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Resumen

Gran parte de la investigacion en medicina se centra en descubrir los fenémenos fisicos y
bioquimicos que, o bien son patoldgicos en si mismos 0 son sintométicos de estos. Una vez
descubiertos, se desarrollan técnicas capaces de aprovechar la informacion obtenida mediante la
interaccion con estos fendmenos para inferir informacion de relevancia diagndstica basandose en
las diferencias que presentan dichos fenémenos en tejido sano y enfermo.

El trabajo presentado en este documento de tesis se centra en la aplicacion de la Tomografia
de Coherencia Optica (OCT, del inglés Optical Coherence Tomography) en el ambito
cardiovascular y dermatolégico y en el analisis de los datos obtenidos de cara al diagnéstico
automatizado de diferentes patologias. En el area cardiovascular, esta tesis se focaliza en la
caracterizacién de la pared de la arteria aorta y de las cuerdas tendinosas de la valvula mitral
humana como primera aproximacion al estudio de dos elementos vitales en el sistema
cardiovascular: el corazén y los vasos sanguineos. Igualmente, se aplica OCT en el ambito
dermatolégico en combinacion con dermatoscopia como primera aproximacion al estudio de
lesiones en la piel con el objetivo de caracterizacion y diagnéstico de melanoma.

El Instituto Nacional de Estandares y Tecnologia de Estados Unidos (NIST, National
Institute of Standards and Technology) ha publicado un documento en el que presentan los
principales retos de la tomografia de coherencia Gptica y otras tecnologias de cara al diagndéstico.
En este documento se identifican tres grandes retos para OCT: el desarrollo de fuentes de barrido
en longitud de onda, la falta de bases de datos de propiedades Opticas de los tejidos y el escaso
conocimiento de los cambios producidos en los tejidos tras la interaccién con la radiacion
electromagnética. Este documento de tesis se centra de lleno en los dos Gltimos aspectos,
generando conocimiento sobre tres areas poco estudiadas segun se refleja en el estudio
bibliografico realizado al respecto:

e Aneurisma de aorta

Se ha aplicado por primera vez la tomografia de coherencia dptica para caracterizar y
cuantificar la degradacion de la pared arterial en aorta humana. Este método permite producir
suficiente informacion, cuya exactitud y validez diagnostica se ha comparado
satisfactoriamente con las técnicas histoldgicas convencionales. Su rapidez de adquisicién, la
facilidad de medida sin realizar cortes histol6gicos o tinciones y su sencillez de interpretacion
hacen de esta técnica una herramienta con un gran potencial de ser utilizada para la
caracterizacion de tejidos en condiciones de tiempo real en el ambito intraoperatorio.

Ademas, larapiday sencilla aplicacion de esta técnica, permite visualizar multiples cortes
sobre el tejido en diferentes regiones de una muestra, obteniendo un mapeo tridimensional
completo del tejido. Esto ha permitido la caracterizacion de multitud de muestras en gran
detalle y su analisis demuestra que la degradacién en la pared arterial no es uniforme, ni
longitudinalmente, ni transversalmente en el vaso. Se ha comprobado cémo la cuantificacién
histoldgica de la degradacion es util, pero no infalible, puesto que la degradacion de la pared
arterial es un fendmeno que ocurre en todo el vaso de forma discontinua. Segln se recoge del
analisis de las muestras, tanto mediante OCT como mediante técnicas histoldgicas, ni siquiera
la patologia de la valvula aértica bictuspide implica una degradacion total de la pared.



e Estudio de las cuerdas tendinosas de la valvula mitral

Se ha aplicado por primera vez la tomografia de coherencia dptica, y su variable sensible a la
polarizacion, para la caracterizacion de las cuerdas tendinosas humanas. Estas cuerdas son
esenciales para el correcto funcionamiento de las valvulas mitral y trictspide, y su
caracterizacion mediante OCT aporta conocimiento de un componente esencial para el
correcto funcionamiento del corazdn. La tomografia de coherencia Optica permite ver tanto
la parte externa como el nicleo de estas cuerdas tendinosas. Esto permite, en primer lugar,
comprobar la salud estructural de las cuerdas y, en segundo lugar, calcular el parametro de
birrefringencia obtenido mediante la técnica sensible a la polarizacién. La birrefringencia esta
asociada a la estimacion de la densidad de las cuerdas y permite conocer con precision las
zonas de localizacidn de los haces de colageno. La disminucidn del factor de birrefringencia
producido por la desalineacion y degeneracion de las cuerdas de colageno es indicativa de la
patologia de la cuerda. La carencia absoluta de coladgeno en algunas regiones de las cuerdas
implica una pérdida de propiedades que debe ser valoradas por el cirujano.

e Estudio de lesiones cutaneas

La deteccion precoz del melanoma es una tarea compleja dada la variabilidad de sintomas
que pueden presentar, 0 peor aun, no presentar dichos tumores. La combinacion de diferentes
técnicas permite una caracterizacion mas exhaustiva de las propiedades del tejido (absorcion,
dispersién, estructura, forma y color, etc.) que ayudan a conocer el tumor bajo analisis antes
de la realizacion de una biopsia. En este trabajo se ha utilizado la dermatoscopia con luz
polarizada y la tomografia de coherencia Optica para la caracterizacion de lesiones cutaneas.
La dermatoscopia aporta informacion de forma, color y textura de gran utilidad diagnostica y
la automatizacion de su andlisis ayuda a consensuar criterios, evitar subjetividad y facilitar la
teleasistencia. La aplicacion de la tomografia de coherencia dptica permite diferenciar dermis
y epidermis e incluso regiones con alto contenido en melanocitos gracias a las diferencias de
atenuacion en los diferentes tejidos.

La aplicacién de nuevas técnicas de diagnéstico en el ambito médico es un proceso laborioso
gue comienza por una prueba de viabilidad de la técnica para la caracterizacion de las propiedades
gue permitan discernir tejidos sanos y enfermos. Las técnicas empleadas en este documento son
inocuas para el organismo humano y no requieren la preparacion especifica de las muestras para
su caracterizacion y diagndstico. El proceso que va desde el laboratorio hasta el ambito clinico, o
el quiréfano, no es posible a no ser que se pruebe la viabilidad, seguridad y, en cualquier caso,
comodidad y facilidad de uso del médico especialista en su uso diario. En esta tesis se han aplicado
diferentes tecnologias para la caracterizacion de tejidos, comprobando la viabilidad de todas ellas
de forma positiva. El trabajo desarrollado abarca desde la comprensién y estudio de la interaccion
radiacion-tejido, hasta el diagnostico automatizado de las patologias pasando por la correcta
interpretacion de las medidas fotonicas en funcion de la instrumentacion elegida, la optimizacion
de las medidas para liberarlas del ruido y artefactos inherentes a las técnicas y el desarrollo de
técnicas especificas para realzar la presencia de degradacion en los tejidos. Los resultados
obtenidos se han publicado en revistas cientificas internacionales de reconocido prestigio y
defendido en congresos nacionales e internacionales.
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Abstract

Most of nowadays medical research is focused on discovering the physical and biochemical
phenomena that are either pathological or are symptomatic of pathology. Once these phenomena
are discovered, different techniques are developed to take advantage of the information obtained
through the interaction with these phenomena to infer relevant diagnostic information based on
the differences that these phenomena present in healthy and diseased tissue.

This thesis focuses on the application of Optical Coherence Tomography (OCT) to the
cardiovascular and dermatological fields and on the analysis of the data obtained for the diagnosis
of different pathologies. In the cardiovascular area, the thesis focuses on the characterization of
the wall of the aorta artery and tendinous cords of the mitral valve as the first approach to the
study of two vital elements in the cardiovascular system: the heart and the blood vessels. OCT is
also applied to the dermatological field, in combination with dermoscopy, as the first approach to
the study of skin lesions aimed to characterization and diagnosis of melanoma.

The National Institute of Standards and Technology (NIST) has published a document
outlining the major challenges of Optical Coherence Tomography and other diagnostic
technologies. The report identifies three major challenges for OCT: the development of swept
wavelength sources, the lack of databases of tissue optical properties and the poor knowledge of
changes in tissue after interaction with electromagnetic radiation. This thesis is mainly focused
on the last two aspects, generating knowledge on three poorly studied areas according to the
performed bibliographic study:

e Aortic aneurysm

Optical Coherence Tomography has been applied for the first time to characterize and
guantify the degradation of the arterial wall in the human aorta. This method produces
sufficient diagnostic information, whose accuracy and diagnostic ability has been
compared satisfactorily with conventional histological techniques. Its speed of
acquisition, the ease of measurement without making histological cuts or stains, and its
simplicity of interpretation make this technique a tool with a great potential to be used for
the characterization of tissues in practically real time in intraoperative conditions.

In addition, the quick and simple application of this technique allows visualizing
multiple cuts on the tissue in different regions of a sample, obtaining a complete three-
dimensional mapping of the tissue. This has allowed the characterization of many samples
in great detail, whose analysis shows that the degradation in the arterial wall is not
uniform neither longitudinally, nor transversally, in the vessel. It has been shown how the
histological quantification of degradation is useful but not infallible since the degradation
of the arterial wall is a phenomenon that occurs throughout the vessel at different levels
in a discontinuous way. As collected from the analysis of the samples, both by OCT and
by histological techniques, not even the pathology of the bicuspid aortic valve implies a
total degradation of the wall.

e Study of the tendinous cords of the mitral valve

Optical Coherence Tomography and its polarization sensitive version have been applied
for the first time for the characterization of human chordae tendineae. These tendinous
cords are essential for the correct functioning of the mitral and tricuspid valves, and their
characterization through OCT provides knowledge of an essential component for the
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correct performance of the heart. Optical Coherence Tomography allows imaging both,
the outer and the core of these tendinous cords. This allows, firstly, to check the structural
health of the strings and secondly, to calculate the birefringence parameter obtained by
the polarization sensitive OCT technique. Tissue birefringence is associated to the density
estimation of the tendinous cords and allows identifying the accurate location of their
collagen bundles. The decrease in the birefringence factor produced by the misalignment
of the collagen strings is indicative of the pathology of the cord. The absolute lack of
collagen in some regions of the strings implies a loss of properties that must be valued by
the surgeon.

e  Study of skin lesions

Early detection of melanoma is a complex task given the variability of symptoms that
such tumors may exhibit, or worse, not exhibit. The fusion of multiple modalities allows
the characterization of more tissue properties (absorption, dispersion, structure, shape and
color, etc.) providing predictive knowledge about the tumor under analysis before
performing a biopsy. In this work, dermoscopy with polarized light and Optical
Coherence Tomography were used for the characterization of cutaneous lesions.
Dermoscopy provides information of surface shape, color and texture of great diagnostic
utility and the automation of this analysis may help defining a consensus, to avoid
subjectivity and to facilitate teleassistance. The application of Optical Coherence
Tomography allows differentiation of dermis and epidermis and even regions with a high
content of melanocytes thanks to differences in attenuation in different tissue types.

The application of new diagnostic techniques in the medical field is a laborious process that
begins with a viability test of the techniques for the characterization of optical properties that
allow discrimination between healthy and diseased tissue. The techniques employed in this thesis
are harmless to the human organism and do not require the specific preparation of the biological
samples for their characterization. The process that goes from the laboratory to the clinical or
operating room is not possible unless the viability, safety and, in any case, comfort and ease of
use of the specialist doctor in their daily use becomes tested. In this document, different
technologies have been applied for the characterization of tissues, verifying the viability of all of
them in a positive way. The developed work covers from the understanding and the study of the
radiation-tissue interaction, to the automatic diagnosis of the pathologies going through the
correct interpretation of the photonic measurements, the measurement optimization taking into
account the possible noise and artifacts inherent to the techniques and the development of specific
techniques to enhance the presence of tissue degradation. The results obtained have been
published in recognized international scientific journals and defended in national and
international conferences.
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Capitulo 1

Introduccion
1.1 Diagnostico médico mediante técnicas de imagen ........ccceoevvvevevcieveveseseenenns 1
1.2 Tomografia de COherenCia OPLICA..........covrereiierctce e 3
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1.4 ODJEEIVOS. ..ttt bbb bbb et 7
1.5 Estructura del dOCUMENTO .......ccviieiiiee e 9
BIbIIOGIrafial.....c.coviiieiieic 10

1.1 Diagnéstico medico mediante tecnicas de imagen

Cuando se da una condicion patoldgica en el cuerpo esta evoluciona hasta llegar expresarse a
modo de anomalias en el tejido, haciéndose detectable a través de diferentes fenémenos fisicos y
quimicos basados en propiedades mecénicas, eléctricas, Opticas, magnéticas u otras.
Tradicionalmente, la forma de detectar estas anomalias es mediante la biopsia y andlisis
histoldgico de muestras de tejido. La evolucion y mejora de las técnicas de microscopia, imagen
digital y tratamiento de imagen han permitido avances en la aplicacion y diagnostico de las
técnicas histoldgicas convencionales.

Gran parte de la investigacion en medicina se centra en descubrir los fendbmenos fisicos y
bioquimicos que, o bien son patoldgicos en si mismos 0 son sintomaticos de estos. Una vez
descubiertos, se desarrollan técnicas capaces de aprovechar la informacion obtenida mediante la
interaccion con estos fendmenos para inferir informacion de relevancia diagnéstica basandose en
las diferencias que presentan dichos fenémenos en tejido sano y enfermo. Es importante en estos
casos tanto conocer de forma precisa el fendmeno, como el procesado y representacion de los
datos orientados al diagndstico. La familia de las técnicas fotonicas esta compuesta de diferentes
herramientas y técnicas que se basan en la interaccion entre la luz y los tejidos biolégicos para
producir informacion diagndstica o terapéutica. La aplicacion de las tecnologias fotdnicas al
campo de la medicina y los tejidos bioldgicos sigue el mismo camino que han seguido
anteriormente otras técnicas ya consolidadas [1]. En este escenario, la evolucion del desarrollo de
las tecnologias fotonicas ambiciona tanto mejorar las técnicas de diagnéstico como aportar nuevos
métodos, no invasivos, de aplicacion in vivo, mas rapidos, mas fiables, sencillos de utilizar etc.
que permitan mejorar el diagnostico y tratamiento de diferentes patologias.

El trabajo presentado en este documento de tesis se basa principalmente en la tomografia de
coherencia optica (OCT, del inglés Optical Coherence Tomography) y su aplicacion como
herramienta de diagndstico de patologias en el sistema cardiovascular y dermatol6gico, enfocado
hacia la visualizacion de tejido patoldgico y su diferenciacion del tejido sano. La tomografia de
coherencia Optica fue demostrada en 1991 por el equipo de James G. Fujimoto [2] concebida y
enfocada hacia la visualizacion de la retina en vivo de forma no invasiva. Se demostro su utilidad
en oftalmologia y hoy en dia es una herramienta ampliamente utilizada en dicho campo. El globo

1
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ocular es un medio transparente y representa el &ambito de trabajo ideal para una técnica optica.
Los tejidos opacos presentan una atenuacion mayor y una alta dispersion, pero aun asi pueden ser
observados con esta técnica al igual que la retina. En la misma publicacién se demuestra la
primera aplicacion en el campo cardiovascular, tomando una medida en de una arteria coronaria
(Figura 1.1 a). En el afio 1994 se aplic6 OCT para la visualizacion de la una aorta de rata,
observando las capas media y adventicia (Figura 1.1 b) [3]. También en 1994 se dio la primera
aplicacién para la visualizacion del tejido subcutaneo [4].

1300nm objetivo 4x
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Figura 1.1. Primeras imagenes publicadas de aplicacion cardiovascular de tomografia de
coherencia 6ptica, en arteria coronaria humana [2] (a) y la pared de aorta de rata [3](b).

Desde las primeras publicaciones, la tomografia de coherencia dptica ha crecido
principalmente en la rama de la oftalmologia, pero también en otras muchas ramas sobre las que
destaca la cardiovascular. Segun el servicio Web of Science [5], hay 41.888 publicaciones que
contienen las palabras “optical coherence tomography” desde la primera en 1991. De estas,
25.912 (61%) son en el campo de la oftalmologia, 8.569 (20%) en cardiovascular y 1.271 (3%)
en dermatologia (Figura 1.2).
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Figura 1.2. Namero de publicaciones en Web of Science [5] por afio en &mbitos clinicos

cardiovascular, oftalmologia y dermatologia desde 1991 hasta 2016 (datos consultados el

26 de febrero de 2017. El descenso de publicaciones en 2016 se debe a que la web ain no

ha computado todas las publicaciones de dicho afio).
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1.2 Tomografia de coherencia dptica

La tomografia de coherencia éptica tiene multiples aplicaciones en imagen médica. La mas
extendida es la visualizacion del interior del globo ocular, aunque también se aplica en
cardiovascular, gastroenterologia y dermatologia. En endoscopia se utiliza para la visualizacion
de mucosas y la deteccion de cancer oral en cavidad bucal [4] o deterioro de dientes [6] al igual
que el eséfago de Barret [7], estomago [8] o la laringe y vias aéreas [9], colon [9], uretra [10] u
otras zonas tan dispares como tumor cerebral [11]. Lejos de la oftalmologia, OCT se utiliza
ampliamente en mucosas ya que permite ver el estado del epitelio y crecimientos anémalos de
tipo displasia, calcificaciones, etc. Por cateterismo se aplica en la caracterizacion de la pared
arterial para la deteccion de ateromas o comprobar la implantacion de endoprotesis vasculares o
stents coronarios, aportando una resolucion mayor que la técnica IVUS [12]. En la actualidad el
uso de OCT esta ampliamente extendido e implantado en multitud de aplicaciones, existiendo
equipos comerciales de aplicacion en los diferentes ambitos clinicos. En oftalmologia hay equipos
especificos para catarata, glaucoma e inspeccion de retina [13], [14], [15]. En cardiovascular,
OCT se aplica por cateterismo e incluso combinado con angiografia a modo de guiado [16] o
como propio elemento angiografico en retina (OCTA) [17], [14]. En dermatologia se combina
OCT con imagen clinica y dermatoscopia [18]. También hay multitud de fabricantes dedicados al
desarrollo de componentes y sistemas OCT de uso general para imagen OCT [19], [20], [21]. El
portal web OCTnews [22] recoge multitud de informacion acerca de la técnica, estado a nivel de
investigacion, publicaciones, fabricantes, etc.

En general, OCT permite obtener informacién relevante de tejido que presente modificaciones
en su composicion, estructura, u otras caracteristicas que se vean reflejadas en un cambio de
morfologia, bien presentando variaciones de indice de refraccion o del coeficiente de atenuacion,
siendo predominante la componente de dispersion. La tomografia de coherencia éptica tiene como
principal ventaja su facilidad de aplicacion en vivo, de forma rapida y no invasiva. Se consigue
una penetracién tipica de 1 a 3 mm y una resolucién micrométrica tanto lateral como axial. Estas
caracteristicas de penetracion y resolucion lo colocan a medio camino entre la microscopia
confocal y los ultrasonidos. La primera es dificil de utilizar en vivo, produciendo alta resolucién
de imagen por debajo de la micra y poca penetracion. La segunda, ultrasonidos, se aplica en vivo
con una resolucion de cientos de micras y una elevada penetracion [1].

Si bien OCT es ya una técnica utilizada en los servicios de oftalmologia de hospitales en todo
el mundo, en otros ambitos se sigue investigando para su traslacién al entorno clinico. El esfuerzo
se hace tanto en el desarrollo y mejora de la propia técnica como para su aplicacion a otros tejidos
y la adecuacion e integracion de los sistemas en los diferentes entornos clinicos. El Instituto
Nacional de Estandares y Tecnologia de Estados Unidos (NIST por sus siglas en inglés, National
Institute of Standards and Technology) publicé en 2007 un documento en el que presentaba los
principales retos de la tomografia de coherencia Optica y otras tecnologias (microarrays,
microscopia Optica y citometria de flujo) de cara al diagndstico [1]. En este documento se
identifican tres grandes retos para OCT: el desarrollo de fuentes de barrido en longitud de onda,
la falta de bases de datos de propiedades Opticas de los tejidos y el escaso conocimiento de los
cambios producidos en los tejidos tras la interaccion con la radiacion electromagnética.

El primer reto para la visualizacion en tiempo real se ha sobrepasado [23]. Ya en 2012 se
conseguia video en 4D, produciendo medidas a 41 volimenes/segundo para imagenes
tridimensionales de 256 (axial) x 128 x 128 (lateral) voxeles [24]. La mejora de las fuentes se
centra en la mejora de la sensibilidad y aumento de la relacion sefial a ruido. En cuanto a la
construccién de una base de datos, es necesario caracterizar el indice de refraccion complejo y
otros parametros épticos de multitud de tejidos que presentan una alta variabilidad. Cada tipo de
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tejido es altamente heterogéneo, con elementos que varian en indice de refraccion, birrefringencia,
anisotropia, tamafo, forma, proporciones y concentracion de compuestos, etc. La composicion
exacta es variable ya no sélo entre tejidos sino también entre pacientes, dependiendo de factores
como edad, sexo, y patologias. Ademas, los parametros Opticos son dependientes de la longitud
de onda, siendo necesaria la caracterizacion de estos parametros en amplias regiones espectrales,
tipicamente desde la regidn ultravioleta al infrarrojo cercano. Esto va ligado con el tercer punto a
desarrollar: conocer la estructura de tejidos y su respuesta a estimulos electromagnéticos que
permitira desarrollar y aplicar modelos precisos de tejidos sanos y enfermos que faciliten la
busqueda y el conocimiento de propiedades de cara al desarrollo de herramientas de diagnostico
y terapia en base.

Hoy en dia, OCT aporta ciertas ventajas frente al resto de técnicas. Permite realizar medidas
en tiempo real, incluso volumétricas (4D). La aplicacion sin contacto permite su adaptacion y
combinacion con técnicas de microscopia o endoscopia. Esto hace que sea aplicable en el &mbito
intraoperatorio, como elemento de monitorizacién de patologias y de tratamientos. Su alta
resolucién puede utilizarse para monitorizacién de tejidos con resolucion celular, tanto de su
morfologia como de desplazamientos sub-micrométricos.

La técnica OCT convencional se basa en la medida de intensidad de dispersion reflejada en el
tejido mediante una medida interferométrica. A su vez, hay otros métodos basados en los mismos
principios pero que presentan modificaciones, dando versatilidad a la técnica [25]. La técnica
OCT Doppler se basa en el efecto del mismo nombre, por el cual el desplazamiento de particulas
altera la frecuencia de la sefial OCT. La medida de este desplazamiento permite caracterizar la
velocidad de desplazamiento del flujo sanguineo [26]. OCT sensible a la polarizacion permite
medir la birrefringencia de tejidos mediante el uso de dos canales de trabajo con radiacion que
presenta diferentes polarizaciones [27]. Los tejidos con indices de refraccién diferentes para cada
uno de sus ejes exhibiran respuestas distintas segun sea la polarizacion de la luz incidente. Esto
es (til en tejidos que ven modificada su birrefringencia como quemaduras, cartilagos, tendones,
dentina, edema macular, etc. [25]. La elastografia de coherencia 6ptica, permite medir la
deformacion producida en la muestra al someterla a una presion [28], que se ve afectada por
cambios como fibrosis, edema, calcificacién o displasia. La espectroscopia OCT se basa en las
diferencias de absorcion a las longitudes de onda que conforman el ancho de banda emitido por
la fuente OCT en el tejido [29] permitiendo ver cambios en la oxigenacién de la sangre u otros
fluidos. Por Gltimo, la OCT molecular se sirve de marcadores que actian como croméforos que
permiten realzar el contraste, intensificando la respuesta en casos como oxigenacién de sangre o
displasia [30].

1.3 Motivacion

La técnica de OCT presenta multiples aplicaciones, a lo que se afiade un gran potencial en
diferentes tejidos. Como se ha expuesto en la seccion anterior, el NIST expone que se deben
desarrollar tres puntos clave para su extension a diferentes &mbitos: desarrollo de fuentes y
componentes, creacion de bases de datos de propiedades dpticas de tejidos y la generacion de
conocimiento acerca de la interaccion de la luz con estos tejidos. Este documento de tesis se centra
de lleno en los dos dltimos aspectos. Como se ha visto en la secciéon 1.1, la tomografia de
coherencia oOptica ha experimentado un crecimiento en cuanto al nimero de publicaciones en
investigacion y se ha extendido a la practica clinica. Sin embargo, la aplicacién de OCT en los
temas aqui investigados, en concreto para el estudio de la pared de la arteria aorta, el estudio de
las cuerdas tendinosas de la valvula mitral y el estudio de la morfologia del melanoma es todavia
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escasa. Dentro del ambito cardiovascular, y centrandonos en las tematicas de esta tesis, se
encuentran 168 publicaciones en Web of Science [5] con la palabra “aorta” aunque ninguna
relacionada con la aorta humana. De ellas, tan sélo 3 estan estrictamente ligadas a la arteria aorta
analizando placas de lipidos o ateromas en aorta de cerdo [31], rata [32] y conejo [33]. La palabra
“mitral” aparece en 15 publicaciones siendo 3 de un tnico autor relacionadas especificamente con
la valvula mitral y su patologia estudiando las venas pulmonares [34], [35], [36]. A su vez se
hallan 311 para la palabra “melanoma”. Las cifras anteriores so6lo reflejan los datos recogidos por
Web of Science, pero son Gtiles a modo de visualizacidn global del campo de trabajo y evolucion
de la tecnologia OCT en los ambitos clinicos concretos en los que se ha trabajado en esta tesis.
Esta tesis responde por lo tanto a las demandas segunda y tercera expuestas por el NIST para el
desarrollo de la tecnologia [1], extendiendo los conocimientos de tejidos en la banda de 1.300nm
para unos tejidos como la aorta, las cuerdas tendinosas y el estudio de lesiones cutaneas que han
sido poco estudiados en esta u otra bandas espectrales mediante OCT. Se enfoca tanto en la
caracterizacién de las propiedades Opticas (indice de refraccion, coeficiente de atenuacion y
birrefringencia) como en estudio morfoldgico y funcional de estos tejidos mediante técnicas
Opticas y la respuesta de estos ante el estimulo 6ptico del sistema de medida.

La eleccion de las patologias a estudiar no es casual. Las enfermedades del sistema
cardiovascular son la primera causa de muerte en Espafia. En el afio 2014 se produjo un total de
395.830 defunciones, de las cuales 117.393 (29%) fueron a causa de fallos del sistema circulatorio
y 110.278 (27%) por diferentes tipos de tumores (Figura 1.3) [37].
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Figura 1.3. Tasas brutas de mortalidad por 100.000 habitantes segln causa de muerte y
sexo. Afio 2014 [37].

En esta tesis se abordan tres problematicas relacionadas con tres patologias diferenciadas:
e Aneurisma de aorta

El aneurisma de aorta tiene una incidencia en la poblacion de entre el 0,1% en la region
toracica y el 9% en la region abdominal, con unas tasas de mortalidad de un 12% y hasta
un 50% respectivamente [3]. Las estadisticas varian enormemente en funcion del sexo,
edad y region de la arteria afectada. El diagnéstico precoz es crucial, pero no siempre se
diagnostica antes de la rotura del vaso, lo que puede conllevar una mortalidad de hasta el
68% en mujeres y 40% en hombres que sufran una rotura de aneurisma abdominal [38].
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La morbilidad durante la intervencion y en los dias posteriores es elevada, alcanzando
tasas de un 17% durante la intervencion y un 37% en el mes posterior [38].

La caracterizacion de la pared adrtica adquiere su relevancia a la hora de realizar una
intervencion de reparacion quirirgica de aneurisma de aorta. En la actualidad, estas
intervenciones se realizan en base a un diagndstico de aneurisma con herramientas
macroscépicas como la resonancia magnética o la tomografia computarizada. Durante la
intervencién, se coloca bien una endoprétesis vascular (cominmente Ilamada por su
forma en inglés, stent) via cateterismo o una prétesis vascular (en inglés graft) via cirugia
abierta. En el segundo caso, se retira al completo el tejido degradado, sustituyéndolo por
la protesis de material biocompatible. El hecho de no retirar todo el tejido deteriorado
producird complicaciones corto y medio plazo que conllevan la re-intervencion del
paciente. Por otro lado, la escisién de demasiado tejido implica una intervencion mas
compleja, un tiempo de recuperacion mas largo y limitaciones funcionales posteriores.
Por lo tanto, un diagndstico preciso de la extension de la degradacion de la pared es critico
para mejorar el estado postoperatorio del paciente.

o Degradacion de las cuerdas tendinosas de la valvula mitral

La patologia de la valvula mitral afecta a la funcion cardiaca de forma considerable. El
fallo de esta valvula implica un bombeo insuficiente del corazén, forzando a este a un
sobreesfuerzo prolongado que puede llegar a ocasionar la muerte del paciente. La
intervencién quirdrgica es necesaria cuando el paciente no puede soportar el esfuerzo,
suponiendo una tasa de mortalidad del 20% cuando la intervencion se realiza de urgencia,
pero que se reduce al 5% si se diagnostica y se aplica la cirugia a tiempo [39]. La tasa de
re-intervencién ronda el 24% en media a los 8 afios, con una tasa de mortalidad de hasta
un 30% si se interviene de urgencia y un 40% si hay una tercera re-intervencion.

La intervencion quirdrgica es compleja ya que se debe asegurar que se retira todo el
tejido dafiado para evitar complicaciones. A su vez, como reflejan las estadisticas, la
intervencién y los dias posteriores son determinantes de cara a la supervivencia del
paciente y su vuelta a quir6fano en un plazo de 5 a 10 afios. La totalidad de la intervencion
recae en la experiencia del equipo médico a la hora de prever la salud estructural de las
cuerdas de la valvula mitral afectadas y sus adyacentes. Muchas veces los clinicos no son
capaces de distinguir la presencia de patologias en las cuerdas ya que su apariencia visual
puede ser totalmente normal pudiendo estar degradadas en su parte interna. La extension
de la cirugia con un margen de seguridad por una parte retarda una posible re-intervencion
pero, como contrapartida, retirar mas tejido del estrictamente necesario implica una
intervencién méas laboriosa y produce sintomatologia y limitaciones funcionales que
afectaran al estilo de vida del paciente y sus capacidades fisicas.

e Cancer de piel y el melanoma

El cancer de piel y el melanoma no suponen un nimero tan elevado de fallecimientos,
contando en Espafia 1.059 fallecidos (0,2% del total de fallecimientos) en 2014 por
melanoma y 1.382 fallecidos (0,3%) por el resto de tumores malignos de la piel y de los
tejidos blandos [37]. Sin embargo, se dan al afio unos 2 a 3 millones de nuevos casos de
cancer de piel en el mundo [40]. El diagnostico temprano en el caso especifico del
melanoma es esencial, suponiendo una la tasa de mortalidad a 5 afios de un 80% en el
estadio IV, pero que se puede reducir a un 3% si se diagnostica en el estadio | [41]. El
cancer de piel se divide en céncer de células basales, cancer de células escamosas y
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melanoma cutaneo (cancer de melanocitos), tomando sus nombres de las células que se
ven afectadas en casa caso. El melanoma es de los tres el menos comun, con en torno al
5% de incidencia, pero sin embargo, es el mas agresivo en cuanto a expansion y
metéstasis, causando una tasa de mortalidad superior al resto [40]. El diagnostico se
compone de dos pasos: el primero es la inspeccion visual y en caso de sospechar que
pueda ser un melanoma, se toma una biopsia para su estudio histolégico. Dada la
agresividad del melanoma, ante la menor duda se deriva a patologia, produciendo un
elevado nimero de falsos positivos en la inspeccion visual. La biopsia es laboriosa y
altamente invasiva, mas aun considerando los elevados margenes de seguridad.

1.4 Objetivos

Las ventajas de OCT frente a otras técnicas convencionales residen en la fiabilidad y repetibilidad
de las medidas, la rapidez y el hecho de que es un método de medida no invasivo. No hay
restricciones de uso en diferentes tejidos mas alla de la resolucion o penetracion requerida, lo que
proporciona a esta técnica un gran campo de aplicacion potencial y altamente traslacional ya que
favorece la aplicacion en cualquier tipo de tejido y en combinacion con otras tecnologias sin
interferir en su uso. OCT proporciona parametros no sélo cualitativos, sino también cuantitativos,
lo que favorece el diagndstico mediante la evaluacién de los niveles esperados. Su inocuidad y
rapidez permiten ademas la monitorizacién de tejidos en casos de prevencion y en casos de terapia
mediante otras tecnologias.

Esta tesis se centra en la aplicacién de la tomografia de coherencia dptica en el ambito
cardiovascular y dermatolégico y el analisis de los datos obtenidos de cara al diagndstico de
diferentes patologias. En el area cardiovascular se centra en la caracterizacion de la pared de la
arteria aorta y las cuerdas tendinosas de la valvula mitral como primera aproximacion al estudio
de dos elementos vitales en el sistema cardiovascular: el corazén y los vasos sanguineos.
Igualmente, se aplica OCT en el &mbito dermatol6gico en combinacién con dermatoscopia como
primera aproximacion al estudio de lesiones en la piel con el objetivo de caracterizacion y
diagndstico de melanoma. Por lo tanto, el objetivo general de la tesis se desglosa en tres objetivos
especificos de cara a la creacion de conocimiento sobre la aplicacion de OCT a estos tejidos:

e Aneurisma de aorta

En este trabajo se aplica la tomografia de coherencia Optica para la caracterizacion de
muestras de aorta ex vivo procedentes de donantes cardiacos y pacientes que han sido
intervenidos para la reparacion de un aneurisma de aorta toracico. Puesto que las
caracteristicas de la pared arterial no son iguales en toda su extension, se ha centrado el
estudio en la region toracica ascendente de dicha arteria para homogeneizar los datos y
poder comparar los valores de forma fiable. Las variaciones producidas en la pared
arterial hacen de OCT la técnica iddnea para la cuantificacion de anomalias producidas
en la composicion, que se hacen medibles gracias a variaciones del indice de refraccion
y del coeficiente de atenuacion en los tejidos patol6gicos. Esto permitira cuantificar la
degradacion estructural en el acto y en mdltiples regiones de la pared, lo que
proporcionara al cirujano informaciéon diagnoéstica relevante durante la misma
intervencién quirdrgica, ayudando a la delimitacion de la degradacion.
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Degradacion de las cuerdas tendinosas de la valvula mitral

Las cuerdas tendinosas son vitales en la funcion de la valvula mitral. Cuando se produce
deterioro en dichas cuerdas se pueden tomar diferentes medidas clinicas que van desde la
reparacion de las cuerdas al remplazo de estas o de la valvula completa por una protesis
mecéanica. Es necesario conocer el estado de degradacion de las cuerdas, puesto que al
igual que en el aneurisma, es necesario reparar completamente el complejo valvular, pero
a su vez, retirar mas tejido del necesario complica considerablemente la intervenciony la
recuperacioén. En esta tesis se ha trabajado con cuerdas humanas ex vivo, procedentes de
patologia degenerativa, reumatica y no patoldgicas o funcionales. OCT permite ver la
cuerda al completo, tanto el nlcleo como la parte externa de estas. La informacion
morfoldgica producida se complementa ademas con la informacién de birrefringencia,
que ofrece informacion acerca de la densidad de fibras de colageno y su organizacion, lo
que puede ayudar a prever la viabilidad funcional de todas las cuerdas de la valvula
durante la cirugia.

Cancer de piel y el melanoma

El melanoma se caracteriza por el crecimiento anémalo de un tipo de células presentes en
la epidermis, los melanocitos, extendiéndose con la evolucidn de la patologia més alla de
la membrana que separa la epidermis de la dermis llegando incluso al tejido subcutaneo.
La diferencia entre un melanoma y una lesion benigna de tipo nevus es la asimetria y
crecimiento descontrolado del primero. La morfologia pude ser examinada en ambos
casos mediante OCT, cuya resolucion permite diferenciar las capas dermis y epidermis y
encontrar anomalias en la profundidad del tejido. Estas medidas ademas han de ser co-
registradas con imagen en color por dermatoscopia, que permite ver la distribucion de
melanocitos gracias a su color marrdn oscuro, lo cual proporciona informacion acerca de
la absorcion que complementa la atenuacién medida por OCT.

La evolucion del melanoma se clasifica en estadios en funcion de la extension de la
enfermedad, en cuanto a la penetracion de la lesién y su posible difusion a los ganglios
linfaticos. Segln la Asociacidn Espafiola Contra el Cancer (AECC), el mejor indicador
prondstico es el grosor de Breslow, que mide el espesor del tumor en cuanto a su
penetracion desde la superficie hacia el interior de la piel [41]. Ante en indicio de lesion
de tipo maligno se realiza una biopsia del tejido tomando unos margenes de seguridad
elevados, tanto en profundidad como de tejido adyacente para asegurar que se toman
margenes libres de lesion y se elimina la totalidad de células cancerosas.

En el caso del estudio del melanoma, OCT permite ver la estructura de la lesion y
obtener el grosor de Breslow e identificar los margenes sin necesidad de biopsia [42], lo
que puede reducir considerablemente el nimero de biopsias y la carga de trabajo de los
servicios de dermatologia. OCT produce informacion morfoldgica, al igual que la
histologia, sin embargo, no es invasivo y permite visualizar la region y delimitar su
extension antes de realizar una posible biopsia. La longitud de onda, 1300 nm, es
determinante ya que a longitudes de onda inferiores la penetracién se reduce
considerablemente [40].

En los tres casos, las intervenciones clinicas que se realizan actualmente se llevan a cabo sin
informacién precisa del estado de degradacion del tejido a nivel microscopico, lo que implica que
bien el dermat6logo o el cirujano han de basarse su experiencia con pacientes previos y aplicar
unos margenes altamente conservadores. Este trabajo se ha centrado en el anlisis de muestras ex
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vivo de cara a demostrar la viabilidad de la técnica, basdndose en la hipdtesis de que OCT permite
en todos los casos caracterizar de forma precisa la morfologia interna, proporcionando asi
informacion relevante de cara a una potencial aplicacion en el &mbito intraoperatorio.

1.5 Estructura del documento

Este documento se ha concebido como una herramienta auto contenida tanto de la informacion
necesaria acerca de la estructura, fisiologia y patologia de los érganos medidos, como de las
técnicas y fendmenos Opticos empleados para la caracterizacion de dichos 6rganos, al igual que
las técnicas utilizadas para procesar los datos y elaborar informacion diagndstica relevante.

Introduccion Capitulo 1. Introduccién

Fundamentos | Capitulo 2. Fenémenos fisicos e imagen médica

Capitulo 3 Anatomia y patologia

Contribuciones | Capitulo 4. Imagen diagnéstica mediante OCT
Capitulo 5. OCT aplicado a la aorta toracica
Capitulo 6. OCT aplicado a las cuerdas tendinosas

Capitulo 7. OCT y dermatoscopia aplicado a lesiones cuténeas

Conclusiones Capitulo 8. Conclusiones y lineas futuras

Tabla 1.1. Estructura del documento de tesis.

Este primer capitulo pretende reflejar los comienzos y capacidades de la tomografia de
coherencia éptica, lo cual refuerza la viabilidad de aplicacion de esta técnica para las tareas a
desarrollar de cara al diagnéstico de las patologias mencionadas en aorta, cuerda mitral y
melanoma.

