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RESUMEN

La investigacion traslacional persigue transferir a entornos clini-
cos el esfuerzo de la investigacién basica o aplicada para mejorar la
calidad de vida de los pacientes a través de diagnosticos precoces,
predicciones de la evolucién de enfermedades, selecciéon adecuada-
mente de un tratamiento, etc.

La traslacién de la instrumentacién biomédica conlleva el utili-
zar instrumentos de medida o imagen de un entorno controlado
a uno mads realista. En esta tesis, se han desarrollado equipos de
imagen hiperespectral en el rango visible e infrarrojo cercano, junto
con sus interfaces graficas de usuario y la programaciéon de aplica-
ciones de diagnoéstico. Estos sistemas hiperespectrales, junto con la
integracion y adaptacion de un sistema de tomografia por coheren-
cia 6ptica, han sido calibrados, caracterizados y verificados para su
uso en aplicaciones biomédicas.

Se ha creado una plataforma para almacenar, organizar y proce-
sar las medidas generadas por los instrumentos, utilizando tarjetas
gréficas para acelerar el procesamiento y facilitar el acceso en un
entorno multiusuario de trabajo colaborativo.

La calibraciéon de los sistemas hiperespectrales han incluido la
calibraciéon espectral empleando modelos estandar, evaluando su
resolucion, relacion sefial-ruido y eficiencia de la medida. Ademas,
se calibr6 el sistema para que, empleando una fuente de luz estruc-
turada, pudiera reconstruir la superficie de una muestra y obtener
pardmetros relevantes.

Se ha verificado la sensibilidad de los sistemas hiperespectrales
en la deteccién de concentraciones en mezclas liquidas, utilizando
soluciones de agua y etanol, demostrando la utilidad de estos siste-
mas para tal fin.

Finalmente, los sistemas de imagen desarrollados, junto con la
plataforma, se han aplicado en un caso clinico para el diagnéstico
de enfermedades cardiovasculares. Se ha realizado una evaluacién
de imagen multimodal que mejore la eficacia diagnéstica, combi-
nando andlisis composicional y morfolégico de las muestras huma-
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nas provenientes del Servicio de Cirugia Cardiovascular del Hospi-
tal Universitario Marqués de Valdecilla.

Los resultados morfolégicos y composicionales provenientes del
andlisis de imagen multimodal de estas muestras, junto con su pa-
tologia y las caracteristicas del paciente, permiten establecer relacio-
nes diagnosticas.



ABSTRACT

Translational research aims to transfer the efforts of basic or ap-
plied research into clinical settings to improve patients’ quality of
life through early diagnostics, predictions of disease progression,
appropriately selecting a treatment, etc.

The translation of biomedical instrumentation involves using mea-
surement or imaging instruments from a controlled environment to
a more realistic one. In this thesis, hyperspectral imaging equip-
ment in the visible and near-infrared range has been developed,
along with their graphical user interfaces and diagnostic applica-
tion programming. These hyperspectral systems, along with the in-
tegration and adaptation of an optical coherence tomography sys-
tem, have been calibrated, characterized, and verified for use in bio-
medical applications.

A platform has been created to store, organize, and process the
measurements generated by the instruments, using graphics cards
to accelerate processing and facilitate access in a multi-user collabo-
rative work environment.

The calibration of the hyperspectral systems has included spec-
tral calibration using standard models, assessing their resolution,
signal-to-noise ratio, and measurement efficiency. Additionally, the
system was calibrated to reconstruct the surface of a sample using
a structured light source and obtain relevant parameters.

The sensitivity of the hyperspectral systems in detecting concen-
trations in liquid mixtures has been verified, using water and etha-
nol solutions, demonstrating the utility of these systems for this
purpose.

Finally, the developed imaging systems, along with the platform,
have been applied in a clinical case for the diagnosis of cardiovas-
cular diseases. A multimodal imaging evaluation has been carried
out to improve diagnostic efficacy, combining compositional and
morphological analysis of human samples from the Cardiovascular
Surgery Service of the Marqués de Valdecilla University Hospital.
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The morphological and compositional results from the multimo-
dal image analysis of these samples, along with their pathology
and patient characteristics, allow for establishing diagnostic rela-
tionships.
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Parte I

INTRODUCCION Y MARCO TEORICO

Esta parte introduciré el contexto de la tesis, las técnicas
utilizadas, asi como sus objetivos y el marco tedrico del
analisis realizado.
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La traslacion o la transferencia en el contexto de la instrumen-
tacion médica consiste en realizar todos los pasos necesarios para
implementar una técnica o instrumento de un 4&mbito experimental
a un entorno de aplicacién mads realista, en concreto, un entorno
clinico. Esto supone un gran desafio, debido a que en un entorno
clinico se debe cumplir una serie de requerimientos relacionados
con la fiabilidad, velocidad de medida, esterilidad y confort para el
paciente y el personal asistencial.

Dentro de estos retos, se debe tener en cuenta cuanto tiempo se
tardard en realizar la medida de un paciente para interferir lo me-
nos posible en la tarea asistencial; de como de sensible es la medida
y de la fiabilidad de la misma, pues el paciente muchas veces no po-
dra permanecer inmoévil. Ademas, se debe tener en cuenta aspectos
como la dimensién de la instrumentacién, que en ocasiones puede
dificultar su transporte. Por tltimo, es necesario tener presente la
incomodidad e incluso el dafio que se puede infringir al paciente,
ya que algunas pruebas clinicas pueden suponer un sufrimiento o
incluso provocarle un dafio a corto o largo plazo al paciente.

Las medidas que la instrumentacién médica genera se las conoce
como imagen médica y se pueden clasificar de multitud de maneras
como por ejemplo segin el tipo de técnica empleada para generar
esa imagen usando luz, sonido, radiacién, magnetismo, etc; o se-
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Paciente Imagen Plataforma Diagndstico
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Figura 1: Esquema de los pasos de la imagen médica.

gun el tipo de imagen generada, si es una imagen bidimensional,
tridimensional, molecular, multimodal etc.

Una de las categorias dentro de las técnicas de la imagen médi-
ca, son aquellas que utilizan luz visible e infrarroja de onda corta.
La luz es una onda electromagnética, que no resulta lesiva para el
ser humano. Ademds del andlisis de la interaccién de la luz con
los tejidos a través de diversos fendmenos se puede proporcionar
informacién tanto morfolégica como composicional.

Otro reto que muchas veces pasa desapercibido es la gestion de
las pruebas realizadas en un entorno clinico. Debido a la cantidad
de personal implicado, un correcto diagnéstico requiere en ocasio-
nes de multitud de pruebas, procesamiento de las mismas y cruce
de los datos con el historial clinico. Todo esto hace necesaria una
infraestructura que almacene y distribuya todos los datos de una
forma segura y fiable.

Generalmente, el andlisis de estas medidas requiere un de cémpu-
to intenso, dado que las herramientas que faciliten el diagnéstico lo
requieren. Muchas de estas herramientas pueden ser ejecutadas en
hardware especifico para reducir el tiempo necesario en obtener sus
resultados.

En la Figura 1 se representa un esquema del trabajo de esta tesis.
De un paciente se obtiene una imagen de una muestra biolégica,
que es analizada varios sistemas, algunos de los cuales han sido
desarrollados en este trabajo. Mds tarde, esas medidas adquiridas
son trasladadas a una plataforma con un software que analizard y
finalmente buscard facilitar un diagndstico de las muestras.

Por ello, en este capitulo, se empezard describiendo lo que es la
imagen médica, dentro de la imagen médica se profundizard en la
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Figura 2: Radiografia tomada por Wilhelm Rontgen de la mano de su es-
posa, considerada la primera imagen médica [1].

imagen Optica seguido de las plataformas de imagen médica. Fi-
nalmente se concluira describiendo la patologia cardiovascular que
serd el caso de uso de este trabajo y su aportacién practica al cono-
cimiento médico.

1.1 IMAGEN MEDICA

Uno de los objetivos fundamentales de la medicina moderna es
tratar a los pacientes de forma minimamente invasiva, idealmente
evitando intervenciones cuando estas no sean necesarias. Aunque
esto no siempre es factible, el desarrollo de nuevas tecnologias y
procedimientos ha permitido realizar diagndsticos precoces.

La historia de la imagen médica se remonta a finales del siglo XIX,
cuando Wilhelm Rontgen, mientras trabajaba con un tubo de rayos
catédicos, descubrié una forma de radiacién altamente penetrante.
A esta radiacion la denominé rayos X. Rontgen observé que estos
rayos podian atravesar la carne pero no los huesos, lo cual result6 en
la formacién de sombras en una placa fotosensible. Este fenémeno
se ilustra en la Figura 2 [1].

Con el transcurso del tiempo, la imagen médica ha evolucionado
y se ha expandido a diversas especialidades clinicas. Actualmente,
se dispone de gran variedad de técnicas para capturar imagenes del
cuerpo humano con fines clinicos, lo que facilita diagndsticos preci-
sos. Esta tecnologia se aplica en diversas especialidades como onco-
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Imagen médica
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Figura 3: Diferentes sistemas de imagen médica (adaptado de [3]).

logia, traumatologia y oftalmologia entre otras, tal como se muestra
en la Figura 3 [2, 3].

