
posible usando falso color. Imagenes tipicas oftalmolégicas abarcan un rango dinamico aproximadamente
de 40-50 dB.

Tipicas imagenes retinales tienen niveles de sefial dentro de —50 a —100 dB de la

sefial incidente. Para imagenes de la retina, los estandares de la ANSI gobiernan la luz de
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exposicion maxima permisible y pone los limites para la sensibilidad y la velocidad de

obtencién de imagenes en OCT. 164"

El segundo caso limite en OCT, es obtener imagenes en un medio altamente
esparcidor. La figura 5 muestra un ejemplo. En este caso, la sensibilidad de deteccion
determina la maxima profundidad ala cual puede obtenerse una imagen. La mayoria de los

tejidos producen un alto esparcimiento. Imagenes en OCT en otros tejidos diferentes a los

s 500 um

e

Fig. 5 Imagen en escala de grises de tejido esparcidor. Estas imagenes muestran una fuerte
atenuacion de la sefial con la profundidad también como ruido de moteado. Noétese la presencia
de estructuras granulares (g) que presentan diferentes propiedades de esparcimiento.

ojos es posible por la utilizacion de longitudes de onda mas largas, por ejemplo, 1.3 um
comparados con 800nm, puede reducir el esparcimiento incrementando la profundidad de
penetracion.’® La figura 6 muestra un ejemplo de OCT en una epiglotis humana in Vitro
comparando imagenes obtenidas con longitudes de onda de 800 nm y 1300 nm. Los
absorbentes dominantes en la mayoria de los tejidos son la melanina y la hemoglobina, las
cuales presentan absorcion el rango de longitudes de onda del visible e infrarrojo cercano.

La absorcién del agua llega a ser apreciable para longitudes de onda cercanas a 1.9-2 um.

En la mayoria de los tejidos, el esparcimiento a longitudes de onda en el infrarrojo cercano
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es uno o dos ordenes de magnitud mas alta que la absorcion. El esparcimiento decrece para

longitudes de onda mas grandes, asi que la penetracién para OCT se incrementa.?

850 nm —

1300 nm S 500 um

Reflectancia

Fig. 6 Dependencia de la longitud de onda de la profundidad de penetracion de la imagen en
OCT. La atenuacion por esparcimiento es reducida usando longitudes de onda mas largas.
Glandulas superficiales (g), pueden visualizarse a ambas longitudes de onda, pero el cartilago (c)
mas profundo solo se puede obtener imagen con luz de 1300 nm.

Por ejemplo, si un tejido tiene un coeficiente de esparcimiento en el rango de ~ 40
cm™ en 1300 nm, la atenuacién solo para el esparcimiento para una profundidad de 6 mm
es de e 0~ 4 x 10™* Entonces, si el limite de sensibilidad de deteccién es de —100 dB, la
sefial es atenuada al limite de sensibilidad cuando atraviesa un espesor de 4-6 mm. Ya que

la atenuacion es exponencial con respecto a la profundidad, incrementando la sensibilidad
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de deteccidn en un orden de magnitud la profundidad de penetracion no se incrementaria

apreciablemente.

Los mecanismos de contraste de imagen en OCT en un medio que esparce la luz,
han sido investigados y se relacionan con las propiedades 6pticas del medio.”® los

mecanismos de contraste de imagen son en alguna forma analogos a los del ultrasonido.
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5. Tomografia coherente

5.1 procedimiento y resultados

La intensidad de un haz laser transmitido a través de un medio altamente esparcidor
de la luz, es atenuado considerablemente debido a las perdidas causadas por la absorcion vy,
mucho mas por el esparcimiento. De cualquier manera una pequefia fraccion del haz laser
es transmitida a través del medio sin sufrir algin evento de esparcimiento, pero la
intensidad (I¢(x)) del haz a una profundidad (x) decrece con una funcién exponencial
dependiendo de la suma integral de los coeficientes de absorcion () y esparcimiento (u)

del volumen radiado con el haz :

le(X) = loexp[-(uatps)X] (5.1)

Estos fotones “colimados”, “balisticos” o “geométricos” se propagan de acuerdo
con las leyes de dptica geométrica, como viajado a través de un medio no esparcidor como

el agua pura.

De cualquier manera, hay una gran cantidad de luz esparcida, la cual se propaga a
través del medio, enmascarando la pequefia cantidad de luz no esparcida que impacta al

detector. Estos fotones esparcidos, no cumplen las leyes de la Optica geométrica. Mientras
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viajan a traves del medio, los fotones esparcidos toman varias trayectorias las cuales son
funciones muy complicadas de la propiedades de absorcion y esparcimiento del la regién

esparcidora irradiada en el medio.