En el capitulo 2 se hace una recopilacion basica de las técnicas més utilizadas en el &mbito de
la imagen médica, concebida como una de las ramas de lo que se conoce como ingenieria
biomédica. Asimismo se hace un breve recorrido por la familia de las herramientas foténicas de
imagen para ofrecer una vision de otras tecnologias de diagndstico en relacién con la tomografia
de coherencia Optica y sus propiedades. Se tratardn algunos fenémenos Opticos relevantes para la
aplicacion de OCT y sus prestaciones en comparacion con otras técnicas.

El capitulo 3 recoge las principales caracteristicas de los tejidos analizados: la arteria aorta,
las cuerdas mitrales y la piel. Este capitulo esta dedicado a conocer la morfologia y funciones de
los tejidos para poder analizar la informacion obtenida. El objetivo es que la informacion
diagnostica generada por OCT se corresponda con magnitudes fisicas contrastables con la
histologia, u otros métodos, y aumentar la utilidad diagnostica del sistema y las medidas
realizadas.

El capitulo 4 recoge los principales fendmenos dpticos que tienen lugar cuando se produce la
interaccion de la luz con los tejidos dpticos para los sistemas utilizados. Estos son la causa o
afectan a las medidas que se obtienen de las muestras analizadas y por tanto es necesario
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conocerlos para entender la respuesta. La captura y representacion de estos fendmenos es lo que
permite, en unos casos obtener informacion relevante de las muestras, y en otros, perjudica la
adquisicion. Se explican las técnicas utilizadas para la extraccion de informacion, representacion
de los datos y reduccién de efectos no deseados en las medidas.

Los capitulos 5, 6 y 7 recogen los resultados obtenidos para cada uno de los elementos
analizados, respectivamente pared de la arteria aorta, cuerdas tendinosas de la valvula mitral y
estudio del melanoma y lesiones cutaneas. Finalmente se exponen las conclusiones globales de
este trabajo y las lineas futuras mas inmediatas. Se enumeran ademas las publicaciones que se
han producido en el contexto de la elaboracion de este documento.
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Fendmenos fisicos e imagen medica
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La disciplina de la ingenieria biomédica engloba multiples ramas de aplicaciéon en las que
participan diferentes ciencias e ingenierias al servicio de la salud, dando soporte a la medicina,
farmacia, biologia y bioquimica, a partir de ciencias como la fisica, informatica, electricidad,
mecénica o fotonica. No hay una clasificacion sencilla de las diferentes ramas aplicacion, pero
algunos autores proponen el siguiente esbozo [1]:

- Fenbémenos de transporte: monitorizacion, medida y modelado de procesos
bioquimicos.

- Biomecanica: estudios de mecanica estatica y de fluidos asociados con los sistemas
fisiologicos.

- Biomateriales: disefio y desarrollo de materiales bioimplantables.

- Biosensores: deteccién de eventos bioldgicos y su conversion en sefiales eléctricas.

- Modelado fisioldgico, simulacion y control: uso de simulaciones en ordenador para el
desarrollo y comprension de las relaciones fisioldgicas.

- Instrumentacién biomédica: monitorizacion y medida de eventos fisiol6gicos.

- Andlisis médico y bioldgico: deteccion, clasificacion y analisis de sefales
bioeléctricas.

- Ingenieria de rehabilitacion: disefio y desarrollo de dispositivos y procedimientos
terapéuticos y de rehabilitacion.

- Dispositivos protésicos y 6rganos artificiales: disefio y desarrollo de dispositivos para
el remplazo o aumento de las funciones corporales.

- Informética médica: interpretacion de datos relacionados con el paciente, asistencia
clinica en toma de decisiones.

- Imagen médica: suministro de representaciones graficas de detalles anatbmicos y
funciones fisioldgicas.
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- Biotecnologia: creacion o modificacion de materiales bioldgicos.

- Ingenieria clinica: disefio y desarrollo de instalaciones, dispositivos, sistemas y
procedimientos clinicos.

- Efectos bioldgicos de los campos electromagnéticos: en tejidos.

El trabajo desarrollado en esta tesis se centra principalmente en la rama de la imagen médica
ya que se centra en el analisis de viabilidad de aplicacion de técnicas de imagen para diferentes
patologias. También incide en informéatica médica ya que se desarrollan técnicas de anélisis de
las imagenes médicas para generar un diagnostico automatizado de las diferentes patologias y
asistir al personal clinico en la toma de decisiones.

2.1 Principales técnicas de imagen médica

Las técnicas de imagen utilizadas por las ciencias médicas son muy variadas. La simple
inspeccion visual o el uso de lentes proporciona informacion diagndstica de gran relevancia. La
inspeccion visual del paciente permite en maltiples ocasiones el diagndstico en base a sintomas
observables a simple vista como son afecciones en piel, mucosas expuestas, hemorragias
superficiales, etc. La microscopia supuso en su momento un gran avance, ya que permite ver
elementos de dimensidn celular e inferior, permitiendo de esta forma el estudio y caracterizacion
de los elementos intrinsecos del organismo y de aquellos elementos externos, incluyendo la
cuantificacion por conteo en analisis sanguineos. Las técnicas endoscépicas han permitido
obtener imagenes del interior del cuerpo a través de los diferentes orificios (esofagoscopia,
colonoscopia, etc.) o de pequefias incisiones (laparoscopia, toracoscopia, etc.) permitiendo ver lo
gue sucede en el interior del cuerpo en tiempo real y servir de guia para realizar intervenciones
quirdrgicas, como por ejemplo la cauterizaciéon y eliminacion de pélipos en el intestino por
colonoscopia o la intervencion de la articulacion de la rodilla por artroscopia.

Paulatinamente se han descubierto nuevos mecanismos de interaccion de la luz con los tejidos
biolégicos mas alla de la simple vision por reflexion o transmision, desarrollado nuevas
herramientas que permiten obtener mejores resoluciones o penetraciones. En la Figura 2.1 se
representan algunas de las principales técnicas de imagen médica junto con sus prestaciones en
cuanto a penetracion y resolucion. Se muestra en la parte superior una escala mostrando las
dimensiones fisicas y ejemplos de elementos del cuerpo humano para dichas dimensiones. Para
cada técnica se indica su mé&xima resolucion en la parte izquierda y su maxima penetracion en la
parte derecha de la escala, ya que ambos pardmetros suponen un compromiso y se miden en la
misma magnitud. Se ha clasificado las técnicas en tres regiones en funcion de su penetracion en
técnicas microscopicas, mesoscopicas y macroscopicas.
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Figura 2.1. Comparativa de resolucién y penetracion de diferentes técnicas de imagen
médica. En la parte superior se muestra el eje de unidades de longitud y un ejemplo de
elementos del cuerpo humano que presentan dichas dimensiones. La gréfica muestra las
técnicas abarcando desde la mejor resolucion alcanzable hasta la maxima penetracion
posible. En azul se muestran las técnicas épticas, indicando las regiones microscopica,
mesoscopica y macroscopica [2], [3], [4], [5], [6]. CELSI es la abreviatura de Cherenkov-
Excited Luminescence Scanned Imaging, PET es la abreviatura de Positron Emission
Tomography.

El camino libre en el medio (MFP, del inglés Mean Free Path) describe la distancia media
entre dos eventos dispersivos. En tejidos, esta distancia suele ser del orden de las 100 micras, para
técnicas Opticas, pero puede ser de decenas de centimetros para rayos X. Esta es la razén por la
cual los cortes histolégicos para vision por microscopia se preparan en ldminas de unas 10 o 20
micras de grosor evitando asi la dispersion de la luz [6]. A la region que se extiende a una
profundidad inferior a la region libre de esparcimiento se le llama tipicamente la regién
microscopica (Figura 2.1 regidn inferior), donde la propagacion de fotones es balistica y el tamafio
de las particulas es similar a la longitud de onda. La longitud de transporte o camino de trasporte
libre medio (TMFP, del inglés Transport Mean Free Path) define la distancia a la cual la
dispersion de los fotones sigue una direccion aleatoria, que en imagen Optica de tejidos es
tipicamente entre 0,5 mm y 1 mm. Cuando la penetracion en el tejido se produce a una
profundidad entre aproximadamente 1 TMFP y 10 TMFP, que coincide con unas distancias
semejantes a la longitud de onda de trabajo, se considera region mesoscopica (Figura 2.1 region
intermedia). En tejidos esta region se extiende aproximadamente entre 0,5 mm y 1 cm para las
técnicas Opticas, donde la propagacion de fotones es difusa. Méas alla de 10 TMFP, se puede
considerar region macroscépica (Figura 2.1 region superior) [6].

2.1.1 Técnicas no Opticas

En una aproximacién desde las técnicas macroscdpicas hacia las microscopicas, se encuentran en
primer lugar las técnicas tomograficas que permiten obtener imagenes volumétricas del cuerpo
humano, o de sus drganos, con una gran penetracion en tejidos. Las técnicas de tomografia por
emision de positrones (PET, del inglés Positron Emission Tomography), imagen por resonancia
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magnética (IRM) y los ultrasonidos (US) permiten obtener imagen del interior del cuerpo humano
a nivel de drgano, con resoluciones por debajo del centimetro. Los rayos X, y dentro de estos la
tomografia computarizada (TC), son capaces de atravesar el cuerpo por completo con una
resolucion mayor que los anteriores, pudiendo llegar al orden de la micra [2].

Cuando no se necesita obtener una gran penetracion, sino resoluciones nanomeétricas, se utiliza
la microscopia electrénica, que utiliza electrones para la creacion de imagen. Este método puede
conseguir resoluciones atdmicas, llegando incluso por debajo de 50 pm [7]. La aplicacidon a tejidos
conlleva una preparacion laboriosa y un bafio metalico que facilite la trasmision de electrones.

2.1.2 Técnicas 6pticas

Entre la alta penetracion de las técnicas tomograficas y la alta resolucion de la microscopia
electrdnica se encuentran las técnicas Opticas. Ya que los tejidos producen una elevada dispersion,
las técnicas Opticas se pueden dividir segun si utilizan luz difusa o balistica. La tomografia dptica
o0 imagen de Optica difusa (DOT, del inglés Diffuse Optical Tomography) se basa en la difusion
de la luz en un tejido. Este método coloca varios emisores y receptores de luz a nivel superficial
para capturar la luz que atraviesa el tejido en maltiples direcciones [8].Se consiguen penetraciones
de varios milimetros o centimetros, pero la resolucion es baja debido a la enorme dispersion de
los tejidos que modifica la trayectoria de la luz. Esta técnica es muy utilizada para la
caracterizacion de la actividad cerebral o difusién sanguinea en general, ya que la sangre en sus
estados oxigenado o desoxigenado produce una absorcidn especifica en los tejidos [9].

Las técnicas balisticas se basan en la propagacion directa de la luz. Debido a la heterogeneidad
y alta dispersion de los tejidos, la penetracion esta limitada a 6rdenes inferiores al milimetro. El
efecto que permite obtener imagen en las técnicas de éptica difusa es bien la transmision a través
de la muestra, o bien la reflexién en diferentes angulos. Las técnicas balisticas requieren
transmision directa o dispersion en un Unico angulo. La tomografia de coherencia 6ptica se sirve
de la dispersién simple hacia atras, siendo utilizada para producir una sefial de interferencia que
proporciona una localizacion precisa del elemento dispersivo. La recepcion de fotones que
provengan de maltiples regiones del tejido es posible, pero dado que la dispersion de un fotén en
multiples elementos del tejido tiene una probabilidad de volver hacia atras menor, su potencia
también es menos relevante que la dispersion simple [10]. Esta técnica proporciona una resolucion
tipica entre 1 y 15 micras y una penetracion de 1 a 3 mm, lo que la coloca en un lugar de
compromiso entre la alta resolucion y la alta penetracion.

Para obtener una resolucién a nivel celular o inferior, por debajo de la micra, se utilizan
técnicas basadas en microscopia de fluorescencia. La principal técnica de fluorescencia es la
microscopia confocal, con una penetracion de unas 200 micras, una resolucion axial del orden de
la micra pero menor resolucion lateral, del orden de los cientos de nanémetros. Variantes de esta
técnica como son las técnicas de absorcion de dos o0 méas fotones (MPM, del inglés Multi Photon
Microscopy) permite mejorar la penetracion de la microscopia por fluorescencia hasta el
milimetro aproximadamente. Se han desarrollado multitud de técnicas que permiten mejorar las
prestaciones de la imagen por fluorescencia entre las que se encuentran la fluorescencia excitada
por dos fotones (2PEF, del inglés two-Photon Excited Fluorescence), generacion del segundo
armonico (SHG, del inglés Second-Harmonic Generation), fluorescencia excitada por tres fotones
(3PEF, del inglés three-Photon Excited Fluorescence) y la generacion del tercer armoénico (THG,
del inglés Third-Harmonic Generation) [3]. Otras variantes han permitido sobrepasar el limite de
difraccion en microscopia de los 200 nm, obteniendo resoluciones del orden de varios
nandmetros: la fluorescencia de una sola molécula (en inglés Single-Molecule Microscopy) vy la
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microscopia de emision por deplexion estimulada (STED, del inglés Stimulated Emission
Depletion Microscopy), por las que se otorg6 el premio Nobel de Quimica en 2014 a William E.
Moerner, Eric Betzig y Stefan Hell [11]. La resolucion de este tipo de técnicas es elevada con la
contrapartida de una baja penetracion.

2.1.3 Técnicas Opticas hibridas

En tejidos bioldgicos la penetracion viene limitada por el fendmeno de dispersion, ya que la
absorcion en la ventana de trabajo del suele ser menor. Este fenémeno se produce con cualquier
radiacion, pero su efecto en tejidos es mas limitante en la region visible y ultravioleta debido al
tamafio de las particulas, limitando la penetracién a unos pocos milimetros en el caso de OCT y
decenas de micras en los casos de fluorescencia y confocal. La microscopia convencional y la
microscopia confocal trabajan en la regidn microscopica ya que estan limitadas a la propagacion
balistica. La tomografia de coherencia dptica trabaja en la region mesoscépica y las técnicas que
pueblan la region macroscépica son tipicamente no Opticas: la tomografia computarizada y la
resonancia magnética. Sin embargo, se han desarrollado técnicas que permiten aprovechar
fendmenos hibridos que no son puramente opticos, como son el fenémeno llamado optoacustico
o fotoacustico y el fendémeno de luminiscencia de Cherenkov.

El efecto optoacustico se produce cuando se irradia la muestra con un haz laser pulsado a un
periodo de nanosegundos. Este calienta el tejido y produce una onda acustica de entre 1 y 100
MHz, que sera dependiente de la absorcidon del tejido a la longitud de onda del laser, la duracion
del pulso y la potencia [12]. La deteccion se hace mediante un detector de ultrasonidos, que sera
el elemento limitante de la resolucion. Ademas, la resolucién empeora con la penetracion debido
a la atenuacion de la onda de ultrasonidos. Las resoluciones de estos sistemas rondan las 10-20
M con una penetracién en torno a 1 mm [6]. Las Gltimas investigaciones intentan superar este
limite de penetracion habiéndose demostrado hasta 5 cm [13].

En el caso de la técnica CELSI (del inglés Cherenkov-Excited-Luminiscence Sheet Imaging)
se utiliza el efecto Cherenkov, segun el cual, al irradiar el tejido con una radiacion ionizante, el
propio tejido que recibe la radiacion produce una luminiscencia. Esta se captura con una camara
que presenta gran sensibilidad, para reconstruir a continuacion la informacién en profundidad de
forma similar a rayos X. En 2014 se utiliz6 en mama [14] y en 2015 se ha tomado una medida
completa del cuerpo de un ratén [15]. En humanos est4 en fase de desarrollo, enfocado a su
aplicacion en oncologia [5].

2.2 Propiedades opticas de los tejidos

Los tejidos biol6gicos se consideran en general medios turbios que producen una elevada
dispersion o esparcimiento (en inglés scattering) de la luz, salvo algunos tejidos como puede ser
el humor vitreo en el ojo. La elevada dispersion de los tejidos biolégicos se debe a su composicion
mediante la agregacion de elementos como células, organulos celulares, fibras de colégeno,
proteinas, membranas, etc. (Figura 2.2). La composicion, indice de refraccion, forma y tamarfio
de cada uno de los elementos, asi como la concentracion de estos en el tejido produce diferentes
efectos la luz, principalmente dispersion y absorcion de los fotones. Ambos efectos dependen
tanto de las caracteristicas de los elementos en el tejido como de la energia o longitud de onda de
la radiacion incidente.
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Figura 2.2. Tamafio de principales elementos que comporten el cuerpo humano [16].

Los medios bioldgicos estdn mayormente compuestos por células y particulas de forma
esférica o elipsoidal. En el caso del tejido conectivo y muscular se suelen formar fibras de forma
elongada, ya sea debido al coldgeno o a las fibras musculares. EI nimero de células en una muestra
de tejido es elevado, por lo que como norma general no es eficiente caracterizar cada uno de los
elementos presentes en la muestra. Tipicamente se considera una concentracion de los diferentes
elementos que forman parte del tejido a analizar, caracterizando el tejido completo y considerando
las concentraciones y dimensiones de los elementos cuya presencia es conocida en dicho tejido
de cara a la interpretacién o simulacién de sus propiedades.

Los tamafios de las células y tejidos varian desde nandmetros hasta cientos de micras. Las
plaguetas de la sangre tienen unas dimensiones de 2 a 4 um, frente a las hasta 22 um de los
leucocitos. Los eritrocitos o células rojas miden entre 7 y 9 um, no siendo esféricos sino en forma
de disco [17]. Las células de grasa pueden variar su tamafio entre 50 y 75 um, llegando a las 200
pm en casos anémalos. La mayor parte de las células presentan tamafios entre los casos descritos.
A su vez, las células estdn compuestas de un nucleo (si lo hay) menor a las 10 umy organulos de
dimensiones de unos pocos a unos cientos de nandémetros. El epitelio que recubre multitud de
organos esta formado por una capa de células de entre 10 y 25 um. Las fibras presentes en los
tejidos conectivos y musculos presentan una forma alargada, de entre 10 y 100 nm de seccién y
de entre 25 um y unos pocos milimetros de longitud [17]. En el caso del colageno los haces
presentan secciones de 1 a 12 um y las fibras elasticas de 2 a 3 um.

2.2.1 Indice de refraccion

Cada tipo de particula y medio presenta un indice de refraccion diferente. El indice de refraccion
complejo de un material se define como [16]:

7(A) = n() — ia(d) 2.1)

donde n(7) es el indice de refraccion y o) la atenuacion debida a la absorcion y dispersion.
Ambos dependen de la longitud de onda de trabajo. La velocidad de la luz en un medio serd
funcion del indice de refraccion de este [16]:

v(d) = ﬁ (2.2)
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siendo c la velocidad de la luz en el vacio, 2,998-10% m/s. Cuando la luz se encuentra con un
cambio del medio 1 al 2 se produce un efecto de reflexion, por el cual una parte de la potencia es
reflejada en el mismo angulo respecto a la superficie, siguiendo la ley de Snell. Otra parte de
potencia es refractada, penetrando en el nuevo medio y modificando su angulo y velocidad de
propagacion o longitud de onda:

sen6, nq

m = Tl—z (23)

La potencia que penetra en el material serd la totalidad salvo aquella reflejada, Rr, segun las

ecuaciones de Fresnell para campo eléctrico polarizado de forma paralela y transversal a la
superficie de la muestra, que por lo tanto dependen del angulo de incidencia. En el caso de
incidencia perpendicular a la superficie, como es el caso de tomografia de coherencia Optica, se
simplifica dando potencia transmitida hacia el interior del nuevo medio [17], [16]:

N2
T=1—Rp=1- [("1 na) | — _4mn (2.4)

(ny+n3)? (ny+n3)?

2.2.2 Absorcioén

Cada fotdn del espectro electromagnético lleva una energia determinada para su longitud de onda.
Esta energia es absorbida por el medio, en el caso de las moléculas, por los enlaces de las
moléculas para excitar estados de energéticos superiores. En el caso de tejidos biolégicos, cada
tipo de radiacién lleva asociadas diferentes técnicas de diagndstico o tratamiento. Las técnicas
fotdnicas se centran en las bandas ultravioleta, donde ocurre el efecto de fluorescencia visible, y
el espectro visible a infrarrojo cercano, en las cuales la absorcion se produce a nivel electrénico
y vibraciones a nivel de enlace molecular.

Longitud Energia

Region de onda (kcal Técnicas Propiedades
espectral 1
(cm) mol™)
Ry 10 3.108 Mbshauer PlETEstales
del ndcleo
Rayos X 108 3.105 Difraccion/dispersion  Estructura
por rayos X molecular
ST 10% 3.10 Absorcin UV sizlos
violeta electrénicos
Visible 6-10°° 5.108 Absorcion visible Esta}d(_)s
electrénicos
.. . Estados
Luminiscencia L
electrénicos
Infrarrojo 103 3-10° Absorcion IR YT IOnES
moleculares
Emision IR Esta}dc_)s
electrénicos
Microondas 101 3.102 Microondas Rotagon de
moléculas
Resonancia
100 1073 paramagnética Spin nuclear
electronica
REUE 10 3-10* RESOTENGE! Spin nuclear
frecuencia magnética nuclear

Tabla 2.1. Técnicas espectroscépicas para aplicaciones bioldgicas y biomédicas. Valores
aproximados [16].
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La absorcidn de un material se puede expresar en base a la seccion eficaz de absorcién (en
inglés absorption cross section), a,, y de la concentracion de elementos absorbentes en el material,

p:
Ha = POgq (2.5)

La absorcion en un medio sigue la ley de Beer-Lambert, que supone una pérdida de intensidad
Optica que sigue una curva exponencial con la penetracién. La intensidad 6ptica depende por tanto
de la profundidad z como :

1(z) = IyeFa? (2.6)

Entre los principales medios absorbentes en tejidos bioldgicos se encuentran la melanina, la
sangre y el agua, siendo el resto de elementos en general altamente dispersivos. La absorcion
producida por el agua es elevada desde el ultravioleta hasta el infrarrojo, con la salvedad de la
region visible. En esta region espectral la sangre presenta una absorcién elevada para longitudes
de onda bajas, limitando la zona de baja absorcion a la region entre 600 y 1.400nm (Figura 2.3).
A esta region del espectro se le Ilama la ventana terapéutica o diagndstica ya que permite una
penetracion mayor en el tejido. El resto de tejidos como la epidermis o las paredes arteriales
experimentan igualmente un descenso de la absorcion a partir de los 600 a 650 nm. Ademas, a
partir de los 1.000 nm se reduce el nimero de elementos absorbentes en el tejido bioldgico,
aunque no asi el agua. En estas regiones, el principalmente componente de atenuacion es la
dispersion[16], [17].

uv VIS NIR IR
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3 :
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o]
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o
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@
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Longitud de onda (nm)

Figura 2.3. Ventana terapéutica o diagnostica (lineas punteadas) en tejidos de
aproximadamente 600 a 1.400 nm. Se muestran los principales elementos absorbentes en
dicho rango (los melanosomas son los organulos que almacenan melanina en la piel) [16].

2.2.3 Dispersion

2.2.3.1 Dispersion simple

Al entrar la luz en contacto con un nuevo medio que presenta un indice de refraccion diferente y
de dimensiones fisicas cercanas a la longitud de onda, el efecto producido no es la simple reflexion
y transmisidn, sino que se produce una dispersion de la luz en diferentes direcciones. La
dispersion produce en la intensidad éptica un efecto de atenuacion similar al producido por la
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absorcién, con un perfil exponencial que sigue la ley de Beer-Lambert. La seccion eficaz de
dispersion (en inglés scattering cross section), os, es el &rea que se ve afectada por el
esparcimiento al encontrarse con la particula en cuestion de igual forma que con la seccién eficaz
de absorcion. Esa seccion depende de la forma de la particula, pero se asume generalmente
particulas esféricas [16]. Esta seccion produce una reduccion de la potencia que continua tras la
colision con la particula, dispersando la potencia que llega a la seccion eficaz en multiples
direcciones (isotrdpica) o una direccion principal. Un foton que lleva una direccion § hacia la
particula pasara por la seccion eficaz de dispersion (Figura 2.4). Al colisionar con la particula, se
vera redirigido en una direccion §°. La seccion eficaz, os, se ve redirigida en un &ngulo 6 a una
nueva region Q tras colisionar, definiendo la seccion eficaz diferencial, dos /dQ como la
distribucion angular de la radiacion dispersada, funcion de las direcciones de entrada § para cada
salida 5.

Foton dispersado .~ dQ

Foton incidente
S

Elemento dispersivo

Figura 2.4. Esquema de un evento dispersivo en una particula, produciendo un desvio de la
trayectoria del fotén incidente [16], [17].

En un medio con una contribucién homogénea de elementos dispersivos el coeficiente de
esparcimiento viene dado por la seccion eficaz de un elemento dispersivo, os, y por el nimero de
elementos dispersivos, p:

Hs = pOs (2.7)

Cuando hay varios tipos diferentes de elementos dispersivos la seccion eficaz de dispersion se
suma de forma lineal, igual que ocurre también con los elementos absorbentes. Sin embargo, si la
concentracion de particulas es elevada se pueden formar agregaciones, reduciendo la seccién de
dispersién y con ella la atenuacién producida por este efecto. Es lo que se llama efecto de
dispersién cooperativa [17].

En el caso de la dispersion hay un factor de direccion que no esté presente en el caso de la
absorcién. El factor de anisotropia de dispersion g se define como el coseno del angulo de
esparcimiento, #, estando comprendido entre los casos anisotropicos extremos: -1, dispersion de
la luz hacia el origen y +1, completamente hacia delante. En tejidos biologicos suele estar
comprendido entre 0,69 y 0,99, lo que se traduce en una direccidn hacia adelante con un angulo
de desviacion entre aproximadamente unos 2° y unos 45° [18]. Cuando g=0 la difusién es
isotrdpica, lo que sucede en el caso de dispersion de Rayleigh. A partir del factor de anisotropia
se obtiene el coeficiente de dispersion reducido, Ws’, que expresa la componente que es
retroesparcida en la direccién del haz incidente [17]:

ps' = ps(1—g) (2.8)

El espectro electromagnético en la region UV-VIS-NIR presenta unas longitudes de onda de
unos 120 a 350 nm en el ultravioleta, de unos 350 nm a unos 750 nm en el espectro visible y de
unos 750 nm a 2,5 um en el infrarrojo cercano. La relacién de estas longitudes de onda frente al
tamafio de las particulas rige el tipo de esparcimiento que se produce al durante la interaccion.
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Cuando el cambio de medio se produce para dimensiones muy superiores a la longitud de onda
de la radiacién se aplica la optica geométrica. Cuando las particulas presentan un tamafio
considerablemente menor que la longitud de onda de la luz incidente, tipicamente menor que 1/10,
se produce dispersion de Rayleigh. Para las longitudes de onda de trabajo, este tipo de dispersion
se produce para elementos como los organulos celulares y las fibras de colageno. Este tipo de
dispersién produce en general una distribucion omnidireccional de la radiacion (Figura 2.5). Para
cada angulo @ respecto a la direccion incidente, la distribucion del esparcimiento de Rayleigh
queda [16]:

2_2 6
% (6) = 8n*ny, (Zé;g) 3—4 (1+ cos?8) (2.9)

Esta ecuacion es dependiente de la longitud de onda, afectando fuertemente a bajas longitudes
de onda. Para particulas de dimensiones de un orden de magnitud similar a la longitud de onda se
aplica el régimen de dispersion de Mie (Figura 2.5). Este esparcimiento representa el caso general,
partiendo del efecto de la particula como un elemento dieléctrico que modifica el campo eléctrico
y magnético de la radiacién [19], [20], [21]. La dispersidn en la region de Mie no depende tanto
de la longitud de onda como en el caso particular de Rayleigh. El pardmetro mas relevante es el
tamafio de particula, que produce una seccion efectiva de dispersion que sigue una funcién de
Bessel. Esto implica que para particulas grandes la respuesta se estabiliza, Ilegando al caso se la
Optica geométrica cuando esas son de un tamafio considerablemente mayor que la longitud de
onda.

Dispersion de Rayleigh Dispersion de Mie

Figura 2.5. Esquema de dispersion (lineas oscuras) de Rayleigh y de Mie frente a un haz de
luz incidente (linea punteada).

Junto con la dispersion elastica descrita por las expresiones de Rayleigh y Mie (Figura 2.6),
en los tejidos también se producen dispersiones inelasticas o no lineales, que implican un cambio
de longitud de onda, como sucede con la fluorescencia y el efecto Raman. La fluorescencia
consiste en la absorcion y posterior emision a una longitud de onda de menor energia. El efecto
Raman produce dos bandas espectrales a mayor y menor longitud de onda. Esto implica que el
tejido absorbe radiacion en diferentes estados vibracionales, absorbiendo parte de la energia en
unos casos (Stokes) y entregando energia en otros (anti-Stokes). Este tipo de esparcimiento
produce unos 10° fotones menos que el caso de Rayleigh, siendo necesarias altas potencias para
estimular dicho efecto.
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Figura 2.6. Coeficiente reducido de dispersion de la dermis medido (rojo). Se muestra el
modelo aplicando la region de Mie debido a los haces de coldgeno (verde) y la region de
Rayleigh debido a las fibras de colageno. La suma da la dispersién total (negro) [22].

La dispersion en tejidos tiene otro efecto indeseado que es la aparicion de ruido moteado
(en inglés speckle). Este ruido se debe a la interferencia de la radiacion coherente producida al ser
esta dispersada por los multiples elementos dispersivos en el tejido. Cada elemento dispersivo
produce un nuevo frente de onda, del cual parte de potencia puede llegar al receptor si no es
dispersada de nuevo o absorbida en el material. Al llegar al detector, producira una interferencia
con la luz dispersada por multiples elementos dispersivos. Esta interferencia es de caracter
aleatorio al igual que la distribucion de elementos dispersivos, por lo que las motas de speckle
son igualmente aleatorias [16].

2.2.3.2 Dispersion multiple

La ley de Beer-Lambert sélo tiene en cuenta la dispersion simple, en el caso de OCT, la dispersada
hacia la fuente, hacia atrds. Sin embargo, en tejidos con alto coeficiente de dispersion y baja
absorcion, la luz puede ser dispersada maltiples veces debido al alto nimero de elementos
dispersivos. Parte de estos fotones pueden ser recibidos por el detector, agregando potencia al
sumatorio total. Este efecto se denomina dispersion maltiple y no sigue una respuesta exponencial
modelable mediante el método de dispersion simple. En estos casos la solucion analitica ha de
obtenerse mediante las ecuaciones de Maxwell de campo electromagnético. La resolucion
analitica es de gran complejidad, necesitando conocer de forma precisa la composicion y
localizacion de los elementos en el tejido y aplicando célculos especificos para cada interaccion.
Frente a este método, el modelo de transporte radiativo permite obtener una solucion numérica a
través de la ecuacion de Boltzman que contempla el tejido como un medio uniforme con
elementos dispersivos y absorbentes. Se contempla tanto el coeficiente de dispersion como el
coeficiente de absorcion, anisotropia e indice de refraccion. En el caso de OCT se ha aplicado de
forma satisfactoria el modelo de Huygens-Fresnel extendido (EHF del inglés Extended Huygens-
Fresnel) [10].
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donde los dos altimos términos en 1%(z) describen la contribucion de la dispersion maltiple; wn y
ws son el radio del haz para una caida de 1/e con y sin dispersidn respectivamente y wo es el radio
en la lente; po(z) es la longitud de coherencia lateral para cada profundidad z, siendo 4o la longitud
de onda de la fuente; f la distancia focal de la lente y 6,,,,s = /2(1 — g) la raiz cuadrada media
del &ngulo de dispersidn. La dispersion multiple depende por lo tanto de la longitud de coherencia
de la fuente y de la apertura numérica de la lente, siendo menor en el punto focal. En este modelo
se considera que la absorcion es despreciable, lo que implica que el coeficiente de atenuacion es
aproximadamente igual al coeficiente de dispersion. En el caso de presentar una absorcion
considerable, el efecto de dispersion maltiple es despreciable. EI mayor inconveniente de este
modelo es que es no lineal e implica un tiempo de célculo elevado y puede presentar problemas
de convergencia [23].

En la Figura 2.7 se comparan diferentes simulaciones de la dispersion simple y multiple en
una medida OCT para un coeficiente de atenuacion y apertura numérica constantes. Al variar la
posicion del foco, desde la superficie de la muestra (Figura 2.7 A) hacia el interior de la misma
(Figura 2.7 B, C), se aprecia cémo la potencia de dispersion multiple es minima a la distancia
focal y aumenta al alejarse de ésta. Aqui se encuentra una limitacion de los sistemas OCT, ya que
la limitacion en profundidad no va a depender solamente de pardmetros de la fuente y el detector,
sino que también es dependiente de la distancia a la que la contribucién de la dispersion simple y
multiple se igualan en potencia. La penetracion sera mayor con una apertura numérica también
mayor [18]. En los sistemas OCT aplicados a la caracterizacion de tejidos se dan dos propiedades
que permiten la captura de dispersion simple y por lo tanto la formacion de imagen. La primera
es que el factor de anisotropia de los tejidos suele ser mayor que 0,6, lo que implica una dispersion
muy unidireccional en el sentido de propagacion de la luz hacia profundidades mayores en la
muestra, evitando la dispersién multicamino hacia atras. Y en segundo lugar, que las Opticas
utilizadas son de tipo confocal, sumado al efecto de medida interferométrico en OCT por el que
s6lo se produce una amplitud relevante cuando la distancias en el brazo de referencia y en el brazo
de muestra coinciden.
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Figura 2.7. Medidas de OCT (A-scan) simuladas para tres posiciones diferentes del foco
(flechas) en un medio débilmente dispersivo (L=6 mm1): (A) focalizando a 0,2 mm de la
superficie, (B) focalizando a 0,5 mm de la superficie, (C) focalizando a 0,8 mm de la
superficie. La dispersion total (linea continua) es la suma de la dispersién simple (linea a
trazos) y maltiple (linea punteada) [18].

Para tejidos con una dispersion no muy elevada (Us < 6 mm) y con baja apertura numérica, el
modelo de dispersién simple se ha contrastado frente al modelo de dispersion multiple [10],
concluyendo que el modelo simple es aplicable al menos para unas 6 veces la longitud libre de
dispersion (que para ps=6 mm-, se traduce en 1 mm de penetracién), o unas 4 veces la longitud
libre de atenuacion completa [24]. En la practica, para penetraciones de alrededor de 1 mm en
tejidos biolégicos la dispersion maltiple es despreciable, y mas alla, sera absorbida por el tejido.
Al aumentar la apertura numérica, la penetracion aumenta. Se concluye por tanto que en sistemas
OCT convencionales el modelo de dispersion simple produce unos resultados que reproducen
fielmente el coeficiente de dispersion completo. Ademas, en el caso de tejidos, el ruido propio del
sistema, ya sea ruido speckle u otros, reducen la relevancia de aplicar el modelo de dispersion
maltiple, que presentard niveles de potencia inferiores al propio ruido.

2.2.4 Polarizacioén

En general, los tejidos bioldgicos despolarizan la luz debido a la heterogeneidad de elementos
dispersivos. Sin embargo, los tejidos altamente ordenados o alineados espacialmente tales como
los tejidos tendinosos o las membranas alteran el estado de polarizacién de la radiacion de forma
homogénea. La despolarizacion de la luz en los tejidos ocurre por dos factores: el primero es la
dispersion, que modifica la polarizacion debido a los maltiples elementos dispersivos. Esta
adicion de efectos da como resultado una polarizacion aleatoria. La otra causa es la birrefringencia
del tejido, que presenta diferentes indices de refraccion en sus diferentes ejes, lo que modifica la
velocidad de la luz de forma desigual y por lo tanto se ve modificada la fase del campo eléctrico
en el material.

25



Capitulo 2 — Fendmenos fisicos e imagen médica

El vector de Stokes, S, describe el estado de polarizacion de la luz como una funcién de las
componentes de campo eléctrico vertical y horizontal, que en funcidn del valor de ambos da lugar
a diferentes estados de polarizacion. Midiendo la amplitud para 6 estados de polarizacion
(horizontal H, lineal vertical V, circular levogira L, circular dextrégira R, lineal a 45° P* y lineal
a -45° P") se construye el vector de Stokes para el tejido [17], [25]:

I H+V

| H-V
ul |[Pt+P~
14 R-1L

5= (2.11)

A partir de este vector se puede caracterizar el estado de polarizacion de la luz antes y después
de interaccionar con el tejido. Se define el grado de polarizacién como [17], [25]:

pop = Y@HVI+U2 (2.12)

I

gue tomard valores entre 1 y O correspondiéndose a luz completamente polarizada vy
aleatoriamente polarizada respectivamente. El grado de polarizacion de la luz tendra valores
intermedios si contiene parte de potencia polarizada y parte despolarizada.

2.2.5 Propagacion de luz en tejidos biologicos

Cuando la luz atraviesa un material, ésta se ve atenuada segun la ley de Beer-Lambert, que
establece que la potencia sufre una pérdida exponencial a medida que atraviesa un material:

1(2) = I,eH? (2.13)

siendo I la intensidad dptica inicial e 1(z) la potencia a medida que la luz penetra en el tejido una
distancia z. La proporcion de luz absorbida depende tanto de la longitud de onda de ésta, como
de las propiedades de atenuacién del material, representadas mediante el coeficiente de atenuacion
Ut La atenuacion de un material es debida tanto a su absorcion, s, como a su esparcimiento, Ws.

Ut = Ua t+ Us (2.14)

Los coeficientes anteriores son la inversa de sus respectivas distancias medias entre eventos,
ya sea de atenuacion, absorcion o esparcimiento. Por esta razon, las unidades de [, Ha Y Hs Se
expresan en mm=, Tanto el coeficiente de absorcién como el de esparcimiento dependen de la
densidad volumétrica de elementos de absorcion (p. [mm™]) o esparcimiento (ps [Mm=]) y de la
seccion efectiva de material que atraviesa la luz (oa [mm?] y os [mm?] respectivamente):

Ug = Pq0Oq

Hs = Ps0Os (2.15)

La tomografia de coherencia Optica se basa en capturar la intensidad retroesparcida y, por
tanto, se beneficia coeficiente de esparcimiento, cuantificando la parte que es enviada de vuelta
el receptor. Para minimizar la absorcion del tejido, se selecciona la longitud de onda de trabajo
en la region del espectro donde dicho material presente una absorcion despreciable, trabajando
por tanto en el llamado régimen de difusion. De esta forma, el coeficiente de atenuacion sera
practicamente igual al de esparcimiento. Puesto que se mide la intensidad retro-esparcida, el
camino dptico en el interior de la muestra se recorre dos veces:
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1(z) x e~ 2HsZ (2.16)

siendo esta expresion anterior una aproximacion para esparcimiento simple tal y como se ha visto
en la Seccion 2.2.3.