1.1.1  Tipos de imagen médica

Las imagenes médicas son variadas en cuanto a sus caracteristi-
cas, técnicas utilizadas y la forma de adquisicién. De esta manera,
se puede clasificar las imagenes médicas como:

= Imdagenes bidimensionales: las representadas en dos dimensio-
nes que pueden ser impresas o proyectadas en una pantalla.
Dentro de las imédgenes bidimensionales podemos encontrar
las radiografias que proporcionan imdgenes en escala de gri-
ses donde los huesos aparecen en blanco y los tejidos mas
blandos en tonos de gris en funcién de la densidad radiol6-
gica de estos. También podemos encontrar imdgenes de ultra-
sonido que utilizan ondas de sonido para crear imagenes en
tiempo real de 6rganos y tejidos blandos.
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= Imdgenes tridimensionales: también llamadas tomografias, per-
miten la exploracién tridimensional del cuerpo, o de la parte
del cuerpo, del paciente. Como ejemplo se tiene la Tomografia
Computarizada (CT, del inglés Computed Tomography) que uti-
liza rayos X para obtener imdgenes transversales del cuerpo
que luego se pueden reconstruir en 3D. También la Imagen
por Resonancia Magnética (MRI, del inglés Magnetic Resonance
Imaging) que utiliza campos magnéticos y ondas de radio pa-
ra obtener imédgenes detalladas, especialmente de tejidos blan-
dos.

= Imdgenes funcionales: las imédgenes funcionales muestran pa-
rametros no anatémicos del cuerpo del paciente como puede
ser la perfusion, el flujo sanguineo etc. La imagen por Reso-
nancia Magnética Funcional (fMRI, del inglés functional Mag-
netic Resonance Imaging) que muestra la actividad cerebral mi-
diendo el flujo sanguineo, o la Tomografia por Emisiéon de
Positrones (PET, del inglés Positron Emission Tomography) que
utiliza is6topos radiactivos para mostrar cémo funcionan los
6rganos y tejidos, son ejemplos de imagenes funcionales.

= Imdgenes moleculares: son las que se enfocan en visualizar
procesos bioldgicos a nivel molecular.

= Imdgenes multimodales: son las que combinan diferentes téc-
nicas, basadas en diferentes mecanismos de interaccién con
el tejido, para obtener informacién mas completa. Por ejem-
plo, la técnica PET-CT combina la Tomografia por Emisién de
Positrones con la Tomografia Computerizada.

En la comparacién de tecnologias de imagen médica hay que te-
ner en cuenta los siguientes pardmetros [4]:

= Resolucion: la capacidad de discernir espacialmente propieda-
des de los tejidos.

» Dafio: valorar si la técnica causa un dafio o incomodidad al
paciente, los motivos pueden ser diversos: utilizar radiacién
ionizante; emplear particulas que pueden dafar las células del
cuerpo; extraer un trozo de tejido para una biopsia; o emplear
endoscopios o catéter para introducir el instrumento.

7
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= Penetracion: la fisica de la interaccién con los tejidos limita
la capacidad de penetrar a través de los tejidos o huesos pa-
ra generar imagenes del interior del cuerpo. Algunas técnicas
s6lo pueden hacer medidas superficiales, mientras que otras
pueden obtener informacién tridimensional de distintas par-
tes del organismo.

» Costes: considerando tanto los costes iniciales de desarrollo,
como en los costes de adquisicion de cada medida. Esto puede
suponer una limitacién ya que técnicas de imagen con gran
resolucion y capacidad de diagndstico se pueden reservar, por
condiciones presupuestarias, s6lo para los casos mds graves

[5].

= Tiempo de medida: el empleado en la adquisicién de una
medida, pudiendo ser practicamente instantdnea como llevar
unas horas. Una imagen CT puede llevar del orden de 10 a 30
minutos, mientras que una radiografia convencional de 5 a 10
minutos [6].

1.1.2  Modalidades de imagen médica

El campo de la imagen médica es diverso, ofreciendo una amplia
gama de modalidades que permiten visualizar diferentes estructu-
ras y funciones del cuerpo humano. Estas modalidades de imagen
se han especializado para abordar desafios diagndsticos y terapéuti-
cos especificos en diversas 4dreas de la medicina. A continuacién, se
describen algunas de las técnicas méds comunes y sus aplicaciones.

Una Tomografia por Emisién de Positrones PET es una prueba
de imagen ayuda a revelar la funcién metabdlica o bioquimica de
los tejidos y 6rganos. La exploraciéon por PET utiliza un farmaco
radiactivo llamado trazador para mostrar la actividad metabdlica
tanto tipica como atipica. Una exploraciéon por PET detecta el me-
tabolismo atipico del marcador en enfermedades antes de que la
enfermedad aparezca en otras pruebas de imagenes, como la tomo-
grafia computarizada o la resonancia magnética [7, 8, 9].

Dentro de las técnicas diagndsticas basadas en el sonido, se en-
cuentra la ecografia, también conocida como ultrasonografia o eco-
sonograffa. Este método utiliza el ultrasonido para generar imdge-
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nes bidimensionales o tridimensionales. Un dispositivo pequefio,
llamado transductor, emite ondas de ultrasonido. Estas ondas so-
noras de alta frecuencia se proyectan hacia la zona del cuerpo en
estudio, y se capta su eco, ya que rebotan en 6rganos, tejidos o
fluidos. El equipo registra las variaciones minimas del sonido para
generar la imagen [10].

Otra técnica que usa el sonido para diagnoéstico es el ultrasonido
intravascular o ecografia intravascular (IVUS, del inglés Intravascu-
lar Ultrasound) es una técnica de diagndstico que se utiliza ondas
sonoras para observar el interior de los vasos sanguineos. Es ttil
para evaluar las arterias coronarias que irrigan el corazén. Es espe-
cialmente adecuada para evaluar el estado del vaso sanguineo, las
posibles placas de arterioesclerosis y si determinadas protesis se ha
insertado correctamente [11].

También es posible usar los campos magnéticos para hacer un
diagnéstico. La resonancia magnética MRI es una tecnologia de ima-
genes no invasiva que produce imdgenes anatémicas detalladas en
tres dimensiones. A menudo se utiliza para la deteccién, el diag-
nostico y el seguimiento del tratamiento de enfermedades. Se basa
en una sofisticada tecnologia que excita y detecta el cambio de di-
reccién del eje de rotaciéon de los protones que se encuentran en el
agua que forma los tejidos vivos [12, 13, 14].

En cuanto a las técnicas que usan rayos X, la cual es un tipo de
radiacion electromagnética, su uso mas comun son las radiografias.
Esto es debido a que los Rayos X son capaces de atravesar obje-
tos que tipicamente son opacos puede hacerse una radiografia para
comprobar rotura de huesos [15, 16].

Otro uso de los rayos X es la tomografia computarizada CT, en la
que un haz estrecho de rayos X se dirige a un paciente y gira rapida-
mente alrededor del cuerpo, produciendo sefiales que son procesa-
das para generar imdgenes transversales. Estos cortes se denominan
imagenes tomograficas y brindan informacién mads detallada que
las radiografias convencionales. Los cortes de imdgenes sucesivas
se pueden integrar digitalmente para formar una imagen tridimen-
sional (3D) del paciente que permite una identificaciéon mas fécil de
las estructuras bdsicas, asi como de posibles tumores o anomalias

[17, 9]
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En la angiografia, técnica invasiva para el diagnéstico por ima-
gen de los vasos sanguineos, se administra un contraste radiolégi-
co, consistente en un compuesto opaco a los rayos X mediante un
catéter intravenoso. Debido a esto, a la hora de hacer una placa ra-
diografica se revela la morfologia del arbol arterial, asi como sus
distintos accidentes vasculares, émbolos, trombosis, aneurismas, es-
tenosis, etc. [18]. El uso especifico de CT para angiografia se deno-
mina CTA (del inglés Computed Tomography Angiography) y el uso de
MRI para una angiografia se denominado MRA (del inglés Magnetic
Resonance Angiography).

Por ultimo, el uso de las técnicas de la imagen Optica resulta
interesante en el campo de la imagen médica, el cual serd el que se
ha utilizado en esta tesis y serd el que se describa a continuacién.

1.2 IMAGEN OPTICA

Las técnicas Opticas son aquellas utilizan la luz para tomar una
imagen. El uso de luz en la medicina es particularmente interesante,
debido sobre todo a sus propiedades no ionizantes y, por tanto, po-
tencialmente no invasivas. Ademads, la luz es una onda electromag-
nética con longitudes de onda lo suficientemente pequefias como
para interactuar con moléculas de la materia organica sin llegar a
dafiarlas (a diferencia de lo que ocurre con la radiacién ionizante)
pero ofreciendo una resolucién espacial relevante.

Sin embargo, distintos mecanismos 6pticos presentes en la inter-
accion luz-tejidos pueden alcanzar penetraciones del orden de 1 a
3 milimetros, y superar una resolucién méxima del orden de 1 a 15
micras [19].

Las técnicas mas relevantes de imagen Optica se describirdn a
continuacion, siendo entre ellas la imagen hiperespectral y la tomo-
grafia de coherencia 6ptica las que se han utilizado en este trabajo
de tesis.