Para un haz laser de tamafio infinito la intensidad de esparcimiento (Is(x)) como
funcién de la penetracion puede por ser analiticamente dada por la teoria de difusion. La
intensidad de esparcimiento decrece como una funcion exponencial dependiendo del

coeficiente de absorcién efectivo () Y en las condiciones frontera de la superficie®.

15(X) = lofA.exp[-(zer)X]-3exp[-(ua+us)X1} (5.2)
gt = 31, (42, + p15(1- @) (5.3)
A= (B—R)A+2u, 1 s )- R0 21, 12 ) (5.4)
Ri=0 donde las condiciones son semejantes
R; =0.55 para condiciones frontera aire / tejido

Para rayos laser finitos los calculos analiticos por teoria de difusion es mucho més
complicada y puede ser facilmente hecha con métodos Monte Carlo. Por el método Monte
Carlo, la distribucién de intensidad relativa en eje calculada, para valores tipicos de los
coeficientes de absorcion y esparcimiento de los tejidos en la region del infrarrojo cercano

se demuestran en la Fig. 1 y se puede observar que la intensidad de esparcimiento se hace
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mas pequefia con el decrecimiento del diametro del haz ain para un haz de un didmetro de

1 mm.

Para luz esparcida, una evaluacion global y local del comportamiento de absorcién y
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Fig. 1 Distribucion de intensidad relativa en eje para un haz laser como funcion de la
profundidad relativa para valores tipicos del tejido en la region de infrarrojo cercano calculado

Por métodos Monte Carlo ( ¢, =10mm™, g, =0.05 mm™, g =0.97)

a) Intensidad del haz colimado

b) Intensidad esparcida (diametro del haz 1 mm)
c) Intensidad esparcida (diametro del haz 10 mm)
d) Intensidad esparcida (diametro del haz 50 mm)

esparcimiento de el medio por toda la luz transmitida, es en principio posible, pero muy
complicado®® . Aplicando pequefias aberturas, la luz esparcida puede ser reducida, pero no
enteramente eliminada. Pero usando métodos, los cuales son capaces de medir solo la
intensidad de los fotones colimados, las caracteristicas de la integral de absorcion y
esparcimiento del volumen traspasado por el haz laser puede ser evaluado facilmente por la

ecuacion (5.1) dada anteriormente.
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Un método para distinguir entre fotones esparcidos y fotones colimados es llevar a
cabo una medicién resuelta en tiempo de la luz transmitida generada por un pulso laser
ultracorto. Los fotones que llegan primero pueden considerarse los que han viajado por la
trayectoria mas corta a través del medio ( como es descrito por la 6ptica geométrica)*°. No
usamos este metodo, debido al alto costo de los componentes del arreglo, necesitariamos un
laser pulsado y un detector adecuado para detectar solo la primera parte del pulso, lo que

acarrea el uso de una compuerta ultrarrapida.

Otro método para distinguir entre fotones colimados y esparcidos, consiste en
buscar fotones con una fase inalterada. Solo los fotones colimados y no esparcidos estan en
fase con un haz de referencia, mientras que los fotones esparcidos tienen fases aleatorias,
debido a las trayectorias aleatorias que tomaron a través del medio. Mezclando la luz
transmitida con un desplazamiento en frecuencia, con una derivacién del haz laser (haz de
referencia), en un interferometro Mach-Zehnder, la intensidad incidente en el detector para
la luz esparcida es constante, por su fase aleatoria. Solo los fotones balisticos son capaces
de producir modulacién con una frecuencia dada por la frecuencia de modulacion que sufre

una parte del haz en el interferometro.

La amplitud de esta modulacion es directamente proporcional ala intensidad de la

luz transmitida no esparcida y colimada.®’
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5.2 Arreglo experimental

Para verificar la posibilidad de utilizar un arreglo interferométrico para distinguir
entre fotones esparcidos y no esparcidos, un arreglo experimental simple fue empleado con
un interferometro Mach-Zehnder (Fig. 2), un laser HeNe 3 mW. Marca Oriel. Utilizamos
este laser en la longitud de onda del rojo (633 nm) para probar el concepto, ya que esto nos
facilito la tarea de alinear el haz y el interferbmetro para observar las franjas de
interferencia, causadas por la interferencia del haz de referencia y el de muestreo, con una
frecuencia dada por el espejo de modulacion. En la Fig. 3 vemos los detalles del arreglo

experimental, lentes, filtros y aberturas para limitar la luz difusa.