La atenuacion en tejidos limita la penetracion debido a la suma de eventos dispersivos y de
absorcién a medida que la luz penetra en el tejido. Se define camino libre en el medio, I (en
inglés MPF Mean Free Path) como la distancia media entre dos eventos de absorcion o dispersién
[17]:

1 1

=t=—1 (2.17)

que, en tejidos, debido a la elevada dispersion y una absorcion despreciable se reduce a distancia
entre eventos dispersivos, la Illamada distancia libre de dispersion (1s):

Lo~ =~ (2.18)

Para penetraciones inferiores la propagacion se puede considerar balistica puesto que en media
no habra elementos dispersivos que modifiquen la direccion de los fotones. Cuando la luz penetra
en el tejido y se acumulan eventos dispersivos o de absorcidn, la propagacion de los fotones se
vuelve difusa, y dependiente del factor de anisotropia. Se define la longitud de transporte o camino
de trasporte libre medio (TMFP, del inglés Transport Mean Free Path) como la distancia a la cual
la dispersién de los fotones sigue una direccién aleatoria [17]

1 1 It

b= e S T 1g (2.19)

Pese a que la absorcidn se considera en muchos casos despreciable en cuanto a la penetracion
en el tejido, ésta participa en la conformacion del espectro de atenuacién. La dispersion sigue una
caida exponencial a medida que crece la longitud de onda, mientras que la absorcién no depende
del tamafio de las particulas sino de los niveles de energia que absorben las moléculas y por tanto
es la que produce una curva caracteristica de cada material. Es comun utilizar el coeficiente de
atenuacion efectiva como la inversa de la distancia de difusion, que supone la distancia media a
la cual los fotones son absorbidos en un material altamente difusivo:

terr =+ 3tta(Ma + 1) (2.20)

En la Figura 2.8 se muestra un ejemplo de la respuesta en absorcién y esparcimiento de sangre
diluida. La combinacién de ambos efectos produce una curva dominada por dispersion en la
region de bajas longitudes de onda, donde la dispersion de Rayleigh es mayor, y dominada por
absorcidn una vez se sobrepasa la ventana terapéutica, por encima de 1.400 nm.
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Figura 2.8. Coeficientes de absorcion y esparcimiento de la sangre y su combinacion. (A)
Coeficiente de esparcimiento de la sangre simulado segun la teoria de Mie. (B) Coeficiente
de absorcidén de sangre diluida aproximadamente al 10%. (C) Coeficiente de atenuacién
efectiva de la sangre [3].

La Tabla 2.2 recopila los parametros descritos, publicados en literatura, para algunos tejidos
analizados en esta tesis. La variabilidad de un mismo parametro es elevada, ademas de ser
altamente de pendiente del sistema de medida.

Amm)  p(em?t)  pa(cm?)  psiem?)  pe(em?) g Hefi(cm™t) método de
medida
Aorta normal 1320 235 2,2-4-3 233 17,8-23,3 0,9 13 Esfera
integradora
Aorta con 1300 32 OCT
aterosclerosis
Lipidos en 1300 23 OCT
aorta
Aorta, capa 1300 67 OCT
media
Aorta 1300 260 OCT
calcificada
Cartilago 1064 0,34 2,6 1,7 Esfera
integradora
Piel normal 700 0,38 28,7 5,8 Reflectometria
y modelo de
Monte-Carlo
Dermis cerdo 1300 10 8,1 OCT

Tabla 2.2. Propiedades Gpticas de algunos de los tejidos analizados en esta tesis[18]
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El desarrollo de una patologia en érganos o tejidos conlleva la modificacién de sus propiedades
fisicas y quimicas. En general, la morfologia de los tejidos se altera notablemente en caso de
padecer una patologia. Ademas, el tejido experimenta una evolucién caracteristica con el tiempo
que, en cierto modo, puede ser predecible. Conocer los mecanismos de degradacion y las
propiedades de los tejidos en casos de tejido sano y degradado es esencial de cara a poder aplicar
nuevas técnicas de caracterizacién y diagnostico. De esta forma, se pueden desarrollar
herramientas diagnosticas adaptando las técnicas fotonicas para aprovechar los fenémenos de
interaccion que se producen en los tejidos. En este capitulo se expone brevemente tanto la
anatomia y fisiologia de los tejidos tratados, asi como la patologia mas comun y sus mecanismos
de aparicion y evolucién. Las técnicas opticas y procesados posteriores han de producir
informacién diagnostica en concordancia con la degradacion expuesta en este capitulo.

3.1 Arteria aorta y aneurisma
3.1.1 Anatomia e histologia de la aorta

Laarteria aorta es la principal arteria del cuerpo humano. Su funcion es el transporte y distribucion
de sangre oxigenada desde el corazdn hasta el resto de vasos principales del sistema circulatorio.
Estos a su vez bifurcan progresivamente en arterias de menor calibre, hasta llegar a los musculos
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y 6rganos del cuerpo [1]. El origen de la aorta se encuentra en el ventriculo izquierdo del corazén,
separada de éste por la valvula adrtica. Durante el ciclo cardiaco, la auricula izquierda recibe
sangre oxigenada desde los pulmones. Cuando el ventriculo izquierdo esta vacio y relajado
(diastole), la valvula mitral se abre y deja pasar la sangre al ventriculo. En el siguiente paso, la
sangre es expulsada del ventriculo mediante una contraccion muscular (sistole). La sangre sale
hacia la arteria aorta a traves de la valvula aortica, que se cerrara tras la sistole, impidiendo el
retorno sanguineo al corazon.

La aorta pertenece a la familia de las arterias de gran calibre o elsticas, que se encargan de
la distribucion de sangre hasta los vasos menores. La caracteristica de elasticidad es especialmente
necesaria en la aorta ya que ha de absorber el flujo pulsétil, disminuyendo la diferencia de presion
de esas rafagas y proporcionando un flujo uniforme para su distribucion. A nivel anatémico, esta
arteria se divide en diferentes regiones a lo largo de su recorrido (Figura 3.1). Estas divisiones no
s6lo se deben a su localizacion, sino que también conllevan diferencias en su composicién y
estructura, al igual que en su funcién. La regién ascendente y el arco aortico presentan una
elasticidad superior debido a que deben soportar importantes diferencias de presion durante el
ciclo de bombeo. A medida que se desciende hacia el abdomen, la aorta es menos elastica y mas
estrecha puesto que el flujo y la presién no son tan intensos como en la zona préxima al corazén.

©
9] 79k,
‘O Arco aortico
: a2l
ascendente
- j Aorta
Ié’ descendente
o
P

Aorta abdominal

Figura 3.1 Anatomia béasica de la aorta. Se divide en abdominal y toréacica. La region
toracica se divide a su vez en regiones ascendente, arco aortico y descendente.

La pared de los diferentes tipos de arterias sigue una estructura similar, aunque hay
variaciones muy significativas en cuanto a su grosor y la distribucion de sus elementos
constituyentes [2]. La pared arterial se puede dividir en tres capas o tunicas llamadas intima,
media y adventicia, que abarcan desde la luz de la arteria hacia el exterior de esta respectivamente
(Figura 3.2).
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Capa intima
Endotelio

Capa media
Células musculares lisas

Membranas elasticas

Capa adventicia
Tejido conectivo

Figura 3.2 Esquema de la pared arterial. Se distinguen las capas o tdnicas intima, media y
adventicia. Entre capa y capa se encuentra una membrana elastica.

La capa intima es una capa fina y estad formada por células endoteliales. En el caso de las
arterias elasticas esta capa es mas gruesa. Entre la capa intima y la media se encuentra una
membrana elastica que hace de unién.

La capa media estd formada por una estructura de unas cincuenta membranas elasticas
fenestradas, o unidades o capas lamelares, compuestas de fibras elasticas que sirven de soporte
para las células musculares lisas. También hay abundancia de fibras de colageno y proteoglicanos
acidos, que acttan de relleno. Las células musculares lisas son el componente esencial de la capa
media y en el caso de las arterias elasticas contiene una mayor proporcién de elastina que otras
arterias.

La capa adventicia envuelve a la capa media conteniendo una membrana eléstica entre ambas
al igual que sucede con la intima. En las arterias elésticas es una capa delgada en relacion con la
media y estd formada por tejido conectivo, mayormente fibras de coladgeno. La capa adventicia
contiene también vasos linfaticos y los llamados vasa vasorum, vasos que alimentan a la propia
pared arterial. Estos vasos penetran y alimentan la parte externa de la capa media ya que, debido
a su grosor, no es posible alimentar a todas sus células por el método de difusion desde la luz
arterial.

3.1.2 Patologias de la arteria aorta: aneurisma de aorta toracica

La anatomia de la aorta es variada y también lo son su patologia y su tratamiento. EI aneurisma
adrtico es una dilatacion anormalmente grande de este vaso en una region localizada. Se puede
considerar que el diametro es andmalo cuando su valor supera 1,5 veces el diametro normal [3]
que ronda los 3 cm. El Ilamado aneurisma verdadero afecta a las tres capas de la arteria, intima,
media y adventicia, mientras que los falsos aneurismas o pseudo-aneurismas se deben a una
perforacion en la capa intima, afectando a la media. Estos ultimos no conllevan un peligro
inminente de rotura puesto que no se ve afectada la totalidad de la pared, pero también han de ser
tratados. Los aneurismas se pueden caracterizar segin su forma en fusiforme o sacular (Figura
3.3). El primero afecta a toda la circunferencia de la aorta mientras que el segundo esta focalizado
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en una sola orientacién. El tipo sacular es comun en la aorta descendente y abdominal, mientras
que el tipo fusiforme es comdn en la aorta ascendente. En ambos casos, las causas son similares:
deterioro de la pared arterial, afectando principalmente a las células musculares de la capa media.
Esto debilita la pared y hace ceda ante la presion sanguinea. La forma y orientacion del aneurisma
varia segun la presion recibida en cada seccion de la aorta.

b C

Aneurisma Aneurisma Pseudoaneurisma
sacular fusiforme

Figura 3.3. Tipos de aneurisma: (a) sacular, (b) fusiforme y (c) pseudo-aneurisma. El
pseudo-aneurisma produce flujo sanguineo por el interior de la pared arterial.

Mas alla de la forma que presentan, los aneurismas de aorta se dividen segun la region donde
se localicen, siendo completamente diferente la evolucidn de la patologia. Asi, se subdividen en
tres tipos: aneurisma de la aorta torcica (AAT), aneurisma de la aorta abdominal (AAA) y
aneurisma toraco-abdominal (ATA). Para cada uno de los tipos la afeccion, su desencadenante,
predisposicion y tratamiento son diferentes y se abordan de distinta manera.

Los aneurismas de la aorta toracica son aquéllos que se producen desde el comienzo en la
valvula aértica hasta el diafragma, siendo mas frecuente el de la aorta ascendente, justo por
encima de la valvula adrtica. Las causas y factores de riesgo son variadas, entre los que se
encuentra la valvula adrtica bicispide, hipertension, edad avanzada, aterosclerosis, diseccion
adrtica, infecciones, los diferentes sindromes que afectan al tejido conectivo como Marfan, Turner
y Ehlers-Danlos y otros factores congénitos. Todas ellas conllevan la degeneracién de la capa
media, desencadenando en lo que se conoce como necrosis quistica de dicha capa. Esta afeccion
consiste en la pérdida de células musculares lisas y también de fibras de elastina, dejando huecos
libres que son rellenados por una sustancia basal. Esto causa el debilitamiento de la pared y por
tanto puede desencadenar en la aparicion del aneurismay la diseccion adrtica.

Los AAT tiene una incidencia de entre 5,9 y 10,4 pacientes por 100.000 personas y afio [3],
afectando mayormente a una poblacion de més de sesenta afios en hombres y setenta afios en
mujeres. La tasa de rotura y mortalidad se relaciona en la actualidad con el diametro del vaso. El
porcentaje de rotura o diseccion para didmetros menores de 4 cm es del 3% por afio y del 6,9%
por afio para 6 cm. La tasa de mortalidad ronda el 11,8% por afio (mas elevada en mujeres) y un
25% fallecen debido a otros problemas cardiovasculares. Los sintomas, cuando se presentan,
suelen ser dolor en la espalda o el pecho debido a la dilatacion de la arteria y la compresion dentro
de la caja torécica.

Los aneurismas de la aorta abdominal son los producidos desde el diafragma hasta la
bifurcacion en las arterias iliacas. En esta region, los aneurismas se concentran en la zona inferior
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a los rifiones. Las causas de aneurisma abdominal son de tipo degenerativo asociados a la edad y
la aterosclerosis. También influyen la hipertension, diabetes y el tabaquismo, este Ultimo como
principal factor de riesgo. Los sindromes de Marfan y Ehlers-Danlos influyen en menor medida
que en el caso del AAT. El desarrollo de la patologia en esta region se debe igualmente a un
deterioro de la pared arterial, que conlleva una remodelacion de la estructura de la pared y esto a
su vez una debilidad y dilatacion del vaso.

La incidencia del AAA es mayor que el caso de AAT, con unos valores de 4,3% a 8,9% en
hombres y 1,0% a 2,2% en mujeres [3] segln estudios en pacientes asintomaticos. La tasa de
rotura de este tipo de aneurisma es mas elevada que en el caso de AAT, en parte debido a que el
paciente no sufre sintomas tan pronunciados. La tasa de rotura para un didmetro menor de 5 cm
es del 2,5%, 9,4% para 5,5a5,9 cmy se eleva hasta el 32,5% para diametros de 7 cm. En mujeres,
el riesgo de rotura es 4,5 veces mayor que en hombres, aunque su incidencia sea menor. El AAA
conlleva una mortalidad asociada més elevada que el AAT, siendo cercana al 50%. Ademas, se
estima que el 25% de los pacientes que sufren una rotura fallecen incluso antes de llegar al hospital

(3].

La debilidad de la pared arterial es la causa de la aparicidn del aneurisma. De igual forma es
la causa de otras afecciones arteriales asociadas que tienen el mismo origen. Asi, se puede
enumerar la diseccion aortica, hematoma intramural, Ulcera aterosclerdtica y enfermedad
aterosclerotica. En caso del aneurisma, la degradacion comienza en la propia capa media, no
mostrando signos de deterioro exteriores méas alla de la dilatacion del vaso. Sin embargo, en estas
patologias la degradacion comienza en la capa intima y avanza paulatinamente hacia la capa
media. Esto conlleva la entrada de sangre en el interior de la pared, debilitando progresivamente
el tejido por su exposicion al flujo sanguineo.

Aunque con diferente origen, tanto el aneurisma como las otras patologias mencionadas
conllevan una degradacion gradual del vaso arterial, que puede derivar en un sindrome adrtico
agudo (SAA), consistente en una diseccion o la rotura de la arteria, produciendo una hemorragia
interna que puede causar la muerte del paciente en cuestion de pocos minutos. Los casos de
diseccion adrtica (rotura de la intima y entrada de sangre en la media) tienen una mortalidad del
57% si no se opera en seis meses, 61% al afio, 67% a cinco afios y 73% en diez afios [4]. El
hematoma intramural (afeccion en la media sin rotura previa de la intima) tiene una mortalidad
de entre un 46% (abdominal) y un 71% (ascendente y arco adrtico) el primer mes [4]. La deteccion
y por tanto el tratamiento de estas afecciones es vital. Por este motivo y en vista de las estadisticas
de fallecimiento, el diagnostico precoz y la reparacion quirdrgica son esenciales para salvar la
vida del paciente.

3.1.3 Herramientas de diagndstico
3.1.3.1 Criterios de decision

Las patologias de la aorta son en muchos casos asintomaticas, lo que hace complejo su diagnéstico
sin las herramientas adecuadas. Desde la placa de ateroma mas sencilla hasta el momento en que
se produce la diseccion de la arteria, el paciente puede no presentar ningun sintoma. El factor mas
relevante a la hora de diagnosticar el aneurisma es la medicion del diametro y su comparacién
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tanto con el resto de la arteria, como con los valores umbrales establecidos por el servicio de
cardiologia o cirugia cardiovascular de cada hospital.

Si bien la causa del aneurisma esta en la degradacién de la pared arterial, el aneurisma en si
consiste en la dilatacion del vaso. Debido a las peculiaridades de las técnicas de diagnostico, las
afecciones que no presentan una dilatacion considerable no se pueden detectar con las técnicas
convencionales hasta que se encuentran en un estado avanzado y se hacen visibles, lo cual no
siempre sucede antes de la rotura del vaso. Los indicativos actuales de una posible patologia de
la aorta en estos casos se dan por otras vias, como afecciones de valvula aértica, soplos o pruebas
médicas que indiguen un malfuncionamiento de algin drgano del sistema cardiovascular. Estos
son por tanto casos de gravedad y ademas de dificil diagnostico. Son especialmente dificiles los
casos de pacientes que padecen el sindrome de Marfan o el sindrome de Ehlers-Danlos, los cuales
estan considerados como factores de riesgo ya que son susceptibles de sufrir estas patologias y
afecciones de la pared arterial de forma oculta.

En el caso de pacientes sanos, el didmetro de la arteria se sitla en torno a 3 cm para la aorta
ascendente, 2,5 cm en la aorta tordcica descendente y 2 cm en la aorta abdominal [2], aunque
existe una alta dependencia de este factor con la edad, el tamafio corporal del paciente y su sexo
(Tabla 3.1). Los diametros relevantes a medir en esta region se refieren a la union de la aorta
ascendente con el corazon y medidas en diferentes puntos: senos de Valsalva, unién sinotubular
y aorta ascendente media (Figura 3.4).

Figura 3.4. Puntos tipicos de medida del diametro en la aorta. 1. Senos de Valsalva. 2.
Unién sinotubular. 3. Aorta ascendente media. 4. Arco toracico proximal. 5. Arco toracico
medio. 6. Aorta descendente proximal. 7. Aorta descendente media. 8. Aorta en el
diafragma. 9. Aorta abdominal en el origen del tronco celiaco [5].
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Hombres Mujeres
Zona 20-40 40-60 >60 afos 20-40 40-60 >60 afios
afios afos afos afos
TAL (2) 34 3,6 3,9 3,3 3,7 3,5
TA2 (3) 3,2 3,6 3,8 2,8 34 3,6
TD1 (6) 2,2 2,6 3.1 2,0 2,6 2,8
TD2 (7) 2,2 2,3 2,9 1,9 2,4 2,6
Al (8) 2,1 2,4 29 1,8 2,4 2,4

Tabla 3.1. Valores normales de didmetros de aorta en centimetros. Los valores se
corresponden de arriba hacia abajo con dos puntos de medida en la aorta ascendente (TA1,
TAZ2), dos en la aorta descendente (TD1, TD2) y uno en la abdominal (Al). Entre paréntesis
se muestra la posicién en la Figura 3.4 [4], [5].

Los criterios de intervencién quirdrgica se basan en la actualidad tanto en el diametro como
en su tasa de crecimiento anual (Tabla 3.2) y son establecidos por cada unidad de intervencion
hospitalaria. Ademas, se tienen en consideracion otros aspectos médicos del tipo de la morfologia
del aneurisma, historia del paciente y probabilidades de mortalidad debidas a la propia cirugia
frente a las de la patologia.

Regién Valor limite
Torécica ascendente >5,5-6cm
Torécica ascendente y alto riesgo >5cm
(marfan, valvula bictspide, tasa expansion)
Torécica ascendente en momento de intervencion de valvula bicispide | > 4cm

Torécica descendente >6,5—-7cm

Toré&cica descendente con diseccion o sindrome de marfan > 6cm

Toraco-abdominal >5,5-6cm

Abdominal > 5,5cm o expansion >1cm/afno
Abdominal en mujeres >4,5-5cm

Tabla 3.2. Diametros limite para la intervencion quirurgica [3].

La velocidad de crecimiento del didmetro del vaso se caracteriza también para las diferentes
zonas de la arteria. Los aneurismas situados en la region de la aorta toracica presentan una
velocidad de crecimiento media de 0,42 cm/afio, en la regién abdominal de 0,28 cm/afio y en la
region del arco aortico de 0,56 cm/afio [4]. Estas cifras son relevantes puesto que un paciente sin
gravedad puede tener una gran dilatacion en el periodo de uno a dos afios. Ademas, cuanto mayor
es el aneurisma, méas rdpido es su crecimiento, empeorando considerablemente la salud del
paciente.

3.1.3.2 Técnicas de diagnostico

El primer elemento de diagnéstico suelen ser los sintomas que describe el propio paciente. Un
sintoma tipico de aneurisma suele ser un dolor en la espalda o zona abdominal debido al aneurisma
toracico o abdominal respectivamente. También se puede producir entumecimiento de alguna
region del cuerpo, aparte de otros sintomas inespecificos y comunes con otras afecciones de tipo
cardiovascular, como pueden ser mareos, sudoraciones, frecuencia cardiaca alterada, etc. El
siguiente paso consiste en aplicar técnicas de interrogacion o de diagndstico para ver con exactitud
cudl es la causa de los sintomas detectados. Las principales herramientas son las técnicas no
invasivas de imagen comunes en el area cardiovascular como son la resonancia magnética, la
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tomografia computarizada y los ultrasonidos por ecografia transtordcica o ecografia
transesofagica (Figura 3.5).

La resonancia magnética (RM) funciona creando un campo magnético que hara que algunos
nucleos de hidrégeno se ordenen segin una orientacion especifica. Al aplicar una sefial de
radiofrecuencia, estos nucleos modifican la sefial recibida y esta es captada por antenas receptoras.
Esta técnica en principio es inocua, aunque hay una variante aplicando un elemento de contraste
de forma intravenosa que puede ofrecer mejor calidad de imagen.

La tomografia computarizada (TC, TAC o escaner) se basa en hacer sucesivas medidas con
rayos-X en diferentes secciones, de forma que al unir estas secciones, se tiene una imagen
tridimensional o cortes en dos dimensiones de la zona medida. El principal inconveniente de esta
técnica es que emite radiacion ionizante, equivalente a varias radiografias convencionales,
decenas o centenas en funcion de la zona a medir. Ademas, las técnicas de rayos X necesitan el
uso de un contraste intravascular para resaltar las arterias (angiografia). La principal ventaja es su
alta resolucion, calidad de imagen y precision de las medidas.

Los ultrasonidos se dividen en los dos tipos mencionados: ecografia transtoracica (ETT) y
ecografia transesofagica (ETE). En el primer caso, el sistema emisor/receptor se pone en contacto
con el térax y se mide la alteracion de la sefial de ultrasonidos enviada y recibida. La segunda,
ETE, consiste en introducir el emisor/receptor por el es6fago, de forma que se tiene una mejor
definicion de la aorta. EI problema de este método es que es invasivo y el paciente necesita
sedacion.

Figura 3.5. Diagnoéstico de aneurismas: (A) resonancia magnética (RM) de aneurisma de
arco adrtico [6],[7]; (B) ecografia transtoracica (ETT) de aorta normal [7]; (C, D)
tomografia computerizada (TC) de dos aneurismas de aorta abdominal vistos desde dos ejes

[7]1.
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El uso de uno u otro método depende de la certeza de que pueda haber un problema en la
region, de la disponibilidad del equipo y de la conveniencia de someter al paciente a una u otra
prueba. En cada unidad de cardiologia o de cirugia cardiovascular se suele establecer un
protocolo, tanto para el diagnostico inicial como para el seguimiento de la patologia o de la
recuperacion tras una intervencion quirdrgica. Atendiendo solamente a un criterio de calidad de
lainformacion obtenida, se ordenarian en primer lugar el escaner, después la resonancia, ecografia
transesoféagica y finalmente ecografia transtoracica.

En el caso de AAA, la ecografia convencional permite ver la aorta de forma adecuada (Figura
3.5 A). Este método es el méas inocuo, rapido y disponible de todos los mencionados. En el caso
de la AAT, el método de ecografia convencional no permite ver de forma adecuada la aorta
toracica. Es mas comln en estos casos usar la resonancia magnética o el escaner. La ecografia
transesofagica también proporciona una vision adecuada de précticamente la totalidad de la aorta.

Tras una intervencion quirtrgica se requiere un seguimiento periédico. Este procedimiento
depende del cirujano y la unidad de tratamiento, pero en general se suele realizar un TC a los
pocos meses y en el resto de revisiones se toman medidas de resonancia o ecografia salvo que se
detecte alguna anomalia.

3.1.3.3 Técnicas histologicas

Las técnicas histoldgicas permiten ver la composicién de un tejido a nivel celular tras ser
biopsiado. En el caso del tejido de la aorta, permite ver su pared al completo, incluyendo nicleos
celulares y fibras elasticas. Estas técnicas se basan en el uso de diferentes tinciones, que se fijan
a los distintos elementos de los tejidos. El elemento fijador se utiliza para dar consistencia y
rigidez, lo que facilita el corte en finas laminas para ser observadas al microscopio. Estas técnicas
permiten obtener pardmetros como grosor de las capas, recuento de elementos (células,
membranas, fibras elasticas, etc.) y ver la estructura celular al detalle, lo cual no se puede obtener
mediante las técnicas de diagnostico mencionadas anteriormente.

El uso de diferentes tinciones busca remarcar la presencia de diferentes elementos o
estructuras, como pueden ser en el caso de la pared arterial las células musculares lisas, la elastina
y colageno, como elementos principales de esta arteria y causantes del debilitamiento de la pared.
Una técnica de tincion muy comun es la union de hematoxilina y eosina (H&E). La primera
permite ver los nicleos celulares que en el caso de la aorta se encuentran solamente en las células
musculares lisas. La eosina remarca el tejido conectivo de la arteria: elastina y colageno [8]. La
ventaja de esta técnica es que permite ver con una sola tincion tanto las células musculares como
las fibras elasticas que son las partes mas relevantes en el estado de la capa media de la aorta
(Figura 3.6 D). La técnica azul alcian (en inglés AB, Alcian Blue) se utiliza para remarcar
elementos de tipo acido, como son los mucopolisacéridos &cidos o quistes, que rellenan los huecos
de la capa media en ausencia de células musculares y elastina (Figura 3.6 C).  La tincion de
Verhoeff-Van Gieson (VVG) se utiliza para remarcar las fibras elasticas y también el colageno
(Figura 3.6 A). La técnica de la actina alfa del masculo liso (en inglés ASMA, Alpha-Smooth
Muscle Actin) es otro método de tincion que se fija en la actina alfa localizada en las células
musculares lisas. Esta técnica permite ver la ordenacion y estructura de las células musculares
como principal elemento de la capa media en la aorta (Figura 3.6 B).
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Figura 3.6. Técnicas de tincion utilizadas sobre la capa media de la aorta: (A) VVG,
colageno en rosa y fibras elasticas en negro; (B) ASMA, afecta a la membrana celular y
citoplasma; (C) AB, células musculares en rosa, nicleos en azul oscuro y elementos acidos
o0 quistes en azul; (D) H&E, nlcleos celulares en azul, citoplasma (resto de la célula
muscular) en rosa y fibras elasticas en rosa oscuro.

En el caso del aneurisma y la degradacion de la pared, existe un método semi-cuantitativo
para la estimacién de la degradacién [9]. Este método cuantifica el tamafio de la degradacion en
cinco parametros: fibrosis, necrosis, cambio quistico, fragmentacién de fibras elasticas y
remodelacion de células musculares lisas. Se asigna una puntuacion de 0 a 3 segun su extension
(Tabla 3.3, Figura 3.7). La métrica total para la muestra analizada sera la suma de las puntuaciones
individuales, cuantificando de 0, sin degradacion, a 15 puntos, para una degradacién severa.

Incremento de colageno en un area menor que 1/3 del ancho de la

S capa media.
Fibrosis Grado 2 Incremento de colageno en un area de entre 1/3 'y 2/3 del ancho de la
capa media.
Grado 3 Incremen'go de colageno en un area mayor que 2/3 del ancho de la
capa media.
Grado 1 Ausencia de nL’_JcIeos celulares en un area menor que 1/3 del ancho
de la capa media.
Necrosis Grado 2 Ausencia de nl’J_cIeos celulares en un area de entre 1/3 'y 2/3 del ancho
de la capa media.
Grado 3 Ausencia de nt’_JcIeos celulares en un area mayor que 2/3 del ancho
de la capa media.
Grado 1 Presencia de quistes en el interior de una capa lamelar.
Cambio quistico Grado 2 Presencia de quistes ocupando una capa lamelar completa
Grado 3 Presencia de quistes en de extensién mayor que una capa lamelar
Menos de 5 focos de pérdida de elastina en una imagen con
Grado 1 magnificacion x200, cada foco afectando de 2 a 4 unidades
lamelares.
Fragmentacion 5 0 mas focos de fragmentacion de elastina en una imagen con
de fibras elasticas Grado 2 magnificacion x200, cada uno con una extension de 2 a 4 unidades
lamelares.
Focos de fragmentacion de elastina en mas de 5 unidades lamelares.
Grado 3 Ly . .
Ordenacidn alterada de las células musculares lisas.
Grado 1 Pequefios fo_cos de desorganizacion de la orientacién de células
musculares lisas.
Remodelacion de Desorganizacion de la orientacion de células musculares lisas en
células Grado 2 varias areas que representen en conjunto entre 1/3 y 2/3 del grosor
musculares lisas de la capa media.
Grado 3 Gran area de desorganizacion de células musculares lisas, ocupando

mas de 1/2 del grosor de la capa media.

Tabla 3.3. Criterios para la cuantificacion de la degradacion histologica [9].
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Cambios quisticos Fragmentacién de fibras Orientacién de células
(técnica AB) elasticas (técncia VVG) musculares lisas (técnica ASMA)

e e

o i

Baja degradacién
[):egraaaéién 0/3
. Degradacién 0/3
‘Degradacién 0/3

Alta degradacién
Devgrradaci()n 2/3

Figura 3.7. Ejemplo de imagenes histologicas de muestras de aorta presentando
degradacion de grado 0 y grado 3 para las categorias cambio quistico, fragmentacién de
fibras elasticas y remodelacion de células musculares lisas.

3.1.4 Tratamiento

La Unica opcion de tratamiento posible en caso de aneurisma es la intervencion quirdrgica. El
equipo de cardidlogos y cirujanos establece los criterios de tamafio, tasa de crecimiento y factores
de riesgo a partir de los cuales considera viable y segura la intervencion. En algunos casos, dada
la complejidad de la operacion, se decide no intervenir al paciente si se considera que la
intervencion puede suponer un riesgo elevado para su salud. La intervencion quirdrgica mas
comun consiste en la colocacion de una protesis de refuerzo. Esta intervencion puede ser abierta
o por medio intravascular (Figura 3.8). En el caso de AAT suele conllevar una cirugia abierta
durante la cual se secciona la arteria por la zona afectada, se coloca un injerto en su lugar y se
cierra de nuevo el vaso envolviendo de nuevo el injerto con el tejido arterial si procede. En el caso
de AAA, es comun colocar una endoprotesis o stent mediante una sonda. EI método elegido
depende de la region donde se localice la lesion, su extension y morfologia, salud del paciente y
otros criterios médicos.
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Figura 3.8. Tratamiento quirdrgico de aneurismas: A) injertos de tipo graft en la aorta
torécica; B) endoprotesis de tipo stent en la aorta abdominal. La extension de la protesis en
ambos casos se decide en funcion de la extension de la degradacion [4].

En el caso de los injertos de implantacién mediante cirugia abierta, es fundamental que sean
anclados a una zona sana de la aorta. De no ser asi, se pueden producir pseudoaneurismas en las
zonas de sutura. Los métodos actuales de diagnostico no tienen capacidad de analizar el estado
de la pared, por lo que el cirujano suele tomar un criterio de sobredimensionado del injerto, de
forma que el anclaje se produce en una zona mas alejada del aneurisma y por tanto la pared sera
sana con mayor certeza. Este método conlleva el perjuicio de extirpar mas tejido del realmente
necesario y, ademas, esta sujeto a la experiencia y criterio del cirujano. En estas circunstancias,
es clave poder tener en el acto quirirgico una herramienta de diagnéstico que permita tomar
decisiones acerca de cuanto tejido extirpar.

3.2 Valvula mitral degenerativa
3.2.1 Anatomia e histologia de la valvula y las cuerdas mitrales

Las valvulas auriculoventriculares o atrioventriculares son las que controlan el flujo sanguineo
entre las auriculas y ventriculos del corazon. En el lado derecho se encuentra la véalvula trictspide
y en el lado izquierdo la valvula mitral. Estas valvulas trabajan en coordinacion con las valvulas
arteriales o semilunares, que controlan la salida de sangre desde el corazén: la valvula aértica y
la valvula pulmonar (Figura 3.9). Durante la diastole, las véalvulas auriculoventriculares se abren
y las semilunares se cierran, dejando fluir la sangre de las auriculas a los ventriculos. Durante la
sistole, se abren las valvulas semilunares y se cierran las auriculoventriculares, expulsando la
sangre fuera del corazén hacia la arteria aorta y los pulmones. Ambos tipos de valvula se
encuentran ancladas al esqueleto cardiaco, formado por tejido fibroso, con alto contenido de
colageno, que da forma a los anillos de las cuatro valvulas [10].
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Vélvula pulmonar

Auricula___> a Valvula adrtica
derecha ¢

Auricula
izquierda

- Rama interventricular
de la arteria
coronaria
izquierda

y vena cardiaca

/

Ventriculo

derecho Ventriculo

izquierdo Valvula mitral

Valvula tricispide

Figura 3.9. Imégenes de corazon porcino: (A) vista global; (B) seccion mostrando las 4
valvulas cardiacas.

Las vélvulas arteriales constan de tres velos o valvas llamadas senos de Valsalva. Estan
unidas al esqueleto fibroso por un engrosamiento de los anillos fibrosos. Las valvulas
auriculoventriculares son de mayor tamafio que las anteriores. En el caso de la valvula tricispide,
cuenta con tres valvas, mientras que la valvula mitral cuenta con dos. Estos velos estan
compuestos de tejido conectivo rodeado de endocardio, la membrana que recubre el interior del
corazdn. El aparato valvular en estas dos valvulas es mas complejo que las valvulas arteriales.
Los velos estan anclados por las cuerdas tendinosas a la pared del ventriculo, en los masculos
papilares (Figura 3.10).

Cuerdas
tendinosas

Musculos
papilares

Pared ventricular

Figura 3.10. Corte del ventriculo izquierdo de corazén porcino mostrando la valvula mitral.
Se distinguen principalmente los velos valvulares, las cuerdas tendinosas y los musculos
papilares.

Las propiedades mecanicas del complejo valvular dependen del conjunto de elementos:
valvas, cuerdas y masculo papilar. La valvula debe cerrar de forma correcta para evitar que la
sangre vuelva desde el ventriculo a la auricula. Las cuerdas tendinosas deben ser flexibles a la
vez que resistentes, traccionando los velos para su apertura y soportando la presion de la véalvula
en el momento de su cierre durante la sistole.
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El conjunto de cuerdas tendinosas suele estar formado por entre 8 y 12 cuerdas de una
longitud entre 15 y 20 mm y un didmetro en torno a 0,45 mm. A medida que éstas se aproximan
a los velos se dividen en ramas secundarias [11]. La capa mas externa esta recubierta de
endocardio, formado por una capa delgada de células endoteliales. Hacia el interior de la cuerda
se encuentran haces de colageno y fibras elésticas (Figura 3.11). Estas fibras elésticas forman una
capa de unos 4 pum justo debajo del endocardio y que se va dispersando hacia el interior de la
cuerda, disminuyendo considerablemente su presencia hacia el ndcleo.

Fibras (E2) T
elasticag ) W

colageno

Fibras (E2
elastica(s )

Fibras (E1
elasticag )

Endotelio

Figura 3.11. Fisiologia de las cuerdas tendinosas: (A) esquema ilustrativo de la estructura
y elementos presentes en las cuerdas mitrales e imé&genes tomadas con microscopio
electronico de barrido de los elementos de las cuerdas tendinosas; (B) células endoteliales;
(C) fibras elésticas; (D) haces de colageno [11].

La parte mas externa del ndcleo se compone de colageno esponjoso junto con algunas fibras
de elastina (Figura 3.12). Ambos tipos de fibras estan relativamente desorganizadas aumentado
este desorden con la edad. En el interior de la cuerda, se encuentra el colageno denso, formando
ondulaciones en estado relajado y estirados al someterse a una traccion. Estas ondulaciones siguen
un patron de tipo onda plana, mostrando una periodicidad de unas 11um y que aumenta con la
edad del paciente. La parte nuclear de la cuerda esta formada por colageno denso [11].
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T oopm < el S 0N
Figura 3.12. Seccién de una cuerda tendinosa (A) y vista aumentada(B). Se aprecian
diferencias en la imagen entre la region central de colageno denso (c) y la zona exterior de

tejido conectivo (CT) formado por los diferentes tipos de elementos. En la vista aumentada
(B) se identifican las células endoteliales (En) y las fibras elasticas desordenadas (E) [11].

La edad del paciente influye en el orden de los haces y en la densidad de la cuerda. El nicleo
denso se estrecha y aparecen zonas con fibras desorganizadas y fibras dispuestas circularmente.
Estos dos efectos debilitan la estructura de la cuerda. Las caracteristicas de composicion y
estructura de las cuerdas permiten soportar los ciclos de estrés mecanico al que éstas se someten
continuamente. El coldgeno ondulado se adapta bien a estos ciclos de forma suave, transfiriendo
la traccion a la valvula. Los diferentes tipos de colageno presente, de tipo | a tipo Ill, aportan
respectivamente resistencia al estiramiento, a la presion intermitente y soporte estructural. De
igual forma, las fibras elasticas permiten recuperar la forma en relajacién y amoldar la capa
endotelial al movimiento del colageno (Figura 3.13).

Figura 3.13. Cuerda tendinosa en estado relajado (a), mostrando ondulaciones en el
colageno y tenso (b), mostrando los haces de colageno estirado [12].

3.2.2 Patologia de la valvula mitral: valvula degenerativa

En la valvula y cuerdas se desarrollan principalmente dos tipos de afecciones: la estenosis mitral
(valvula reumatica) y la regurgitacion mirtal (valvula degenerativa) [13]. En el Hospital
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Universitario Marqués de Valdecilla se han realizado 1535 recambios mitrales entre 1974 y 2006
[14], de los cuales el 57,7% fueron casos reumaticos y el 35,9% fueron casos degenerativos.

La enfermedad degenerativa de la valvula mitral es la principal patologia que afecta tanto a
la valvula como a sus cuerdas. La regurgitacion mitral es la principal consecuencia, produciendo
una flujo irregular de sangre entre la auriculay el ventriculo que conlleva un aumento de la presion
y volumen de sangre en el corazén. Hay maltiples patologias que afectan a la degeneracion de la
valvulay cuerdas mitrales, principalmente aquellas que afectan al tejido conectivo. Se da en casos
como los sindromes de Marfan y Hunter, pero también en pacientes sin este tipo de afecciones.
En el caso de valvulas degenerativas, son comunes en pacientes con la enfermedad de Barlow y
con deficiencia fibro-eléastica. La primera es una enfermedad de tipo degenerativo y se da en
pacientes de mediana edad, produciendo un engrosamiento de los velos de la vélvula. La
deficiencia fibro-elastica afecta a pacientes de edad avanzada y experimenta un desarrollo a corto
plazo durante el cual los velos se hacen méas delgados. En ambos casos, se produce una rotura de
fibras de colageno y de fibras elasticas y aparecen infiltraciones de mucopolisacaridos, o llamados
también glicosaminoglicanos (Figura 3.14 C). Aparecen fibroblastos para reparar el tejido y se
produce una gran alteracién del orden estructural. En las cuerdas, se produce un incremento de la
cantidad de colageno y de mucopolisacéaridos ademas de fragmentacion de las fibras elasticas
(Figura 3.14 D). Las fibras de colageno presentan una distribucién mas desordenada y aparecen
agregaciones de células de fibroblastos o similares rodeadas de mucopolisacaridos.