1.2.1 Retinografia

La retinografia es una técnica de imagen bidimensional basada en
la fotografia digitalizada de la parte posterior del o0jo, es decir, del
fondo de ojo. Con esté técnica se puede registrar la apariencia del
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0jo, revisar los hallazgos, detectar cambios, estudiarlos y documen-
tarlos. Esta técnica consiste en una fotografia con un microscopio
adaptado unido a una cdmara que proporciona una vista vertical y
magnificada. Principalmente se visualiza la retina central, la mécula
y el disco 6ptico [20, 21, 22, 23, 24].

1.2.2 Histopatologia

La histopatologia es la rama de la patologia que trata el diagnds-
tico de enfermedades a través del estudio de los tejidos. Para la
medicina clinica en particular, la histopatologia se refiere al examen
de una biopsia o de una muestra quirtdrgica por un patélogo des-
pués de que la muestra se haya preparado y de que los cortes his-
tolégicos se hayan colocado en portaobjetos de vidrio y empleando
contrastes para resaltar entidades y composicion celulares. En cam-
bio, la citopatologia examina las células aisladas o microfragmentos
de tejido [25].

1.2.3 Imagen dermatoscopica

La imagen dermatoscépica o dermatoscopia, también llamada mi-
croscopia de epiluminiscencia, microscopia de luz refleja, microsco-
pia de superficie, microscopia directa de la piel, episcopia o sim-
plemente epiluminiscencia, es una técnica no invasiva de diagndsti-
co en dermatologia. Mediante un instrumento 6ptico, llamado der-
matoscopio, permite examinar las lesiones de la superficie cutdnea
amplificando in-vivo la imagen sospechosa una vez eliminados los
fenémenos de refraccion y reflexién de la luz sobre la piel [26, 27].

1.2.4 Microscopia confocal

La microscopia confocal, especialmente la microscopia confocal
de barrido laser, es una técnica de imagen Optica que mejora la
resolucién y el contraste de una micrografia. Utiliza un pinhole es-
pacial para bloquear la luz fuera de foco durante la formacién de
la imagen. Al capturar multiples imdgenes bidimensionales en di-
ferentes profundidades de una muestra, permite la reconstrucciéon
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de estructuras tridimensionales dentro de un objeto. Esta técnica
se aplica ampliamente en la comunidad cientifica e industrial, con
aplicaciones tipicas en ciencias de la vida, inspeccién de semicon-
ductores y ciencia de materiales [28].

1.2.5 Microscopia de imdgenes de tiempo de vida de fluorescencia, FLIM

La microscopia de imagen de tiempo de vida de fluorescencia
(FLIM, del inglés Fluorescence-Lifetime Imaging Microscopy) es una téc-
nica de imagen que se basa en las diferencias en la tasa de decai-
miento exponencial de la emisién de fotones de un fluoréforo en
una muestra. Se utiliza en microscopia confocal, Microscopia de Ex-
citaciéon de dos Fotones (TPM, del inglés Two-Photon Microscopy) y
Tomografia Multifoténica (MPM, del inglés Multiphoton Microscopy).
FLIM crea imdgenes midiendo la vida media de fluorescencia del
fluoréforo, en lugar de su intensidad. Esto ayuda a minimizar erro-
res en las medidas y ofrece ventajas como reducir el efecto de la
dispersion de fotones en muestras gruesas. Esta técnica también se
ha empleado para indicar el pH, la viscosidad y la concentraciéon
de especies quimicas en una muestra [29].

1.2.6 Microscopia de excitacion de dos fotones, TPM

La Microscopia de Excitaciéon de dos Fotones TPM una técnica
de imagen de fluorescencia que se adapta bien para visualizar te-
jidos vivos dispersos de hasta aproximadamente un milimetro de
grosor. A diferencia de la microscopia de fluorescencia tradicional,
esta técnica requiere la excitaciéon simultdnea por dos fotones con
una longitud de onda mds larga que la luz emitida. Un laser se en-
foca en una ubicacién especifica del tejido y se escanea a través de
la muestra para producir la imagen de forma secuencial. Las pres-
taciones de esta técnica son superiores a la microscopia confocal
debido a su mayor penetracion en el tejido, deteccién eficiente de
luz y reducciéon de la fotodegradacion [30].
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1.2.7 Microscopia éptica de barrido de campo cercano, NSOM

La microscopia 6ptica de barrido de campo cercano (NSOM, del in-
glés Near-field Scanning Optical Microscopy) es una técnica avanzada
para estudiar nanoestructuras, superando los limites de resolucién
de la microscopia convencional mediante el uso de ondas evanes-
centes. En NSOM, la luz l4ser se focaliza a través de una apertura
menor que la longitud de onda de la luz, generando un campo eva-
nescente. Al escanear la muestra bajo esta apertura a una distancia
reducida, la resolucion 6ptica se ve limitada tinicamente por el ta-
mafio de la apertura, alcanzando una resolucion lateral de hasta 6
nm y vertical de 2-5 nm. Esta técnica también es 1til para analizar
propiedades como el indice de refraccién, la composiciéon quimica
y el estrés local a escalas inferiores a la longitud de onda.

El uso de NSOM en aplicaciones bioldgicas se debe principalmen-
te a la demanda de una resolucién més alta que la ofrecida por
microscopios estdndar. Otra ventaja importante es la capacidad de
correlacionar simultdineamente la morfologia y las propiedades 6p-
ticas de las muestras [31].

1.2.8 Speckle

La interferometria de moteado, también conocida como interfero-
metria speckle, estudia los patrones de intensidad resultantes de la
interaccién entre frentes de onda coherentes. Estos frentes de onda
experimentan variaciones de fase o fluctuaciones de intensidad. Los
patrones que se forman ofrecen informacién significativa acerca de
la superficie sobre la que inciden [32].

1.2.9 Flujometria Doppler ldser, LDF

La flujometria Doppler laser (LDF, del inglés Laser Doppler Flow-
metry) representa un enfoque no invasivo para supervisar el flujo
sanguineo microvascular. A pesar de que las medidas LDF no son
absolutas, el creciente interés en la perfusiéon microvascular ha pro-
piciado numerosos estudios clinicos y una amplia gama de publi-
caciones internacionales sobre esta técnica. De hecho, se aplica en
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diversas disciplinas y puede usarse en varios 6rganos, incluyendo
la piel, el cerebro, el rifién, el higado y los intestinos [33].

1.2.10 [Imagen térmica

La imagen térmica, también conocida como termografia infrarro-
ja, es una técnica que mide la radiacién emitida por los cuerpos
calientes y se utiliza en el diagnéstico médico y la investigacion
biolégica para capturar y registrar las variaciones de temperatura
en los tejidos. Las cAmaras infrarrojas son empleadas para este pro-
posito, permitiendo a los investigadores obtener informacién sobre
la actividad metabdlica y vascular para reconocer cambios anorma-
les en la fisiologia del tejido. La técnica se basa en la deteccién de
diferencias en la energia térmica local del tejido, sangre y piel en
sistemas biolégicos, principalmente por la energia térmica liberada
por procesos de reacciones quimicas como el metabolismo.

Los estudios han explorado las capacidades y ventajas de esta
metodologia en el diagnéstico de varias enfermedades, proporcio-
nando un método diagnéstico no invasivo y sin contacto para estu-
diar la temperatura corporal, lo que ha incrementado su aplicaciéon
en la medicina clinica [34].

1.2.11 Espectroscopia Raman

La espectroscopia Raman es una técnica analitica empleada tanto
en quimica, como en la fisica de la materia condensada, para in-
vestigar modos de baja frecuencia, como movimientos vibratorios,
rotatorios y otros similares. Esta técnica se fundamenta en el fené-
meno de esparcimiento ineldstico de la luz, también conocido co-
mo dispersiéon Raman. Generalmente, se utiliza luz monocromatica
proveniente de un laser, que puede abarcar rangos desde el visible
hasta el infrarrojo cercano y el ultravioleta cercano [35].

1.2.12 Imagen fotoaciistica, PA

La generacion de imagen fotoactstica (PA, del inglés Photoacous-
tic), se basa en la emision de pulsos no ionizantes de laser enviados
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a los tejidos bioldgicos. Parte de la energia entregada sera absorbi-
da y convertida en calor, conduciendo a la expansion termoeléstica
y asi a la emisién ultrasénica de banda ancha. Las ondas ultrasé-
nicas generadas son detectadas por transductores ultrasénicos para
formar imagenes [36].

1.2.13 Tomografia de coherencia éptica, OCT

La tomografia de coherencia 6ptica (OCT, del inglés Optical Cohe-
rence Tomography) fue demostrada en 1991 por el equipo de James
G. Fujimoto y desarrollada inicialmente para la visualizacién de la
retina en vivo de forma no invasiva. Su utilidad qued6 demostrada
en oftalmologia y hoy es una herramienta ampliamente utilizada en
dicho campo [37, 38]. Esta técnica genera una imagen 3D mediante
el uso de un laser infrarrojo. En la Figura 4 puede verse un esque-
ma de un sistema OCT con un interferémetro. Este sistema emite un
haz que es divido por un divisor y se refleja en una referencia y una
muestra. Al detector llega la interferencia entre los dos haces.