Diwizor
| de haz Ezpejo
HeNe-LélEerI |
Abertura
huestra

Divizor
\'l de haz

Espejo con _

piezoeléctrico Abertura

L Lente

_E:ﬁ = Oz ciloscopio o
Te etector
Controlador ]
— (@]

Procesamiento

Fig. 2 Arreglo experimental basado en un interferdmetro Mach-Zehender,
para la deteccion de fotones balisticos.
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Fig. 3 Detalles del arreglo experimental para tomografia coherente de onda
continua.

Como detector usamos un fotodiodo PIN HR-040, el rango espectral de este
dispositivo va de los 350 nm a los 1100 nm. La responsividad y tiempo de respuesta de la
serie HR estan optimizados tal que muestra una responsividad de 0.350 A/W en 633 nm y
tiempos de respuesta tipicos de cientos de ps en —5 V/, con un érea activa de 0.77 mm?,

presentando una capacitancia de 4.9 pF y una corriente de oscuridad méxima de 2 nA y una

NEP (potencia de ruido equivalente) de 1.9 10™* (W/~/Hz ) parea una longitud de onda de
830 nm y un encapsulado T0-18. El fotodetector oper6 en modo fotoconductivo ya que
presenta una respuesta lineal, un buen desempefio en condiciones de una sefial muy
pequefia. El circuito de polarizacion y amplificacion se muestra en la Fig. 4. La sefial se

amplifica con un amplificador operacional OPA111, el cual es propicio para esta clase de

73



aplicacion, con sefiales muy pequefias, y que tiene las siguientes caracteristicas: con una

corriente de polarizacion de 1 pA méaximo, bajo ruido 8 nV-/Hz (10 Khz).

En el sistema de deteccion podemos identificar dos fuentes de ruido: el ruido de

disparo y el ruido térmico.

El ruido de disparo esta relacionado con la fluctuacién estadistica en la fotocorriente
y en la corriente de oscuridad. La magnitud del ruido es expresado como la corriente

cuadréatica media (rms) de ruido:

Iy = /201, + 1 JAT (5.5)

Donde q=1.6x10"°C, es la carga del electron, | ,es la corriente fotogenerada , 1,
es la corriente de oscuridad y Af es el ancho de banda de medicion de ruido. En las
condiciones de operacion, la maxima corriente generada fue 0.8 A, y la corriente de

oscuridad reportada por el fabricante es de 0.3 nA, por lo que la corriente de ruido de
disparo para un sistema de adquisicién con un ancho de banda de 10 kHz, dado por el

amplificador operacional es de:
|, =0.05x10° A

El ruido térmico o Jonson, esta determinado por la resistencia de retroalimentacion R en la

ecuacion:
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4kT.AF
'n =R, (5.6)

Donde k =1.38x10*J/K, es la constante de Boltzmann, T, es la temperatura
absoluta en grados Kelvin (298 K), Afes el ancho de banda, R:es la resistencia de

retroalimentacion del amplificador (10 MQ), considerando el mismo ancho de banda,

obtenemos que la corriente de ruido térmico es:
l,, =4.05x10" A
La corriente total de ruido generada por el fotodetector se determina por:
L= [12,+13, (5.7)
para nuestro arreglo es de:
I, =50x10* A

La NEP se define como la potencia de luz incidente en el fotodetector, la cual

genera una fotocorriente igual a la corriente de ruido. La NEP se define asi:

|
NEP = (5.8)

Donde R;es la responsividad en A/W y [, es el ruido total del fotodetector.

Usando la responsividad proporcionada por el fabricante de 0.35 A/W para una longitud de

onda de 633 nm, la NEP del sistema es:
NEP = 1.43x10° w
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La menor potencia medida sobre el detector fu de menos de 10 nW, por lo que la
proporcion entre potencia equivalente de ruido y potencia incidiendo en el detector era de

un orden de magnitud.

Se utilizaron divisores de haz dicroicos de 50/50, ya que en un arreglo anterior se
utilizo un divisor de haz de membrana de microcelulosa, el cual es mucho mas delicado,

con resultados similares por lo que se opto por la opcion méas economica.