—— o

Figura 3.14. Comparativa de entre una cuerda sana (superior) y una cuerda degenerativa
(inferior). Las cuerdas sanas muestran una composicion uniforme de coldgeno ordenado en
histologia (A) frente al desorden y aparicion de nicleos de mucopolisacaridos de las
cuerdas degenerativas (C). EI microscopio electrénico de barrido muestra las ondulaciones
de las fibras de colageno en el caso sano (B) frente al desorden del caso degenerativo (D).
Barras de escala: 100um (A 'y C); 0.5um (B y D) [15].

La capa esponjosa degradada primero sufre un engrosamiento debido al aumento de fibras
elasticas desordenadas en la region que van rasgando las fibras de colageno. Entonces, tiende a
separarse del nucleo de coladgeno denso de forma irregular (Figura 3.15 b). En algunos casos, es
la capa esponjosa la primera en romperse llegando a perder la capa endotelial que sirve de
proteccion. En otros casos, es el ntcleo de colageno el que sufre la degradacion y rotura. En estos
casos, la capa esponjosa puede no mostrar evidencias de deterioro, por lo que desde fuera no es
posible conocer el estado del nicleo que, estando roto o deteriorado, no cumple su funcién de
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forma adecuada. El debilitamiento conlleva la elongacion de las cuerdas tendinosas, llegando a la
rotura de estas. Estos desordenes se producen a nivel interno de los velos y de las cuerdas, no
siendo visible externamente hasta que la patologia es avanzada [15]. Cuando una cuerda se rompe
se puede producir un prolapso si el resto de cuerdas no pueden soportar la presion sanguinea en
el ventriculo y los velos afectados ceden a la presion.

. OV . - = c

Figura 3.15. Seccion de una cuerda tendinosa mostrando degradacion media (a) severa (b)
y no degradada (c). Las flechas indican la union entre la region esponjosa y densa, el
asterisco muestra zonas de deposicién de elastina. La barra de escala representa 100pum
[15].

e e o o o B I

En la figura 3.15 b se muestra un caso de cuerda degenerativa, donde se produce un
engrosamiento de la capa esponjosa a la vez que esta se va separando del nucleo de colageno
denso. El complejo valvular sano se nutre de forma metabodlica por proximidad al tejido cardiaco,
en los casos de engrosamiento este método no es suficiente y se vascularizan tanto las valvas
como las cuerdas. También pueden aparecer vasos linfaticos e incluso nervios.

En el otro extremo, frente a las cuerdas degenerativas se encuentran las cuerdas reumaticas.
Estas se ven afectadas por deposiciones de calcio, tanto en los velos como en las cuerdas. Son
especialmente perjudiciales puesto que fijan los elementos del sistema, perdiendo elasticidad, lo
que afecta considerablemente a las propiedades mecénicas de las cuerdas y de las valvas [12].

3.2.3 Diagnostico y tratamiento

La valvulopatia mitral puede pasar en muchas ocasiones inadvertida. Los sintomas pueden ser
fatiga y dificultad respiratoria. Durante la inspeccion médica se diagnostica mediante
electrocardiograma o fonocardiograma, los cuales mostraran signos anémalos debidos a la
regurgitacion producida por el incorrecto cierre de la valvula [15]. Una vez se diagnostica una
deficiencia mitral, se aplican diferentes procedimientos en funcién de la porcién de la valvula
afectada y la edad y estado de salud del paciente [13].

La intervencion de reparacion de la valvula mitral se realiza mediante cirugia abierta. Uno
de los primeros y principales tipos de intervencion consiste en la reparacion del anillo valvular
mediante una protesis flexible con forma de anillo completo o parcial. Estas proétesis se suturan al
contorno del anillo valvular, lo que ayuda a la valvula a mantener su forma. [16]. También es
comun la reparacion de los velos mediante una reseccion de la zona afectada, recortandola en
forma de cufia y uniendo los extremos del velo. Se afiade ademas un anillo para mantener la forma
de la region [17],[18]. Cuando la valvula no es recuperable se colocan heterografts procedentes
de animales como el cerdo, 0 se extirpa por completo, implantando prétesis artificiales
biocompatibles en su lugar (Figura 3.16). En cualquier caso, la cirugia se debe desarrollar con
cautela por la proximidad con la valvula tricispide y méas ain con la valvula aortica.

47



Capitulo 3 — Anatomia y patologia

U
OO/
O v =

Figura 3.16. Diferentes tipos de protesis valvulares del fabricante Sorin Group [19].

La reparacion de las cuerdas y los muasculos papilares es igualmente importante. Cuando se
encuentra una cuerda rota, se pueden tomar diferentes medidas. Algunas de ellas son el
acortamiento y sutura al masculo papilar o la transposicion de cuerdas sanas a otra region de
musculo papilar [14],[20]. Sin embargo, estos métodos no refuerzan notablemente la valvula. Las
protesis de politetrafluoroetileno (PTFE) son comUnmente utilizadas como recambio de cuerdas
[18]. Este material es resistente a los ciclos de sistole y diastole gracias a su estructura molecular
en forma de cadena. En otros tipos de materiales, durante la relajacion las cuerdas se doblan
siempre por el mismo lugar lo que produce una fatiga en ese punto y el material acaba rompiendo.
En el caso del PTFE no sucede asi, lo que lo hace mucho més duradero. Tras la operacion, se ha
comprobado como el cuerpo no produce rechazo de estas protesis, sino que las recubre con tejido
de igual forma que las cuerdas naturales: colageno denso en torno a la cuerda, una region de
colageno esponjoso y finalmente endocardio (Figure 3.17) [18].

Figura 3.17. Protesis de PTFE vista con microscopio electronico de barrido al transcurso
de 24 meses tras su implantacién. La prétesis de PTFE (P) esta cubierta por tejido de
colageno denso (D) esponjoso (S) y endotelio (E) [18].

Un método no tan extendido son las reparaciones con homoinjerto. En ellas se toma una
region de velo, cuerda y masculo papilar completo procedentes de un donante y se utilizan para
sustituir la region afectada. Tiene la ventaja de que al tratarse de tejido vivo no produce rechazo
y es envuelto por células cardiacas del receptor, al igual que sucede con las cuerdas de PTFE.
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Mas recientemente se han desarrollado técnicas de intervencidn sin cirugia abierta, las de
reparacion mitral percutanea. Estas técnicas pretenden reparar la valvula y cuerdas sin someter al
paciente a una cirugia torécica abierta y se aplican en pacientes de alto riesgo que no serian
intervenidos en otras condiciones. Sin embargo, estos métodos estan ain en desarrollo y en sus
primeras etapas de implantacion, por lo que ain no se han explotado al maximo sus posibilidades
ni se ha llegado a dominar las técnicas, por lo que siguen siendo costosas y con elevadas tasas de
repeticion de la intervencion [20]. La capacidad de estas técnicas es menor que las de cirugia
abierta, estando limitadas a la implantacién de elementos por cateterismo femoral hacia las
coronarias, a través del septum o de la pared ventricular por procedimiento transapical, que
requiere una apertura menor y atravesar la pared ventricular para proceder a la reparacion.
Diferentes empresas han desarrollado elementos que dividen el orificio mitral en dos al colocarse
en el centro de la valva o vélvulas flexibles que se colocan por cateterismo. Se han desarrollado
anillos e implantacion en el ventriculo o en el seno coronario, técnica que recibe el nombre de
anuloplastia mitral percutanea. La reparacion de cuerdas por estos medios sigue siendo con PTFE,
aunque se vea modificada la forma de su implantacion. Ademas, en la actualidad se esta
experimentando e implantando la reparacion mitral robética [21] que ya se aplica en otras areas
de intervencion [20].

La correccion quirdrgica repara el dafio, pero no evita la progresion de la patologia. En el
momento de la intervencién, no es posible conocer el estado de las cuerdas que no muestran signos
evidentes de degradacién. Puesto que la degradacion continua, estas cuerdas perderan su
funcionalidad con el paso del tiempo, produciendo una regurgitacién mitral por la cual serd
necesario intervenir nuevamente al paciente. Si se interviene a tiempo, la mortalidad ronda el 5%,
ascendiendo hasta el 20% si se interviene de urgencia. De los pacientes intervenidos, el 24%
tuvieron que ser intervenidos una segunda vez (en media tras 7,9 afios) y el 5% una tercera (tras
5,5 afios), con unas tasas de mortalidad de 7% y 17% si es una intervencién planificada y de un
30% y 40% respectivamente si es de urgencia.

Para evitar futuras complicaciones, y en funcién del servicio de cirugia cardiovascular de
cada hospital y de las guias de intervencion internacionales [13], se tiende a remplazar la valvula
al completo en caso de dudas. Esto puede suponer eliminar todas las cuerdas, sin embargo, es
preferible este supuesto frente a futuras reincidencias de la degradacion. Cuando se estima que la
degradacion no afecta fuertemente a las cuerdas, se pueden reemplazar algunas de ellas, o
transferir unas de unos anclajes a otros. En este supuesto, es necesario cerciorar la integridad de
las cuerdas remanentes.

3.3 Piel y el melanoma
3.3.1 Anatomia de la piel

La piel se organiza en diferentes capas: la epidermis, la dermis y el subcutis o hipodermis (Figura
3.18). La epidermis es la capa mas superficial, formada por células escamosas en la superficie,
células basales debajo de estas que van ascendiendo y evolucionando en escamosas y los
melanocitos, los cuales producen la melanina o pigmentacion para proteger a los tejidos internos
de la radiacion ultravioleta. La membrana basal separa la epidermis de la dermis, donde se
encuentran nervios, glandulas sudoriparas, los foliculos pilosos y los vasos sanguineos y
linfaticos. Esta capa es ademas rica en colageno. Por ultimo, se encuentra la hipodermis, formada
por colageno y tejido adiposo [22] .
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Figura 3.18. Estructura de la piel, dividida en las capas epidermis, dermis e hipodermis.
[23].

3.3.2 Melanoma y otros canceres de piel

En la piel y en el cuerpo en general se pueden producir diferentes tipos de tumor. Los tumores
benignos son crecimientos anémalos que no producen cancer. EI mas comdn es el lunar o nevus,
gue tienen su origen en los melanocitos. Un caso especifico es el nevus Spitz, que puede presentar
signos similares al melanoma como son crecimiento, abultamiento o rojez. En los otros tipos de
células se desarrollan otros tipos de tumores benignos. Entre los mas comunes se encuentran la
queratosis seborreica (lesiones oscuras y abultadas), hemangiomas (crecimiento de vasos
sanguineos), lipomas (crecimiento de células adiposas) o verrugas debidas al virus del papiloma
humano (Figura 3.19) [23].

Los canceres de piel se pueden clasificar en melanocitico (melanoma, originado en los
melanocitos), o0 no melanocitico. Entre los canceres de piel mas comunes se encuentran los
originados en las células basales (el carcinoma basocelular) y en las células escamosas (el
carcinoma espinocelular). Estos Gltimos no suelen producir metastasis y no son tan agresivos
como el melanoma [22]. Otros tipos de cancer menos comunes (incidencia menor del 1%) son el
carcinoma de células de Merkel, diferentes tipos de sarcoma, el linfoma cutaneo y los tumores de
anexos de la piel, originados en los foliculos o glandulas. En el mundo se diagnosticaron en el
afio 2002 unos 160.000 nuevos casos de melanoma al afio y 41.000 fallecidos, en Espafia unos
3.600 nuevos casos y 710 fallecidos [22]. Segun cifras de los Estados Unidos, en el afio 2016 se
estiman unos 76.000 casos de melanoma y unos 10.000 fallecidos por esta causa [23]. En torno
al 2,4% de personas de raza blanca en dicho pais desarrolla un melanoma, frente a un 0,1% de
personas de raza negra. En Espafia, la incidencia reportada en el afio 2002 es de 5,3 y 5,5 casos
por cada 100.000 habitantes al afio, en hombres y mujeres respectivamente. La edad media de
desarrollo de un melanoma son los 50 afios en Espafia [22] y 62 afios en Estados Unidos [23], sin
embargo, es uno de los canceres mas comunes en adultos jovenes.
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Figura 3.19. Diferentes tipos de lesiones en la piel [24].

El cancer de tipo melanoma se origina en las células melanociticas o melanocitos. Las células
afectadas presentan patrones de crecimiento anomalos y acelerados. El nevus también tiene su
origen en los melanocitos. Sin embargo, en el caso del melanoma, el crecimiento de la lesion es
acentuada produciendo mas melanina y por tanto oscureciendo la lesion. En otros casos, esto no
sucede y el melanoma puede adquirir otros tonos: rosado, blanco, gris o azulado. El melanoma es
menos comun que los canceres de piel de células basales o escamosas (en torno a 1% de
prevalencia del total de canceres de piel). Sin embargo, es méas agresivo y tiene mayores tasas de
mortalidad. Cuando el melanoma avanza, atraviesa la membrana basal extendiéndose por la
dermis. Si alcanza los vasos sanguineos puede extenderse por todo el cuerpo a través del sistema
circulatorio y producir metastasis, desarrollando tumores secundarios en cualquier parte del
cuerpo.

El melanoma se puede dar en cuatro tipos diferenciados [22]. Los tres primeros afectan
solamente a la epidermis, mientras que el Gltimo caso se extiende a capas inferiores y presenta un
pronodstico mas grave.

e El melanoma de extension superficial es el m&s comun. Suele ser plano y de formay color
irregulares.

e El lentigo maligno melanoma aparece en personas de edad avanzada, presentando areas
grandes y planas de color marron.
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o El melanoma lentiginoso acro aparece en las palmas de pies y manos y bajo las ufias,
siendo mas comun en personas de raza negra.

o El melanoma nodular es el segundo mas frecuente y el més agresivo. Suele presentar un
area elevada de colores variados: azul a negro, azul y rojizo o sin color o color
blanguecino.

La radiacion ultravioleta es el principal factor de riesgo, puesto puede llegar a alterar el ADN
de las células melanociticas y afectar a los genes que controlan el crecimiento de estas
(oncogenes) o su muerte (genes supresores de tumores). Las zonas mas propensas al desarrollo
de melanomas son aquellas més expuestas a la radiacion y que suelen sufrir mas quemaduras por
una exposicidn excesiva a la radiacion ultravioleta, como son la cara y cuello, pecho, espalda y
las piernas [23]. Ademaés, puede aparecer en zonas no expuestas como el cuero cabelludo, las
palmas de la mano y los pies, debajo de las ufias o de superficies internas y mucosas, etc. aungue
con una casuistica mucho menor. Los cambios genéticos producidos en melanomas expuestos a
la radiacién UV y los no expuestos son diferentes y su evolucion también puede serlo. La
probabilidad de desarrollar un melanoma es mas comun en razas de piel blanca, aunque no
exclusivo, principalmente afectando a aquellas personas de piel muy clara, con numerosos
lunares, de ojos y pelo claros y con facilidad de ocurrencia de pecas. Ademas, en personas que
padecen enfermedades como la xeroderma pigmentosa, las células no son capaces de reparar el
dafio producido por la radiacion UV, presentando un riesgo de melanoma mucho mayor.

En general, los nevus no suelen evolucionar en melanomas, sin embargo, en algunas
ocasiones los nevus displasicos (lunares grandes y de forma o color anémalo) pueden evolucionar
en melanomas. Los nevus melanociticos congénitos, aquellos que se tienen de nacimiento, tienen
una probabilidad de hasta un 10% de convertirse en melanoma cuando son de gran tamafio (varios
centimetros), siendo necesario su examen periddicamente [23]. En cualquier caso, los pacientes
que hayan tenido melanomas previos, 0 parientes consanguineos que los hayan padecido, se
consideran de riesgo.

3.3.3 Diagnostico y tratamiento del melanoma

El diagnéstico de melanoma y en general de cualquier lesién cutanea se suele llevar a cabo en
primer lugar mediante un examen visual. En los servicios de dermatologia se cuenta con equipos
de dermatoscopia, también Ilamado microscopia de epiluminiscencia (en inglés ELM
Epiluminescence Microscopy). Estas herramientas producen una imagen aumentada de la lesion
que permite ver en detalle la textura de la lesién (Figura 3.20 B), ademas, la luz polarizada evita
reflexiones en la piel y permite observar la textura de la lesion (Figura 3.20 C).

Y i

Figura 3.20. Fotografia convencional (A) frente a fotografia por dermatoscopia sin luz
polarizada (B) y con luz polarizada (C) de la misma lesion.
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La principal dificultad del diagnostico consiste en discernir las lesiones cancerosas de las
benignas. El caso de los lunares normales, presentan una pigmentacion uniforme de color marrén
0 negro, con un didmetro tipicamente inferior a 6 mm y que permanece estable en el tiempo o
incluso puede desaparecer. La mayor parte de los lunares surgen en la infancia y adolescencia.
Los lunares que aparecen en la vida adulta, que cambian de tamafio color o forma o que son muy
diferentes al resto de lunares del paciente, son susceptibles de ser melanomas. Un método muy
extendido de ayuda al diagndstico es el método ABCD (Figura 3.21) [25], [26], [27]. Este método
busca asimetria (A) en la forma del lunar, borde irregular (B), diametro mayor de 6 mm (D), y
evolucion del tamarfio, forma o color (E). Aunque no todos los melanomas encajan con estos
criterios, el método es atil en muchos de los casos. Aparte de este método, se han desarrollado
otros métodos que hacen uso de la dermatoscopia para el diagnéstico, como son CASH, el método
de Menzies y la lista de los 7 puntos [28]. Todos ellos se basan en la deteccion de patrones no
homogéneos, signos de crecimiento y comportamiento descontrolado de las células que
conforman la lesion y en la evolucion de estos.
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Figura 3.21. Pardmetros ABCD y E. En los casos A, B y C cualquier no uniformidad puede
ser signo de melanoma. En el caso de diametro mayor de 6 mm o de crecimiento con el
tiempo también puede ser indicativo de melanoma [29].

El método de referencia, y que produce un diagnostico con absoluta certeza, es la biopsia del
tejido bajo sospecha. Hay diferentes tipos de biopsia y se aplican en funcion de la localizacion y
tamafio de la lesion y de la certeza sobre el posible diagndstico. La técnica de raspado consiste en
raspar la epidermis y partes superficiales de la dermis y se aplica en lesiones pequefias y con bajo
riesgo de ser melanoma. La puncién consiste en la extraccién con un utensilio similar a una
cuchara, biopsiando una zona redondeada que llega hasta la hipodermis y que requiere una sutura.
Cuando se tiene una certeza mayor de que el tejido puede ser un melanoma y éste se extiende
hacia el interior del tejido, se realiza una biopsia incisional (parte de la lesion) o escisional (toda
la lesion), llegando a las capas mas profundas de la piel, y requiriendo una sutura posterior. En la
mayor parte de los casos se aplica anestesia local.

En caso de detecciéon positiva de melanoma se suelen biopsiar los ganglios linfaticos
adyacentes para corroborar si el cancer se ha propagado. Cuando hay sospecha de que esto ha
podido suceder, se realizan pruebas adicionales para identificar la extension como son analisis de
sangre, resonancia magnética, radiografias o analisis con tomografia computerizada. Una vez
diagnosticado como melanoma, se establece una clasificacion para cuantificar el nivel de
propagacion del cancer. Un método extendido es el método TNM establecido por la Comision
Americana en Cancer (AJCC)[30], en el cual se cuantifica el tamafio del tumor (T), su
propagacion a los nodos o ganglios linfaticos (N) y el nivel de metastasis (M).

Los niveles de tumor se dividen en 4 niveles principales: TX si no se puede evaluar el tumor;
TO si no hay tumor y Tis si el melanoma se encuentra in situ, contenido en la dermis. Si se
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extienden mas alla de la dermis se cuantifican su penetracion en Tla y T1lb para penetraciones
menores a 1mm sin o con ulceracién (rotura de la piel sobre el melanoma) respectivamente; T2a
y T2b para grosores menores a 2 mm; T3ay T3b grosores entre 2y 4 mmy T4ay 4b para grosores
mayores [23].

La propagacion a los ganglios linfaticos se clasifica en niveles NX, cuando no se pueden
evaluar los ganglios, NO si no hay propagacion; N1 para un ganglio adyacente afectado; N2 para
dos o tres ganglios afectados y N4 cuando se encuentran cuatro o mas ganglios afectados o se
hallan méas tumores cerca del principal.

La metéstasis se clasifica en MO0 si no hay; M1a cuando afecta al tejido subcutaneo y ganglios
cercanos, con un nivel de LDH en sangre (lactato deshidrogenasa, que se utiliza como marcador
de cancer) en sangre bajo; M1b si afecta a los pulmones con LDH bajo y M1c cuando se ve
afectado cualquier otro 6rgano y se presentan elevados niveles de LDH en sangre.

A partir de los anteriores se construyen las etapas generales o estadios, en los que un nivel
superior indica un peor pronostico. En la Etapa O el melanoma se encuentra localizado en la
epidermis sin propagacion. En la Etapa | (Etapa la, 1b) el melanoma puede haber avanzado hacia
la dermis, pero sin afectar a ganglios linfaticos. La Etapa Il (Etapa lla, Ilb, llc) implica
dimensiones mayores a 1 mm y extension a la dermis, también sin afectar a los ganglios. La Etapa
Il (Etapa I, 1lb, Hlc) implica ganglios afectados y regiones adyacentes. Por Gltimo, la Etapa
IV implica que hay otros drganos afectados como pulmones, higado o cerebro [23]. Las tasas de
supervivencia dependen de las etapas. Para la Etapa I, la supervivencia es del 97% y 95% para 5
y 10 afios respectivamente. En la Etapa 4, la supervivencia es de hasta un 20% para 5 afios y hasta
un 15% para 10 afios [22], [23].

En funcion de las etapas, el tratamiento es diferente. Si se identifica un melanoma, este es
extirpado en primer lugar, extirpando tejido mas alla de la lesion para dejar un margen libre. Para
profundidad del tumor de menos de 1 mm se extirpa un margen de 1 cm, mientras que para
lesiones de 4 mm o0 mas se extirpan con un margen de 2 cm o superior. En caso se haberse
extendido, es necesario extirpar los ganglios afectados y posibles tumores, aplicando tratamientos
con medicamentos especificos para atacar los diferentes tipos de células que se encuentren
afectadas. Entre ellos, la inmunoterapia consiste en estimular el sistema inmune mediante
farmacos para que combata al melanoma. Los tratamientos con radioterapia y quimioterapia se
aplican respectivamente en los casos méas avanzados [22].
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La tomografia de coherencia dptica (OCT por sus siglas en inglés: Optical Coherence
Tomography) es una técnica de imagen tomografica basada en interferometria de baja coherencia.
Fue desarrollada hacia 1991 [1] para obtener imagenes de alta resolucion en tejidos bioldgicos de
forma no invasiva. El principio basico de funcionamiento consiste en iluminar el tejido para medir
la luz que es retro esparcida en la muestra y devuelta hacia el receptor. Tras aplicar un proceso de
deteccion interferométrico, esta luz retro esparcida (en inglés backscattering) es utilizada para
reconstruir un perfil de penetracion en el tejido, ya sea en un punto Unico (una dimension), una
linea en el tejido, formando una imagen transversal del interior del tejido (dos dimensiones) o
incluso un cubo en tres dimensiones. Este funcionamiento es similar a los ultrasonidos, con la
salvedad de que dada la velocidad de propagacion de la luz, se consigue mayor resolucion y es
necesario un proceso interferométrico para la deteccion a velocidades mas bajas que la de
propagacion de cara a los sistemas detectores.
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Esta técnica supone un compromiso en cuanto a necesidades de resolucion espacial,
penetracion en el tejido y tiempo de adquisicidn, siendo un medio no invasivo, sin necesidad de
contraste u otros dopantes y que no emite radiacion ionizante. En cuanto a la resolucion espacial,
existen configuraciones que consiguen valores de hasta 1um [2], aunque suele rondar las 10 pm.
Frente a otras técnicas de alta resolucion, como la microscopia confocal, aporta una penetracién
mayor, de en torno a los 2-3 mm y llegando incluso a 12 mm en algunos equipos comerciales [3].
Como alternativa, los ultrasonidos son una herramienta ampliamente extendida en el ambito
médico cuya resolucidn esta en el rango de las decenas de micras, aportando una profundidad de
imagen del orden de centimetros.

En OCT, al igual que en ultrasonidos, tras obtener los ecos medidos a lo largo de un eje del
tejido, estos se juntan formando una imagen. Sin embargo, OCT se sirve de la luz, lo que conlleva
una mayor velocidad en el elemento de medida, que da una resolucién mayor. Los ultrasonidos
presentan el problema de que tanto resolucion como absorcién aumentan fuertemente con la
frecuencia y se necesita obtener un compromiso. En este contexto, OCT ofrece una ventaja en
cuanto a resolucién (Figura 4.1) ya que es independiente de la penetracion, con lo que la técnica
permite mejorar unay otra configurando diferentes elementos del sistema. Frente a otros métodos
de imagen médica, OCT e IVUS permiten ver elementos del tamafio de micras o decenas de
micras, estando ideados para trabajar dentro de los vasos. Sin embargo, la RM y la TC permiten
obtener imagenes de elementos mayores como es un érgano completo o una region del cuerpo,
obteniendo tipicamente una menor resolucion, pero un gran campo de vision y por tanto una
utilizacion distinta.

Figura 4.1 Comparativa entre OCT y ultrasonidos (IVUS, IntraVascular UltraSound) en
una arteria coronaria [2].

4.1 Tomografia de coherencia optica
4.1.1 Interferometria de baja coherencia

El principio de funcionamiento de un equipo OCT se encuentra en el fenémeno de interferometria.
Al comportarse la luz como una onda, cuando dos ondas se superponen en una posicion del
espacio, y en un instante temporal, se produce una interferencia entre ambas. Dicha interferencia
consiste en la suma o resta de amplitudes de ambas ondas, ya sea constructiva o destructiva en
funcion del desfase entre ambas. La propiedad que hace que las sefiales anteriores produzcan
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diferentes patrones de interferencia es la coherencia de las diferentes sefiales de luz. EI término
de luz coherente se aplica a las fuentes que mantienen una fase constante entre los diferentes
puntos de la onda e instantes temporales. De esta manera, conocida la fase en un punto y en un
instante, se puede predecir la fase del otro punto en cualquier instante [4]. La fase en la que se
produzca la interferencia es por tanto determinante para el patron final.

En sefiales monocromaticas (un sélo color o lo que es equivalente, una frecuencia Unica) y
coherentes, la interferencia entre dos ondas producird un patron de interferencia periddico. En la
nueva sefial producida tras la interferencia, la frecuencia y fase seran constantes, y la amplitud
sera periodica y de magnitud dependiente de si el desfase entre las sefiales originales es
constructivo o destructivo (Figura 4.2 A, C). En sefiales policromaticas (varias frecuencias o
colores) e incoherentes, sin embargo, la superposicion de ondas de diferentes frecuencias y con
diferentes desfases entre si, dard lugar a un patron de interferencia mas complejo. Habra
componentes que se sumen y otras que se destruyan, descomponiendo el rango de frecuencias o
incrementandolo segln se de uno u otro caso (Figura 4.2 B, D).
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Figura 4.2. Interferencia: (A) interferencia monocromatica, (B) interferencia policrométic
a o coloreada en el detector de un interferdmetro de Michelson con luz visible. El caso
monocromatico produce una interferencia entre las sefiales con una diferencia de fases
constante (luz coherente) lo que da lugar a una sefial sinusoidal, con un patrén con maximos
y minimos de intensidades constantes (C). En el caso coloreado, la interferencia se produce
agregandose las sefiales en distintas fases y por tanto la sefial resultante no es uniforme (D).
El patrén de referencia asi lo refleja, mostrando su méxima envolvente en el instante
temporal en el que las longitudes de los brazos de muestra y referencia coinciden [5],[2].

Si la sefial no es monocromatica, desde su origen en la fuente las distintas componentes
frecuenciales tendrén diferentes fases y amplitudes. Esto hace que la sefial en conjunto sea de baja
coherencia y solo se puede conocer la sefial a partir de otro punto no mas alejado que la distancia
de coherencia. Cuando se producen interferencias de esta sefial con la muestra, se ven modificadas
las amplitudes y fases de las distintas componentes frecuenciales de la sefial. La sefial interferente
es mas irregular (al contrario que la coherente, que tenia amplitud constante) y por tanto se pueden
detectar eventos, ya sea en el dominio frecuencial o temporal.
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4.1.2 Fundamentos de tomografia de coherencia dptica

Un sistema OCT esta compuesto basicamente de un interferometro con cuatro brazos, ya sea en
fibra o0 en volumen. En los diferentes brazos estan posicionados la fuente de luz, el detector, la
referencia y la muestra (Figura 4.3). La distancia del brazo de referencia y el brazo de muestra
deben coincidir o estar bien calibradas, de forma que la luz que vuelve de ambos brazos produzca
una interferencia en el detector con la maxima amplitud posible para maximizar las prestaciones.
Dicha interferencia depende de la diferencia de caminos dpticos entre ambos brazos, por tanto, la
variacion de caminos épticos seré el elemento a barrer para penetrar a distintas profundidades en
el tejido, siendo el método de barrido la principal diferencia entre unos sistemas y otros.

Referencia

A
\

Divisor de haz

Fuente RSN, = S- ..... 5, N— Muestra

» Haz incidente

v » Haz reflejado en la referencia
v >» Haz reflejado en la muestra
Detector

Figura 4.3. Esquema béasico de los sistemas OCT. El sistema estd formado por un
interferometro, en este caso de Michelson, con cuatro brazos.

La captura basica en un sistema OCT se llama A-scan y se toma focalizando la lente en un
punto fijo de la muestra. Tras aplicar el proceso de interferometria y procesado se tiene un perfil
de intensidad de luz retro esparcida frente a profundidad de penetracion (Figura 4.4 B). El
siguiente paso consiste en focalizar en un punto adyacente de la muestra para tomar otro A-scan,
de forma que un conjunto de A-scan adyacentes forman un B-scan, es decir, una imagen
bidimensional transversal al (Figura 4.4 C). Ademas, se puede hacer un barrido adicional en el
eje transversal, tomando un conjunto de varios B-scan para formar un C-scan o cubo
tridimensional (Figura 4.4 D). Todos los sistemas OCT se sirven de motores galvanométricos

para mover un espejo frente a la lente de captura que permite variar el punto de captura y obtener
los B-scan y C-scan.

Intensidad @

Eje axial

2° ejedlateral

Eje axial
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Muestra A-scan B-scan C-scan

Figura 4.4. Ejemplos de los tres tipos de medidas realizadas con un equipo OCT en una
muestra de pared arterial (A). EI elemento basico es un A-scan que mide el perfil en
profundidad (B). La agrupacion de multiples A-scan se llama B-scan (C) y a su vez, varios

B-scan forman un C-scan (D). Las marcas rojas indican la zona del tejido medida en cada
caso.

60



Capitulo 4 — Imagen diagndstica mediante OCT

Las principales caracteristicas de un sistema OCT son su resolucién axial (en profundidad),
resolucion lateral (entre A-scan adyacentes), penetracion maxima y relacion sefial a ruido (SNR).
La resolucion axial, 4z, viene dada por la longitud de coherencia de la fuente, lc. Al interferir la
sefial consigo misma tras un retardo, la interferencia es la autocorrelacion de dicha sefial. La
envolvente de esta funcion es equivalente a la transformada de Fourier del espectro de la fuente,
por lo que el ancho de esa funcidn de autocorrelacién es inversamente proporcional al ancho del
espectro [6],[7]. Asumiendo una fuente de espectro gaussiano, aproximacion considerada valida
en términos generales [7], [8], [9], se tiene:

. 2
Az =l =220 (4.1)
siendo 4, la longitud de onda central de la fuente y AA su anchura espectral a anchura mitad
(FWHM). El indice de refraccion n de la muestra es también un limitante de la resolucion. La
resolucion lateral o transversal, Ax, viene dada por las caracteristicas de la dptica focalizadora al
igual que en microscopia convencional [10]:

Ax = 2wy = —2= = (4.2)

donde f es la distancia focal de la lente, wo el radio del punto focalizado, d el radio del haz a
focalizar y A.N. la apertura numérica de la lente. Se aprecia como la resolucion lateral es
independiente de la resolucién axial, por lo que en OCT se pueden mejorar ambas sin perjuicio
entre ellas. Sin embargo, la profundidad de enfoque también depende de la apertura numérica,
por lo tanto, estara comprometida con la resolucién lateral.

Al focalizar la lente en la muestra se tiene un esquema de focalizacion como el indicado en la
Figura 4.5, en funcion de la apertura numérica de la lente. EI punto més estrecho da la resolucion
lateral del sistema. A partir de este punto, se define la region de Rayleigh (Zr) como aquélla donde
el area de enfoque es doble dando lugar al parametro confocal. Se define la profundidad de
enfoque o parametro confocal b como:

_ _ ., mnwi n'_A,ZC
b=2Z,= Z—AO =, (4.3)

Lente (z=0)

Figura 4.5. Seccion de enfoque de un sistema terminado en una lente para un haz gaussiano.
Z indica la region de Rayleigh, b el pardmetro confocal.

Lo descrito anteriormente es valido para los distintos tipos de sistemas OCT. Donde se
encuentra la diferencia principal entre los tipos de OCT es en el método de barrido en profundidad
para obtener un A-scan. Asi, hay dos tipos principales de sistema: el sistema en el dominio
temporal (TD-OCT, Time Domain) y en el dominio frecuencial o de Fourier (FD-OCT, Fourier
Domain), que a su vez se divide en sistemas de fuente sintonizable (SS-OCT, Swept Source) y de
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fuente con frecuencia fija (SD-OCT, Spectral Domain). Los distintos sistemas presentan distintas
caracteristicas en cuanto a SNR y velocidad de adquisicion, siendo los de dominio de Fourier mas
rapidos en adquisicion y entre estos los SS-OCT los que proporcionan una mayor calidad de sefial
frente a ruido.

Como se ha comentado anteriormente, el patron de interferencia depende de la diferencia de
caminos entre el brazo de muestra y el brazo de referencia. Al utilizar una fuente de gran anchura
espectral, el patrén de interferencia serd muy estrecho y aparece sélo cuando la distancia en el
brazo de referencia y en el brazo de muestra coinciden y ademas esta distancia esta dentro del
rango focalizable. Si se modifica la longitud del brazo de referencia, se estara haciendo un barrido
hacia el interior del tejido. Los sistemas en el dominio temporal se basan en este principio y se
sirven de un espejo movil para variar la longitud del brazo de referenciay con ello hacer el barrido
en profundidad en la muestra. El sistema en el dominio temporal (Figura 4.6) es el mas sencillo
puesto que la deteccion se hace con un detector de envolvente y el barrido desplazando el espejo
del brazo de referencia. El principal inconveniente es que se debe mover el espejo punto a punto
para llegar a toda la profundidad del tejido, lo que alarga el tiempo de captura para cada medida.

A1

| { E | / E Muestra
Fuent @ w
uente R - . '
ancho espectro

> Haz incidente
- Haz reflejado en la referencia

Espejo m(')vil[

e

Fotddiodo >» Haz reflejado en la muestra

li,
Interferencia "“u“!‘f‘"’”

Demodulador

Figura 4.6. Esquema de funcionamiento de un TD-OCT. La sefial original es enviada por
la fuente de luz y reflejada en el brazo de referencia. Cuando la distancia de referenciay la
capa de la muestra coinciden, se produce una interferencia en el fotodiodo. La portadora
sera A, y la envolvente indica el punto espacial donde se produce la interferencia en la
muestra y el nivel de la reflexion [11].

z

La ecuacion que describe la intensidad recibida en el detector es la composicion de las
amplitudes de la intensidad reflejada en brazo de referenciay en el brazo de muestra. Pero también
hay un término que depende de la funcion de correlacion de la fuente y de las diferencias de fase
de las sefiales interferentes. La intensidad recibida en un instante z serd la siguiente [11]:

I(7) = I,Rg + 1, Zn Repn + 21, Zn W RRRSnly(Tn)lcos(an) (4-4)

donde I, es la intensidad en la fuente, Ry es el coeficiente de reflexion en el brazo de referencia
Y R, es el coeficiente de reflexion en cada n-ésimo elemento reflectivo de la muestra (Figura
4.7). Los dos primeros elementos de la suma son constantes. El tercer elemento representa la
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correlacion cruzada entre las sefiales y depende del instante temporal y, por tanto, del barrido en
el espejo de referencia. El término y (t,,) es el grado de coherencia de la fuente, su autocorrelacion
de campo eléctrico normalizada:

(E*(DE(t+T))

V(T) = JIoRR+1oRs (45)

que, siendo una fuente de baja coherencia, tomara valores pequefios cuando el instante 7 se aleje
del inicial. La amplitud del patrén de interferencia es funcion de la potencia reflejada, y la anchura
de este patrén a altura mitad es igual a la longitud de coherencia de la fuente. Cuanto mas
incoherente sea la fuente de luz, mas estrecho sera el pico obtenido en la reflexién, permitiendo
discernir reflexiones entre picos mas cercanos.

JE—
; VRgR
Intensidad RS

VRrRs2

il Lol S

DC

Figura 4.7. Eje de penetracion medida a partir de la sefial de interferencia. Cuando la
distancia en la muestra presenta un cambio de indice a profundidades z1, z2, z3, se produce
una reflexion de amplitud RS1, RS2, RS3, respectivamente que interfiere con la sefial
reflejada en la referencia, RR. Los pulsos presentan una modulacién dada por la longitud
de onda de la fuente y una envolvente cuyo ancho se corresponde con la longitud de
coherencia de la fuente.

En cuanto al ruido, hay tres fuentes principales en el sistema: la fuente produce ruido de
intensidad o RIN; en el detector se produce ruido de disparo o shot debido a la recepcion
espontanea de electrones y aparece también ruido térmico en la resistencia que recibe la intensidad
fotodetectada, ya sea la carga o el preamplificador. En general, la fuente de ruido shot en estos
sistemas genera una mayor densidad de ruido lo que hace a las otras despreciables. Ademas, el
ruido de disparo o shot estd dominado por la intensidad procedente del brazo de referencia, que
aporta mas potencia que el brazo de muestra debido a las atenuaciones en la esta Ultima. Por tanto,
la potencia de ruido queda de la siguiente forma [9]:

02 = 2qSRRB (4.6)

siendo q la carga del electrén, S la potencia media en el receptor, Ry la reflectividad del brazo de
muestra y B en ancho de banda de la sefial eléctrica recibida. La potencia de sefial sera:

12 = pRSRRS (47)

donde p es la responsividad del receptor, Rs y R, las reflectividades de la muestra y la referencia
respectivamente y S la potencia de sefial. Con esto, la relacion sefial a ruido queda de la siguiente
forma:

SNR = PRsRrS _ pRs (4.8)

2qSRRrB 2qB

Por tanto, depende de la reflexién en la muestra pero no en la referencia.
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4.1.2.1 Tomografia de coherencia optica en el dominio de Fourier

Los sistemas OCT en el dominio de Fourier llevan este nombre porgque no obtienen directamente
el perfil de la muestra en profundidad, sino que lo hace a través de una transformada inversa de
Fourier. De esta forma, se elimina el elemento de barrido en profundidad que era necesario en el
caso temporal, y se ve sustituido por la variacion de frecuencias. Esto hace que los sistemas en el
dominio de Fourier sean mucho més rapidos que en el dominio temporal ya que se captura de una
sola vez todo el espectro que contiene la informacion en profundidad. Las modalidades existentes
se diferencian en la forma en que se adquiere este espectro, mediante un espectrometro (SD-OCT)
0 mediante un barrido de fuente (SS-OCT) (Figura 4.8). El primero utiliza una fuente de ancho
espectro y un espectrémetro que separa las longitudes de onda en un elemento receptor CCD. En
el caso de SS-OCT, el detector es un unico fotodiodo, pero la fuente barre las longitudes de onda
del espectro sincronizada por un reloj, de forma que tras la captura se puede reconstruir el
espectro, similar al obtenido en el caso SD-OCT.
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Al “b& © Interferencia —
®

T. Fourier w
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Figura 4.8. Esquemas bésicos de los sistemas en el dominio de Fourier: sistema espectral
(A) y sistema con fuente sintonizable (B) [11].