La tomografia de coherencia 6ptica tiene gran cantidad de apli-
caciones en imagen médica. Aunque la més extendida es la visua-
lizacién del interior del globo ocular, se aplica en campos como el
cardiovascular, gastroenterologia y la dermatologia. OCT se usa am-
pliamente en mucosas ya que permite ver el estado del epitelio y
crecimiento anémalo de tipo displasia, calcificaciones etc. Ademas,
puede ser aplicado en la caracterizacion de la pared arterial para la
deteccion de ateromas o comprobar la implementaciéon de endoproé-
tesis vascular o stents coronarios, aportando una resolucién mayor
que otras técnicas [39, 40, 41, 42, 43].

En el ambito cardiovascular puede ser utilizado como alternativa
a IVUS, debido a que puede ser integrado en un catéter de visualiza-
cién de un didmetro similar a las técnicas de IVUS, pero aportando
resolucién axial superior (del orden de 10 veces superior [44]) aun-
que tiene una penetracion inferior. Estas caracteristicas permiten
discernir entre las distintas capas arteriales y sus posibles patolo-
gias [45, 46]. IVUS se utiliza con mayor frecuencia en procedimientos
de intervencién cardiaca para describir la forma de la lesién, medir
la carga de aterosclerosis, guiar el tamafio del stent, evaluar la ex-
pansion del stent, proporcionar informacién sobre la precision del
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Figura 4: Esquema de un sistema OCT con un interferémetro.
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despliegue del stent e identificar complicaciones del procedimiento.
OCT, por otra parte, proporciona imagenes de excelente calidad de
las arterias coronarias, lo que permite evaluaciones detalladas de
la colocacién y expansion del stent. También proporciona imégenes
de mayor resolucién, lo que permite una mejor visualizacién del
posicionamiento del stent y del tejido [47].

Estas modalidades mejoran los resultados del procedimiento y
reducen el riesgo de complicaciones. OCT proporciona una resolu-
ciéon de imagen mads alta, registro conjunto de angiografia, varias
medidas automatizadas y una interfaz facil de usar [48, 49, 50].

En el caso de la evaluacion de aneurismas intracraneales, OCT se
usa para evaluar dispositivos endovasculares, como la recanaliza-
cién de aneurismas intracraneales tras una oclusién incompleta. Sin
embargo, no permite visualizar la forma y tamafio de los aneuris-
mas intracraneales. Hay estudios que han demostrado que OCT es
mas sensible para detectar aneurismas residuales en comparacién
con angiologia. Ademads, se ha demostrado el potencial de OCT de
alta frecuencia para evaluar el seguimiento del éxito de tratamien-
tos endovasculares [51].

La captura bésica en un sistema OCT se denomina A-scan y se
toma focalizando la lente en un punto determinado de la muestra.
Si se usan diversos A-scan a lo largo de una muestra en un eje, se
formaria una imagen bidimensional con un eje X y otro Z de pro-
fundidad, lo que se conoce como un B-scan. Finalmente, tomando
distintos B-scan a lo largo del otro eje, se tendria un cubo tridimen-
sional o C-scan con tres coordenadas espaciales. Los sistemas OCT
se sirven de motores galvanométricos para mover un espejo fren-
te a la lente de captura y asi variar el punto de enfoque y de esta
manera obtener los B-scan y C-scan. En la Figura 5 se muestra una
comparativa entre los distintos modos de adquisicién de OCT.

1.2.14 Imagen hiperespectral, HSI

La imagen hiperespectral (HsI, del inglés HyperSpectral Imaging)
es una técnica madura en la que se busca obtener una imagen bi-
dimensional con multiples canales de color [52], lo que se conoce
como cubo de imagen. HSI es muy ttil en multitud de aplicaciones,
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Figura 5: Distintos modos de adquisicion de OCT: (a) C-scan; (b) B-scan; (c)
A-scan.

como la industria [53, 54], la agricultura, el &mbito agroalimentario
[55], el arte [56], y la medicina [57, 58].

HSI se diferencia de una imagen normal RGB (del inglés Red Green
Blue) por el niimero de canales de color. Esto se debe a que la ima-
gen RGB estd disefiada para ser percibida por el ojo humano, por lo
que s6lo se aporta la informacion necesaria para la representacion
del mundo a través de los ojos humanos. En la Figura 6 se puede
ver como, mientras en una imagen RGB dos objetos pueden parecer
iguales, cuando se analiza su espectro se ven diferencias. Li et al.
[59] y Lu y Fei [60] revisan los diferentes procesos en los que la
imagen hiperespectral puede ayudar a obtener resultados biomédi-
cos, como la saturacién de oxigeno y tumores la superficie de la piel
o lengua.

Lo mas interesante respecto a otros sistemas de medidas, es que
se trata de un sistema que de por si no dafia a la muestra, debido
a que el tipo de luz que se usa no es ionizante. Otro punto a favor
es que la imagen hiperespectral puede ser integrada es dispositivos
compactos y portables. Tran y Fei [62] muestran como a lo largo de
los ultimos 50 afios el peso de los dispositivos de imagen ha pasado
de ser cerca de los 100kg (MSS-1, 1972) a llegar a pesar tan sélo 117g
(BaySpec OCI-1000, 2014). Esto permite que los sistemas puedan ser
transportados por drones o ser utilizados con mads facilidad en el
ambito clinico.

En la aplicaciéon de sistemas hiperespectrales de dmbito cardio-
vascular, la literatura es muy reducida y casi toda es referida a la
curacion de heridas en pie diabético [63] y evaluacion de la perfu-
sién o saturacion de oxigeno [64, 65]. Galeano et al. analizan el teji-
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Figura 6: Comparacién de espectros entre un pimiento real y uno falso
[61].

do adrtico ex-vivo con un sistema multiespectral en el rango visible
obteniendo niveles de hemoglobina tanto oxigenada como desoxi-
genada y otros componentes [66]. Larsen et al. presenta un sistema
hiperespectral que busca in-vitro placas de ateromas en el caso de
ateroesclerosis [67]. Chihara et al. lo emplean para la deteccion de
placas de ateroma en ratones in-vivo [68].

La caracterizacion de estos sistemas viene dado por su resolucién,
tanto espacial como espectral, el tiempo de medida y su fiabilidad.
En general, todos los sistemas HSI generan como salida un cubo de
imagen (x,y,A) donde x e y son dimensiones espaciales y A la di-
mension espectral. Sin embargo, segin el tipo de montaje, algunos
sistemas no adquirirdn ese cubo de una vez, si no que tendran un
sistema de escaneo.

El escaneo puntual o whiskbroom implica el escaneo de un punto
(x,y) para obtener su espectro. En el escaneo de linea o pushbroom,
se escanea una linea para obtener una imagen (x,A). En el escaneo
espectral, se escanea una imagen (x,y) a una longitud de onda A es-
pecifica. En el escaneo espacio-espectral, se escanea el espectro y la
dimensién superficial de la muestra al mismo tiempo. Finalmente,
en la captura instantdnea, se toma todo el cubo espectral en una so-
la captura. En la Figura 7 se puede ver un esquema de los diferentes
métodos de escaneo, en funcién de la forma en la que se realizan.
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Figura 7: Esquema de los tipos de escaneo en los sistemas hiperespectrales
para la obtencién del cubo: (a) cubo hiperespectral; (b) escaneo
puntual; (c) escaneo de linea; (d) escaneo espectral; (e) escaneo
espacio-espectral; (f) captura instantdnea (adaptado de [62]).
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El tipo de escaneo condiciona el montaje experimental. El mon-
taje mds sencillo es el escaneo puntual o whiskbroom que utiliza un
monocromador para separar la luz en sus diferentes longitudes de
onda. Por lo general, en el escaneo de linea o pushbroom, se utili-
za Optica difractiva, como un espectrografo de linea, que tiene una
rendija por donde se visualiza una linea espacial sobre la muestra
y esta se separa gracias a una estructura de prisma en una imagen
(x,A). Otra opcion es el escaneo espectral, que puede realizarse me-
diante diferentes filtros en una rueda de filtros giratoria o mediante
filtros sintonizables (AOTF, del inglés Acousto Optical Tunable Filters)
[69, 70].

La opcién intermedia es el escaneo espacio-espectral, que escanea
una linea diferente por cada longitud de onda [71], utilizando un
filtro con un degradado de longitudes de onda sobre el sensor. La
principal ventaja de esta técnica es la reduccién de costes y tama-
fio del instrumento. Por ultimo, la opcién més interesante son los
sistemas de captura instantdnea. Estos sistemas son capaces de cap-
turar una imagen bidimensional con cientos de canales de color sin
necesidad de realizar escaneos mecanicos. Aunque existen varias
implementaciones, la més popular consiste en una matriz de filtros
sobre el sensor de imagen. El principal problema de estos sistemas
es que se sacrifica la resolucion espacial en favor de la resolucion
espectral. Por ejemplo, si se desean 4 canales de color para un sen-
sor de 2048x2048, se reduce a 1024x1024. Para 256 canales de color,
se tendria una resoluciéon de 128x128.

Lo 6ptimo siempre es elegir el montaje en funcién de la aplica-
cién, ya que si para nuestra aplicacién no importa tanto el tiempo
de medida, sino el tener una gran resolucién espacial y espectral, la
opcién de captura instantdnea puede no ser la més adecuada.