Como medio se uso una pecera con agua, porque el indice de refraccion del agua es
muy parecido a el de los tejidos; para poder introducir en ella un recipiente con recipiente
con agua, al cual se le agregaba la sustancia que producia el esparcimiento, asi el cambio de
induces de refraccion era minimo entre el agua y la muestra, después optamos por hacer el
experimento en un solo recipiente. EI medio esparcidor que usamos fue la leche, ya que
presenta un alto esparcimiento y muy poca absorcion. De esta manera podiamos
caracterizar nuestro interferometro para obtener el coeficiente de esparcimiento
comparandolo con el obtenido fuera del interferometro, de igual forma utilizamos un
colorante azul como medio absorbente, tanto dentro del interferometro como fuera de el en
una medicion directa, poniendo la muestra frente al la fuente y cambiando la concentracion

del colorante.

La modulacion del rayo de referencia fue provista por un espejo con un actuador

piezoeléctrico de Physik Instrumente, el modelo PZ 87E para desplazar uno de los espejos,
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para la cual se fabrico la montura, con un controlador E-662 LVPZT, el cual varia la
longitud del camino 6ptico, desplazando el espejo 0.3 0 0.6 zm., que corresponden a un
desplazamiento aproximado de media y una longitud de onda respectivamente (el
desplazamiento minimo del actuador era de 0.1 xm). La modulacion la hicimos en el brazo
del interferdmetro que pasa a traves de la muestra. En el brazo de referencia colocamos los
filtros para atenuar la sefial de referencia, y mantenerla en el mismo orden de magnitud al

de la sefial de la muestra, y asi obtener un mejor contraste en las medicines.

La amplitud de la modulacion ( en este caso a una frecuencia entre 4-7 hz.) fue
medida con un osciloscopio Tektronix TDS 3052 de 2 canales 500 Mhz , conectado a la

salida del amplificador del detector.

La resistencia dentro del arreglo del detector se fue variando de 10 a 50 MQ, para
variar la ganancia ala salida del amplificador del detector; ya que las primeras mediciones
se saturaba el detector por lo que se coloco una resistencia de 10 MQ en paralelo con la de

50 MQ y con sefiales pequefias trabajamos con la resistencia de 50 MQ.
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Fig. 4 Detector: diodo PIN con un amplificador y una resistencia variable R.

Se obtuvo una modulacion en la sefial de salida debida a la interferencia de los
haces de la sefial y referencia causada por los fotones balisticos o colimados que pasan por
la muestra sin sufrir los efectos de esparcimiento o un cambio de fase (Fig. 5), con una
frecuencia dada por la frecuencia del espejo, el nivel de DC esta dado por el total de

radiacion detectada.

MModulacidn
I

AVAVAVAVA

Frtemeidad fa.a.)
I
]

tiempo

Fig. 5 La profundidad de modulacion esta dada por la interferencia de los fotones colimados y el nivel de
DC esta dada por la intensidad capturada en el detector del total de fotones balisticos y difusos.
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Fig. 6 Franjas de interferencia causadas por fotones
“balisticos.

En la Fig. 6 se puede observar que se forman franjas de interferencia en el detector,
estas son debidas a la interferencia de el haz de la sefial y el haz de referencia de los fotones
que permanecen en fase al pasar por la muestra, es decir que no sufren eventos de
esparcimiento (transmision colimada), y el nivel de dc que se observa en la grafica es
debido a la transmision de fotones que sufrieron algin evento de esparcimiento
(transmision difusa), por lo que cambiaron de fase, no producen modulacion en la sefial
pero es detectada, lo que se traduce como un nivel en la intensidad , reduciendo el contraste

en la sefial detectada.

Utilizamos un lente convergente para expandir la sefial de interferencia, para
procurar que solo una franja de interferencia ocupara el area activa del detector, si no
expandemos el haz la sefial se promediaria y no obtendriamos la modulacion. Para mejorar
el contraste se colocaron dos aberturas para limitar la radiacion difusa uno ala entrada al
interferometro, y otra a la salida del mismo y antes de la lente expansora del haz. Asi

mismo utilizamos filtros en el brazo de referencia del interferémetro con la finalidad de
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mejorar el contraste, dejando la intensidad de la radiacion de cada brazo en el mismo orden

de magnitud.