Con estas configuraciones se captura el espectro de la interferencia, no su amplitud temporal.
Aplicando la transformada inversa de Fourier se pasa del dominio frecuencial al dominio
temporal, obteniendo asi un perfil de reflexiones similar al del caso temporal. Puesto que la
interferencia se hace en el dominio frecuencial, la ecuacion que lo describe es la siguiente [11]:

S(w) = So(w)Rg + Sp(w) X Ren +
25,(w) Xn vV RgRsp cos(wty,) + (4.9
250 (w) Znim V RSmRSn COS(anm) 0

donde S, (w) es el espectro de la fuente que sustituye a la intensidad y funcion de correlacién del
caso anterior. Ademas, se afiade un término de correlacion entre las reflexiones procedentes de
distintos elementos en la muestra, que en el dominio temporal se anulaban debido a la baja
coherencia de la fuente. Puesto que la transformada del espectro S,(w) de la fuente es la
autocorrelacion temporal de esta, I'(t) (es la funcion y(z) sin normalizar):

-1

S, (@) = I'(x) = (E*(DE(t + 1)) (4.10)
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Al aplicar la transformada inversa a la interferencia queda:

I(t) = [(D)Rg + ') z Ron +
Xn vV RrRsp[I'(7) @ (t £ )] + (4.11)
Ynem vV RsmRsn[I'(7) ® (T £ Tym)]

con lo que al estar convolucionado, en cada reflexion encontrada se traslada la forma temporal de
la autocorrelacion y, por tanto, de nuevo la resolucion es la longitud de coherencia, que es el
ancho de esa funcion de autocorrelacion. Las interferencias entre las componentes de las
reflexiones (n # m) se producen a distancias mas pequefias que con la referencia, con lo que en
el eje temporal quedan mas cerca del origen y son las causantes del ruido de coherencia (Figura
4.9). Por ultimo, se observa el signo +, que producira la imagen conjugada.

Término constante (DC)

g Ruido de SR ;
3 l coherencia ~~._ Caidade
A "i ~~._Sensibilidad
I L L T
e 0 Retardo 6ptico
2N
o NN\
// A\
// f\
[/ ~ ‘\\‘;
{1 / \
[ | { < |
Imagen conjugada Objeto

Figura 4.9. Perfil en profundidad o A-scan de un globo ocular tras aplicar la transformada
inversa de Fourier a la interferencia espectral. Aparece una parte conjugada debido al
proceso matematico. Se identifica el ruido de coherencia (Coherence Noise) y la caida de
sensibilidad (Sensitivity Decay) [11].

Estos sistemas son sensibles al nimero de elementos espectrales capturados, que vendra dado
por la precision de la red de difraccion en el espectrémetro o por el ancho de linea en la fuente de
barrido, segun el caso. Esto limita la sensibilidad de medida en profundidad (Ilamados en inglés
roll-off, sensitivity falloff o sensitivity decay). Ademas, las distintas reflexiones dentro de la
muestra producen unos términos de autocorrelacion, constituyendo el denominado ruido de
coherencia y que tras la transformada de Fourier se sitGa en torno a la profundidad cero (Figura
4.9). Por ultimo, aparece un término constante en esa profundidad cero debido a la diferencia de
longitudes entre los brazos, ya que aqui no se modifica la distancia en el brazo de referencia.

La profundidad maxima de penetracion en estos casos no viene tanto marcada por la capacidad
de focalizacion de la lente, sino por la discretizacion del espectro y la pérdida de sensibilidad. La
frecuencia de la sefial de interferencia se mide en funcidn de la cuantificacion de las longitudes
de onda. Al hacer la transformada (transformada discreta N-FFT) se tienen las diferentes
componentes, debidas a los elementos reflectivos en la muestra. En la Figura 4.10 se representa
la sefial obtenida para diferentes penetraciones.
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Figura 4.10. Representacion de la sefial obtenida en el dominio frecuencial para un evento
reflexivo presente a diferentes profundidades de penetracion. A la izda. la sefial de
interferencia para una penetracion corta (A) y una penetracion mas elevada (C). A la
derecha estan su transformadas de Fourier, donde se traduce de periodos de la transformada
a profundidad (B y D respectivamente).

El roll-off es la pérdida de potencia en funcion de la penetracion. Idealmente, la sefial recibida
a diferentes profundidades deberia ser la misma, pero debido a la cuantificacion no es asi,
afectando mas a las profundidades mayores que son las que hacen uso de una frecuencia mas
elevada y necesitan una cuantificacion mas fina. La profundidad maxima vendra marcada por este
factor de roll-off, limitada por la mayor frecuencia discretizable, que se decide en el nimero de
elementos de discretizacion. Si el periodo de cuantificacion 4k de los elementos (sefiales en la
fuente o pixeles en el espectrémetro, en SS-OCT y SD-OCT respectivamente) expresado en
nameros de onda es [12]:

2mAA
Ak = —=
NAZ

(4.12)

donde N es el nimero de detectores en el array detector (SD-OCT) o de longitudes de onda en la
fuente (SS-OCT); A4, y A4 son la longitud de onda central y el ancho de la fuente respectivamente.
El periodo maximo a digitalizar vendra marcado por la distancia maxima que se pretenda obtener.
Para digitalizar un periodo de niimeros de onda 27, se necesitan al menos dos puntos por periodo:

Ak = — (4.13)

N-Zmax

donde n es el indice de refraccion del medio, que afectard a la distancia méaxima zms haciendo
coincidir ambos términos se obtiene la penetracion maxima del sistema [8]:

1 1%
Zmax = EEN (4.14)

La discretizacion tambien afecta al ruido en los sistemas FD-OCT, reduciéndolo frente a TD-
OCT debido a que se recibe en varias frecuencias, ampliando asi la potencia [13]:

SNR = SNRqp (4.15)
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El factor N se aplica asumiendo que todas las longitudes de onda tienen igual potencia
(espectro de la fuente plano). El factor ¥z se debe a que no se trabaja con la potencia del conjugado.
Ademas, los sistemas SS-OCT tienen otra ventaja adicional y es que, frente a las fuentes de SD-
OCT y TD-OCT, que deben ser anchas, SS-OCT puede utilizar fuentes laser ya que el gran ancho
de banda se consigue a través del barrido y adicion de los espectros individuales. Por esta razén,
las fuentes en estos sistemas pueden proporcionar mayor potencia y obtener una mejor relacién
sefial a ruido.

4.1.2.2 Tomografia de coherencia Optica sensible a la polarizacion

Los sistemas descritos anteriormente toman medidas de la intensidad en las reflexiones, que
permiten detectar distintos elementos y capas en la muestra. Los sistemas sensibles a la
polarizacion no sélo miden esa intensidad en las reflexiones, sino que ademas miden diferencias
en la polarizacién entre las componentes de campo transversales. EI esquema béasico consiste en
separar la sefial recibida en dos componentes de polarizacion transversal, S y P y colocar un
detector para cada polarizacién (Figura 4.11). Ademas, debe haber un control de la polarizacion
en todo el sistema desde la propia fuente.

Referencia

Polarizador Divisor de haz
inea
Fuente > S Muestra

<

Divisor de haz

Detector S <" | yojarizador

Detector P

Figura 4.11. Esquema bésico de un sistema PS-OCT con dos detectores: polarizacién
vertical (S) y horizontal (P) [8].

Este método permite ver la birrefringencia en el material, lo que significa, que el
comportamiento ante la luz es diferente en funcién de su polarizacion. De esta forma se pueden
observar diferencias de tipo estructural en tejidos, donde la organizacion de algunos elementos
modifica la polarizacién de la luz de diferente forma segun el eje de dicha estructura y el eje de

incidencia (Figura 4.12).
-lsi0
Qo

Figura 4.12. Captura en intensidad de reflexion SS-OCT de una ufia y dedo humano (A) y
captura de PS-OCT (B). En este tltimo se muestran los desfases entre los dos caminos de
polarizacion de 0° (negro) a 180° (rojo).
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4.1.2.2 Equipo SS-OCT del Grupo de Ingenieria Fotonica

El equipo OCT disponible en el Grupo de Ingenieria Fotdnica es del tipo de fuente sintonizable
(SS-OCT). Es un equipo comercial OCS1300SS del fabricante Thorlabs que consta de un moédulo
de medida en intensidad de reflexion y un moédulo de medida en diferencia de polarizacion. Las
principales caracteristicas del sistema son la longitud de onda de trabajo, 1325 nm con un ancho
de banda FWHM superior a 100 nm, penetracion de 3 mm, resolucién axial (en profundidad) de
12 um y lateral de 25 pm. La resolucion axial y penetracion se dan para el aire como medio a
medir, aunque los valores efectivos son dichos valores divididos entre el indice de refraccion del
material a medir.

El equipo esta fabricado en tecnologia de fibra, utilizando un acoplador para producir la
interferencia entre las sefiales de muestra y referencia (Figura 4.13). Dicha interferencia es
detectada en un detector balanceado que aporta mejor deteccién frente al ruido que un detector
simple. El objetivo cuenta con un espejo galvanométrico con 2 ejes para hacer barridos
tridimensionales. El sincronismo entre fuente de barrido y adquisicion esta controlado por un reloj
de tipo Mach-Zehnder.

mz + PP . ‘
e R / \  FC :
27 | ‘ }—Dﬁ LASER TRIG ag
: = A FC
E MZI clock (inside the laser) ! = = O
i AP M
BD
OoCT
SIG.
Computer
\L cH1 DAQ -

o CH2

Figura 4.13. Esquema del equipo OCS1300SS. El laser sintonizable (SS) utiliza un
interferémetro Mach-Zehnder como referencia de reloj (independiente del interferémetro
de Michelson para la aplicacion OCT). La deteccion la hace mediante deteccidn balanceada
(BD). EIl resto de elementos son circuladores (CIR), acopladores (FC), control de
polarizacion (PC), atenuador variable (AP), espejo (M) y control (AL), colimador (C),
escaner galvanométrico (SD). Informacidn extraida del manual del equipo.

Las medidas en dos dimensiones se digitalizan en escala de grises o falso color, con una
cuantificacion para el rango completo de 8 bits (256 niveles). Las dimensiones de captura son de
1024x1024x512 pixeles en lateral, anchura y profundidad respectivamente, que se corresponden
con 10x10x3 mm. La medida se puede realizar en escala lineal, tomando el A-scan tal como se
recibe, 0 en escala logaritmica para mejorar la sensibilidad y comprimir el rango dindmico y de
representacion. El resto de caracteristicas mas relevantes se muestran en la Figura 4.14.
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System Specifications Imaging Specifications
Optical 2D Cross-Sectional OCT Imaging Capability
Center Wavelength 1325 nm Imaging Speed 25 f
5 ps

Spectral Bandwidth (FWHM) >100 nm (512 Lines per Frame)
Axial Scan Rate 16 kHz Maximum Imaging Size 4,000 x 512 Pixels
Coherence Length 5.0 mm Maximum Imaging VWidth 10 mm
Average Output Power 10 mw Maximum Imaging Depth 3.0mm
Sensitivity 100 dB Transverse Resolution 25um

Axial Resolution 1219 pm (airfwater)

Data Acquisition

3D Volumetric Imaging Capability

Analog/Digital Conversion Rate 100 MSis

Analog/Digital Resolution 14 Bit Maximum Volume Size (LxW x D) 10%x10x3 mm

Analog/Digital Channels 2 :.Ea:w:rg}Sampling Resolution 1024 x 1024 x 512 Pixels

Analog Output Rate 1MSis - -

= = Imaging Time Approx. 30 sec

Analog Output Resolution 16 Bit

Analog Output Channels 4 Video Imaging Capability
CMOS Sensor 578 x4.19 mm
Maximum Resolution 510 x 492 Pixels
Imaging Speed 20 fps

Figura 4.14. Resumen de caracteristicas del equipo OCS1300SS. Informacién extraida del
manual del equipo.

El sistema sensible a la polarizacion funciona de igual forma, con dos detectores, para la
polarizacion horizontal y vertical. Por la forma en que esta disefiado el equipo, no lleva reloj, sino
la informacion de sincronismo queda almacenada tras el uso del sistema de intensidad (Figura
4.15).

TRIG

Figura 4.15. Esquema del médulo de medida en polarizacion. Consta de dos canales:
polarizacion vertical (S) y horizontal (P), con divisores de polarizacién a su entrada (PBS).
Los elementos 1 a 5 son polarizadores para la calibracion de la diferencia de polarizacion
entre ambos canales. Informacion extraida del manual del equipo.

4.2 Imagen OCT vy procesado

En el area del diagnostico médico hay multitud de técnicas que producen diferentes tipos de
imagen. Cualquier tipo de imagen, una vez digitalizada, se corresponde con una matriz en dos o
més dimensiones, donde cada pixel reproduce una intensidad digitalizada. Dicha intensidad,
puede provenir de una luz reflejada, de radiofrecuencia, ultrasonidos, etc. En cualquier caso,
generalmente la informacion mas relevante no se encuentra en los valores de intensidad en cada
pixel, sino su relacion con otros pixeles adyacentes y el resto de la imagen.
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La procedencia de los datos esta ligada a las propiedades del tejido y su interaccion con la
técnica de interrogacion aplicada. La interpretacion de las caracteristicas de la imagen, expresadas
en diferentes niveles de intensidad, no se pueden explicar sin conocer la respuesta de la tecnologia
a ciertos tipos de material, por lo tanto, es esencial conocer tanto la técnica como el tejido. Una
vez establecidos los parametros relevantes, ya sean niveles de intensidad, formas especificas en
la imagen u otras, es necesario establecer un protocolo de analisis de la imagen para identificar
estos patrones. En sistemas de visién humana, el médico especialista es entrenado para interpretar
las imagenes, aprendiendo patrones que ayudan a reconocer regiones y eliminar otras que resulten
irrelevantes para el diagndstico. En el caso de los sistemas de vision artificial, el proceso es
analogo al seguido por el especialista y sigue los mismos pasos. Sin embargo, la definicion de los
pasos debe ser mas minuciosa para trasladar los criterios utilizados por el especialista en criterios
automatizables en condiciones de ruido, rotacion de la imagen, diferencias de tamafio, etc. En este
punto, independientemente de la técnica de adquisicion, el procesado para extraer caracteristicas
diagnosticas consiste en el procesado matricial. EI proceso general consiste en la aplicacion de
una serie de pasos, adaptados al tipo de imagen obtenida. Estos pasos son procesado previo o pre
procesado, segmentacion de regiones en la imagen y extraccion de caracteristicas a partir de
dichas regiones.

4.2.1 Formacién de imagen OCT

La construccion de imagen OCT se hace a partir de una sefial interferométrica recibida en el
fotodetector como campo eléctrico (Figura 4.16 A). Al aplicar la transformada de Fourier se
obtiene el perfil de un A-scan (Figura 4.16 B). Tipicamente se aplica el logaritmo (Figura 4.16 C)
como forma de ecualizacion, lo que comprime el rango dindmico y se realzan los valores
pequefios, ganando en sensibilidad frente a la respuesta lineal. Puesto que el paso es de campo
eléctrico a potencia, para obtener la potencia retro esparcida se aplica un factor de 20 a este
logaritmo. Por tanto, la sefial queda como:

i2(dB) = 20 - logy, (FFT(I(a)))) (4.16)
Una vez dado este paso, se unen los A-scan adyacentes para conformar una imagen o B-scan
(Figura 4.16 D), que representa los niveles de intensidad medidos en los A-scan procesados. El

eje de profundidad conlleva una traduccién directa de puntos en el eje temporal a distancia de
penetracion gracias al diferente retardo producido en la sefial de interferencia.
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Figura 4.16. Proceso de formacién de un A-scan y B-scan a partir de la medida
interferométrica (A). Tras aplicar la transformada de Fourier (B), se aplica el logaritmo
para ecualizar los niveles de potencia (C) y a partir de estos se forma imagen en un B-scan

(D).

4.2.1.1 Caracteristicas generales de imagen OCT

La imagen OCT se conforma mediante niveles de intensidad de luz retro esparcida y detectada
por un fotodetector. La medida fisica se tomard en magnitudes de campo eléctrico, que sera
transformada a intensidad fotodetectada. Esta sera funcion de diferentes factores Opticos, desde
la fuente hasta el detector pasando por la muestra, y eléctricos en el detector optoelectrénico. Es
en estos pasos donde se consigue una buena relacion sefial a ruido y un buen rango dinamico en
la medida. Una vez la sefial es fotodetectada, se adecua al rango de representacion entre 0 y 256
niveles (8bits) y se pierde toda informacion fisica. A partir de este momento, la informacién
restante es una imagen en escala de grises u otro mapa de representacion. Segun este esquema de
representacion, el minimo nivel de intensidad detectado serd 0, representado en negro, y el
maximo sera 255, representado en blanco (Figura 4.17 A). Otros mapas de color en composicion
de colores RGB (adicion de colores rojo, verde y azul, en inglés Red, Green, Blue) pueden resultar
mas faciles de interpretar o destacan mejor las diferencias de cara a la visualizacion, aumentando
el nimero de colores o niveles de 28 en escala de grises a 256° en RGB. Las imagenes tomadas
con el OCT se representan con un mapa de color de degradacion de amarillos (Figura 4.17 B).
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Figura 4.17. Imagen OCT de una arteria representada con dos mapas de color diferentes:
escala de grises (A) y degradacion de amarillos (B).
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Estructuralmente, la imagen OCT se toma desde la superficie de la muestra hacia el interior
de esta, capturando una regién de aire antes de la propia superficie del tejido ya que no esta en
contacto con la instrumentacién. Hacia el fondo de la imagen va perdiendo intensidad debido a la
atenuacion de la luz en el tejido. Este efecto se aprecia claramente en el A-scan (Figura 4.18).
Aunque su efecto es a priori perjudicial porque disminuye la penetracién efectiva, la pendiente
con la que la intensidad se atenua se debe a las propiedades del tejido y se convierte en un
biomarcador del mismo que se puede medir mediante OCT.

B-scan A-scan
Intensidad retroesparcida

3 Aire

Muestra

Muestra

Eje axial (profundidad)

Eje lateral

Figura 4.18. Interpretacion de regiones en un A-scan y en un B-scan. La zona de aire no
proporciona informacidn acerca de la muestra.

En cuanto a las propiedades de la imagen como tal, aparecen diferentes efectos que degradan
la calidad de cara a un futuro procesado y analisis. En primer lugar, se aprecia un ruido moteado
en toda la imagen, siendo mas visible en las partes oscuras (aire y profundidad de la muestra).
Este ruido se debe a la alta sensibilidad del sistema OCT al fendmeno de moteado o speckle debido
a la dispersion maltiple y al fendmeno de interferencia por el que se conforma la imagen (Seccién
2.2.3.2). La forma de evitar este tipo de ruido es principalmente el correcto ajuste durante el
proceso de medida. Por una parte hay que maximizar la sefial de la region de interés y por otra,
hay que ajustar el rango de representacién de forma que la intensidad de ruido recibida en el
fotodetector no se represente en el rango de intensidades. Esto es, establecer el minimo de
intensidad por encima del ruido, o al menos la mayor parte de éste.

4.2.1.2 Artefactos de medida en OCT

Junto con el ruido hay diferentes artefactos que se deben a diferentes causas. Las lineas
horizontales en la imagen se deben al ruido de coherencia (Figura 4.19 B) que se produce en los
equipos de tipo barrido de fuente (SS-OCT) tras aplicar la transformada de Fourier. Se elimina
estableciendo el nivel de ruido de oscuridad. Las lineas verticales se deben a que se esta
produciendo una fuerte reflexion especular en la superficie de la muestra en esa posicion (Figura
4.19 D). Al ser la reflexion especular, practicamente toda la potencia enviada a la muestra rebota
en la superficie y vuelve al detector sin penetrar en la muestra y por tanto sin perder potencia. Al
no penetrar en la muestra, en toda la profundidad de esta linea vertical no se aporta ninguna
informacion acerca de la muestra.

Otro fendmeno relacionado con la reflexién son las balsas de suero salino u otros medios de
conservacion de las muestras. Se aprecia la superficie de la balsa que produce una reflexion, a
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continuacion, el suero resulta transparente y por ultimo se ve la muestra (Figura 4.19 D). En
ocasiones, en estas balsas también se produce una reflexion especular. Su efecto negativo no vas
mas all& de entorpecer la delineacién de la superficie de la muestra.

Por ultimo, el efecto de la pérdida de sensibilidad con la profundidad puede hacerse evidente
demasiado cerca de la superficie (Figura 4.19 C). Esto hace que no se obtenga informacién mas
gue de apenas unas micras. En general, se obtiene méas penetracion maximizando la sensibilidad,
lo que aumenta el ruido, por lo que hay que llegar a un nivel de compromiso entre ambos. Si la
penetracion es excesivamente corta, se debe a que hay suciedad en algin conector de fibra del
equipo o a que no se ha establecido el rango de intensidades de forma adecuada.

Optimo Ruido elevado

Baja sensibilidad Defectos superficiales

Figura 4.19. Artefactos m&s comunes en imagenes OCT [14].

4.2.1.3 Efecto del indice de refraccidn en el camino 6ptico

Las dimensiones del eje de profundidad captan el retardo respecto al brazo de referencia y este
retardo es convertido a distancias. La luz a una longitud de onda 4o y una frecuencia f se propaga
a una velocidad c en el vacio:

c=Af (4.17)

Sin embargo, fuera del vacio la velocidad de la luz se ve reducida por el indice de refraccion
del medio:

v = (4.18)

Cc
n
siendo n el indice de refraccion del medio, que es a su vez dependiente de la longitud de onda.
Por este motivo, la velocidad de la luz se ve reducida en un factor 1/n, donde n,=1 en el caso del
brazo de referencia'y nn>1 en el de la muestra, produciendo una modificacion en penetracion total
del sistema en un factor n/nm. En la Figura 4.20 se muestra este efecto con dos cubetas de la
misma dimension, una rellena de aire y la otra de agua. En la segunda cubeta, la profundidad real,
Z, se ve incrementada en un factor de 1,33 debido al indice de refraccion del agua.
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Figura 4.20. Distorsidon del eje de profundidad en OCT debido al indice de refraccion de la
muestra en una cubeta con agua comparado con una cubeta con aire: z representa la
dimension en aire y z” el incremento debido a la diferencia de indice de refraccion del agua.

Por tanto, las dimensiones en el eje de profundidad han de ser corregidas en la imagen (Figura
4.21). La dimension vertical se corresponde con 512 pixeles para digitalizar 3 mm (3:10%um), que
se vera reducido a 3/n mm. Asi, se tiene una resolucién en profundidad por pixel:

3103
n 1 .
Az = =5 = 5,85 um/pixel (4.19)

En el caso de la aorta, el indice de refraccién aproximado es 1,35y 1,38 para la capa intima y
media respectivamente, medido a 800 nm [15]. Para 1325 nm habra una pequefia variacion, pero
esto deja unas resoluciones de 4,34 a 4,24 um/pixel respectivamente. Hay que resefiar que ésta
no es la resolucién éptica del equipo, sino la resolucién en la imagen tras el proceso de
digitalizacion.

En el eje lateral, la resolucion se mantiene constante, dada por la apertura numérica de la lente.
El tamafio tipico de adquisicién es de 10 mm capturados con 1024 pixeles, dando una resolucion:

10-103
Ax =
1024

= 9,76 um/pixel (4.20)

En determinadas condiciones, el equipo permite capturar hasta 4096 pixeles para esos 10 mm,
lo que da una resolucion de 2,44 um/pixel.

Figura 4.21. Imagen capturada en el equipo antes (A) y después de la correccién de
dimensiones (B). El segundo caso permite medir dimensiones fisicas con precision.

4.2.1.4 Dispersién de punto y pérdida de sensibilidad

La funcion de dispersion de punto (PSF, del inglés Point Spread Function) es la deformacion
producida por la dispersién de un punto en un sistema éptico. El sistema OCT lleva una lente al
final del sistema de medida. Esta lente causa dicha deformacién produciendo un desenfoque de
la imagen a medida que se aleja del foco de la lente. Dicho desenfoque h(z) en el eje axial viene
descrito por la siguiente expresion [16]:
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1
D ——
i+1
(ZRJ

siendo z la distancia al punto focal y Zr la distancia de Rayleigh aparente de la lente, que viene
definida a partir de la distancia de Rayleigh, Zo, para un haz Gaussiano:

h(z) = (4.21)

2
TN

Zo=aly,=a )

(4.22)

donde wo representa el radio del punto o spot a la distancia focal. El factor « se aplica para corregir
el efecto de trabajar con una reflexion especular (a=1) como es un espejo, o una reflexion difusa
(«=2) como son los tejidos.

Aparte de la dispersion de punto, y como se ha comentado, el sistema SS-OCT esté afectado
por el factor de pérdida de sensibilidad en profundidad, o roll-off, debido a la digitalizacion de las
altas frecuencias. Tanto la PSF, h(z) debida a le lente, como el factor de roll-off, P(z) debido a la
digitalizacion, forman parte de la respuesta del sistema OCT y producen una pérdida de
informacién y sensibilidad a medida que se avanza hacia el interior de la muestra. Por lo tanto,
cuando se realiza una medida empirica de la PSF se esta incluyendo a su vez la medida del factor
de roll-off. En la ecuacion anterior no se modela por tanto h(z), sino h(z)-P(2).

Puesto que esta respuesta afecta a todas las medidas tomadas con el sistema, se ha
caracterizado en el laboratorio para poder aplicar fielmente la correccidn descrita en (4.20). Para
esto, se coloca un espejo en el punto focal inclinado levemente respecto a la perpendicular de la
lente (en este caso 6,36°). De forma que se evita la reflexion completamente especular que
saturaria el receptor. A continuacion, se aleja la muestra de la distancia focal en ambos sentidos
para barrer el pardmetro z y se captura el nivel de potencia (Figura 4.22), para ajustar la curva por
la expresion para el célculo de h(z).
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-1500 -1000 -500 0 500
Desplazamiento respecto al foco(um)
Figura 4.22. Medida del parametro PSF mediante barrido de distancia con una superficie
reflectiva. El nivel de potencia sigue la tendencia expresada en la ecuacion 4.20. El ajuste
de los puntos por la ecuacion 4.20 y 4.21 para una superficie reflectiva (a=1) proporciona
los valores empiricos de la distancia de Rayleigh. La superficie se encuentra inclinada 6,36°

para evitar la reflexion especular, lo cual distorsiona una parte de la curva.
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Tras el ajuste se obtiene unos valores de radio del punto de 12,5 um para una distancia de
Rayleigh, Z,, de 373 um. Segun las caracteristicas de la lente del equipo OCT (LSMO03 Thorlabs),
la distancia de Rayleigh es de 270 um y el radio de 12,5 um. Hay que considerar que esta medida
no recoge solamente la dispersion del punto, también incluye el factor de roll-off, que produce un
efecto de estrechez del radio con la profundidad.

4.2.1.5 Caracterizacion de la atenuacién de la muestra

La sefial recibida en el sistema OCT, proporcional a la corriente fotodetectada i(z), representa la
respuesta en la muestra que sigue la ley de Beer-Lambert:

i?(z)=R(z)=R-1, e 2?

i (2)=R@ =R 1, e 2z (4.23)

donde R representa el factor de la potencia |, incidente que llega al tejido; z representa la
penetracion en el tejido; p: la atenuacion del tejido y el factor 2 es debido a que la luz recorre el
doble camino una vez que es retro esparcida. A esta respuesta hay que afiadirle la respuesta del
sistema, incluyendo la PSF h(z) y el factor de roll-off P(z) descritos anteriormente.

i2(z) = h(z) - P(2) -R(2)

4.24
i (2)=Jh@) P@) RE@ (4.29

Para obtener el coeficiente de atenuacién de la muestra es necesario considerar la respuesta
del sistema, modificando la sefial OCT de la ecuacion 4.22 para incluir esta respuesta:

i(2) = \/h(z) -P(z)-R(z) = (4.25)

4.2.2 Técnicas de pre procesado

Las técnicas de pre procesado consisten en la adecuacion de la imagen para el procesado posterior,
modificando niveles de intensidad para mejorar el rango de representacion, realzar bordes o
caracteristicas y eliminar ruido (Figura 4.23). Ademas, se deberan corregir los errores o artefactos
de medida tipicos del sistema de adquisicion. Dentro de las operaciones de pre procesado, se suele
comenzar normalizando la imagen por su valor maximo y ecualizando el histograma. De esta
forma se aprovecha al méximo el rango de representacion o digitalizacion. En el caso del equipo
OCT, ya se aplica el logaritmo a la sefial del A-scan lo que acttiia como ecualizacion. Ademas, se
adecua el nivel de sefal al nivel de representacion entre 0 y 255 niveles para la representacion en
8 bits.

El siguiente paso consiste en la reduccién de ruido, tipicamente mediante la aplicacion de
filtros. El proceso de filtrado consiste en sustituir el valor de cada pixel por un valor que es funcién
de los valores adyacentes. Los filtros mas comunes son el filtro media mévil, Gaussiano y
mediana. En ocasiones se utilizan técnicas de realce, como filtros especificos que ayudan a
resaltar los bordes en la imagen de cara a una busqueda de bordes posterior. También se pueden
utilizar wavelets (traducido al castellano como ondiculas) o la transformada de Fourier, que
permiten descomponer la imagen, filtrar el ruido en una componente especifica y reconstruir de

76



Capitulo 4 — Imagen diagndstica mediante OCT

nuevo la imagen. Para cada aplicacion concreta, es mas conveniente un tipo de procesado previo,
aunque a grandes rasgos las etapas son comunes.

duccién d id Eliminar artefactos de Realce de Segmentacion de .
mapa de color Reduccidn de ruido medida el o e e e e Andlisis

Figura 4.23. Esquema basico de las etapas de pre procesado de imagenes de cara al analisis.

4.2.2.1 Conversion de mapa de color

La imagen OCT se captura en formato de tres canales RGB (Seccion 4.2.1.1) para facilitar su
visualizacidn. Para el procesado en niveles de intensidad, se convierte a un Unico canal en escala
de grises mediante una regla de conversion genérica:

[ =0.2989-R+0.5870-G +0.1140 - B (4.26)

donde | representa el nivel de intensidad de cada pixel y R, G y B representan la intensidad de los
canales de color rojo verde y azul respectivamente de dicho pixel.

4.2.2.2 Reduccidn de ruido

Esta etapa es necesaria en algunos casos, pero perjudicial en otros. Si la sefial deseada presenta
niveles altos en comparacion con el ruido puede resultar innecesaria. Si por el contrario, el ruido
es muy elevado, puede tener una gran influencia en la imagen y eliminarlo supondria estropear la
imagen de cara al procesado posterior. En el pre procesado que se ha llevado a cabo en este
documento, por norma general, el filtrado de ruido se aplica para mejorar la segmentacion, pero
no se aplica una correccion en la imagen de cara al procesado posterior y la extraccion de
caracteristicas.

Un procesado muy sencillo consiste en aprovechar el mapa de representacion de color de la
imagen. En el caso de representacion RGB, las partes mas blancas contienen una composicion
elevada de componentes R, G y B. En la representacion con el mapa de color utilizado en las
medidas del equipo OCT, la componente azul apenas se utiliza salvo, precisamente, para aquellas
partes mas claras. Por esta razdn, el ruido, de nivel mas bajo que la sefial, apenas tiene componente
azul y ésta es una buena forma de remarcar la superficie mas brillante de la muestra (Figura 4.24)
[17], [18].

Figura 4.24. Imagen OCT (A) y su componente azul (b) representada en falso color.

El método anterior es novedoso, muy sencillo y no se puede considerar un proceso de filtrado
convencional. Tipicamente, el filtrado de ruido se hace mediante la convolucién de la imagen por
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un nucleo o kernel, h, generado de diferentes formas (Figura 4.25). El filtro méas sencillo consiste
en el promedio o media movil. El valor de cada pixel sera sustituido por la intensidad promedio
de los pixeles que se encuentren a un radio r de dicho pixel. Esto suaviza la imagen, eliminando
puntos de ruido aislado, pero igualmente hace que la imagen pierda definicién cuando r crece
demasiado. Los filtros sharpen o que mejoran la definicion del borde, realzan la diferencia entre
pixeles en lugar de promediar. En el caso de las imagenes OCT, debido al elevado ruido ninguno
de estos filtros es conveniente.

Imagen I
IHIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIII
] [ l I IIIIIIIIIIIIIII
II=

EEEEE Fitroh

lIIIIIIIIIIIIIIIIIIIII.IW&E!I
1 G 2 e[
1 1 1 e O 0
I 1 i
1 1 s
L Lrrrrrrrrererererrrrrrererrr
L Lrrrrrrrrererererrrrerrererrr

Figura 4.25. Proceso de filtrado con radio r=1. Para cada pixel, se asigna un nuevo valor
funcién de los pixeles en un radio r de este. En el caso del filtro media mdvil, hy, el valor
del pixel central serd la media de todos ellos. En el caso del filtro sharpen, hy, el valor
central es realzado.

Cuando el filtrado esté& dedicado a realzar las fronteras del tejido frente al aire, el filtro mediana
de dimensién no uniforme da buenos resultados [19]. Un filtro mediana es similar a un filtro
media movil, salvo que el valor aplicado es la mediana de todos los valores en un radio r. Si el
filtro tiene forma cuadrada, en las zonas de la interfaz entre aire y muestra habra tantos pixeles de
aire como de muestra y la superficie quedara suavizada. Puesto que la superficie de la muestra
establece una frontera generalmente horizontal, si se aplica un filtro con forma alargada en el
sentido horizontal se esta forzando a mantener el nivel de intensidad de la linea horizontal. Si es
una region de aire, aire, si es de muestra, muestra. En la Figura 4.26, se aprecia como, a pesar de
no tratarse de superficies perfectamente horizontales, este filtrado proporciona un realce de la
superficie.

Figure 4.26. Imagen en escala de grises (A) y aplicacién del filtrado mediana de dimension
horizontal doble a la vertical (B).

4.2.2.3 Correccion de artefactos de medida

La correccidn de artefactos se aplica de forma independiente para cada tipo de artefacto. En primer
lugar, la deteccidn de balsas de salino se encuentra en la superficie y afecta a la delineacion del

78



Capitulo 4 — Imagen diagndstica mediante OCT

interfaz entre aire y muestra. Esta, consiste en una fina linea producida por la reflexion en la
superficie del suero salino y se elimina facilmente al aplicar el filtro de mediana mencionado
anteriormente (Figura 4.27).

Figura 4.27. Balsa de salino antes (A) y después del filtro de mediana (B).

Los artefactos mas perjudiciales son los producidos por la reflexion especular en la superficie
de la muestra, que afectan a toda una linea vertical en la imagen. La deteccién se hace comparando
el nivel de intensidad del artefacto, que sera elevado, con la regién de aire, que presenta el menor
nivel de intensidad en la imagen. En la region de aire sobre la muestra, se calcula la distribucién
de valores de intensidad para establecer un umbral. El artefacto es detectado cuando se supera
este umbral en un valor determinado. Para ajustarlo al nivel de intensidad de la imagen, se
establece el umbral de deteccion de artefactos como:

la=Q;+k-RQ (4.27)

donde RQ representa el rango intercuartil, esto es, el rango de niveles de intensidad entre el primer
cuartil (Q1, 25% de las muestras superan esta intensidad) y el tercer cuartil (Q3, 75% de las
muestras superan esta intensidad) [20]. Una vez detectado el artefacto, se puede eliminar o
interpolar su valor (Figura 4.28). Para este interpolado, la forma mas sencilla es aplicar un filtrado
de tipo media mavil en la regién eliminada.

Figura 4.28. Artefacto debido a una reflexion superficial (A) y su eliminacién (B) o
interpolacion (C).

4.2.2.4 Realce de bordes
La construccion de filtros puede resultar mas compleja que la aplicacion de operaciones lineales

sobre los pixeles adyacentes. Al aplicar cualquier transformacion de este tipo, se pretende
modificar la intensidad de la imagen, concretamente para reducir el ruido. Pero un efecto no
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deseado de aplicar estos filtrados es que se modifica también la fase, que implica el cambio de
valores de intensidad entre pixeles adyacentes. Esto provoca que se difuminen los bordes y se
pierda calidad en la imagen. Hay diferentes tipos de nucleos de cara a la convolucion que ofrecen
diferentes prestaciones para preservar la informacion de fase o de alta frecuencia que se encuentra
en los bordes o intersecciones de la imagen, eliminando el ruido de baja frecuencia.

En concreto, los filtros de Gabor, h(x,y) en dos dimensiones estan basados en las wavelets de
Gabor. Estos filtros estan definidos por una envolvente Gaussiana, g(x,y), con una portadora
sinusoidal, s(x,y) [21],[22]:

h(x,y) = s(x,y) - g(x,y) (4.28)

En dos dimensiones, x e y, la funcion Gaussiana queda descrita por la siguiente ecuacion para
desviaciones estandar ox y oy respectivamente [21]:

_1[(x—x0)2+(y—3;0)2]

2| o% ay

g(x,y) = J%xdy (4.29)

Esta Gaussiana actlia de envolvente de una portadora sinusoidal bidimensional de frecuencias uo
Y Vo en los ejes x e y respectivamente:

s(x,y) = e~ J2mluox+v,y] (4.30)

Este filtro expresado en el dominio de Fourier consiste en la modulacion del espectro de la forma
Gaussiana a la frecuencia indicada por la sefial sinusoidal, lo cual sigue la siguiente ecuacion
(Figura 4.29) [21]:

Hw,v) =Gu—1uyv—vy) =

—2m[0Z(u-up)?+05 (v-1)?]

4.31
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Figura 4.29. Representacion en unidades arbitrarias del filtro de Gabor simétrico, esto es, a
ambos lados del punto central el filtro se comporta de forma simétrica. Se puede aplicar en
una dimensién (A) o en dos dimensiones (B).