1.2.15 Imagen en el dominio de frecuencias espaciales, SFDI

La imagen en el dominio de frecuencias espaciales (SFDI, del in-
glés Spatial Frecuency Domain Imaging) es una técnica de luz estruc-
turada en la cual se proyectan franjas sinusoidales a diferentes fre-
cuencias espaciales sobre una muestra [72]. A través de esta técnica
es posible controlar la penetraciéon de la luz y obtener los parame-
tros Opticos de la muestra bajo andlisis.
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Esta técnica puede usarse junto HSI para obtener pardmetros 6pti-
cos en diferentes longitudes de onda. Cuccia et al. [73] usa un siste-
ma SFDI para cuantificar las propiedades 6pticas de tejidos usando
un filtro a 660 nm. En los trabajos realizados en colaboracion Dart-
mouth College, por Pardo et al. [74, 75] se usaba un filtro de linea
ajustable, dando como resultado una imagen con cuatro longitudes
de onda diferentes 490, 550, 600 y 700 nm. Un montaje de cédigo
abierto puede encontrarse en la web, llamado OpenSFDI propuesto
por Applegate et al. [76] que utiliza tres longitudes de onda 660,
735,y 865 nm.

Entre las aplicaciones mas interesantes de SFDI se encuentra la
medida de perfusion [77, 78, 79]; la saturaciéon de oxigeno [80]; la
evaluacién del el grado de gravedad de las quemaduras [81] o el
diagnostico temprano de Alzheimer [82].

Esta técnica aporta informacién biomédica extendida respecto a
HSI tradicional, debido a que pueden extraerse los pardmetros 6pti-
cos en medios turbios.

1.3 PLATAFORMAS DE IMAGEN MEDICA

El término plataforma adquiere diferentes significados depen-
diendo del contexto. En el ambito de la tecnologia web, una pla-
taforma puede ser un sistema disefiado para centralizar y manejar
diversos datos. Por otro lado, en el contexto técnico o cientifico, el
término puede referirse a un ensamblaje o configuracién especifica
de dispositivos, cuyo proposito es la captura y andlisis de diferentes
tipos de imagenes.

En el contexto de la gestion y el alojamiento de conjunto de da-
tos, una plataforma se refiere a un sistema informatico en linea di-
seflado para facilitar la distribucién, el acceso, el almacenamiento
y la manipulacién de conjuntos de datos. Este sistema suele incluir
una interfaz de usuario, una API (del inglés Application Programming
Interface) para acceso de las aplicaciones: una arquitectura interna,
conocida como backend, que gestiona el almacenamiento de datos
y las operaciones relacionadas; y una interfaz grafica que permite
el acceso al usuario para la visualizacién y gestién, conocido como
frontend. Las funcionalidades adicionales pueden incluir mecanis-
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Figura 8: Publicaciones en funcién del afio y del campo de las keywords
"medical imaging platform” segan Web of Science [83].

mos de seguridad, gestion de metadatos y herramientas de anélisis
o visualizacion.

Tal como puede verse en la Figura 8, el interés cientifico por las
plataformas de imagen médica crecido en los tltimos afios, espe-
cialmente en los campos de radiologia y medicina nuclear. Aunque
puede verse como hay menos publicaciones referidas al campo de la
Optica en comparaciéon con otros campos, la tendencia sigue siendo
el aumento.

Dentro de las plataformas de imagen médica podemos evaluar
dos enfoques distintos. El primero es el pensar en plataformas para
el &mbito tnicamente clinico, cuyo propdsito se centra en la recogi-
da de datos de los distintos pacientes (pruebas, historial clinico...)
para establecer un diagnoéstico y un tratamiento. El segundo enfo-
que estd més orientado al campo académico y de la investigaciéon
cientifica, donde se busca una colaboracién con distintos grupos pa-
ra analizar distintas medidas para aumentar el conocimiento sobre
ellas. No obstante, tal como se ve en la Figura 9, ambos dmbitos
pueden converger cuando la investigaciéon se realiza en el d&mbito
médico. En el entorno clinico la tecnologia estd orientada al diag-
nostico y tratamiento de los pacientes, mientras que en un dmbito
académico se orienta a la generaciéon de conocimiento. Los dmbi-
tos académicos relacionados con la investigacion médica hacen que
puedan existir convergencias entre tecnologias.
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Figura 9: Diagrama de Venn representando la interconexién entre el 4mbi-
to clinico y académico en la investigacién médica, destacando la
importancia de estdndares internacionales y sistemas de identifi-
cacion en la gestion del conocimiento cientifico y médico.

eoIpaw uoioebiseAu|

@DICOM

1.3.1 DPlataformas de investigacion cientifica

El desarrollo de plataformas de investigacion cientifica esta moti-
vado por la necesidad de compartir la informacién entre por cada
técnica de imagen. Esto resulté ttil en colaboraciones, por ejem-
plo en la lucha contra el COVID-19, donde distintos colaboradores
aportaban sus medidas [84]. Sin embargo esto puede llegar a com-
plicarse debido a que existe todo un ecosistema digital que dificulta
la integracion de los datos [85], o debido a que muchas veces los da-
tos no estan disponibles porque los grupos de investigacion no los
comparten.

En una clinica o laboratorio cuando existen diferentes instrumen-
tos de medida resulta 1til centralizar las medidas que se generan,
especialmente cuando estas medidas son de gran tamafio o estan
asociadas a las mismas muestras. Existen para ello plataformas de
propdsito particular como Genbank [86], Worldwide Protein Data Bank
(wwPDB) [87], y UniProt [88] en las ciencias de la vida. Estas plata-
formas permiten curar y capturar conjuntos de datos de referencia
de alto valor y ajustarlos para mejorar la produccién académica, asi
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como dar apoyo tanto a personas como a sistemas automatizados.
Ademas, ofrecen una gran cantidad de herramientas para acceder a
la informacién de forma mads interactivas.

Sin embargo, no todo los conjuntos de datos o formatos son cap-
turados por estos repositorios, debido a que son de propésito es-
pecifico. Por ello, otra alternativa son las plataformas de libre uso
y proposito general como pueden ser Zenodo" que proporciona un
DOI (del inglés Digital Object Identifier) a los datos, que hace cémo-
da su identificacién y citado en documentos académicos, Dataverse
[89], FigShare*, Dryad, Mendeley Data3, DataHub*, DANS5> y EUDat
[90] son otros ejemplos de plataformas de investigacion cientifica.

El problema de estas plataformas es que no integran o armoni-
zan los datos depositados, debido a que se tratan de plataformas
de propdsito general que aceptan una enorme variedad de datos.
Esto genera un ecosistema de datos muy diverso y poco integrable,
incrementando el problema de re-usabilidad tanto para humanos
como para sistemas automadticos. Para evitar estos incovenientes, la
plataforma deberia adherirse a principios y estdndares reconocidos,
como el principio FAIR (del inglés Findability, Accessibility, Interope-
rability, and Reusability) para garantizar la utilidad, accesibilidad e
integridad de los datos alojados [91].

Uno de los requisitos para una plataforma FAIR es el uso de fiche-
ros con un formato estdndar, lo cual a veces no es posible debido a
que muchos fabricantes desarrollan software para controlar sus ins-
trumentos que generan archivos de medida de formato propietario.
Por suerte, la mayoria de estos archivos pueden ser convertidos a
formatos estandar gracias a herramientas que desarrolla la comu-
nidad. FAIR es un acrénimo que se refiere a que los datos deben
ser Findable (Localizables), Accessible (Accesibles), Interoperable (In-
teroperables) y Reusable (Reutilizables) [91].

1 Zenodo es un repositorio de acceso abierto de propodsito general desarrollado
por el proyecto europeo OpenAIRE y actualmente operado por el CERN https:
//zenodo.org

2 http://figshare.com

3 https://data.mendeley.com/

4 http://datahub.io

5 http://www.dans.knaw.nl/
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= Findable: los datos deben ser faciles de encontrar para perso-
nas y mdquinas. Normalmente, esto implica que tengan un
identificador tnico que permita localizarlos facilmente.

m Accessible: una vez encontrados, los datos deben ser accesibles
y estar en un formato que permita su descarga o acceso a tra-
vés de una API, usando protocolos estdndares ampliamente
extendidos como HTTP (del inglés Hypertext Transfer Protocol).
Eso si, siempre cumpliendo con ciertos pardmetros de seguri-

dad y privacidad.

= [nteroperable: los datos deben ser legibles tanto para humanos
como para maquinas, de manera que puedan integrarse con
otros datos. Esto suele requerir estdndares de metadatos cla-
ros.

= Reusable: los datos deben ser reutilizables, de modo que pue-
dan servir para multiples propodsitos. Esto también significa
que deben tener una licencia clara y metadatos que permita a
otros entender cémo se recopilaron los datos y como usarlos
de forma adecuada.

Otro punto a tener en cuenta es el concepto de Open Science u
Open Data que se trata del enfoque de hacer que la investigacion
cientifica, los datos y la difusién sean accesibles a todos los nive-
les de la sociedad. Esto incluye la publicacién abierta de resultados,
compartir libremente los métodos y materiales de investigacion, y
fomentar la colaboracién y el didlogo abierto entre cientificos y el
publico. Sin embargo, muchos investigadores son reticentes a com-
partir sus datos por una variedad de motivos [92].