Se efectuaron diversa mediciones para comprobar el esparcimiento de un medio con
particulas predominantemente esparcidoras (leche), variando el coeficiente de
esparcimiento (Fig. 7).Las mediciones se hicieron midiendo la amplitud de modulacién
dada por el voltaje a la salida del amplificador con lo cual podemos obtener la intensidad de
transmision de los fotones colimados y en el mismo arreglo con la misma concentracién del
esparcidor, mediamos con el radiometro la intensidad de la transmision total a la salida de
la muestra. EI mismo procedimiento se aplicd, pero para un medio absorbente, un colorante
azul, (Fig. 8), en las cuales se normalizo la grafica. En este arreglo con la longitud de onda
del laser He-Ne, se logro detectar modulacién en una sefial 73,500 veces menor a la sefial
de incidencia en la muestra, (97 dB) ya que el minimo valor medido en el radiometro (New

Port modelo 815) fue de 0.012 W, con una sefial incidiendo en la muestra de 0.883 mW .

De las mediciones hechas se deben determinar tres parametros Opticos de los

tejidos, coeficientes de esparcimiento, absorcion y funcion de fase( , 2, Y 9).
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Donde u, es el coeficiente de extincion y es determinado de los valores de
transmitancia colimada, lo cual permite que los tres parametros (u,,u, Y Q) sean

encontrados de los datos experimentalesde T, y R;.

Los pardmetros medidos son la transmision colimada T, al transmision total T y
por consiguiente la transmision difusa Ty, reflexion difusa Ry y la absorcion. (En el caso

mas simple, se utiliza el método de dos flujos de Kubelka-Munk ).

My = o+ fy, pg = (L= 0) > 4y, (5.9)

Con tres dela siguientes cinco mediciones son suficientes para la evaluacion de los

tres parametros dpticos:

Transmitancia total (o difusa) para radiacion colimada o difusa.

- Reflectancia total (o difusa) para radiacion colimada o difusa.

- Absorcion de la muestra.

- Transmitancia colimada.

- Distribucién angular de la radiacion esparcida por la muestra.
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Fig. 7 Variacion del coeficiente de esparcimiento en funcion de la concentracion
para una muestra con grosor de 10 cm
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Conclusiones

Al inicio de este trabajo expusimos la importancia de emplear radiacion no
ionizante para tomografia dptica. Planteamos también los inconvenientes que presenta el
intervalo espectral atil (600-1500 nm), principalmente por esparcimiento. Logramos
distinguir entre la radiacion de trayectoria balistica de la esparcida, cuando esta pasa a
través de un medio esparcidor. Logramos demostrar que es posible recuperar la
informacidn Gtil para realizar tomografia dptica en onda continua empleando un arreglo
interferométrico Mach-Zendher, modulando la sefial éptica de uno de los brazos (donde se
coloca la muestra). La modulacion se realiza mediante el cambio de camino Optico por

medio de un espejo montado en un micro-posicionador piezoeléctrico.

Esta modulacion nos permitio distinguir y cuantificar la radiacién que viaja en
trayectoria directa a través de la muestra de la que se esparce, pues ésta Ultima pierde
coherencia y no interfiere (solo contribuye en la irradiancia constante sobre el plano de
interferencia). Empleando una pequefia abertura circular antes del detector bloqueamos
gran parte de la radiacion esparcida (toda aquella que no sigue la trayectoria del haz
colimado), reduciendo significativamente esta contribucién de irradiancia constante. Para
mantener un buen factor de modulacion, colocamos un fotodetector en el plano de
interferencia, de tal forma que solo una fraccion de la franja cubriera la superficie activa del

detector.
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Empleando una base de medio esparcidor estandar (phantom) caracterizamos el
arreglo experimental. Para tal efecto, controlabamos la concentracion del esparcidor y de
manera independiente su coeficiente de absorcion. Asi pudimos cuantificar y corroborar los
coeficientes de esparcimiento y absorcion. Como fuente de iluminacidén usamos un laser de
633 nm (1 nW de potencia incidente en la muestra), que facilitaba la implementacion de
este arreglo, pues de otra manera, empleando una fuente de infrarrojo cercano, hubiéramos

que tenido que alinear y ajustar con un visor.

Para mejorar el contraste de la sefial controlamos la intensidad del brazo de
referencia del interferometro, porque la sefial se atenua al incrementar la concentracion del
compuesto esparcidor o absorbente. Para reducir los efectos refractivos del medio
empleamos un haz de 1mm de didmetro. Modulando el camino 6ptico a baja frecuencia (8
Hz) y promediando 4 ciclos logramos mejor relacion sefial ruido. Con nuestro arreglo
experimental logramos mediciones cuando la potencia de salida se reduce hasta unos pocos

nanoWatts.