Una modificacion de estos filtros es el filtro de Gabor logaritmico, que permite obtener filtros
gue dejen pasar mejor la frecuencia intermedia, eliminando la baja frecuencia, o cambios suaves
en la imagen debidos al ruido, respetando la alta frecuencia presente en los bordes. Estos filtros
se llaman asi porque su respuesta en frecuencia sigue una forma logaritmica, quedando de la
siguiente forma [23]:
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—log(wio)/
H(w) =e 210g(;;;) (4.32)

Siendo wy la frecuencia central del filtro y término k permite seleccionar el ancho del filtro. La
respuesta de este filtro se puede ver en la Figura 4.30 B, para el realce los bordes presentes en la
imagen y en un A-scan (Figura 4.30 C).
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| ‘ —— B-scan filtrado
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Figura 4.30. Efecto del filtro de Gabor logaritmico (B) aplicado a una imagen de aorta (A).
En (C) se puede apreciar la diferencia de un A-scan en el centro de la imagen en donde los
bordes se han convertido en abruptos [14].

4.2.2.3 Segmentacion

Tras corregir los defectos de la imagen, el siguiente paso es la segmentacion de las regiones de
interés, eliminando las partes de la imagen que no son Utiles de cara a la extraccion de
caracteristicas. Para esto hay que conocer o caracterizar las diferencias entre la region de interés
y el resto. Una forma de segmentacion es la umbralizacion, que consiste en considerar que un
pixel o region pertenece a una clase si supera cierto valor umbral establecido. Habra diferentes
formas de establecer el valor umbral, generalmente a partir del histograma y la distribucion
estadistica de los valores de intensidad en la imagen.

Los procesos de umbralizacion tienen como objetivo obtener mascaras binarias, es decir,
decidir la pertenencia de cada pixel a una clase o no. Estas méscaras se aplican sobre la imagen,
facilitando el andlisis de regiones relevantes. Se suelen aplicar operadores morfologicos a las
maéscaras, aunque también se pueden aplicar durante la etapa de pre procesado. Estos operadores
permiten modificar el contorno de cada pixel, de forma similar al filtrado, pero no modificando
la imagen en si, sino la mascara. Dos ejemplos de ello son la dilatacion o erosion de los bordes
de la mascara, aplicando diferentes patrones como discos, aspas, triangulos, etc.

La primera parte a eliminar es la regién de aire que se captura sobre la superficie de la muestra.
Para esto, sirviéndose de las imagenes con bordes mejorados o de una imagen filtrada, se hace la
deteccion del borde. Hay dos aproximaciones posibles. La primera es leer los A-scan
individualmente y detectar el incremento de intensidad debido a la reflexion superficial (Figura
4.31). La aplicacion del filtro log-Gabor mencionado anteriormente (Seccion 4.2.2.4) facilita
enormemente esta labor al incrementar de forma abrupta las diferencias de niveles de intensidad
en la superficie de la muestra.
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Figura 4.31. (A) B-scan tras la aplicacion del filtrado de Gabor logaritmico, indicando la
region de la imagen que se corresponde con la interfaz entre muestra y aire. (B) A-scan
correspondiente a la region indicada del B-scan, indicando la interfaz aire-muestra obtenida
mediante umbralizacion de niveles de intensidad. La aplicacién a todos los A-scan de la
imagen permite delinearlo por completo.

Para detectar el incremento de intensidad se ha de establecer un umbral, superado el cual se
considera parte correspondiente con la muestra. Puesto que los niveles de intensidad pueden variar
entre imagenes, e incluso entre A-scans, el umbral debe establecerse de forma dindmica para cada
uno. Se ha establecido un umbral de deteccion de superficie como:

th=m+ 20 (4.33)

siendo m y o respectivamente la media y desviacion tipica del A-scan en cuestion [18]. Este
método en general funciona correctamente, aunque depende de la estadistica de cada A-scan
individual. En los A-scan que presentan ruido elevado, la intensidad en la superficie no cambia
tan abruptamente o cuando el rango dinamico es pobre, la deteccion de la superficie se ve
empeorada. Una vez delimitada toda la superficie se aplica un promediado de ésta con los valores
adyacentes para suavizar el efecto de los A-scan donde no se haya detectado de forma correcta.

Puesto que se trata de una imagen en dos dimensiones, se puede aprovechar la informacién
gue proporcionan los A-scan adyacentes para la deteccion de la superficie. La delimitacion de
aire y muestra se basa en el nivel de intensidad de ambas regiones, siendo la region de aire oscura,
o0 de baja intensidad, y la region de muestra clara, de alta intensidad [14]. El algoritmo de
umbralizacion de Otsu [24] fue desarrollado en 1979 con la intencion de separar dos regiones de
diferente intensidad en una imagen. Este método se basa en el histograma de intensidad de la
imagen. El histograma es la representacion en el eje de abscisas de los niveles de intensidad
presentes en la imagen, y en el eje de ordenadas se cuenta el nimero de pixeles que presentan
cada nivel de intensidad. Esto permite representar la distribucion de niveles de intensidad. Cuando
hay diferencias importantes de intensidad en el histograma entre el fondo oscuro, aqui la region
de aire (y la region profunda con pérdida de sensibilidad), y el objeto, aqui la muestra, se podrén
apreciar dos regiones correspondientes a cada una de las clases (Figura 4.32).
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Figura 4.32. Representacion ideal del histograma y el umbral éptimo establecido en el
método de Otsu. La regién de interés (frente) presenta niveles de intensidad més alta que
el fondo. Generalmente, el fondo presenta una extensién mayor, produciendo una mayor
ocurrencia de pixeles.

La umbralizacion éptima se encontrard en el centro de ambas clases, definiendo el umbral
como el nivel de intensidades para el cual la varianza de intensidades de cada clase es minima.
Esto es equivalente a maximizar, alejar, la varianza entre las dos clases. Cuando se cumpla esta
condicion, se puede decir que el umbral hallado es el 6ptimo matematicamente. El algoritmo de
Otsu se aplica de forma iterativa: se calcula la varianza entre las clases para todos los umbrales
posibles y se toma el valor que maximice dicha varianza. Otsu define la varianza entre clases 1y
2 como:

05 = w1 (g — pur)* + wy (U — pir)? (4.34)

donde w, y w-, representan la probabilidad de ocurrencia de las clases 1y 2 respectivamente; u,
y U5 sus valores medios y ur es el valor medio de intensidad en toda la imagen. Se toma como
umbral 6ptimo aquel que maximice dicha varianza:

t' = max{o3} (4.35)
donde se cumplen las siguientes relaciones:

HUr = wily + wallp

siendo la probabilidad y la media dependientes del valor umbral t en cada caso y del nimero total
de niveles en la imagen, N:

{w1 = Z§=1 P;
Wy = Z?]=t+1pi =1-w;
i-P; 4.37
U = lea ( )
i-P;
Uz = §V=t+15

donde la probabilidad de ocurrencia de cada pixel i-ésimo es funcién del nimero de pixeles que
presentan dicho nivel de intensidad f;.

p, =L (4.38)
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Para mejorar el resultado en la aorta y eliminar el ruido se aplica un filtrado de mediana antes
de aplicar el algoritmo de Otsu (Figura 4.33). Hay que tener en cuenta que este filtrado modifica
los niveles de intensidad en la imagen y por tanto el histograma de la imagen.

Filtrado mediana

Imagen original

Mascara de Otsu

— Original
— Filtrada
— Regién bajo Otsu

Histograma

100 150 200 255
Intensidad

Figura 4.33. B-scan de aorta (A), aplicacion del filtro mediana (B) y umbralizacion con
Otsu (C). La aplicacion del filtrado modifica el histograma haciendo mas abrupta la
diferencia entre las clases fondo y objeto (D). El enmascarado de Otsu se centra en la region
de interés, eliminando la parte de imagen y de histograma del resto de la imagen [19].

En la Figura 4.33 se aprecia como el método de Otsu no sélo segmenta la regién de la muestra
frente al aire, también segmenta el fondo debido a la pérdida de sensibilidad con la profundidad.
Por tanto, este algoritmo también serviria con este fin. Otra aproximacion consiste en establecer
una distancia fija, por ejemplo 150 pixeles a partir de la superficie en el caso de la aorta, ya que
se ha comprobado como este tejido tiene una absorcion elevada a dicha profundidad (Figura 4.34).

Imagen segmentada a 150px Imagen segmentada con Otsu

Figura 4.34. (A) Imagen resultante de aplicar la mascara considerando como zona de interés
la que abarca desde la superficie hasta una profundidad de 150 pixeles. (B) Imagen
resaltando de aplicar la mascara obtenida mediante el algoritmo de Otsu. En ambos casos,
el resto de la imagen es descartada para el tratamiento posterior.

4.2.3 Extraccion de caracteristicas

La extraccion de caracteristicas es la parte mas compleja del proceso puesto que va enfocada al
problema especifico en cada caso. Tras los procesos anteriores, se debe extraer informacion de
relevancia de cara al diagnostico, como presencia 0 no de ciertos patrones, areas y formas de
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regiones, niveles medios de intensidad o parametros fisicos de la muestra a partir de los niveles
de intensidad. Se aplican con este objetivo algoritmos de delineacion y segmentacion.

Los métodos basicos son los procesos de deteccion de bordes mediante el gradiente de la
imagen (primera derivada) o su Laplaciano (segunda derivada). En este tipo de procesados, no
solo es relevante el nivel de intensidad, esto es su magnitud, sino también la fase, esto es los
incrementos de intensidad. EI método de congruencia de fase, considera bordes fiables cuando
maultiples fases en la transformada de Fourier de la imagen coinciden. Los métodos de contornos
activos, o snakes, son métodos iterativos que comienzan a partir de un borde preestablecido para
ir acercandolo al borde a detectar. Se basan en minimizar ecuaciones que definen la energia dentro
del borde, la ecuacién que describe el borde y la evolucion de éste. El principal problema es que
necesitan un perimetro de origen que indique donde operar. Por ultimo, se encuentran los métodos
de légica difusa, que no establecen un umbral fijo, sino que permiten delinear degradados de
intensidad.

Cuando los patrones a buscar son muy caracteristicos, hay métodos especificos de busqueda
de patrones, pero estos deben tener formas conocidas dentro de una imagen mayor (bldsqueda de
patrones o template matching) o formas regulares, como lineas, circulos y elipses (transformada
de Hough).

Por ultimo, hay parametros que no estan enfocados a detectar elementos en la imagen, sino a
caracterizar la imagen u objetos en si. Se encuentran entre ellos los descriptores de regiones, los
momentos estadisticos de la imagen y los métodos texturales. Los descriptores cuantifican
elementos como area, perimetro y compacidad de una regién. Los momentos son similares a los
anteriores, pero permiten cuantificar de forma invariante ante rotaciones, escalados,
desplazamientos, etc. Por Gltimo, las texturas son patrones que se repiten de forma ordenada en
una imagen, propiedad que aprovechan los métodos texturales calculando propiedades
estadisticas de regiones, como la relacion de intensidades entre pixeles cercanos medida en
términos de correlacion contraste, energia y entropia.

4.2.3.1 Métodos de analisis de histograma

La deteccion de estructuras de los datos OCT se puede realizar en una o dos dimensiones. En un
A-scan, las anomalias en reflectividad se pueden identificar como saltos abruptos de intensidad
(Figura 4.35 B), pero debido al ruido la deteccidon de estas regiones es compleja y poco eficiente.
En dos dimensiones se puede hacer uso de la informacion de pixeles adyacentes para obtener una
mejor deteccion (Figura 4.35 D).

B-scan Anomalias en 1D Anomalias en 2D

2
3

A-scan
- ==~ Ajuste exponencial

=R~
g8 3

@
3

Intensidad {256 niveles)
™
3

N &
s 8

o 200 400 600 800 1000-
Profundidad (micras)

Figura 4.35. B-scan de la aorta (A) y anomalias indicadas con flecha azul, tanto en una
dimensién (B) como en 2 dimensiones (C). La anomalia en una dimensién se detecta
comparando con una atenuacién exponencial ideal mediante ajuste.
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Cuando las anomalias consisten en cambios de intensidad es aplicable el algoritmo de Otsu
explicado en la Seccion 4.2.2.3 como método de segmentacion. En primer lugar detecta el fondo,
0 aire y el objeto o capa media. Sin embargo, si se aplica de forma iterativa y se van aislando las
anomalias oscuras en cada ocasion, la parte de imagen restante ve modificados sus niveles de
intensidad de cara a la siguiente iteracion de Otsu (Figura 4.36). Tras varias aplicaciones, las
anomalias quedan resaltadas [19].

12 iteracién de Otsu 2% iteracion de Otsu

32 iteracion de Otsu g 10

1? iteracion
—— 27 iteracién

37 iteracion
—— 4% iteracion

100 150
Intensidad

Figura 4.36. Aplicacion iterativa del algoritmo de segmentacién de Otsu para obtener
mascaras (A), (B), (C) para delinear anomalias oscuras. En cada iteracion se elimina parte
de imagen modificando el histograma (D) y acercandolo al nivel de intensidad de las
anomalias.

4.2.3.2 Métodos de gradiente

Cuando se trata de realzar elementos diferentes en una imagen, un patron de blsqueda es la
busqueda de cambios o diferencias. Una forma de hacerlo es aplicando la derivada de la imagen,
lo cual permite obtener un realce de bordes. Entre los métodos derivativos se encuentran los
métodos de gradiente, definido como el cambio direccional de intensidad en una imagen f:

(4.39)

Siendo el primer elemento el gradiente en la direccion x y el segundo el gradiente en la direccion
y. El operador de Prewitt es cominmente utilizado para obtener el gradiente de una imagen. Este
operador consiste en la convolucion de la imagen por un nucleo especificado (en este caso de
dimension 3x3) para obtener una aproximacion de la derivada en el eje X, Gy, y otro para obtener
la derivada en el eje y, Gy:
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-1 0 1
Ge=|-1 0 1|4

-1 0 1

A (4.40)
Gy=[0 0 OI*A

1 1 1

A partir del gradiente se obtienen la magnitud y direccion de este:

Magnitud = /G% + G}
(4.41)

Direccién = arc tan (G—y>
Gx

En muchos casos, la direccion se redondea para ciertos valores, tipicamente 0°, 45°, 90° y 135°,
cuyas direcciones coinciden con sus conjugados. Tipicamente, la obtencion de los parametros
magnitud y gradiente va ligada a su uso para obtener una delineacion de bordes. El detector de
bordes de Canny [25] hace uso de dos umbrales para mejorar el proceso de deteccién frente a
otros procesos mas sencillos. Previa aplicacion de un filtrado de ruido, se obtiene la magnitud y
fase del gradiente (Figura 4.37) y se aplica un proceso de supresion de valores que no sean
maximos locales para afinar los bordes en la magnitud del gradiente. Este proceso consiste en que
s6lo se mantiene la magnitud de los pixeles con valor maximo en la direccion del gradiente (x o
y). A continuacion, se aplica una doble umbralizacion que pretende ser robusta frente a ruidos. Se
establece un umbral maximo y los pixeles que lo superen se corresponden con bordes. A su vez,
se establece un umbral minimo y los pixeles que lo superen sélo se consideran borde si forman
una unién con pixeles del borde anterior. La forma de establecer ambos umbrales es heuristica,
aunque tipicamente se establece en base al histograma de la imagen, o al rango intercuartil [26].

Original Magnitud

Figura 4.37. Imagen OCT (A); magnitud del gradiente (B) y direccion del gradiente
respecto a la horizontal (C).

4.2.3.3 Métodos del Laplaciano

La aplicacion de la derivada segunda permite realzar diferencias no sélo en bordes, como la
derivada sencilla, sino también en regiones, pudiéndose utilizar para detectar formas aproximadas
como es el caso de busqueda de vasos sanguineos de forma tubular y elongada [27],[28]. A partir
del Laplaciano de una imagen, que consiste en la suma de todas las segundas derivadas parciales,
se calcula la matriz Hessiana formada por dichas derivadas segundas parciales. Se define la matriz

Hessiana H f (x.y) Para la imagen f(x,y) como:

i dx2 ox0y
Fe) [a2(r(xy))  82(f(xy))
dyodx ay?

fax fxy ] (4.42)

fyx fyy

0%(f (xy)) 62(f(x.y))\
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Para obtener las derivadas segundas parciales se aplica el método de derivada por convolucion
en conjunto con un proceso de filtrado. Puesto que la convolucion es un método lineal, el proceso
de filtrar la imagen f(x,y) con un filtro g(x,y) y posteriormente derivar, es equivalente a derivar
uno de los términos y convolucionar posteriormente:

IS e+ g(xy)) _ 3(f(xy)
ox

a(g(x.y))
p (4.43)

*g(xry) = f(x'}’) *T

lo cual se cumple tantas veces como f(x,y) y g(x,y) sean derivables. De esta forma, se simplifica
la obtencion de la derivada de cada nueva imagen puesto que sélo es necesario calcular la derivada
del filtro g(x,y) una vez y aplicar la convolucidn para obtener la derivada de la imagen. El filtro
elegido debe ser diferenciable, y también debe servir para realzar la morfologia de los elementos
a analizar. En el caso de anomalias en la aorta, carecen de una forma definida, tendiendo a
redondeada o elongada en diferentes circunstancias, de diferentes tamafios y orientaciones, pero
de forma suave, con bordes difuminados y ruidosos. Por esta razon el filtro elegido es la funcién
Gaussiana bidimensional.

Za,zc 20§,

2
. _<(x—ux)2+(y-#y) >

2oy 0y

G(x,y) = (4.44)
definido para cada pixel de la imagen en la posicion (x,y) donde o, Yy g, son las desviaciones
tipicas en los ejes x e y respectivamente y u, Y u,, los valores medios o centros de ésta, que para

un proceso de filtrado se les suele asignar valores nulos. Las derivadas parciales segundas quedan
de la siguiente forma:

( , (G, )
26(Y) _ o ((2x—2ux) __ 1 )e 202 ' 202

2 5 3
ox 8Tox 0y 2mo 0y,

x— 2 - ?
9%G(xy) _ Gyy = <(2y—2#y)2 ! )e-(—( ZZ,;:) .+(y_2—:§y) )

2 5 3
{ Oy 8moy oy 2moy oy

(4.45)

2
G-p)?  (=ry)
%G (x,y) _ ny _ (2y—2uy)(2x—2#x) e_( 20% + 20%,
xdy 8nazo;
*G(xy) _ _
L dyax Gyx = Gxy

donde se aprecia que el tamafio del filtro viene dado por las dimensiones o, y o,. Para el
procesado digital, se trunca la sefial a una dimension de seis veces la desviacion tipica del eje
mayor. En la Figura 4.38 se puede ver el efecto del tamafio del filtro y las formas de éste que
produciran un realce de los bordes y anomalias en la imagen a filtrar segln la disposicion de
valores maximos y minimos respecto al centro del filtro.
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a) ox=3, ay=3 b) ox=5, oy=5
Gxx Gxy

10

Figura 4.38. Derivadas segundas parciales del filtro Gausiano bidimensional para diferentes
valores ox and oy. Su dimension afecta al tamafio del filtro y el ratio entre ambas a la
direccion de realce de los efectos en la imagen [29].

Una vez obtenida la matriz Hessiana de la imagen, se calculan los autovalores y autovectores
de esta. Para esto, se resuelve la ecuacion:

Hv = Av (4.47)

que tendra como solucion los autovalores A (escalar para cada pixel) y autovectores v que hagan
gue se cumpla la igualdad. Para calcular los autovalores se despeja:

Hv—Av=0=>H-Av =0 (4.47)

cuya solucion para autovectores no nulos implica:
det(H—Al) =0 (4.48)

El determinante se resuelve de la siguiente forma:

fxx—2A fxy ~0
fyx  fyy—=2
(fex =D (fyy —A) — fxy - fyx =0 (4.49)
A2 = Afxx + fyy)? — fxy - fyx-fxx-fyy =0
3 = [xxtfyyt (axtfyy)?~a(Fxxfyy—fxy fyx)
2
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dando como solucion dos pares de autovalores (41, 12) para cada pixel de la imagen. La magnitud
y signo de estos, vendré dada por la relacion de pixeles en la imagen, indicando si hay un aumento
o disminucidn de intensidad en la direccién indicada por los autovectores respectivos. Esto puede
ser relacionado con el tipo de estructura hallada en la imagen (Tabla 4.1) [27]:

M A2 Patrdn de orientacion

Ruidoso  Ruidoso | Ruidoso, sin direccion principal
Baja Alta (-) | Estructura tubular brillante
Baja Alta (+) | Estructura tubular oscura

Alta(-)  Alta(-) | Estructura redondeada brillante

Alta (+) Alta(+) | Estructura redondeada oscura

Tabla 4.1. Interpretacion de los autovalores de la matriz Hessiana en funcidn de la relacion
entre ambos. Se indica magnitud y signo de los autovalores entre paréntesis, relativa entre
ambos.

En al caso de arterias, se pretende detectar anomalias amorfas por lo que no es relevante la
relacion entre ambos autovalores. El orden de A1 y A» se establece de forma que el valor absoluto
de A1 siempre sea el de mayor magnitud. Seleccionando s6lo A1 se pueden ver las direcciones de
mayor cambio en la imagen. Normalizando entre el valor maximo o minimo se puede resaltar las
anomalias brillantes u oscuras:

A

- elementos brillantes
min(d,)

A (4.50)

2
——2__ elementos oscuros
max(14)

Esto produce una nueva imagen de autovalores, funcion de los parametros de la Gaussiana, o,
y o, (Figura 4.39):
ox =5, ratio=0.5

ox =5, ratio=1 Oy =5, ratio=2

Figura 4.39. Region de una imagen de aorta obtenida con OCT (A) y autovalores
producidos por de la aplicacion directa de diferentes tamafios de filtro Gaussiano (B-G). Se
utiliza el ratio o, /a, para facilitar la interpretacion de la relacion entre ambas [29].

Una vez obtenidos los autovalores de la imagen, se umbralizan mediante el algoritmo de Otsu,
para producir una mascara. Los bordes de la mascara coinciden con las anomalias en la imagen,
siempre y cuando el tamafio del filtro Gaussiano sea el adecuado para las dimensiones de éstas
(Figura 4.40). Si bien los valores de oy y oy Sirven para detectar diferentes tamafios de anomalia,
si las dimensiones de ambos pardmetros son muy grandes o pequefios en relacion con las
anomalias presentes en la imagen, el método llevara a error.
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ratio=0.5

ratio=1

ratio=1.5
: SN
F A=27.4 g

Figura 4.40. Aplicacion de diferentes filtros simétricos (A, B. E, F) y asimétricos con c,=7
(C, D, G, H). La delineacién obtenida se muestra en verde. La delineacion correcta
efectuada a mano se corresponde con la zona sombreada en azul [29].

Segln se ve en la Figura 4.40, es necesario conocer a priori el tamafio aproximado de las
anomalias o cuantificar el error cometido durante la aplicacién de cada tamafio de filtro. Con este
objetivo se ha desarrollado una métrica que estime la precisién de la delineacion, 4. Puesto que
las anomalias son oscuras y el entorno brillante, cuando la delineacion es 6ptima la intensidad
media de la anomalia sera baja y la del entorno alta (Figura 4.41 B). Por lo tanto, cuanto mayor
sea la distancia entre ambas intensidades, mejor sera la delineacian.

A= |Ianomalias - Icontornol (4-51)

Este parametro estara acotado entre 0 y 255 al tratarse de 8 bits de digitalizacion de imagen.
Para calcular la intensidad media del entorno se toma la intensidad de una corona alrededor de la
anomalia (Figura 4.41 C) [29]. Dicha corona se define para un grosor igual al mayor pardmetro
ox Y oy del filtro aplicado.

Anomalia simulada Anomalia delineada Contorno
A

Figura 4.41. Anomalia simulada (A), delineacion de la anomalia con el algoritmo propuesto
en verde (B) y corona alrededor de la anomalia en azul (C).

Aplicando esta métrica a los resultados de delineacién de la Figura 4.40, se obtienen sus
métricas de precision (Tabla 4.2).

Ratio 6y/6x

(%

(pixeles) 0,5 1 15 2 2,5
3 20.1 23.2 22.2 18.3 184
5 23.1 27.4 27.1 20.8 22.6
7 27.5 324 28.3 24.3 20.0
9 274 31.2 26.0 220 19.1
12 29.7 27.4 25.8 22.8 16.9

Tabla 4.2. Métrica de precision de delineacion para la aplicacion del método mostrado en
la Figura 4.40. La mejor delineacion se produce para ox=7 y ratio=1.
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Segun los valores mostrados en la Tabla 4.2, el valor maximo para la métrica de la precision
se obtiene para el caso o,=cy=7. Si se analiza detenidamente la Figura 4.40E se puede apreciar
que la delineacidn no es del todo precisa cuando se trata de anomalias con dimensiones pequefias.
Sin embargo, en esas regiones, los parametros 6x=c,=3 producen una delineacion mejor (Figura
4.40A). Por lo tanto, sumar la delineacion obtenida para ambos parametros puede dar un mejor
resultado. Siendo Ai(oy, ay) la mascara binaria producida por la delineacion producida para cada
par (ox, ay), cada nueva delineacion A; se afiade a las anteriores segun la expresion:

A, = OR(A;(0y, ) (4.52)

siendo A, la méscara fruto de la delineacion resultante. El operador OR indica que cualquier pixel
indicado en una u otra méscara se afiade a la delineacion. Puesto que no todas las delineaciones
son correctas, su agregado puede no serlo. Se calcula la métrica de la precision 4, para cada
agregado A,. Si su valor mejora la delineacién anterior, se mantiene y se procede con la siguiente
combinacion. Si no mejora la delineacién, no se mantiene y de igual forma se procede con la
siguiente combinacién (Figura 4.42).

Anomalias y contornos Anomalias Contornos
B L A A=324

ox=7, ratio=1

F 1=105.1

Mejor agregado Ao Mejor Ai individual
=1

0x=3,5,7, ratio

Figura 4.42. Delineacién simple con Ai(7,7) (A), donde se muestra la delineacién de las
anomalias (B) y la corona que las rodea (C). Mejor delineacion agregada A, (D), formada
por Ai(3,3), Ai(5,5) y Ai(7,7), delineacion del agregado (E) y contorno del agregado (F) [29].

A la vista de la Figura 4.42, cada aplicacion por separado ofrece una delineacion aproximada.
Sin embargo, la agregacion optima (Figura 4.42 E, Figura 4.43 C) comprende tres de las
delineaciones para diferentes parametros (ox, oy). Comparado con la delineacion manual (Figura
4.43 B), ésta ultima, al efectuarse a mano deja pequefias regiones sin cubrir.
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- Agregado multiple
Imagen original Delineacion manual Ao: 0:=3,5,7, ratio=1

o

Ai: 0:=5, ratio=1

Figura 4.43. Comparativa de delineacion manual (B), delineaciones simples comprendidas
en el agregado (D, E, F) y agregado éptimo (C) [29].

Las dimensiones de las anomalias mas pequefias y mas grandes que se desea delinear, se
estableceran mediante los pardmetros (ox, ay), y éstos a su vez se establecen segln la relevancia
en el diagndstico de elementos de dichas dimensiones.

4.2.3.4 Métodos texturales

Los métodos texturales se aplican en las regiones de interés una vez segmentada la imagen. Estos
métodos estan enfocados a caracterizar la imagen mediante elementos relacionados con el orden
de patrones y la estadistica de la imagen o region de interés, no a la deteccion de anomalias. En
el caso de imagenes en escala de grises, se puede utilizar la matriz de coocurrencia de niveles de
gris (GLCM, Grey Level Co-occurrence Matrix). Este método consiste en calcular la cantidad de
veces que se repite un patron de intensidades entre dos pixeles. Se toma un pixel central, k, y se
busca su relacion de intensidades con un pixel |, situado a una distancia d y un &ngulo ¢ (Figura
4.44) [30].

/Fﬁa

o
-

«—| =

Figura 4.44. Representacion de los elementos presentes en el cdmputo de la matriz de
coocurrencia entre los pixeles k y 1.

En la matriz de coocurrencia se almacena el nimero de ocasiones en las que ese mismo patron

se repite en la imagen f(i, j). Para cada posible combinacién de intensidades x,y, se afiade una
cuenta a la matriz de coocurrencia de dicho valor (Figura 4.45) [18].

Coy(d,9) =%; Xj AND(f(i.)) = x,f(d, ) = ¥) (4.53)
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Matriz de coocurrencia (GLCM)

Imagen 1 2 3 4x 5 6 7 8
[1]1}5-6f8 —+[1][2]ojo/1]0]0]0
213/ 5] 7] 1 001|010 0|0
4571 2|%0 ojojo|/1/0|0|0O
gl s|[1] 2|5 y4 o/ojo|lo/1|0|0]|0O

i) 5/1/0|{0|0/0|1|2]|0

6{o0|ololo o/ 001

7|2|/0|0|0o/0j0|0]|0O

8lo|ololo  1/0]0]|0O
Cd, @)

Figura 4.45. Representacion de los elementos presentes en el cdmputo de la matriz de
coocurrencia, C(d, ¢), a partir de la imagen, f(i, j). Se barren todas las posibles
combinaciones de intensidades, X, y, a una distancia d=1 y ¢=0° en este caso.

Los angulos posibles en una matriz de pixeles adyacentes son 0°, 45° 90°, 135° y sus
conjugados. Una vez obtenida la matriz de coocurrencia para una distancia y angulo, se obtienen
diferentes propiedades estadisticas de la matriz de coocurrencia. Algunos de estos parametros son
el contraste, correlacién, energia y homogeneidad.

El contraste mide la diferencia de intensidades, que seré 0 si la intensidad es constante [30].
Contraste = Y Xy |x — y|*Cyy (4.54)

La correlacién, sera 1 cuando los valores coincidan y -1 si tienen signo opuesto. Serd 0 o
cercano si no coinciden en absoluto. Para valores medios Ly, [y Y varianzas oy, gy, se calcula la
correlacién como:

XY Cxy—HUxly (455)

Correlacion = Y, ¥, -
X2y

La energia o uniformidad mide la suma de elementos al cuadrado:
Energia =%, ¥, C3, (4.56)

La homogeneidad, mide la distancia a los elementos de la diagonal:

Homogeneidad = Y., ¥, lf%

g (4.57)
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Las medidas obtenidas con el equipo de OCT representan niveles de intensidad retro esparcida
para cada posicion en profundidad de la muestra. La arteria aorta esta compuesta formando capas
desde el lumen hasta el exterior, pasando de la capa intima, a la media y por Gltimo la adventicia.
De las 57 muestras humanas analizadas (24 de donante, consideradas como control, 33 de
aneurisma) se obtiene un grosor medio de la capa intima de 118 pm (minimo 11 pm, maximo 652
pm). La capa mas importante es la capa media, formada por tejido muscular y que tiene un grosor
medio de 1.439 um (minimo 984 um, maximo 2.176 um). Seguln las especificaciones del equipo
OCT, el sistema puede penetrar hasta 3mm en aire, que en la pared arterial (indice de refraccion
n=1,38 [1],[2]) se reduce a 2,17 mm. Segun esta caracteristica, se podria visualizar la capa media
desde la intima por completo. Sin embargo, debido a la atenuacion producida por el tejido de la
pared arterial y el efecto de pérdida de sensibilidad del equipo con la profundidad, la penetracion
efectiva se ve reducida a algo méas de 1,5 mm.

La composicion de la capa media es uniforme, principalmente células musculares alineadas
en capas concéntricas. También hay fibras elasticas y colageno en menor medida. Esto
proporciona una intensidad retro esparcida homogénea en el equipo OCT, con un indice de
refraccion constante. Por el contrario, cuando el tejido se degrada, su lugar es reemplazado por
mucopolisacéridos, cuyo indice de refraccion es de aproximadamente 1,35 [2],[3]. En el caso de
que se produzca una fibrosis, o acumulacion de colégeno, el indice puede incrementarse hasta
1,41 [4]. Estas diferencias de indice hacen que la intensidad de imagen en los mucopolisacaridos
sea de menor intensidad, y en el caso de la fibrosis, de mayor intensidad.

Segun las caracteristicas presentadas, OCT se presenta como la herramienta idénea para la
visualizacién de la degradacion en la pared adrtica. La intensidad recibida se representa en una
imagen en escala de grises (o falso color), representando el rango completo niveles entre 0 y 255.
La medida ha de ir ajustada para captar la informacidn necesaria sin aumentar el ruido. Una vez
obtenida, es necesario procesarla para extraer informacion diagnostica relativa a la pared arterial
que puede ser de utilidad en entornos intraoperativos.
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5.1 Protocolo de adquisicién y manipulacion de muestras

Las muestras de arteria aorta analizadas se corresponden con secciones de la region toréacica
ascendente. Proceden tanto de pacientes intervenidos de aneurisma como de donantes de corazon,
de acuerdo con los criterios de donantes cardiacos. Las muestras son obtenidas por cirujanos (A.
Ponton, J.M. Revuelta) del Servicio de Cirugia Cardiovascular del Hospital Universitario
Marques de Valdecilla durante la intervencidn, ya sea de recambio de valvula o de implantacion
de protesis. En el caso de donantes, se toma una seccion de aorta no necesaria para el receptor. El
protocolo de manejo de muestras ha sido aprobado por la Unidad de Prevencion de la Universidad
de Cantabria, en el marco del proyecto de investigacion DA2TOI (FIS2010-19860).

A continuacion, las muestras se preservan en suero salino a una temperatura de 5° y se llevan
al laboratorio del Grupo de Ingenieria Fotonica de la Universidad de Cantabria. Se divide la
seccion en diferentes areas para realizar medidas con el equipo OCT en regiones de anélisis de
4x10 mm o 10x10 mm segun el tamafio de la muestra (Figura 5.1). Estas regiones son marcadas
con tinta negra para su comparacion o co-registro con la histologia posterior. Las medidas
tomadas son: un C-scan de la region completa y cinco B-scans equi-espaciados en cada region.
Las dimensiones de los B-scan son de 512x1024 pixeles en los ejes axial y lateral
respectivamente, que se corresponden con hasta 3 mm en profundidad y 10 mm en el aje lateral.
A continuacion, las muestras son preservadas en una solucion de formol al 4% vy llevadas al
laboratorio del Servicio de Anatomia Patoldgica del Hospital Universitario Marqués de
Valdecilla. Se realizan cortes en la region delimitada y se aplican diferentes tinciones,
principalmente hematoxilina y eosina, pero también azul alcian, VVerhoeff-Van Gieson y la técnica
de la actina alfa del musculo liso. Se toman fotografias al microscopio de los cortes con las
diferentes tinciones para su diagndstico y comparacion con las imagenes obtenidas con OCT.

B-scan con OCT

Espécimen Region de interés

Histologia

N, | Gl
Verhoeff's Van Gieso » ~ Azul Alcian
Hematoxilina y eosina Actina alfa del musculo liso

Figura 5.1. Esquema de obtencion de medidas en una muestra de aorta. Tras la medida con
OCT se aplican las técnicas histolégicas para realizar un diagndstico de referencia.
Hematoxilina y eosina como proposito general, azul alcian para realce de
mucopolisacaridos, Verhoeff-Van Gieson para realce de elastina y colageno y la actina alfa
del masculo liso para realzar las células musculares.
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El conjunto de muestras analizado consta de 57 muestras: 24 de donante, 33 de aneurisma
(Figura 5.2). Acerca de las muestras procedentes de donante, no se conocen datos mas alla de su
cumplimiento de los criterios de donantes cardiacos. En cuanto a los pacientes de aneurisma, se
trata de pacientes con una edad media de 64 afios (minimo 25, méaximo 80). Por sexos, se
corresponden con 5 mujeres y 28 varones. En la mayor parte de los casos los pacientes
intervenidos presentan uno o varios factores de riesgo cardiovascular: hipertension arterial,
hipercolesterolemia, diabetes, obesidad y ser fumador o exfumador. En cuanto a la patologia que
provocd la intervencién, se dan 2 casos de diseccidn adrtica, 11 casos de valvula bicuspide, 3
casos de valvula calcificada, 9 casos de insuficiencia aortica. El andlisis histolégico llevado a
cabo por patdlogos (J.F. Val-Bernal, M. Mayorga) permite aplicar un método de cuantificacion
de las anomalias (Seccion 3.1.3.3), asignando un grado de degradacién o score a cada espécimen
analizado, desde 0-sano, hasta 15-completamente degradado.
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)
o gl
3 ® 41
N 6 € 46
6 & é
g2 &6 25 29 §3 51
4 0 267 B 5
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67 .9 17 20 45488 50 536567
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Espécimen
Figura 5.2. Marcador histologico segun la procedencia de las muestras de aorta ascendente
analizadas.

5.2 Anélisis de los perfiles de atenuacién

Una aorta con una composicion uniforme, como es el caso de una muestra sana, presenta un perfil
de atenuacion uniforme. Por el contrario, una aorta con alteraciones en su estructura presenta
alteraciones en su perfil de atenuacion. Para poder trabajar con los perfiles limpios, primerio es
necesario detectar la superficie de la muestra, donde comienza la curva de atenuacion. Para esto
primero se ha aplicado una reduccién de ruido detectando la componente de color azul (Seccion
4.2.2.2) y se han detectado y eliminado los artefactos en base al rango intercuartil (Seccién
4.2.2.3). A continuacion se detecta la superficie de la muestra mediante umbralizacion (Seccion
4.2.2.3). Una vez detectada la superficie se puede aplanar, esto es, eliminar el aire de la muestra,
para poder asi trabajar con los perfiles de atenuacion del tejido de la muestra (Figura 5.3).
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B-scan original

B-scan aplanado

AT

Figura 5.3. B-scan original (A) y aplanado (B) para el estudio de los B-scan en profundidad.

La curva de atenuacion sigue un perfil exponencial segun la ley de Beer-Lambert. Se aplica
un ajuste por minimos cuadrados para obtener los coeficientes de la siguiente expresién, asi como
el coeficiente de determinacion R? [5].

1(z) = Ae™ + C (5.1)

Al aplicar el ajuste (Figura 5.4) se puede apreciar como en el caso se muestras de control la
desviacion del A-scan frente a el ajuste es menor, consiguiendo un coeficiente de ajuste R mayor.
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Figura 5.4. A-scan de una muestra de aneurisma (A) y de una muestra de control (B). En el
caso de controles, se ajustan mejor a una atenuacion exponencial ideal [6].

Se han analizado A-scan de 21 regiones de diferentes pacientes, correspondientes a 17 regiones
de aneurismay 4 regiones correspondientes a controles. Los coeficientes obtenidos para cada uno,
se asignan a la clase control o aneurisma para ver los resultados estadisticos. Al realizar un
diagrama de cajas o boxplot con la amplitud (Figura 5.5 A), el exponente (Figura 5.5 B) y el
coeficiente de ajuste (Figura 5.5 C), se puede apreciar como las clases de aneurisma y control se
solapan, con lo que no es posible detectar la pertenencia de un A-scan a una clase sin error. Esto
se debe a que en las muestras degradadas, no todos los A-scan muestran dafios, por lo que en
promedio la estadistica de todos los A-scan de una misma region de analisis se acerca a la del
tejido sano.
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Figura 5.5. Representacion en diagramas de cajas de los valores obtenidos para el ajuste
propuesto en la ecuacién 5.1, comparando los A-scan correspondientes a muestras de
aneurisma y de control [6].