1.3.2 Plataformas de dmbito clinico

Cuando se habla de plataformas dentro del dmbito clinico, su
objetivo es recolectar los datos médicos para su puesta en comuin
[93, 94] o plataformas de imagen cuyo objetivo es adquirir medidas
del paciente o guiar al clinico en tiempo real [36, 95].

En las plataformas de datos, dentro de los diferentes protocolos
y formatos, el estindar mds aceptado es DICOM (del inglés Digital
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Imaging and Communication In Medicine) para el intercambio de ima-
genes médicas, que incluye estdndares de formato, de protocolo de
comunicacioén y de impresién [96, 97]. DICOM resulta muy ttil como
conjunto de estdndares, debido a que toda medida que se genera tie-
ne asociado un cédigo de paciente que facilita la tarea de relacionar
cada medida con el historial clinico, simplificando enormemente la
tarea de hacer un diagndstico y un tratamiento adaptado al pacien-
te.

Otro conjunto de estdndares usados es HL; (del inglés Health Level
Seven) [98] que cuenta con un uso mads general, orientado al inter-
cambio de historial clinico como tal. La diferencia fundamental con
DICOM es que HLy usa texto plano en lugar de binario para comu-
nicarse. Este texto plano suele utilizar metalenguajes como XML® o
JSON?7.

Ambos estdndares pueden usarse conjuntamente, ya que se com-
plementan entre si. Por ejemplo HL7 puede usarse para solicitar una
prueba de radiografia y el mismo DICOM para almacenar el resulta-
do de la misma [99].

En estas plataformas para el disefio de la visualizacién de datos
se puede seguir varios enfoques: disefio de aplicaciones de escrito-
rio, disefio de interfaces de plataformas web y plataformas basadas
en nube.

Dentro de las distintas opciones para el desarrollo de aplicacio-
nes de escritorio podemos encontrar librerfas como VTK 8, ITK? y
Qt'°. Estas librerias permiten una visualizacién gréfica (GUI, del in-
glés Graphics User Interface) de las distintas imagenes médicas y su
inspeccién por parte de los clinicos [93, 100, 101, 102].

XML, siglas en inglés de eXtensible Markup Language, traducido como ‘Lenguaje
de Marcado Extensible’ es un metalenguaje que permite usar lenguaje de marcas.
JSON (acrénimo de JavaScript Object Notation, ‘notacién de objeto de JavaScript’)
es un formato de texto sencillo para el intercambio de datos.

Visualization Toolkit (VTK) es un software de cédigo abierto para manipular y mos-
trar datos cientificos. Cuenta con herramientas para renderizar 3D y una serie de
herramientas tanto 2D como 3D https://vtk.org/.

Insight Toolkit (ITK) es una libreria de cédigo abierto para el andlisis de imagen
https://itk.org/.

Qt es una librerfa de cédigo abierto para el disefio de interfaces de escritorio
https://www.qt.io/.
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Otra alternativa es usar librerias para un disefio web para la vi-
sualizacién, como puede ser Xojo'" [97]. Las plataformas en nube,
son similares a las plataformas web, pero su principal caracteristica
es que pueden ser escaladas con relativa facilidad [103].

Sin embargo, hay situaciones en los que la visualizacion de ima-
genes en crudo no es suficiente para establecer un diagndstico y se
requiere un procesado de las mismas. Para ello si las plataformas
cuentan con tarjetas graficas o GPU (del inglés Graphics Processing
Unit) disehadas para hacer computo en paralelo, tendran capaci-
dad para procesar datos velozmente [104]. Cuando los datos siguen
creciendo y la necesidad de cémputo es superior, se debe recurrir
a soluciones de computacién paralela [105] en la que un gran nu-
mero de nodos computan simultdineamente un conjunto de datos.
En el caso de la computacion paralela resulta interesante el uso de
un sistema de distribucién y almacenado como es HDFS (del inglés
Hadoop Distributed File System) disefiado para almacenar archivos de
forma distribuida siendo especialmente ttil cuando el volumen de
los datos crece significativamente [106].

1.3.3 Plataformas de imagen

Como se ha mencionado con anterioridad, cuando se habla de
plataformas de imagen médica, también se refiere a la gestién de
los dispositivos en si. Estos dispositivos estaran integrados, a ser
posible, con los protocolos descritos con anterioridad.

Ademads, habrd que tener en cuenta que si se desarrolla un dis-
positivo para un entorno clinico, este debe cumplir con ciertos cer-
tificados y regulaciones, como la ISO-13485 [107] Esta norma espe-
cifica los requisitos para un sistema de gestion de calidad donde
una organizacién necesita demostrar su capacidad para proporcio-
nar dispositivos médicos y servicios relacionados que cumplen de
manera consistente con los requisitos del cliente y las regulaciones
aplicables. La norma cubre aspectos como la gestién de riesgos tan-

Xojo es un entorno de desarrollo y lenguaje de programacién el cual esta de-
sarrollado y comercializado por Xojo, Inc. de Austin, Texas para el desarrollo de
software que puede ejecutarse de forma nativa sobre macOS, Microsoft Windows,
Linux, iOS, la Web y Raspberry Pi. Xojo utiliza un lenguaje de programacién pro-
pietario y orientado a objetos
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to para el paciente como para el personal médico, los procesos de
fabricacién controlados de los diferentes componentes, la trazabi-
lidad de cada proceso, la documentacién adecuada para su uso y
mantenimiento, y la mejora continua de los procedimientos y pro-
cesos, entre otros. Es bastante amplia y abarca desde el disefio y
desarrollo, hasta la produccién, instalacién, y servicio post-venta
de dispositivos médicos.

Para su montaje, ademds, debe pensarse en su uso practico en la
clinica. Existen en el mercado carros pensados para la clinica que
cumplen todos requisitos que establece la ley. Dentro de los distin-
tos montajes podemos encontrar sistemas Trident presentado por
Ségaud et al. empleados en sistemas SFDI para evaluar la oxigena-
ciéon de un tejido [95], otros de apoyo a sistemas de fotoactstica
para numerosas aplicaciones [36] también para diferentes sistemas
hiperespectrales con aplicacion médica [60].

1.4 PATOLOGIA CARDIOVASCULAR

Tal como se ha indicado en la introduccién del trabajo, se ha cen-
trado los esfuerzos en la evaluacion de la patologia cardiovascular,
mads especificamente en aquellas que afectan a la aorta ascendente
toracica (ATA, del inglés Ascending Thoracic Aorta). Por ello, en es-
ta seccion se describird brevemente a anatomia de la aorta y sus
patologias asociadas.

La principal motivacién para el estudio de las patologias cardio-
vasculares, tal como se puede ver en la Figura 10 es que representan
la principal causa de muerte las enfermedades relacionadas con los
problemas del corazoén, seguido del cdncer y los problemas respira-
torios [108].

Desde el 2000, las muertes por esta causa aumentaron en mas
de 2 millones, alcanzando 8.9 millones en 2019. El accidente cere-
brovascular fue la segunda causa principal, mostrando cémo las
enfermedades cardiacas y circulatorias tienen un impacto signifi-
cativo en la mortalidad global [109]. Dentro de las enfermedades
cardiovasculares se encuentran las asociadas a la aorta, que aunque
su mortalidad ha bajado a lo largo de los dltimos 30 afios, sigue
afectando a gran parte de la poblacién [110].
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Figura 10: Principales causas de muerte (adaptado de [108]).
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Figura 11: Aorta tordcica humana, con sus diferentes partes [111].

La aorta es la arteria principal del cuerpo humano cuyo didme-
tro promedio de 2.5 cm en adultos. La aorta parte del ventriculo
izquierdo del corazén con un trayecto inicial ascendente, después
se forma un arco denominado arco adrtico para posteriormente des-
cender atravesando del térax hacia el abdomen, donde se divide en
2 iliacas comunes que se dirigen a los miembros exteriores. La aor-
ta transporta y distribuye la sangre rica en oxigeno y da origen al
resto de arterias del sistema circulatorio a excepcién de las arterias
pulmonares, las cuales nacen en el ventriculo derecho del corazén.
En la Figura 11 se muestran las distintas partes de la aorta. Se pue-
den agrupar en la aorta toracica, formada por la ascendente ATA y
la descendente (DTA, del inglés Descending Thoracic Aorta). Ademds
de la aorta torécica, se tiene aorta abdominal (AA, del inglés Abdo-
minal Aorta) formada por la supracelical, suprarrenal y la infrarenal
(IRAA, del inglés Infrarenal Abdominal Aorta) que sufren patologias
uera del &mbito de esta tesis.
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1.4.1 Aneurisma de aorta tordcica, TAA

El aneurisma de aorta tordcica (TAA, del inglés Thoracic Aortic
Aneurysms) y la diseccion de aorta tordcica (TAD, del inglés Thoracic
Aortic Dissection) son condiciones clinicas graves que en ocasiones
tienen un desenlace mortal [112]. El TAA es una dilatacién crénica y
local de la aorta toracica. El TAA en si mismo no presenta sintomas
clinicos a menos que oprima los érganos vecinos. Sin embargo si el
TAA crece con el tiempo y eventualmente se rompe, resulta en una
muerte stibita. Por otro lado, la TAD se presenta de manera stbita
sin signos ni sintomas clinicos previos. La TAD es causada por el
desgarro del complejo intima-medial perpendicular al espesor de
la pared aértica, seguido por el desgarro longitudinal de la capa
media. A pesar de los avances en la ciencia médica y la practica
clinica, los desafios siguen siendo dificiles para TAA y TAD porque
los mecanismos de su enfermedad atn no se conocen por completo
[113].