A partir de estas mediciones pudimos determinar la intensidad de potencia total
transmitida y la intensidad de transmisién de radiacion de trayectoria balistica. La
transmision balistica junto con la colimada o balistica nos proporciona la transmision total,
al pasar por un medio que presenta alto esparcimiento de la luz. La mayor cantidad de
informacion de relativamente facil reconstruccion es transportada por la radiacion de

trayectoria balistica.
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En el area activa del detector debe incidir solo una fraccion de franja de
interferencia, para poder detectar la modulacién cuya frecuencia corresponde a la del espejo
modulador. Si incidieran varias franjas el resultado es que se promediarian en toda el area
del detector disminuyendo enormemente el contraste. Por esta razon utilizamos una lente

para amplificar el patron de interferencia.

La amplitud de la componente de modulacion de la intensidad detectada es
proporcional a la transmitancia colimada (de radiacion de trayectoria balistica) y del

promedio de transmitancia obtuvimos la transmision difusa que no causa modulacion (T, ,

es la transmision difusa). De igual forma se determina la parte de la radiacion reflejada en

forma difusa R, (retroesparcimiento), mediante el radiometro.

Los parametros opticos de los tejidos (., u,) fueron calculados por diferentes

métodos. Esta aproximacion implico la determinacion secuencial o simultanea de los tres

parametros: transmitancia colimada T, = 1(d)/1(0), la transmitancia total T, =T, +T, y

transmitancia difusa.

Este instrumento puede mejorarse si detectan potencias del orden de pW.

Actualmente la relacion potencia de la sefial de salida es 75000 veces menor ala de la
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entrada, y se pueden llevar a mas de 140 dB (sefial de salida 10,000,000 veces menor a la
entrada) cambiando la longitud de onda de iluminacidn, el tipo de detector y el tamafio de
palabra del digitalizador. La longitud de onda se puede mover al infrarrojo (menor a 2 gm
porque empieza una fuerte absorcion del agua) porque hay menos esparcimiento y mejor
penetracion. El fotodetector puede cambiarse por uno de avalancha Para la region del
infrarrojo (con una region de agotamiento extendida). Y finalmente, el tamafio de palabra

del digitalizador de sefiales se puede incrementar de 9 a 16 bits penetracion.
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Apéndice A

Longitud de onda (nm) | Penetracion (um)
250 2
280 15
300 6
350 60
400 90
450 150
500 230
600 550
700 750
800 1200
1000 1600
1200 2200

Tabla 1. Profundidad aproximada de penetracién de radiacion dptica de una muestra de
piel ligeramente caucasica a un valor de 1/e (37%) de la intensidad de energia incidente.

N |Capa pa(cm™®) |[pem™) |G |n | Grosor(mm)
1 Epidermis 25 480 079 | 1.5 0.065

2 Dermis superior 2.7 187 082 14 0.565

3 | Plexo Sanguineo 25 400 0.98 | 1.35 0.09

4 Dermis inferior 2.7 187 082 | 14 0.565

5 | Grasasubcutanea 0.2 20 0.80 | 1.45 0.32

g | Pareddevaso 6 414 |091|137| 061

sanguineo
7 Sangre 25 400 0.98 | 1.35 6.38

Tabla 2. Parametros 6pticos de los tejidos para A = 633nm

Capa palem™) [ pem?) [ g
Epidermis 40 420 0.852
Dermis 1.7 175 0.852
Aorta: Media 1.6 250 0.88
Aorta: Intima 2 150 0.84
Aorta: Adventicia 4 180 0.84

Tabla 3. Parametros opticos de algunos tejidos para A = 800nm
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Tejido A(Nm) | palcm™) | ps(em™) | g Método - Observaciones
Aorta 632 0.52 316 0.87 Henyey — Greenstein
Aorta T. M. 633 3.6 171 0.85 Delta — Eddington
Aorta T. I. 633 2.3 310 0.9 Delta — Eddington
Aorta T. A. 633 5.8 195 0.81 Delta — Eddington
Aorta 1064 2 - - Foto acUstica
Mdsculo 515 11.2 530 - Atenuacion total
Piel (dermis) 633 2.7 187 0.81 Henyey — Greenstein
Piel (dermis) 635 1.8 244 - Ley de Beer
Sangre (Hb-O,) | 665 1.3 1246 | 0.995
Sangre (Hb-Oy) | 960 2.84 505 0.992 Eritrocitos 41%
Sangre (Hb) 665 4.87 509 0.995 Usando teoria de Mie
Sangre (Hb) 960 1.68 668 0.992

Tabla 4. Propiedades pticas de tejidos
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