Se ha aplicado la caracteristica operativa del receptor o ROC (del inglés Receiver Operating
Characteristic) para medir la capacidad de discriminacion de los pardmetros del ajuste propuesto
como elemento clasificador de muestras en las clases aneurisma o control. La curva ROC
representa en el eje vertical la Sensibilidad y en eje horizontal el parametro 1-Especificidad. La
sensibilidad indica la probabilidad de detectar todas las muestras patoldgicas y la especificidad
representa la probabilidad de falsa deteccion de patologia en una muestra sana. Para cada
parametro del ajuste (ecuacion 5.1), amplitud, exponente, término independiente y coeficiente de
ajuste, se barren sus valores a modo de umbral de asignacion de una u otra clase (Figura 5.6).
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Figura 5.6. Curva ROC para los coeficientes obtenidos en el ajuste exponencial.

En la curva ROC, el &rea bajo la curva da una medida de la bondad del clasificador. Un &rea
en torno a 0,5 implica que el parametro probado produciria una clasificacion baja, en torno al 50%
de aciertos y errores. El coeficiente de determinaciéon R? que mide la bondad del ajuste,
proporciona mejores resultados de sensibilidad y especificidad, con un &rea bajo la curva de 0,72.
El motivo por el que este método no produce una respuesta mas alta es que no todos los A-scan
de muestras de aneurisma presentan perfiles abruptos, ya que muchas de las regiones de la medida
presentan un perfil de atenuacién normal, igual a la de muestras de control [6].

5.3 Analisis textural

Las diferencias de homogeneidad que se percibe tras el analisis visual pueden ser calculadas
por medio de un método textural que sea capaz de percibir diferencias en la morfologia de las
muestras. Después de limpiar la imagen, detectar la superficie y eliminar los artefactos de medida,
se aplica el célculo de la matriz de coocurrencia en escala de grises GLCM (Seccion 4.2.3.4). A
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continuacion, se pueden calcular los estadisticos de esta matriz como elementos de diferenciacion
de muestras sanas y enfermas: contraste, correlacién, energia y homogeneidad. En este caso, no
se puede aplanar la imagen puesto que es necesario analizar los pixeles en conjunto con sus
vecinos. Se seleccionan en cada imagen recuadros en la capa media (Figura 5.7), 20 pixeles por
debajo de la superficie y de dimensidn variable para estimar asi el tamafio que produzca mejores
resultados en cuanto a la diferenciacion de muestras sanas y enfermas [6].

Control

Intensidad (8bits)

50

Aneurisma

40 60 80 100 40 60 80 100 60 80 100

Figura5.7. Segmentos de tamafio de 110x110 pixeles seleccionados en muestras de control-
donante (superior) y aneurisma (inferior) para el calculo de su matriz de co-ocurrencia. Los
aneurismas presentan alteraciones apreciables frente a la atenuacion suave de los controles

[6].

Para el célculo de los niveles de co-ocurrencia es necesario establecer ciertos parametros. En
primer lugar, hay que definir el tamafio de la ventana de andlisis dentro de la imagen. A
continuacion, hay que definir la distancia de co-ocurrenciay la orientacién de ésta. La orientacion
de los pixeles parece presentar mas variacion en los ejes vertical y horizontal, debido a la
organizacion de la muestra en capas. En cuanto a la distancia de co-ocurrencia, las agregaciones
de pixeles que se aprecian son pequefias, de unos pocos pixeles. Se seleccionan tamafos de
ventana de entre 10 y 150 pixeles, distancias de 2, 6 y 10 pixeles y orientacidn vertical y horizontal
(90° y 0°). Se toman para cada B-scan tantas ventanas como quepan dado el tamafio en cada caso.
Barriendo estos pardmetros se obtiene la curva ROC y el &rea bajo esta curva como parametro
que caracteriza la clasificacion entre muestras de aneurisma y de control (Figura 5.8).
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Figura 5.8. Area bajo la curva ROC (AUC) calculado para diferentes valores de tamafio de
ventana, de distancia de co-ocurrencia y diferentes orientaciones [6]. Cuanto mayor es el
valor AUC mejor serd la capacidad de clasificacion del parametro en cuestion.

Se aprecia como la homogeneidad (Figura 5.8 C y 5.8 D) es relativamente uniforme vy la
correlacion (Figura 5.8 B) es muy dependiente del tamafio de ventana, aunque no tanto de la
orientacion ni de la distancia de co-ocurrencia. El contraste y energia de la matriz GLCM no
presentan areas bajo la curva ROC relevantes y no han sido representados. Los parametros que
maximizan el area bajo la ROC son un tamafio de ventana de 110x110 pixeles (aproximadamente
467 um) y una distancia de coocurrencia de 2 pixeles (aproximadamente 8 um), indistintamente
del angulo. Seleccionando estos valores se obtienen diagramas de cajas para cada parametro
estadistico de la matriz de co-ocurrencia para orientaciones a 0° y 90° (Figura 5.9).
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Figura 5.9. Diagramas de cajas de los parametros estadisticos de las matrices de
coocurrencia para ventanas de 110 pixeles y distancia de coocurrencia de 2 pixeles [6].

En estos diagramas de cajas se aprecia como, efectivamente, la energia (Figura5.9 Ay 5.9 B)
y el contraste (Figura 5.9 C y 5.9 D) tienen demasiado solapamiento entre las cajas, lo que indica
gue no presentan capacidad de clasificacion. La correlacion (Figura 59 E y 5.9 F) y la
homogeneidad (Figura 5.9 G y 5.9 H) presentan cajas mas separadas, lo que implica una mayor
separacion entre las clases de control y aneurisma. Para estos parametros se representa la curva
ROC (Figura 5.10).
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Figura 5.10. Curva ROC para los estadisticos que proporcionan mejores valores de

clasificacion. En todos los casos se presenta una elevada sensibilidad y especificidad [6].
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El mejor clasificador se consigue para el pardmetro de correlacidn, obteniendo unos valores
de sensibilidad de 90,6% Yy especificidad de 86,4% tanto calculados para una co-ocurrencia a 0°
(horizontal) como a 90° (vertical). El valor que proporciona este resultado en la ROC es una
correlacion igual a 0,63. Este valor se toma como valor umbral de clasificacion para asignar la
pertenencia a la clase control o aneurisma en funcion de si sobrepasa o no dicho umbral. La
clasificacion obtenida mediante esta umbralizacion se compara con la degradacién establecida
por el patélogo segln el criterio de cuantificacion de la degradacion, consiguiendo una
clasificacion sin errores de las 14 muestras analizadas (Figura 5.11).
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Figura 5.11. Clasificacion segin el valor de correlacion representada frente a la
clasificacion establecida por el patélogo en cuanto al marcador histolégico. Se muestra el
valor umbral en linea punteada [6].

5.4 Anomalias en la composicion arterial

La cuantificacion histoldgica se basa en la deteccion de anomalias y sus dimensiones en la pared
arterial. Puesto que las imagenes tomadas con el equipo OCT permiten obtener una imagen similar
a la imagen histoldgica, la cuantificacion de las anomalias y sus dimensiones con OCT pueden
proporcionar un criterio de clasificacion similar. De esta manera, OCT podria convertirse en una
especie de “biopsia virtual” para realizar en tiempo real en entornos intraoperativos. Mientras que
en el andlisis histologico se pueden percibir los elementos que forman el tejido de la pared, en la
imagen OCT solo se percibe diferencias en nivel de intensidad. La deteccion se enfoca a la
delineacion de niveles de baja intensidad rodeadas por regiones de intensidad mas elevada y
homogénea. La deteccion de anomalias en las imagenes se puede afrontar desde diferentes
perspectivas, en funcion de la forma, tamafio, distribucion, etc. En el caso de las anomalias de la
aorta, presentan patrones amorfos, de diferentes tamafios y en ocasiones alargadas en la direccion
horizontal [7].

5.4.1 Delineacion de anomalias en funcion del histograma de imagen

Puesto que las anomalias suponen una intensidad fuera de lo comun, esto se ve reflejado en el
histograma de la imagen en escala de grises. Tras aplicar un filtro de mediana asimétrico para
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suavizar la imagen, se aplica el algoritmo de Otsu una primera vez para delimitar la interfaz entre
muestra y aire (Seccién 4.2.3.1). A continuacion, se rellena la imagen para no dejar huecos en su
interior y se utiliza como méscara para aplicar a la imagen original. De esta forma se elimina la
parte de imagen irrelevante y se vuelve a aplicar el algoritmo de Otsu para conseguir otra mascara
binaria. Se repite el proceso hasta delinear las anomalias de forma satisfactoria (Figura 5.12) [8].

13 mascara con Otsu 42 méascara con Otsu

23 mascara con Otsu 32 méascara con Otsu

Figura5.12. Mascaras obtenidas al aplicar el algoritmo de Otsu (superior) de forma iterativa
y la delineacién obtenida tras su aplicacion (inferior) [8].

Con cada aplicacién de Otsu se eliminan regiones de alta intensidad, hasta llegar a niveles de
intensidad del entorno de las anomalias que se pretende delinear. La aplicacién de este método
iterativo a las imagenes que presentan una elevada degradacion produce una delineacion de
anomalias grandes (Figura 5.13 B, 5.13 D, 5.13 F). En el caso de muestras con baja degradacién,
se realzan pequefios puntos que son facilmente diferenciables en tamafio frente a las muestras
muy degradadas (Figura 5.13 A, 5.13 C, 5.13 E).

Baja degradacion Alta degradacion

NP B Tt VT R o ST R S AR A

-
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Figura 5.13. Delineacion obtenida con el método iterativo de Otsu en muestras que
presentan baja degradacién (izquierda) y alta degradacion (derecha) en el analisis
histol6gico ) [8].
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5.4.2 Delineacion de anomalias mediante realce de bordes

El principal inconveniente de la delineacion de anomalias en imagen OCT es el elevado ruido y
el hecho de que las anomalias no presentan bordes bien definidos, sino difuminados y amorfos.
El realce de estos bordes puede facilitar la delineacion. Los filtros de Gabor (Seccion 4.2.2.4)
realzan los bordes de forma abrupta a la vez que reducen el nivel de ruido, lo cual ayuda tanto a
la segmentacion de la superficie de la muestra como a la delineacion de anomalias. Una vez hecho
esto, se aplica la correccion de la respuesta del sistema: la funcidn de dispersion de punto axial
(PSF) y de la pérdida de sensibilidad con la penetracion (roll-off) (Seccion 4.2.1.4, ecuacién 4.21,
4.25). Este paso ayuda a realzar las anomalias presentes en la zona més profunda de la muestra.
Una vez realzada la imagen, se aplica el algoritmo de umbralizacion de Otsu para delinear las
anomalias (Figura 5.14) [9].

B-scan original Filtro de ruido y realce de bordes Segmentacion aire y sensibilidad

Regidon segmentada Linealizacién de la atenuacion Binarizacion de las anomalias

Figura 5.14. Proceso de deteccion de anomalias: 1) se aplica un filtro de Gabor logaritmico
para eliminar ruido y realce de bordes (B); 2) se detecta la region de aire por umbralizacién;
3) se selecciona un limite a 150 pixeles en profundidad (C); 4) se linealiza la respuesta del
B-scan para mejorar la respuesta en intensidad (E) y 5) se binariza la imagen con Otsu (F)

[9].

Una vez detectada la superficie y las anomalias, se pueden obtener diferentes parametros. A
partir de la linea de la superficie se establece el eje horizontal, paralelo a la superficie, puesto que
la pared arterial est4 organizada en capas horizontales. Posteriormente se analiza el area en pixeles
de cada anomalia y se descartan las mas pequefias, correspondientes a ruido en la medida. Para
cada anomalia detectada en un B-scan se calcula su area en pixeles y micras, localizacién, longitud
del eje mayor y del eje menor y angulo respecto a la superficie de la muestra (Figura 5.15).
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B-scan Anomalias Anomalias magnificadas

T T I AL T AT o T A

Control

Aneurisma

Figura 5.15. Analisis de anomalias halladas en una imagen correspondiente a una muestra
de control (superior) y a una muestra de aneurisma (inferior). EI tamafio de las anomalias
es mayor en el segundo caso, y su forma tiende a ser mas alargada y no tan esférica [9].

Se organizan las muestras segin su marcador o score histolégico en dos categorias: categoria
1, de baja degradacion, cuando el marcador va entre 0 y 7 puntos, y categoria 2, de alta
degradacion, cuando el marcador va desde 8 hasta 15 puntos. Puesto que la degradacion varia de
una region a otra del mismo espécimen, se computa el area méaxima para cada B-scan de forma
independiente. Un pardmetro relevante es el area de la mayor anomalia encontrada en cada B-
scan. Con los datos obtenidos, se calcula una curva ROC barriendo el umbral de area méaxima
hallada a partir del cual un B-scan se considera categoria 1 o 2. Si para una muestra mas del 50%
de los B-scan son considerados categoria 1, la muestra serd considerada de categoria 1. Si se
consideran categoria 2 el 50% o més de los B-scan, la muestra se considerara como de categoria
2.

A partir de esta premisa, se calcula la curva ROC de clasificacion de muestras en categoria 1
0 2 para un conjunto de datos que comprende 28 muestras: 10 procedentes de donantes y 18
procedentes de casos de aneurisma. Se logra un valor méaximo de 100% de sensibilidad y de un
91,6% de especificidad (Figura 5.16 A) obtenido para un tamafio umbral de anomalia de 120
pixeles.

B-scan 6ptimo Ruido elevado y artefacto horizonte

®
© 0.6
o Baja sensibilidad Defecto superficial y artefacto vert
8§ 04
0.3
0.2 ;
— Area mayor
01f A -=+Area media
- Mejor deteccidon
0 J
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

1-especificidad

Figura 5.16. Curva ROC para los tamafios de area maxima en cada B-scan y el tamafio
medio de areas en cada B-scan. Las muestras mal clasificadas se deben a alto ruido en el
B-scan (C), baja sensibilidad en la medida (D) y defectos en la medida (E) [9].
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Los B-scan que producen error en la clasificacion se han analizado por separado y se
corresponden con dos muestras. La primera, la muestra 7 (Figura 5.16 C), presenta baja calidad
en las medidas: elevado ruido (SNR<50dB en la medida) y/o bajo rango dindmico (menor que
40dB). La segunda muestra, la 17 (Figura 5.16 D, E), presenta fuertes irregularidades en la
superficie que hacen compleja la deteccidn de la interfaz entre el aire y la muestra. Estas dos
muestras se consideran mal medidas.

Mas alla de comprobar si se sobrepasa un tamafo de anomalia para clasificar las muestras en
dos categorias, el area maxima detectada produce una cuantificacion de la degradacion de las
muestras. Cuanto mayor es el area, mayor es la degradacion, lo que parece coincidir con el
marcador histolégico obtenido en patologia (Figura 5.17). El ajuste lineal consigue un ajuste de
valor R=0,659, lo cual no es elevado, aunque el valor p es suficiente bajo (p=0,00025) para asumir
que el valor obtenido no se debe al azar.

15
Ajuste lineal
15 23
S R=0,659
210 71 P=2,49:10
© 5
i
=
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g 5 12 16 .25
v 4 10727 26
191192_2_,,--“ 24 7
,.."11 3 8283 2
6 209 17
oL L L 14 L . ) L L L .
0 100 200 300 400 500

Cuantificacion con OCT

Figura 5.17. Comparativa entre la cuantificacion del area maxima en pixeles y el marcador
histol6gico. Las muestras mal medidas (7 y 17) no se consideran en el ajuste [9].

Analizado el tipo de anomalias detectadas, se puede considerar que el marcador histoldgico
no se puede reproducir completamente con OCT. Este marcador recoge valores de fibrosis,
necrosis, cambios quisticos, fragmentacién de fibras elasticas y orientacion de células musculares,
asignando una cuantificacién de 0 a 3 a cada uno, sumando un total de hasta 15 puntos. En el caso
de OCT, la fibrosis y la necrosis no pueden ser cuantificadas segin el método propuesto como
anomalias puesto que afectan a &reas grandes de la muestra, ocupando una gran porcion del B-
scan (Figura 5.18).
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Histologia en azul alcian

B-scan de OCT

Figura 5.18. Comparacion entre una imagen histoldgica (A) y una imagen de OCT (B) de
la misma muestra en la que se ha co-registrado el dafio producido por necrosis y fibrosis

[9].

Para realizar una comparacién mas fiel entre la cuantificacién histoldgica y OCT, se considera
un semi-marcador histol6gico o score reducido. Este marcador cuenta sélo con las degradaciones
de cambios quisticos, fragmentacion de fibras elasticas y orientacidn de células musculares. Se
comprueba que estos tres parametros son los mas influyentes, no sélo en OCT, sino también en
el marcador histolégico total (Figura 5.19 A), puesto que producen un ajuste lineal con éste de
coeficiente R=0,947. Esto indica que la fibrosis y necrosis tienen una relevancia menor en la
cuantificacion histolégica de la degradacion en las muestras estudiadas. Comparando el area
maxima visto en OCT con este semi marcador, se ve como la linealidad aumenta frente a la
comparacion con el marcador histolégico completo.
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Figura 5.19. Reduccion y comparacion del marcador histolégico completo a un semi-
marcador reducido a sélo tres de los cinco factores de degradacion (A). Este semi marcador
produce un ajuste mas lineal con el tamafio del &rea méximo detectado en los B-scan (B)

[9].

El andlisis de las areas de anomalia no sélo da informacion acerca de la pertenencia a las
categorias 1 0 2. También permite analizar la forma de éstas y su orientacion. Se ha comprobado
que el 75% de las anomalias detectadas presentan una forma aproximadamente circular (Figura
5.20 A). En canto a la orientacidn de las areas grandes, el 56,7% de las areas tiene una orientacion
practicamente paralela a la superficie de la muestra (Figura 5.20 B) debido a que la degradacion
en la arteria se produce entre capas y a lo largo de estas [10].
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Figura 5.20. Andlisis de la excentricidad de las anomalias pequefias, menores de 20 pixeles
consideradas como ruido (A) y de la orientacion de las areas grandes, mayores que 120
pixeles (B) [9].

Finalmente, se analizan los C-scan completos, ya que presentan una medida conjunta de 1024
B-scan cada uno. Para cada B-scan comprendido en el C-scan se calcula el area méaxima de
degradacion. A cada B-scan se le asigna un mapa de color que comprende los valores méaximos
hallados en el andlisis previo (Cuantificacion con OCT de 0 a 400 pixeles Figura 5.19 B). De esta
forma, se puede obtener un mapa de degradacién de cada region y un promedio de la region
completa, que podra servir como ayuda a la toma de decisiones en quiréfano para indicar el nivel
de degradacion de la muestra al cirujano (Figura 5.21).

ROI1 ROI 3

= 120 pixeles

60 pixeles

% o pixeles

ROI 2
Figura 5.21. Mapa de degradacion de las regiones medidas en una muestra de aorta.
Sobreimpresionado sobre la imagen se ha dibujado el area medida con OCT Yy el color
correspondiente a la degradacion media. A la derecha se ha asignado a cada B-scan de la
region su color correspondiente segun las dimensiones del 4&rea maxima hallada [9].

Area méaxima

5.4.3 Delineacion de anomalias mediante diferenciacién de imagen

El realce de bordes visto anteriormente produce una mejora considerable como ayuda a la
delimitacion. Sin embargo, el método de deteccion de anomalias sigue siendo la umbralizacion
empleando la distribucién de intensidades de la imagen. Los métodos de diferenciacion se basan
en la magnitud y direccién de los cambios producidos en el contorno del pixel, y no de toda la
imagen. La aplicacion de la primera derivada de la imagen, en el caso discreto la diferenciacion
entre pixeles cercanos, permite resaltar las diferencias entre pixeles. Se aplica un filtro mediana
para eliminar el ruido seguido del operador de Prewitt para obtener la derivada en los ejes vertical
y horizontal (Seccion 4.2.3.2) [11]. Para este paso, es necesario haber alineado la superficie
horizontalmente. Puesto que la direccion del gradiente varia considerablemente de un pixel a otro
(Figura 5.22 C), se aplica un suavizado con un filtro Gaussiano de dimensiones de 25x25 pixeles
(Figura 5.22 D).
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Figure 5.22. Imagen original (A), magnitud del gradiente (B), direccién del gradiente (C) y
direccion suavizada con un filtro Gaussiano [11].

Tras la diferenciacion mediante el operador de Prewitt se puede obtener informacion tanto de
la magnitud como de la fase. En primer lugar, se resaltan los bordes de la magnitud con el detector
de bordes de Canny. En segundo lugar, la direccién de las anomalias en la aorta se alinea
horizontalmente, en torno a 180° (equivalente a 0°), por lo que se umbraliza para valores cercanos
a este nivel (Figura 5.23).

B-scan Bordes detectados Direccién umbralizada

Control

Aneurisma

Figura 5.23. Imagen de una muestra con baja degradacidn, para un marcador histolégico=1
(A), bordes detectados (B) y direccion umbralizada en torno a 180° (C). Imagen de una
muestra con alta degradacion, para un marcador histoldgico=12 (D), bordes detectados (E)
y direccién umbralizada (F) [11].

Aplicando este procedimiento a un conjunto de 3 muestras de donante y 12 de aneurisma se
obtiene una relacion lineal y proporcional entre el namero de bordes detectados en la magnitud y
la degradacion (Figura 5.24 A). A su vez, para la direccion de las muestras se computa el area de
estas regiones que comparten direccion de gradiente. Areas grandes indican homogeneidad de
toda la muestra (Figura 5.23 C) mientras que areas pequefias indican que hay mucha variacion de
direcciones, y por tanto habra areas mas pequefias (Figura 5.23 F). En &rea de las zonas de
magnitud similar es inversamente proporcional a la degradacion de la muestra (Figura 5.24 B).
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Figura 5.24. Métricas de gradiente comparadas con el marcador histoldgico para las
muestras analizadas. EI nimero de bordes hallados se relaciona de forma proporcional a la
degradacion (A). El area de regiones homogéneas (fase cercana a 180°) se relaciona de
forma inversamente proporcional con la degradacion (B) [11].

Estos resultados parciales sugieren que el método de gradiente facilita la delimitacion de las
areas. A su vez, el niumero de estas y su tamafio guardan relacion con la degradacion en la muestra.
Un proceso méas avanzado puede producir mejores resultados.

La aplicacidn de la segunda derivada mediante la obtencion de la matriz Hessiana de la imagen
permite, en primer lugar, realzar bordes y anomalias y en segundo lugar identificar anomalias de
areas y dimensiones que entren dentro de un patrén identificado previamente [12]. El primer paso,
igual que en casos anteriores, consiste en aplicar un filtro mediana asimétrico, de dimensiones
30x60 pixeles vertical por horizontal respectivamente. A esta imagen se le aplica el algoritmo de
segmentacion de Otsu para detectar la superficie de la muestra [13],[14]. El resultado de la
aplicacion de la matriz Hessiana depende fuertemente de los pardmetros ox y oy que definen el
filtro Gaussiano aplicado en el proceso de filtrado y convolucion (Seccion 4.2.3.3). Los elementos
detectados por los autovalores en la imagen seran del tamafio definido por ambos parametros, y
su forma, sera funcion de la relacion entre ellos. Asi, si ox €5 mayor que gy, se detectaran elementos
de forma alargada verticalmente. Si ocurre a la inversa, se detectan elementos de forma alargada
horizontalmente. Tras la obtencion de la derivada mediante convolucién y los autovalores de la
imagen, éstos se representan a modo de imagen (Figura 5.25). La binarizacion de la matriz de
autovalores mediante el método de Otsu permite delinear las anomalias del tamafio especificado
con oy Y oy,
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Figura 5.25. Proceso de realce de anomalias mediante la matriz Hessiana. Tras construir
dicha matriz a partir de las derivadas parciales en cada pixel (B), se obtienen los autovalores
de la matriz Hessiana para cada pixel (C) y se toman sélo los valores para el primer
autovalor positivo (D). Otsu permite detectar las areas mas relevantes en el paso anterior
(E) [14].

El procesado propuesto se aplica a 32 muestras de aorta, de las cuales 11 proceden de donantes
y 21 proceden de pacientes intervenidos de aneurisma. La inspeccion visual indica que la
delineacion funciona correctamente. Ademas, la aplicacion de este mismo algoritmo a imagenes
histologicas permite obtener la misma delineacion en ellas (Figura 5.26 A, 5.26 D) facilitando
también su cuantificacion automatizada ayudando a obtener parametros similares a los obtenidos
mediante imagen OCT. Sin embargo, la correlacion entre muestras obtenidas con ambas técnicas
es complicada debido al procesado en el laboratorio de anatomia patol6gica. Aunque el co-
registro no es siempre exacto, se puede apreciar la similitud entre imagenes y los dafios similares
en ambas cuando se corresponden con la misma regién de un espécimen (Figura 5.26).
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Figura 5.26. Aplicacion del procesado a través de la matriz Hessiana en imagenes
histologicas y de OCT, tanto en una muestra con elevada degradacion (A)(B) como en una
muestra con baja degradacién (C)(D) [14].

Una vez obtenida la delineacion de las anomalias se cuantifica la degradacién. En el estudio
del marcador histolégico se considera que cuanto mayores son las anomalias, y cuanto mayor es
su tamafio, mayor es la degradacion. Sin embargo, es mas perjudicial una degradacién de un gran
area que pequefias regiones que puedan acumular en su conjunto un tamafio grande. Por este
motivo, la cuantificacion de la degradacion en la imagen se hace a través de una funcion
exponencial. Se ha propuesto la siguiente formula para convertir las areas delimitadas en la
imagen OCT en una métrica de degradacion OCT para cada B-scan, Mg:

Mg = 21132185123% (5.2)

donde N, representa el nimero de areas halladas en el B-scan y ax representa su area, que es
normalizada por el tamafio total de la imagen (512x1024 pixeles). Analizando asi cada B-scan
por separado, se puede ver la variabilidad de los A-scan de cada region (Figura 5.27).
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Figura 5.27. Diagrama de cajas representando la distribucién de la métrica Mg propuesta
de todos los B-scan medidos para cada muestra [14].

Score de |los B-scan

Analizando las métricas para cada muestra (Figura 5.27), se observa como en algunas muestras
la dispersion de la métrica es mucho mayor que en otras. Una caja mas concentrada indica que
todos los B-scan analizados para dicha muestra proporcionan métricas similares. Sin embargo,
una caja alargada indica que las métricas son muy dispares. Los casos 1,5,11,15 y 21 presentan
una dispersion mayor que el resto. Estos casos, salvo la muestra 11, se corresponden con muestras
gue presentan una elevada degradacion (Figura 5.2). La dispersién de las cajas se debe a que, si
bien algunos de sus B-scan presentan gran degradacion, otros de los B-scan no presentan ninguna
0 muy baja degradacién. Esto es debido a que la degradacion de la propia pared no es uniforme
en la arteria y tiene mucho de patologia puntual. La muestra 11, aunque no presenta degradacion
histoldgica, presenta algunos B-scan con dafios superficiales en una region.

Dada la dispersién de la degradacion en cada muestra, la cuantificacion de la muestra completa

debe incluir dicha variabilidad. A partir de la métrica de degradacion de los B-scan se obtiene la
métrica para la muestra completa, Mocr, como un promediado de las anteriores.

1
Mocr = N_bZNb Mg (5.3)

donde Ny es el nimero de B-scan cuantificados para la muestra en cuestion. A partir de esta
cuantificacion se pueden clasificar las muestras y comparar la cuantificacion obtenida con la
cuantificacion histoldgica de referencia (Figura 5.28).
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Figura 5.28. Métrica de degradacion histoldgica de referencia (A) comparada con la métrica
de degradacion Mocr obtenida mediante el analisis de anomalias con OCT (B) [14].

5.5 Conclusiones

El aneurisma de aorta es una patologia producida por la degradacion de la pared arterial. Este
proceso de degradacién conlleva la pérdida de células musculares en la capa media del vaso,
produciendo un cambio de estructura y composicion del tejido que refleja cambios en las
propiedades épticas medibles mediante OCT: indice de refraccion y coeficiente de atenuacion.
La degradacion se produce en regiones en la propia capa media y con el paso del tiempo se van
extendiendo paulatinamente, deteriorando el resto del vaso, primero en la propia capa y subcapas
(capas lamelares), produciendo anomalias alargadas. La técnica de tomografia de coherencia
Optica permite visualizar el interior de la pared arterial hasta una profundidad efectiva algo
inferior a los 2 mm de profundidad que resulta suficiente para la caracterizacion de la degradacion
basada en cambios morfolégicos.

Las técnicas histolégicas producen informacién muy precisa acerca de la composicién de la
pared arterial y su estado de degradacion, llegando a visualizar los nucleos celulares. Sin embargo,
esta es una técnica laboriosa que implica, en primer lugar la escision de tejido a analizar y en
segundo lugar, conlleva tiempo de procesado para la aplicacion de cortes y tinciones. La
tomografia de coherencia Optica es una técnica no invasiva, por lo que se puede aplicar in-vivo y
en ambientes intraoperatorios. Su velocidad de adquisicién es de varias imagenes por segundo,
con lo que ofrece visualizacidon del interior del tejido en tiempo real.

El trabajo expuesto en este capitulo confirma que, en primer lugar, la degradacion vista durante
el andlisis histoldgico puede ser visualizada también con OCT. El andlisis en este caso ofrece una
resolucion y penetracion limitada, sin embargo, son suficientes para cuantificar la degradacion
producida, produciendo un marcador OCT que concuerda con el marcador histolégico. En
segundo lugar, OCT permite obtener de forma rapida y sencilla imagenes de diferentes regiones
del vaso, que como se ha visto en el analisis histologico, presentan diferentes niveles de
degradacion. Esto facilita la caracterizacién de diferentes regiones de una misma arteria, lo que
produce informacion mas precisa del estado global de la muestra.
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El co-registro entre las imagenes histologicas y las imagenes tomadas con OCT es dificil de
conseguir debido a las limitaciones de la histologia, que ha de aplicar un nimero limitado de
cortes de forma laboriosa, en contraposicion con la rapidez y alta resolucion de andlisis de OCT.
OCT consigue resoluciones de 25 micras en el eje lateral por lo que puede muestrear mayor
cantidad de tejido, en menor tiempo y, lo mas importante, de forma no invasiva e inocua evitando
las secciones de la pared necesarias para realizar el analisis histolégico. Por esta razén, OCT
supone una ventaja como herramienta histoldgica, permitiendo elaborar un mapa de degradacion
gue puede ser de gran utilidad durante cirugia abierta. Se ha demostrado en este capitulo la
viabilidad de OCT para la caracterizacién de la pared arterial ex-vivo.
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OCT aplicado a las cuerdas tendinosas
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En las cuerdas tendinosas, las medidas tomadas con el equipo OCT sensible a la polarizacién
adquieren gran relevancia. Las iméagenes OCT convencionales proporcionan informacion acerca
del tejido, en funcién de su coeficiente de atenuacion e indice de refraccion. Cuando el tejido es
homogéneo, la sefial retro esparcida no presenta eventos. Las cuerdas tendinosas estan
compuestas en su mayor parte por colageno, y su composicién es homogénea cuando son sanas.
Cuando la degradacion avanza, se producirdn cambios estructurales importantes cambiando las
proporciones de elementos constituyentes de la cuerda y esto hara los defectos visibles ante OCT
convencional.

La técnica sensible a la polarizacién mide el retardo de fase producido por la luz que atraviesa
el tejido. Un medio homogéneo tendra un retardo homogéneo. En el caso de tejidos ordenados
como son las fibras de colageno, los retardos de fase son periddicos y caracteristicos, tanto de la
composicién del material, como de la ordenacion y densidad de éste. Alli donde se rompa ese
orden, se vera reducida o desaparecera la birrefringencia. Se puede caracterizar un tejido por su
coeficiente de atenuacién, sin embargo, el pardmetro de birrefringencia de un tejido es un
parametro mas sensible a cambios en la ordenacion de las fibras y exclusivo de ciertos tejidos. En
este caso, es representativo del estado de las fibras de colageno, ya que otros elementos propios
de las cuerdas tendinosas como las fibras elasticas, los mucopolisacaridos o las areas calcificadas
no presentan una birrefringencia tan alta como las fibras de colageno. A partir del retardo de fase
medido con el equipo PS-OCT se obtiene el parametro de birrefringencia de cada cuerda para ser
utilizado como herramienta diagnostica de su estado de forma individualizada.

6.1 Protocolo de adquisicién y manipulacion de muestras

Las muestras de cuerdas mitrales analizadas se corresponden con cuerdas sanas, reumaticas y
degenerativas. Las muestras se obtienen en el Hospital Universitario Marqués de Valdecilla en
quirdfano. Se conservan en una solucion de glutaraldehido al 1% que evita el endurecimiento de
la muestra sin dafiar su estructura. Las muestras son llevadas a laboratorio del Grupo de Ingenieria
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Fotdnica, donde son analizadas con el sistema OCT, tanto en el modo de intensidad como en el
modo sensible a la polarizacion.

6.2 Interpretacion de imagenes OCT de las cuerdas tendinosas

Al igual que sucede con la pared de la arteria aorta, OCT permite visualizar cortes transversales
de las cuerdas tendinosas. Dichas cuerdas presentan un diametro generalmente inferior al
milimetro, permitiendo ser observadas completamente en toda su seccion. Ademas, se pueden
observar varias cuerdas simultdneamente en una medida tipica de 10x10 mm (Figura 6.1).

OCT intensidad OCT polarizacién

Figura 6.1. Fotografia de una parte del complejo valvular (A) que comprende dos cuerdas
completas, parte de velo (superior) y parte de masculo papilar (inferior). Se muestran
medidas de cinco regiones adquiridas tanto con OCT en intensidad (B), como en diferencia
de fase (C).

En las imagenes OCT en intensidad retro esparcida se perciben los cortes de las fibras de
colageno. En estado relajado de las cuerda, estos haces presentan una ondulacion, que hace que
la imagen transversal obtenga secciones de los haces en diferentes posiciones. En el caso de
cuerdas sanas, la imagen producida presenta una textura uniforme debida a la organizacién de las
fibras de colageno (Figura 6.2).

Figura 6.2. Seccidn de una cuerda tendinosa medida con OCT en intensidad. En el corte
transversal de una cuerda sana se aprecian motas producidas por la seccidn transversal de
los haces de colageno.
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Las imagenes en intensidad presentan un artefacto de medida, con mayor o menor incidencia,
a modo de franjas periddicas de atenuacion de intensidad (Figura 6.3 A). Este patron no se debe
a que el tejido esté estructurado en capas, sino al efecto de la birrefringencia del material en el
sistema detector del equipo OCT. En el modulo sensible a la polarizacién hay dos canales
calibrados para medir la polarizacion vertical y horizontal. Esta respuesta calibrada permite
aprovechar el efecto de las bandas para medir el retardo de fase (Figura 6.3 B). El Gnico elemento
birrefringente en las cuerdas es el colageno, y por lo tanto sélo se producen franjas en los lugares
donde este tipo de tejido es un componente de la estructura. Las franjas de birrefringencia son
caracteristicas no solo del tejido, sino también de su estructura. La alteracion de la estructura
alterard la periodicidad de las franjas.

180°

Desfase

00

Figura 6.3. Efecto de bandas en una imagen medida con el médulo de intensidad (A) y son
el modulo sensible a la polarizacion (B). En la imagen en intensidad es un artefacto,
mientras que en la imagen sensible a la polarizacion, con los dos canales de medida
calibrados, permite medir birrefringencia del material.

6.3 Analisis del indice de refraccion y parametro de birrefringencia

Las cuerdas tendinosas estan mayormente formadas por colageno tipos |y Il, que presentan un
indice de refraccion de 1,4671 y 1,435 [1] respectivamente, medidos a una longitud de onda de
546 nm. El indice efectivo de las cuerdas se ve reducido por la elastina y endotelio. Ademas, el
equipo OCT trabaja a una longitud de onda central de 1325 nm, por lo que el indice de refraccion
sera menor a esta longitud de onda. Para conocer el indice de refraccion de las cuerdas a la
longitud de onda de trabajo se mide el indice de refraccion que percibe el equipo [2] midiendo el
incremento producido en el eje de profundidad:

Z+AZ
n=
VA

(6.1)

donde z es la dimension real y 4z el incremento visto en el equipo OCT. Para aplicar esta medida
se coloca la cuerda sobre una superficie plana y transparente (Figura 6.4). La zona donde no hay
tejido, la correspondiente al aire, presenta las dimensiones reales hasta la superficie plana que
sirve de soporte (z). En la region donde se deposita la muestra, el eje de profundidad se distorsiona
en un factor igual al indice de refraccion de la muestra, incrementando las dimensiones en un
factor Az.
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Soporte transparente

Figura 6.4. Seccion de una cuerda tendinosa medida con OCT sobre un soporte plano y
transparente. Se indica la dimension real de la cuerda (z) y el incremento producido por la
técnica de medida (4z).

El indice promedio medido para 6 cuerdas es de aproximadamente n =1,3897 [3]. Estas
cuerdas estan conservadas en glutaraldehido y medidas en aire, por lo que los resultados se veran
modificados para otro tipo de conservante. La exactitud y precision en el calculo viene dado por
la resolucién de un pixel en la digitalizaciéon y la capacidad de discriminacion Optica producida
por la lente. La medida precisa del indice de refraccion es compleja y ha de ser precisa, sin
embargo, el indice aqui medido con el propio sistema es clave para transformar las dimensiones
medidas en términos de pixel en dimensiones reales expresadas en um. Este hecho es fundamental
para poder calcular el didmetro de la cuerda y las dimensiones de elementos internos tales como
la seccién de los haces individuales de colageno.

El equipo OCT sensible a la polarizacion permite calcular el parametro de birrefringencia del
material, definido como la diferencia de indices de refraccion entre el eje lento y rapido en la
muestra. Las amplitudes de la sefial OCT en los ejes vertical y horizontal estan desfasadas 90°,
siendo proporcionales al cuadrado del seno y coseno [4]:

Iy(z) < cos?(kyzd) 62)
Iy (z) < sen?(kyz8) '
donde ko es la velocidad de la luz a una longitud de onda Ao; z representa la profundidad en la
muestra y ¢ la birrefringencia de la misma. Las franjas en la imagen OCT sensible a la
polarizacién (Figura 6.5) se corresponden con periodos de las sefiales seno y coseno cuadréticos,
gue se dan cada 180°, lo que implica kozé=x.
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180°
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Figura 6.5. Seccion de una cuerda tendinosa medida con OCT sensible a la polarizacién.
La imagen representa la diferencia de fase entre los dos canales de medida ortogonales. Se
identifica una periodicidad T en las franjas de desfase.

Tomando en la imagen anterior la dimension de los periodos, z=T, se obtiene el pardametro de
birrefringencia como [4]:

5= =Ih_Xb 6.3)

koT _ 2nT 2T

6.4 Comparativa entre muestras sanas y patolégicas

Los tipos de cuerda analizados son: cuerdas sanas a modo de control, cuerdas degenerativas
generalmente de menor diametro que las de control y cuerdas reumaticas, que presentan un
recubrimiento calcificado [5]. Se ha descubierto que las cuerdas patoldgicas, las degenerativas y
reumaticas, presentan ademas alteraciones en el nicleo, presentando desorden y pérdida de los
haces de colageno y aparicion de bolsas de mucopolisacaridos y elastina. Esto produce en la
imagen OCT diferentes efectos tal y como se muestra en la Figura 6.6.
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Seccidn

Control

Degenerativa

Reumatica

Figura 6.6. Comparativa de imagenes en intensidad de secciones y cortes longitudinales de
una muestra de control (A, seccion transversal; B, seccion longitudinal), una muestra
degenerativa (C, seccion transversal; D, seccion longitudinal) y una muestra reumética (E,
seccion transversal; F, seccidn longitudinal). Se indican en barras las diferencias en las
bandas y la flecha indica la carencia de estas [5].