El TAA puede ser clasificado en tres categorias: degenerativo, con-
génito e inflamatorio (conocido también como aortitis). Los aneuris-
mas degenerativos son los mas comunes, se asocian a una edad
avanzada y se asocian con enfermedades cardiovasculares y fac-
tores de riesgo como la aterosclerosis y la hipertensiéon [114]. Las
aortas congeniticas son aquellas que han sufrido una serie de sin-
dromes conocidos (Marfan, Turner y Ehlers-Danslos) debido a una
mutacién, lo cual les causa problemas desde su nacimiento debido
a su condicién [115].

El diagnéstico de un aneurisma se basa en la medida del didme-
tro que tiene la aorta (mds de 6 cm) y la velocidad de crecimiento
de la misma (de 1 a 3 mm por afo), y en base a ello, se decide si
intervenir al paciente. Para ello, y por lo general, se utilizan dos sis-
temas de imagen: CTA y MRA. El primero, aunque cuenta con gran
resolucién de imagen y adquisicién relativamente sencilla, se trata
de un sistema invasivo debido a que utiliza radiacién ionizante para
generar la imagen. El segundo aunque no usa radiacién ionizante,
requiere largos tiempos de medida (del orden de 45 a 60 minutos)
y cuenta con complejidad a la hora de adquirir la imagen [115].

El uso de modelos animales para avanzar en la generaciéon de
conocimiento es todavia un reto, debido a que es dificil encontrar
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modelos anatémicamente similares a los humanos [116] y, por otro
lado, porque el desarrollo y evolucién de un TAA es distinto en un
animal y en un humano [117].

1.4.2 Arteriosclerosis

La arteriosclerosis, también conocida como aterosclerosis, es una
patologia que provoca un progresivo estrechamiento de las arterias,
que puede llegar a la total obstruccién del vaso, dificultando asi
el adecuado flujo sanguineo. Este trastorno se va acentuando con
el paso de los afios, y se identifica por la formacién de multiples
dafios focales, denominados placas de ateroma, que se ubican en la
pared de la aorta y las arterias de tamafio medio y grande.

Estas placas estdn compuestas por un ntcleo central blando y
amarillento, formado principalmente por lipidos como el coleste-
rol, y recubierto por una capa de aspecto fibroso. Usualmente, s6lo
abarcan una fraccién de la circunferencia de la pared arterial, apa-
reciendo como manchas.

Ademds, con el transcurso del tiempo, dichas placas pueden cal-
cificarse, y este calcio puede ser observado en una CT del térax. Las
placas también pueden llegar a romperse o ulcerarse. Cuando esto
sucede, el contenido de las placas entra en contacto con la sangre,
lo que puede dar lugar a la formacién de un trombo (codgulo san-
guineo). Si este codgulo llena por completo el interior de la arteria,
bloquea el suministro de sangre de la region del corazén que de-
pende de esa arteria [118].

1.4.3 Vilvula adrtica biciispide, VAB

La Vélvula Adrtica Bictspide (VAB) es una condicién cardiaca
congénita, lo que significa que estd presente desde el nacimiento.
En una valvula aértica normal, hay tres aletas o valvas, pero en una
valvula adrtica bictaspide, s6lo hay dos. Esta valvula controla el flu-
jo de sangre desde el corazén hacia la aorta, que es el principal vaso
sanguineo que lleva sangre oxigenada al resto del cuerpo. Las val-
vas se abren y cierran con cada latido del corazén para permitir que
la sangre fluya en una sola direccion [119]. La VAB es la cardiopatia
congénita mds comun en la poblacién general, con una prevalencia
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estimada entre el 0.5 y el 2%. A menudo, esta condicién se asocia
con otras anomalias cardiovasculares [120].

1.4.4 Estenosis adrtica severa

La estenosis adrtica severa es una condicién que ocurre cuando
la valvula adrtica del corazén se estrecha, impidiendo que se abra
completamente. Esta vélvula se sitda entre la cavidad inferior iz-
quierda del corazén y la arteria principal del cuerpo, la aorta. La
estrechez de la valvula aértica puede reducir o bloquear el flujo de
sangre desde el corazén hacia la aorta y, posteriormente, al resto
del cuerpo.

La estenosis adrtica suele ser resultado de la acumulacién de de-
positos de calcio en la vélvula, lo que lleva a su estrechamiento. Este
tipo de estenosis adrtica, denominada estenosis adrtica calcica, afec-
ta principalmente a personas mayores. La calcificaciéon de la valvula
puede ocurrir mds rdpidamente en personas que nacen con una VAB
o anormal.

La estenosis adrtica severa es una enfermedad progresiva, y la
causa mas comun es la acumulacién gradual de depésitos de mine-
ral de calcio en las valvas de la véalvula adrtica. Sin embargo, tam-
bién puede ser causada por un defecto cardiaco congénito, fiebre
reumdtica o radioterapia.

Cuando esta condicién se agrava, la estenosis adrtica se clasifica
como severa, y es la enfermedad valvular mas comtnmente referi-
da para tratamiento quirtdrgico. La ecocardiografia es el método de
referencia para evaluar la severidad de la estenosis adrtica. La apa-
ricién de sintomas es un punto clave en el manejo de los pacientes
con estenosis adrtica severa, ya que marca el momento en el que
el riesgo de mortalidad y eventos adversos se incrementa significa-
tivamente, haciendo que la estenosis adrtica grave sintomdtica sea
una indicacién de clase I para el recambio valvular [121, 122].

1.4.5 Insuficiencia adrtica moderada

La insuficiencia adrtica es una condicién donde la védlvula adrtica
no cierra de manera adecuada, lo que permite que la sangre fluya
en direccion contraria, es decir, desde la aorta hacia el ventriculo
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izquierdo durante la didstole (cuando el corazén estd en reposo
entre latidos). Esta condicién puede ser clasificada en diferentes
grados de severidad, siendo la insuficiencia aértica moderada uno
de ellos.

Las principales causas de insuficiencia adrtica pueden incluir en-
docarditis infecciosa, diseccién de la aorta ascendente, y degenera-
ciéon de la valvula o la raiz adrtica en adultos.

En cuanto al manejo de la insuficiencia adrtica moderada, una
guia sugiere que los pacientes con insuficiencia adrtica leve o mode-
rada deben tener un seguimiento anual y una ecocardiografia cada
dos afios. Ademas, en los casos de dilatacion de la aorta ascendente
(mayor a 40 mm), se recomienda la CT o la MRI. La evaluacién en el
seguimiento de las dimensiones de la aorta debe hacerse mediante
ecocardiografia o MRI.

La insuficiencia adrtica puede ser una condicién asintomatica por
muchos afios, pero eventualmente puede llevar a sintomas como fa-
tiga, falta de aire, y otros sintomas relacionados con la insuficiencia
cardiaca [123].

1.4.6 Doble lesion adrtica

La Doble Lesion Adrtica (DLAo) se refiere a una condicién en la
cual la valvula adrtica presenta tanto estenosis, estrechamiento, co-
mo insuficiencia, incapacidad de cerrarse completamente. Este tipo
de lesion puede ser progresiva y puede afectar el prondstico de los
pacientes, a menudo de manera més adversa que la estenosis aorti-
ca aislada. La estenosis y la insuficiencia adrticas en la DLAo pueden
ser al menos moderadas y esta condicién es comtin en pacientes re-
feridos para implante percutdaneo de proétesis adrtica. En algunos
casos, los pacientes con DLAo pueden tener una valvula que ni se
abre ni se cierra adecuadamente, lo que puede llevar a problemas
cardiacos serios [124].

La DLAo se subdivide en insuficiencia adrtica, estenosis adrtica y
DLAo, que incluye pacientes con estenosis dando la insuficiencia era
al menos moderada [125]. Un estudio especifico destacé que la ve-
locidad maxima transvalvular es un indicador de la severidad tanto
de la estenosis como de la insuficiencia adrtica en la DLAo, y es un
parametro pronostico sencillo y objetivo. Este estudio mostré que
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los pacientes con DLAo y una velocidad pico transvalvular entre 3.0
y 3.9 m/s tienen una menor tasa de supervivencia libre de eventos
en comparacion con aquellos con estenosis adrtica aislada y esa mis-
ma velocidad. Sin embargo, no hubo diferencias significativas en el
prondstico entre los pacientes con estenosis adrtica aislada y aque-
llos con DLAo, en los pacientes con una velocidad pico transvalvular
entre 4.0 y 4.9 m/s y en aquellos con una velocidad >5 m/s [126].

1.4.7 Intervenciones en la aorta

Ante una patologia diagnosticada que puede suponer un peligro,
es necesario una intervencién con el fin de salvar al paciente. En
esta seccion se describen las operaciones mas importantes que se
realizan ante patologias de la aorta.

1.4.7.1  Operacién Bentall

La operacion Bentall o procedimiento Bentall es una intervencién
quirtrgica llevada a cabo para corregir problemas en la aorta, espe-
cificamente en su raiz y en la valvula adrtica.