En la medida en intensidad las cuerdas presentan una textura uniforme debido al estado de
relajacion de los haces de colageno (Figura 6.6A, 6.6 B). En las degenerativas (Figura 6.6 C, 6.6
D), el patron es similar, pero el diametro de las cuerdas sueles ser mas fino y se producen
alteraciones que alteran la homogeneidad de la textura hacia el interior de la cuerda. En el caso
de las cuerdas reumaticas (Figura 6.6 E, 6.6 F), en el tejido cercano a la superficie desaparecen
los mencionados artefactos debidos a la birrefringencia. En estos dos Gltimos casos, las bandas
no son tan suaves como en el caso de control.

En el caso de imagenes de diferencia de fase, la cuerda sana muestra un patrén de franjas
paralelas muy marcado (Figura 6.7A, 6.7 B). Las cuerdas degenerativas (Figura 6.7 C, 6.7 D)
muestran un patron similar, pero mas difuminado y con pérdida de paralelismo, con alteraciones
en las franjas. La muestra reumatica (Figura 6.7 E, 6.7 F) presenta franjas méas difuminadas y un
engrosamiento superficial carente de dichas franjas. Esto se debe a la presencia de coladgeno en el
nucleo de la cuerda, pero no en la capa externa.
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Seccidn Corte longitudinal
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Degenerativa

Reumatica

Figura 6.7. Comparativa de imagenes en diferencia de fase de las muestras analizadas en
intensidad en la Figura 6.6 una muestra de control (A, seccion transversal; B, seccion
longitudinal), una muestra degenerativa (C, seccion transversal; D, seccion longitudinal) y
una muestra reumatica (E, seccién transversal; F, seccion longitudinal) [5].

Los resultados anteriores confirman la capacidad de OCT de visualizar el interior, no sélo de
las cuerdas degeneradas delgadas, sino también de las cuerdas reumaticas, visualizando el ndcleo
y pudiendo detectar la presencia de colageno. En las medidas realizadas sobre cuerdas humanas,
el andlisis de las franjas y de su valor de birrefringencia ofrece unos valores de 3=3,3 10 en las
cuerdas normales, siendo menor en el caso reumatico, 6=2,8-102 y en el caso degenerativo
8=2,6-107 [6]. Este mismo método se ha utilizado para medir la birrefringencia de tendén bovino
[4], rico en colageno de tipo I, con una birrefringencia 3=3,7-10-° medidos para una longitud de
onda de 862 nm. Trasladando esta ultima medida a 1325 nm implica un factor entre longitudes
de onda de 0,65 (ecuacion 6.3), quedando la birrefringencia en §=2,4-107.

En cuanto a las cuerdas tendinosas humanas sanas, se han medido con el método de Sénarmont
[7], obteniendo una birrefringencia entre $=6-10* y §=11-10* medida a 546 nm. Aplicando de
nuevo un factor de 0,41 debido al cambio de rango espectral, estos valores de birrefringencia se
convertirian en $=2,46-10° y 6=4,51-10" a la longitud de onda de trabajo de 1325 nm. Como en
el caso del presente trabajo, en cuerdas enfermas la birrefringencia también desciende al rango a
8=4-10"*y 8=7-10*[7], esto es 6=1,65-10°y 6=2,8-10 a 1325 nm. Esto confirma que los valores
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obtenidos mediante OCT en este trabajo estan en el rango correcto y que las cuerdas que presentan
desorden ven disminuido su valor de birrefringencia debido al desorden del colageno en el
interior. En el caso limite donde el colageno esté completamente desordenado, la birrefringencia
sera nulay el indice de refraccion de los tejidos seré igual en ambos ejes.

6.5 Co-registro con tomografia axial computarizada

En colaboracion con el grupo de Laboratorio de la Division de Ciencia e Ingenieria de los
Materiales (LADICIM) de la Universidad de Cantabria se han realizado medidas de cuerdas
mitrales con un sistema de tomografia axial computarizada (TAC) compacto. Este sistema toma
medidas de atenuacién radioldgica, utilizando una fuente de rayos X. La muestra se gira para
tomar medidas de atenuacién en diferentes a&ngulos y, a continuacion, se reconstruye la atenuacion
en cada punto del volumen (Figura 6.8 A). El valor de atenuacion en cada posicion del volumen
puede ser segmentado para resaltar o representar elementos con diferentes atenuaciones mediante
diferentes colores (Figura 6.8 B, 6.8 C). Esto permite, en el caso de las cuerdas tendinosas,
diferenciar el endotelio (en color rojo) de los haces de colageno (en color rojo y rosaceo) y la
elastina (en color verde).

Figura 6.8. Medidas con TAC de una parte del complejo valvular comprendiendo dos
cuerdas, parte del velo y parte de musculo papilar (A). Tras la medida se representan las
regiones que presentan diferentes valores de atenuacién en la regién de la cuerda tendinosa
con diferentes rangos de colores en volumen (B) o una seccion (C). En azul se ha
segmentado de forma manual y aproximada el endotelio, en verde la elastina y en rojo y
roséceo el colageno.

Las secciones de las cuerdas medidas con TAC son comparables a las secciones tomadas con
OCT, ambas consisten en la medida de la atenuacion de diferente radiacion electromagnética. En
el caso del TAC, el indice de refraccion no modifica la resolucion en imagen, que es de
0,5um/pixel. En el caso de OCT, teniendo en cuenta el indice de refraccion medido en la seccion
6.3 de 1,3897, la resolucion obtenida es de 4,2 um/pixel. La comparativa entre secciones medidas
con ambas técnicas permite ver las secciones de los haces de colageno (Figura 6.9).
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Seccién mediante TAC Seccion mediante TAC en falso color Seccién mediante OCT

Figura 6.9. Secciones de la misma cuerda mitral medidas con TAC (A) y segmentada en
falso color (B) comparada con tomografia de coherencia dptica (C). El grosor de la cuerda
medido con TAC en (A, B) es de 0,3 mm, en (C) es de 0,5 mm.

Del andlisis de las medidas tomadas con ambas técnicas se comprueba que el grosor difiere
considerablemente (Figura 6.9) pasando de estimarse 0,3 mm con TAC a 0,5 mm con OCT. Esto
se debe a la influencia de la exposicidn de la muestra al aire durante el tiempo de medida, que en
el caso de OCT es de pocos minutos y en el caso del TAC de aproximadamente 4 horas.

Aplicando la técnica OCT, se ha estudiado el efecto del secado al aire de las cuerdas tanto en
la medida del grosor de la cuerda (Figura 6.10 A) como en el factor de birrefringencia (Figura
6.10 B). El grosor disminuye de forma considerable los primeros 30 minutos debido a la pérdida
de liquidos. En el caso de la birrefringencia, su valor varia fuertemente, perdiéndose dicha
propiedad a partir de los 30 minutos. En ambos casos, se ha comprobado experimentalmente que,
tras rehidratar la muestra durante 24 horas, se recuperan los valores normales.
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Figura 6.10. Efecto del secado al aire de una cuerda preservada en glutaraldehido. Se mide
el grosor (A) y su valor de birrefringencia (B) al exponer la muestra al aire a temperatura y
humedad ambiente (25°, 60% humedad). Tras la rehidratacion en glutaraldehido durante 24
horas se recuperan los valores normales.

6.6 Conclusiones

La aplicacién de OCT a las cuerdas tendinosas demuestra su capacidad para obtener imagen
completa del interior de éstas en condiciones de tiempo real, llegandose a visualizar el ndcleo de
las cuerdas incluso en el caso patolégico de cuerdas reumaticas. La técnica de OCT en intensidad
permite ver la morfologia, al igual que ocurre con TAC, ofreciendo una resolucion suficiente para
visualizar los haces de colageno. La técnica de OCT en polarizacion, PS-OCT, permite ademas
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cuantificar la birrefringencia del tejido, que estd intimamente ligada con la densidad y
composicion de éste. Se han medido y caracterizado cuerdas sanas frente a cuerdas reumaticas y
degenerativas, mostrando las Gltimas menor birrefringencia debido a la disminucién del orden de
los haces de colageno en las cuerdas en caso de dichas patologias. Estos resultados de medidas
experimentales de birrefringencia se han validado con los encontrados en literatura y se ha
comprobado que los valores de birrefrigencia medida con OCT concuerdan con los obtenidos con
otras técnicas.

De los resultados obtenidos, se puede decir que la técnica OCT presenta un claro potencial de
cara a su aplicacion y traslacion clinica para la visualizacion de cuerdas tendinosas y
cuantificacion de la densidad de colageno en intervenciones de reparacion de la cuerda mitral. La
informacién extraida de las medidas facilitaria la toma de decision de los cirujanos a la hora de
sustituir o mantener las cuerdas del complejo valvular. Los parametros visualizados se
corresponden con los obtenidos mediante TAC demostrando que la resolucion de OCT es
suficiente para la visualizacion de los haces de colageno. Frente al TAC y la histologia, la técnica
OCT tiene la capacidad Unica de obtener imagen de una cuerda completa en pocos segundos sin
necesidad de extirparla del complejo valvular ni de que pierda sus propiedades y estructura
fisioldgica. La visualizacion de su ndcleo permitiria caracterizar la salud estructural de todas las
cuerdas del complejo valvular en un ambiente intraoperativo. Por similitud, la valvula bicuspide
puede ser estudiada con esta misma técnica.
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En la actualidad, gran parte del diagnéstico de melanoma y otras lesiones cutaneas se realiza en
la consulta de dermatologia y se ayuda de la realizacion de biopsias para resolver las limitaciones
de la inspeccidn visual. EI método convencionalmente empleado para el diagndstico se basa en la
cuantificacion de diferentes parametros. En la mayoria de las ocasiones, esa cuantificacion resulta
subjetiva y, en muchos casos, los criterios no coinciden entre dermat6logos. Las técnicas de
procesado digital pueden ser Gtiles como herramienta de apoyo de cara al analisis objetivo de
parametros tales como delineacion de lesiones y analisis colorimétrico. Ademas, la técnica OCT
permite inspeccionar la seccion del tejido bajo su superficie, lo que puede proporcionar
informacion estructural que complemente la informacidn obtenida mediante dermatoscopia.

7.1 Procesado de imagen por dermatoscopia

La imagen por dermatoscopia se captura con una camara apoyada por lentes (Figura 7.1 A, 7.1
C) y luz polarizada (Figura 7.1 B, 7.1 D) enalgunos casos. La luz polarizada produce una imagen
de una calidad mayor gracias a que evita la reflexion especular en la superficie de la piel,
permitiendo capturar la reflexion que penetra ligeramente en el tejido. Esto permite visualizar la
forma y color de las lesiones y extraer sus patrones, necesarios para establecer un correcto
diagndstico.

131



Capitulo 7 — OCT y dermatoscopia en lesiones cutaneas

Dermatoscopia sencilla Dermatoscopia con luz polarizada

Nevus displasico

Nevus intradérmico

Figura 7.1. Comparativa de dos lesiones capturadas por dermatoscopia convencional (A,
C) y por dermatoscopia con luz polarizada (B, D).

El analisis de las iméagenes dermatoscopicas esta dedicado a obtener parametros de asimetria,
bordes, color, didmetro y evolucidn de la lesion dermatoldgica (ABCDE [1]). Para evitar sesgos
visuales, y el consiguiente error humano, es recomendable poder cuantificar estos parametros de
forma automatizada. Debido a los diferentes estados en los que se puede encontrar la lesion, la
extraccion automatizada de los pardmetros ABCD debe acompariarse de procedimientos iniciales
enfocados, en primer lugar, a la segmentacion de la lesion y, a continuacion, a la obtencion de los
parametros de esta.

7.1.1 Eliminacion de pelo

El pelo presente en las lesiones supone un gran inconveniente de cara al procesado automatizado
debido a su color (negro oscuro 0 mas claro, tipo blanquecino) y forma alargada. Dadas esta forma
alargada se ha aplicado una modificacion del algoritmo de Frangi (Seccién 4.2.3.3, Tabla 4.1), de
igual forma al aplicado en el caso de las anomalias de aorta. Para dicha delineacién, se convierte
la imagen dermatoscopica en formato RGB al espacio de color CIE-1976 llamado CIE-Luv,
establecido por la Comision Internacional de Iluminacién (International Commission on
Illumination [2]). Este espacio de color divide las componentes en un elemento de luminancia (L)
y dos elementos de cromaticidad (u, v).

La luminancia es aqui utilizada para la segmentacion de pelos [3] ya que realza los pelos
oscuros (Figura 7.2 B). La obtencion de la matriz Hessiana y los autovalores de ésta (Figura 7.2
C) permiten delinear con el algoritmo de Otsu los pelos empleando el primer autovalor,
obteniendo una mascara binaria de presencia de pelos en la lesion (Figura 7.2 D). Un algoritmo
muy utilizado para este propésito es el algoritmo de DullRazor [4],[5]. Dicho algoritmo se basa
en la operacion de cerrado morfologico a 0° 45° y 90° en los canales de color RGB vy la
superposicion de las mascaras obtenidas. Tras esta deteccion de pelo y su eliminacion, se interpola
el valor de los pixeles eliminados y se suaviza la imagen con un filtro mediana. El algoritmo de
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Hessiano propuesto en esta tesis produce resultados similares y, en algun caso, mejores al
Dullrazor (Figura 7.2 D). Para la reconstruccién de la imagen, una vez eliminado el pelo, se ha
utilizado el algoritmo inpaint [6],[7], basado en la transformada de coseno discreta. Esta
transformada se basa en la descomposicion de sefiales en una suma de cosenos. Este algoritmo
considera una malla de datos de entrada y rellena los huecos considerando la respuesta de la suma
de cosenos en las posiciones conocidas. Inpaint reconstruye puntos en imagenes
multidimensionales a partir de un conjunto reducido de puntos conocidos. En la reconstruccion
del area bajo los pelos (Figura 7.2 F), los puntos son suficientes de cara a la segmentacion y
produce resultados mas suaves que la interpolacién y el filtro de mediana adaptativo aplicado por
Dullrazor (Figura 7.2 E).

Imagen original Luminancia Primer autovalor

S

Mascara frente a Dull-Razor Reconstruccion DullRazor Reconstruccidn por inpaint

% B s AN, G
Figura 7.2. Proceso de identificacion de pelo y reconstruccion por filtrado Gaussiano. Se
utiliza la componente de luminancia (B) para detectar los pelos mediante la matriz Hessiana
(C) y umbralizar con Otsu comparado con Dullrazor (D). La segmentacion propuesta se
representa en azul, Dullrazor en verde, la coincidencia de ambos en aguamarina.
Reconstruccion final de la lesion: Dullrazor (E), algoritmo inpaint (F) [3].

Frente al método de Dullrazor que opera en tres angulos diferentes, el método basado en el
Hessiano se basa en los incrementos en cualquier direccion (Figura 7.2 C). Esto mejora la
deteccion de pelos en la imagen (Figura 7.2 D), detectando ademas pelos de diferentes grosores.
La reconstruccion (Figura 7.2 E y 7.2 F), deja imagenes mas limpias al utilizar inpaint.

Este algoritmo se ha aplicado a diferentes imagenes de la base de datos del proyecto ISIC
(International Skin Imaging ColLaboration: Melanoma Project) [8], en comparacién con el
algoritmo de deteccion y rellenado de Dullrazor (Figura 7.3).
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Figura 7.3. Resultados de delineacion y rellenado de pelos en imagenes de la base de datos
de ISIC [9]. Se muestran las imagenes originales (fila 1) y la deteccién de pelos (fila 2)
mediante el método de matriz Hessiana (azul), Dullrazor (verde) y el solapamiento de
ambos métodos (aguamarina). Se compara el rellenado de los pelos por el método de
Dullrazor (fila 3) y por el método inpaint (fila 4).

En la Figura 7.3 se puede comparar la deteccion mediante el método propuesto y el método de
Dullrazor para cuatro imagenes diferentes. La escasez de regiones verdes indica que el método
mediante la matriz Hessiana produce una mejor delineacion de pelos (azul) o un solapamiento
entre ambos métodos (aguamarina). Comparando la reconstruccion, se producen imagenes mas
limpias con inpaint (Figura 7.3 fila 4) que con Dullrazor (Figura 7.3 fila 3).

7.1.2 Deteccion de color

El color es uno de los elementos clave en el diagnostico[1]. Los colores tipicos de lesiones en la
piel se pueden dividir en 6 grupos de color [10]: marrdén oscuro, marrén claro, blanco, negro, rojo
y azul grisaceo. Se han tomado los valores RGB de cada uno de esos 6 colores como coordenadas
en tres dimensiones del centroide de sendas clases de color. A continuacion, para cada valor
posible RGB se calcula la distancia euclidea a cada uno de los centroides y se asigna la clase del
centroide mas cercano (Figura 7.4).
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Figure 7.4. Colores principales a clasificar considerados centroides de las 6 clases de color
(A) y regiones del espacio RGB que presentan distancia minima a cada centroide (B-G). Se
indica entre paréntesis el valor R, G; B de los colores principales.

El estudio del espacio de color RGB comprende en la fotografia convencional 256 valores para
cada canal de color, lo que implica 256° colores posibles. Esto conlleva un tiempo de céalculo de
distancias elevado para una imagen de 16 megapixeles como son las tomadas, por lo que se calcula
la distancia al conjunto completo de colores y se asigna la clase a priori. A la hora de clasificar el
color de una lesién, se toman sus valores R, G, B como coordenadas y se asigna la clase
almacenada en dicha posicién. Esto permite barrer de forma rapida los pixeles de una imagen y
asignar la pertenencia individual a una clase (Figura 7.5).

Original Blanco Negro Rojo

C

Marrén oscuro Azul-grisaceo

Figura 7.5. Clasificacion en clases de color de una lesion (A) en las 6 clases de color
propuestas (B-D, F-H). Se muestra la representacion tridimensional de todos los pixeles en
el espacio de color RGB (E).

7.1.3 Segmentacion de lesiones

La delineacion manual se basa en la percepcion del color y las lesiones a simple vista. Si bien dos
personas no produciran la misma segmentacion de una lesién, si que producirdn una segmentacion
similar. La automatizacién de este proceso se ve afectada por las modificaciones de la
iluminacion, el color de piel, reflexiones en la piel u otros artefactos, siendo una labor compleja
[11]. Aqui se ha propuesto una transformacién en canales de color, a partir del formato RGB
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original. Se han obtenido las componentes en los canales XYZ, HSV, CIE-Lab y CIE-Luv [12],
seleccionando los dos Ultimos ya que separan la luminancia y cromaticidad de forma que la
representacion independiente de los canales de color permiten una buena segmentacion de

lesiones tipicas (Figura 7.6).
B
i
. Original
k r
b b
P _ .

RGB

IR

CIE Lab

CIE Luv

Figura 7.6. Representacion en escala de grises, y en color original, de una imagen
dermatoscdpica [13] y sus diferentes canales de color en los espacios RGB, CIE-Lab y CIE
Luv [14].

El canal de luminancia L del espacio de color CIE-Luv es utilizado para la segmentacion del
efecto de vifieteado mediante el algoritmo de Otsu. Este efecto consiste en un oscurecimiento en
las esquinas de la imagen debido al sistema de lentes y que ocurre en muchas de las imagenes
dermatoscopicas (Figura 7.7 A)

El canal u* del mismo espacio de color CIE-luv se segmenta para producir una primera
aproximacion de la mascara de la lesion (Figura 7.7 B), de la cual se selecciona el &rea mayor y
se erosiona para evitar seleccionar pixeles dudosos, consiguiendo asi la méscara de la lesion
(Figura 7.7 C).

A partir de la mascara de lesion y la mascara de vifieteado, se obtiene la region restante como
mascara de no lesion, es decir, zona de la imagen que se corresponde con piel normal (Figura 7.7
D).

Finalmente, se toman muestras de 100 puntos, seleccionados de forma aleatoria, tanto de la

region de lesion como de la region de no lesion (Figura 7.7 E, 7.7 F) para estimar la distribucion
estadistica que define las regiones de lesion (Ho) y de no lesion (Hi) [15],[16].
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Figura 7.7. Representacidn del proceso de enmascarado de la lesion y la region de no lesién.
Se hace una primera segmentacion del vifieteado (A) y la lesion (B) empleando canal de
luminancia. La region de lesion se erosiona para obtener una mascara de lesion. A partir de
la negacion de estas se obtiene la mascara de la regién de no lesién (D). Finalmente, se
seleccionan 100 puntos de forma aleatoria en la méscara de lesion (E) y en la mascara de
no lesion (F). En la figura se indica un numero de puntos a modo de ilustracion ya que lo
pixeles originales son demasiado pequefios para ser apreciados.

Con el fin de segmentar la region de forma automatizada y no supervisada se propone el uso
de la estimacién de la funcion de distribucion (KDE, del inglés Kernel Density Estimation)
mediante el método de Parzen [17],[18]. Este método esta orientado a obtener la funcion densidad
de probabilidad (FDP) de unos datos dados a partir de un subconjunto seleccionado. En este caso,
seran los 100 puntos seleccionados en la lesidn para caracterizar la FDP de la lesion, Ho, y los 100
puntos seleccionados para la regidn de no lesion para caracterizar la FDP de la no lesién, H;. El
método de Parzen se basa en la asuncién de que la FDP en cada caso se puede descomponer en
las FDP de los diferentes puntos que la forman. Asumiendo una FDP Gaussiana para cada punto,
se selecciona una ventana y se estima la FDP para su entorno, afiadiendo dicha FDP a la global.
Cada FDP individual se estima como:

T S -
PO =1 Bien e (7.1)

donde o es la desviacion tipica; n el nimero de puntos en los datos (aqui se han seleccionado 100
puntos en cada clase) y d la dimension del espacio de datos. En este caso la dimension es 4 ya que
se utilizan 4 canales de color: u, v, a y b, que son los que dan mejores resultados de cara a la
segmentacion [19],[20]. A partir de los 100 puntos obtenidos para lesion y 100 para no lesién se
calcula la FDP para cada pixel de la imagen global, suponiendo que ambas hipétesis son ciertas:
suponiendo que el pixel i-ésimo pertenece a la clase Ho, se calcula la FDP para Ho. Suponiendo
que el pixel pertenece a Hi, se calcula la FDP del pixel para Hi. A continuacion se dar4 como
verdadera la hipdtesis que produzca una FDP mayor, clasificando asi el pixel i-ésimo en la clase
de lesion o no lesion. Esto se repite para cada pixel de la imagen obteniendo asi a la segmentacién
de toda la imagen (Figura 7.8).

137



Capitulo 7 — OCT y dermatoscopia en lesiones cutaneas

Figura 7.8. Representacion obtenida mediante el algoritmo de segmentacion propuesto para
algunas muestras de la base de datos PH? [13]. Se indica en rojo la segmentacion propuesta
por PH? como referencia y en azul la segmentacion del método propuesto.

La aplicacién del método propuesto a iméagenes de la base de datos PH? produce una
segmentacién similar a la suministrada por la base de datos, que ha sido obtenida mediante
delineacion manual por dermatdlogos y se considera referencia correcta. Se ha probado también
para la base de datos de ISIC [8] que cuenta con 2.000 imagenes con su mascara de segmentacion.
Para cada imagen se ha obtenido una mascara de segmentacion por el método propuesto y se ha
comparado con la méascara propuesta tomando diferentes métricas (Figura 7.9). Las métricas
elegidas son la sensibilidad, especificidad, precision, coeficiente de Jaccard y coeficiente Dice.
La sensibilidad indica la capacidad de detectar todos los casos positivos, aqui, todos los pixeles
con lesién y se define como:

Verdaderos Positivos

Sensibilidad =

(7.2)

Verdaderos Positivos+Falsos Negativos

La especificidad indica la capacidad de detectar los casos negativos, aqui, pixeles que no son
lesion. Queda definida como:

Verdaderos Negativos

Espeafladad = Verdaderos Negativos+Falsos Positivos (7'3)
Le exactitud indica lo cerca que se esta del resultado real, midiendo s6lo los aciertos:
Exactitud = Verdaderos Positivos+Verdaderos Negativos (7.4)

Total

Los coeficientes de Jaccard, J, y de Dice o Sgrensen—Dice, D, miden el solapamiento entre
regiones. En este caso, las regiones serian la mascara calculada por la segmentacion automatizada
y la provista en la base de datos considerada como referencia:

__lAnB| _ |ANB|
J= |[AUB| ~ |A|+|B|-]ANB| (7.5)
__ 2|AnB|
lAl+IB] (7.6)

Donde Ay B son las regiones de las dos méscaras a comparar.

Se aplica el algoritmo de segmentacién a la base de datos completa y se computan las métricas
anteriores para comprar la mascara obtenida con la mascara provista en la base de datos. Dada la
cantidad de imagenes se opta por una representacion estadistica de los datos en forma de
diagramas de cajas para cada métrica (Figura 7.9). Estas cajas representan el rango intercuartil en
las cajas azules y la mediana en la linea roja. Los marcadores en negro representan entre un 5% y
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un 95% de los datos, y en rojo se marca el resto de medidas que representa menos de un 5% de
los datos.

0.9 _
0.8 —
0.7 _
0.6 —
0.5— —

0.4+ —
0.3 i —
0.2— == —
0.1 T = J_ |
0— _
Sensibilidad Especificidad Precision Jaccard Dice

Figura 7.9. Métricas obtenidas para la comparacion de la mascara calculada con el método
propuesto frente a la mascara provista en la base de datos de ISIC [8].

La sensibilidad media de 0,81 y especificidad media de 0,93 suponen valores elevados, lo cual
implica respectivamente una tasa de deteccidn alta de pixeles pertenecientes a la lesién con una
baja falsa alarma o falsa deteccidn de pixeles normales como de lesién. La precision también es
alta, con un valor medio de 0,87. Los coeficientes de Jaccard y Dice son mas exigentes,
penalizando considerablemente las diferencias entre las mascaras. Proporcionan unos valores
medios de 0,63 y 0,72 respectivamente.

7.2 Procesado de imagen OCT

El estudio de OCT se toma como complemento estructural a la imagen por dermatoscopia. La
principal ventaja es que OCT permite ver el volumen superficial y la penetracion de la muestra.
En primer lugar, tomando un cubo completo se puede obtener el relieve de la lesion. Al ser a nivel
superficial, no se ve afectado por el indice de refraccion de la piel y se puede hacer una traduccién
de pixeles a micras. Esto permite corroborar si las lesiones son planas o abultadas y su extension
(Figura 7.10), facilitando la medida de las dimensiones de éstas con el paso del tiempo para ver
su evolucion. La Figura 7.10 representa la medida OCT en las dos lesiones benignas cuyas
imagenes dermatoscOpicas se muestran en la Figura 7.1. El nevus displasico presenta una
superficie plana similar a la piel circundante (Figura 7.10 A) mientras que el nevus intradérmico
presenta un engrosamiento de la epidermis y un abultamiento (Figura 7.10 B).
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Nevus displasico Nevus intradérmico

Figura 7.10. Comparativa de C-scan de dos lesiones cutaneas representadas en la Figura
7.1. La primera, un nevus displasico presenta una superficie plana (A). La segunda, un
nevus intradérmico (B) presenta un abultamiento.

El andlisis en dos dimensiones permite ver secciones transversales en el tejido. Estas permiten
distinguir la dermis de la epidermis en el caso de piel sana y medir su grosor (Figura 7.11 C). En
la lesién pigmentada se deja de percibir la diferencia entre ambas (Figura 7.11 A). En la lesién
intradérmica se percibe el engrosamiento de la epidermis (Figura 7.11 B). En cualquier caso, la
epidermis presenta mas homogeneidad que la dermis.

Nevus displdsico Nevus intradérmico

Piel sin lesion

Figura 7.11. B-scan de las lesiones mostradas en la Figura 7.1. Las flechas indican la region
de lesién. Las barras indican las regiones donde se puede medir el grosor de la epidermis.

El andlisis de los A-scan complementa la informacién suministrada por los B-scan ya permite
visualizar la pendiente de las regiones relevantes. Se puede apreciar como la epidermis presenta
un perfil de atenuacion diferente a la dermis (Figura 7.12 C). En la lesion més pigmentada (Figura
7.12 A) no se percibe la epidermis, pero si una pendiente diferente tanto a la dermis como a la
epidermis. Esta lesién presenta un color oscuro y por lo tanto una elevada presencia de
melanocitos que modifican el perfil de atenuacion. En el nevus intradérmico (Figura 7.12 B) se
observa como el perfil de atenuacién por completo se corresponde con la atenuacion de la
epidermis debido a su engrosamiento anémalo, con un coeficiente de atenuacién medido mediante
ajuste (Seccion 4.2.1.4, Ecuacion 4.25) 40cm™ de media, algo superior a la bibliografia que indica
28 cm* medido a 700nm [21]. En el caso de la dermis, se ha medido un coeficiente de atenuacion
medio de 76 cm™ frente a la bibliografia que indica 100 cm™? a 1.300nm [21]. La zona con
melanocitos da valores situados entre ambos, abarcando desde unos cm™ hasta unos 89 cm™.
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Dichos valores se han obtenido considerando un indice de refraccién de la piel de 1,42 a 1300 nm
[22].
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Figura 7.12. A-scan de las lesiones mostradas en la Figura 7.1. Se distinguen los perfiles
de atenuacion de la dermis, epidermis y la region con alta pigmentacion.

7.3 Conclusiones

El andlisis de las imagenes obtenidas por dermatoscopia presenta un gran campo de estudio de
cara a la asistencia al diagndstico clinico. En este documento se ha presentado una primera
aproximacién de cara a la fusion de la tomografia de coherencia éptica con las técnicas de
dermatoscopia, combinando el procesado de imagen en color con el procesado de perfiles de
atenuacion. Hasta el momento la falta de una campafia de medidas extensas en el hospital ha
impedido la corroboracion de los resultados previos aqui expuestos. Sin embargo, estos resultados
indican que dicha fusion tiene el potencial de convertirse en una herramienta de diagndstico
precoz del melanoma y/o otras lesiones cutaneas.

El trabajo en segmentacion mediante el algoritmo de Parzen tiene la ventaja de que extrae los
parametros de clasificacion de la propia imagen sin necesidad de entrenamiento previo. Esto
implica una gran versatilidad y potencial sin limitaciones del entrenamiento previo o de
requerimiento de equipos especiales o de condiciones especificas de iluminacion, camaras, etc.
facilitando no solo la implantacion en las consultas de dermatologia sino también en atencién
primaria y el tele-diagndstico.

El estudio de color ha demostrado ser de gran relevancia, tanto como elemento clave en el
diagndstico como en su papel como elemento de segmentacion en el algoritmo de KDE. Optimizar
la seleccion de los diferentes canales de color en funcién del histograma de color de las lesiones
puede proporcionar una mejor segmentacion, adaptada a cada lesion.

Finalmente, el co-registro con precision de la imagen dermatoscépica y OCT puede aportar
una capa mas de informacion que ha de ser procesada en conjunto de cara no solo a la
segmentacion de la lesion, sino al diagnostico del tipo de lesion y su posible nivel de malignidad.
La segmentacion de imagen por dermatoscopia delimita la extension en superficie, mientras que
OCT permite visualizar y cuantificar la extension en profundidad de la lesion, permitiendo
visualizar la profundidad de Barlow y obtener un nuevo marcador complementario al borde y
asimetria superficiales.
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8.1 Conclusiones

La aplicacion de nuevas técnicas de diagndstico en el &mbito médico es un proceso laborioso que
comienza por una prueba de viabilidad de la técnica para la caracterizacién de las propiedades
gue permitan discernir tejidos sanos y enfermos. Las técnicas empleadas en este documento son
inocuas para el organismo humano y no requieren la preparacion especifica de las muestras para
su caracterizacion. El proceso que va desde el laboratorio hasta el &mbito clinico o el quir6fano
no es posible a no ser que se pruebe la viabilidad, seguridad y, en cualquier caso, comodidad y
facilidad de uso del médico especialista en su uso diario. En este documento se ha aplicado
diferentes tecnologias para la caracterizacion de tejidos, comprobando la viabilidad de todos ellos
de forma positiva.

Se ha aplicado por primera vez la tomografia de coherencia Optica para caracterizar y
cuantificar la degradacion de la pared arterial en aorta humana. Este método permite
producir suficiente informacion diagnoéstica, cuya exactitud y validez diagnéstica se ha
comparado satisfactoriamente con las técnicas histoldgicas convencionales. Su rapidez
de adquisicion, la facilidad de medida sin realizar cortes histologicos o tinciones y su
sencillez de interpretacion hacen de esta técnica una herramienta con un gran potencial
de ser utilizada para la caracterizacion de tejidos en tiempo practicamente real en el
ambito intraoperatorio.

Ademas, la rapida y sencilla aplicacion de esta técnica, permite visualizar multiples
cortes sobre el tejido en diferentes regiones de una muestra, obteniendo un mapeo
tridimensional completo del tejido. Esto ha permitido la caracterizacion de multitud de
muestras en gran detalle y su andlisis demuestra que la degradacion en la pared arterial
no es uniforme ni longitudinalmente ni sectorialmente en el vaso. Se ha comprobado
cémo la cuantificacion histologica de la degradacion es util pero no infalible puesto que
la degradacion de la pared arterial es un fenémeno que ocurre en todo el vaso a niveles
diferentes de forma discontinua. Segun se recoge del analisis de las muestras, tanto
mediante OCT como mediante técnicas histoldgicas, ni siquiera la patologia de la valvula
adrtica bicuspide implica una degradacion total de la pared.
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e Sehaaplicado por primera vez la tomografia de coherencia Optica, y su variable sensible
a la polarizacién, para la caracterizacion de las cuerdas tendinosas humanas. Estas
cuerdas son esenciales para el correcto funcionamiento de las valvulas mitral y tricispide,
y su caracterizacion mediante OCT aporta conocimiento de un componente esencial para
el correcto funcionamiento del corazon. La tomografia de coherencia Optica permite ver
tanto la parte externa como el nlcleo de estas cuerdas tendinosas. Esto permite, en primer
lugar, comprobar la salud estructural de las cuerdas y en segundo lugar, calcular el
parametro de birrefringencia obtenido mediante la técnica sensible a la polarizacion. La
birrefringencia estd asociada a la estimacién de la densidad de las cuerdas y permite
conocer con precision las zonas de localizacion de haces de colageno. La disminucion del
factor de birrefringencia producido por la desalineacion de las cuerdas de colageno es
indicativa de la patologia de la cuerda. La carencia absoluta de colageno en algunas
regiones de las cuerdas implica una pérdida de propiedades que debe ser valoradas por el
cirujano.

e La deteccién precoz del melanoma es una tarea complicada por la variabilidad de
sintomas que pueden presentar, o peor adn, no presentar dichos tumores. La combinacién
de diferentes técnicas permite una caracterizacion de mas propiedades del tejido:
absorcion, dispersion, estructura, forma y color, etc. que ayudan a conocer el tumor bajo
analisis antes de la realizacién de una biopsia. En este trabajo se ha utilizado la
dermatoscopia con luz polarizada y la tomografia de coherencia Optica para la
caracterizacion de lesiones cutaneas. La dermatoscopia aporta informacion de forma,
color y textura de gran utilidad diagnostica y la automatizacion del analisis de estas ayuda
a consensuar criterios, evitar subjetividad y facilitar la teleasistencia. La aplicacion de la
tomografia de coherencia Optica permite diferenciar dermis y epidermis e incluso
regiones con alto contenido en melanocitos gracias a las diferencias de atenuacion en los
diferentes tejidos.

8.2 Lineas futuras

Dados los resultados satisfactorios expuestos en este documento se plantean dos lineas
inmediatas. La primera linea consiste en la aplicacion del sistema de medida OCT ex vivo para la
caracterizacion de diferentes tejidos, no solo estado s6lido para visualizar su morfologia, sino
también liquidos en los que se puede caracterizar el coeficiente de atenuacion. Entre ellos se
propone la caracterizacion de otros elementos del sistema cardiovascular como sangre, otras vias
sanguineas, las cuerdas tendinosas de la valvula tricuspide, capilaridad, monitorizacion de
cultivos, como membranas para la generacion de tejido artificial, etc. En el &mbito dermatoldgico
se puede aplicar para la caracterizacion de diferentes tipos de lesion, ademas de piel, foliculos
pilosos, u otros elementos en la dermis. La gama de equipos OCT es diversa y se pueden aplicar
diferentes técnicas con diferentes penetraciones y resoluciones, por lo que la variedad de tejidos
y particulas a medir puede ser variada.

8.2.1 Ambito cardiovascular

El siguiente paso consiste en transformar o adaptar los sistemas utilizados y adaptarlos para su
uso en quirdfano en el caso de OCT o en una consulta de atencion primaria o de dermatologia en
el segundo caso. La adaptacion del sistema OCT consiste en la compactacion de equipos y la
adecuacion del cabezal de medida al quir6fano o consulta. Esto se debe hacer tratando de
conseguir que sea un sistema higiénico, seguro y ante todo facil de utilizar por parte del servicio
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de intervencion que corresponda. Esto conlleva no solo la adaptacion fisica y mecénica, sino
también el software que permita interpretar las iméagenes de forma sencilla.

En el caso de las cuerdas mitrales, asi como de la aorta, se podria utilizar el mismo dispositivo,
tal vez cambiando el cabezal de forma que fuese mas sencillo introducirlo por cateterismo. En
cualquier caso, el sistema OCT podria llegar a convertirse en una herramienta versatil en el
quirdfano para la caracterizacion de multiples tejidos y érganos de forma réapida y precisa. La
necesidad de interpretacion por parte de los médicos no es elevada, dado que las imagenes
obtenidas son muy similares a las obtenidas en histologia y a las cuales estos profesionales estan
acostumbrados. Por otro lado, las herramientas de diagnostico automatizado desarrolladas
facilitan notablemente la toma de decisiones.

8.2.2 Ambito dermatoldgico

En el caso de la aplicacion de las diferentes técnicas del &ambito dermatolégico, los equipos de
medida se deben simplificar y adaptar a su uso en una consulta. Se ha de reducir el tamafio de los
sistemas y facilitar el registro de las maltiples tecnologias de forma simultanea. Al igual que en
el caso anterior, ha de desarrollarse un software que facilite la interpretacion de los analisis
aplicados. Estas herramientas no so6lo pretenden ser una ayuda al diagndéstico in situ, sino que
permiten el tele diagndstico y el almacenamiento de las medidas en una base de datos que permita
mejorar el nivel de deteccion obtenido y una caracterizacién completa de las propiedades 6pticas
de melanomas, nevus y otras afecciones.

El alcance de este documento en el dmbito dermatol6gico es menor que en el ambito
cardiovascular. Se plantea como linea futura inmediata realizar una campafia de medida mediante
tomografia de coherencia dptica y dermatoscopia que permita probar los procesados propuestos
y optimizarlos para la variabilidad de muestras que pueda surgir. El co-registro y procesado
conjunto de ambos tipos de datos parece determinante para obtener un marcador diagnéstico
mejorado frente a la aplicacién de los equipos de forma independiente.
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