Esta cirugia implica el reemplazo compuesto de la raiz adrtica, la
valvula adrtica y la aorta ascendente. También se realiza la reinser-
cién de las arterias coronarias en el nuevo injerto o accesorio que se
coloca durante la operaciéon. Generalmente, la operacién Bentall se
lleva a cabo a corazoén abierto, afectando a la aorta. Puede implicar
el reemplazo de partes defectuosas de la aorta, como la vélvula o
la parte superior denominada aorta ascendente, con un injerto. Pa-
ra ello resultaria interesante conocer la parte de la aorta dafiada,
con el fin de conocer la parte que debe ser substituida para evitar
posteriores complicaciones.

La operacién Bentall se utiliza para tratar enfermedades combina-
das de la vélvula adrtica y la aorta ascendente, incluidas las lesiones
asociadas con el sindrome de Marfan. Este procedimiento también
se realiza para reemplazar parte de la aorta y la vélvula adrtica del
corazon debido a un aneurisma en la aorta [127].
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1.4.7.2  Operaciéon Wheat

La operacion Wheat es un procedimiento quirdrgico destinado a
tratar ciertos problemas cardiacos relacionados con la valvula aérti-
ca y la aorta ascendente.

La operacién Wheat se aplica en los casos donde la vélvula aérti-
ca es patoldgica y necesita ser reemplazada por una prétesis. Ade-
mas, es indicada si el paciente tiene un aneurisma en la aorta ascen-
dente. En estos casos, se sustituye la vdlvula aértica por una protesis
y la aorta ascendente por un injerto artificial supra coronario.

También sirve para la detencion de la progresién del aneurisma
de aorta abdominal (AAA, del inglés Abdominal Aortic Aneurysms).
La operaciéon ayuda a detener la progresion del AAA y la deterio-
raciéon de la vélvula adrtica, lo que trae consigo beneficios en la
funcién cardiaca.

Posterior a la operaciéon Wheat, es importante considerar la dila-
tacion de la raiz adrtica en el seguimiento a largo plazo, ya que es
una cuestion relevante para evaluar el éxito y los posibles riesgos
tras la operacion [128].

1.4.7.3 Operacién David

La operacién David, es un procedimiento quirdrgico disefiado
para tratar problemas en la raiz aértica mientras preserva la vélvu-
la adrtica. Esta técnica es mds compleja que la operacién Bentall-
Bono, pero se considera una buena alternativa para la cirugia con-
vencional, ya que permite verificar el funcionamiento de la vélvula
después de la cirugia mediante ecocardiografia transesofdgica intra-
operatoria.

Esta operacion involucra varios pasos técnicos desglosados en
tres partes principales durante la cirugia: reparacién de los senos
de Valsalva, reparacién del anillo aértico, reparaciéon de la valvula
aortica. Es justamente, en la reparacion del anillo donde interesa
saber el estado del tejido adrtico.

En el procedimiento se busca reducir y estabilizar el anillo adrti-
co, y se emplean diferentes técnicas de estabilizacion, ya sea interna
o externa. La estabilizacién interna involucra el abordaje intracavi-
tario del anillo para realizar una sutura circular, mientras que la
estabilizacion externa requiere una disecciéon profunda y cuidado-
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sa de la raiz adrtica hasta alcanzar planos externos infraanulares.
Los cirujanos pueden utilizar diferentes materiales sintéticos para
la sutura circular o para proporcionar refuerzo en ciertas areas. La
eleccion entre estas técnicas depende del criterio de cada cirujano,
y auin no hay datos concluyentes sobre cudl es mejor a largo plazo.

Los objetivos principales de la cirugia con preservacién de la val-
vula adrtica incluyen: corregir la dilataciéon de la porcién sinusal
y los senos de Valsalva; crear neosenos que protejan los velos del
posible mecanismo de colisiéon contra la proétesis; anclar las comisu-
ras simétricamente y en altura para evitar el prolapso de los velos;
restablecer la unién sinotubular y evitar la apertura excéntrica de
comisuras y velos; corregir la dilatacién del anillo adrtico que gene-
ra prolapso y restriccion de velos o prevenir la dilatacién del anillo
adrtico mediante la fijacién quirdrgica [129, 130].

1.4.7.4 Trasplante

Un trasplante de corazén es una operacién quirtrgica en la que
se reemplaza un corazén dafiado o enfermo por el corazén sano
de un donante que ha fallecido. Este procedimiento puede ser vital
para personas que tienen insuficiencia cardiaca en etapa terminal y
no responden a otros tratamientos.

1.4.8 Factores de riesgo

Los factores de riesgo son aquellos que incrementan la posibili-
dad de que un paciente sufra una enfermedad cardiovascular. Al-
guno de los factores de riesgo de las enfermedades cardiovasculares
son las siguientes [121]:

= Hipertension: la presion arterial alta puede dafiar las arterias y
el corazon, debido a que la arteria debe soportar mas esfuerzo
de lo normal lo cual puede causar dafios sobre la pared.

= Colesterol: un nivel alto de colesterol en la sangre puede au-
mentar el riesgo de enfermedad cardiaca, debido a que parte
de los lipidos pueden depositarse en la pared adrtica.

= Fumador: el tabaquismo es un fuerte factor de riesgo para las
enfermedades cardiacas debido a que las sustancias quimicas
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que lo componen dafian a las células de que recubren los vasos
sanguineos, a demds de causar otros efectos nocivos.

= Antecedentes: si los padres o hermanos tuvieron enfermeda-
des cardiovasculares a una edad temprana, el riesgo podria
ser mayor, debido a en parte a la enfermedades genéticas aso-
ciadas.

= Sexo: los hombres tienen un mayor riesgo de enfermedad car-
diaca que las mujeres, aunque este riesgo se equilibra un poco
después de la menopausia en las mujeres.

» Edad: a medida que se envejece las enfermedades cardiacas
suelen aparecer con mayor frecuencia.

1.5 MOTIVACION

Las enfermedades cardiovasculares se mantienen como la prin-
cipal causa de muerte a nivel global [109, 108], lo que resalta la
imperante necesidad de avances en el diagnostico de las mismas
[110].

Resulta de vital importancia para el cirujano el estado de la pa-
red adrtica en el momento de la intervencién [128] ya que su estado
es la principal causa de patologia [131]. Este estado debe ser me-
dido con aquella técnica que ofrezca suficiente resolucién para por
discernir entre las capas de la misma para poder detectar dafios o
anomalias en la misma. OCT ofrece una resolucién axial superior a
otras técnicas [44] por lo que resulta ttil para esta tarea. Ademads,
con HSI es posible detectar distintos compuestos biolégicos en un
tejido [67, 132] lo cual puede ser un indicador muy interesante de
patologia [133, 134] junto a la morfologia de las capas de la pared
adrtica. Ambas técnicas, por su naturaleza no invasiva, pueden ser
utilizadas en contextos intraoperativos donde pueden proporcionar
informacién adicional al cirujano que esta llevando a cabo la inter-
vencion.

Ademés, la aplicaciéon de HSI en la aorta es un campo que ha
sido escasamente explorado, presentando un vasto potencial para
un mayor entendimiento de esta vital arteria en cuanto a su com-
posicién [135, 136] ya que a pesar de los esfuerzos realizados, atin
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persiste un considerable desconocimiento sobre la progresion de las
enfermedades que pueden desencadenar en un aneurisma, tanto en
lo que respecta a su morfologia como a su composiciéon [113].

Esta laguna en el conocimiento sugiere un amplio margen para
la investigacién y la innovacién, que no sélo podria aportar luz so-
bre la naturaleza de estas enfermedades, sino también contribuir
significativamente en la mejora de los enfoques diagnésticos y tera-
péuticos. Resultaria ademds muy interesante el uso de estas técnicas
de forma conjunta ahondando en la evaluacién multimodal, ya que
pueden proporcionar distinta informacién y puntos de vista acerca
de la patologia que ayuden a dar un diagndstico precoz y preciso.

Para ello, el desarrollo de instrumentacién a medida para casos
clinicos, asi como su calibracién y verificacién para la aplicacién
cardiovascular [95]. Todo ello, requerird de una plataforma que ges-
tione la gran cantidad de datos generados por las medidas.

Ante esta motivaciéon a continuacién se presentan los objetivos
del trabajo.

1.6 OBJETIVOS

En esta tesis, se aplicardn técnicas avanzadas de imagen 6ptica en
el &mbito de la imagen médica para el diagnoéstico de enfermedades
cardiovasculares. Se centraran los esfuerzos especialmente en el uso
de la imagen hiperespectral y la tomografia por coherencia 6ptica.
Para ello, se desarrollaran sistemas hiperespectrales personalizados,
que serdn exhaustivamente calibrados, caracterizados y validados
para asegurar su eficacia y precision.

El andlisis de los datos se llevard a cabo en una plataforma in-
tegral, dotada de hardware especializado para computo en paralelo.
Este enfoque estd disefiado para optimizar el procesamiento de la
informacién, minimizando significativamente el tiempo requerido
para el andlisis, lo que resulta esencial para una rdpida y efectiva
toma de decisiones clinicas.

A continuacion se desglosara objetivos particulares para cumplir
este objetivo general:

= Desarrollo de sistemas hiperespectrales portables, en rango
visible y rango infrarrojo de onda corta: elaborar y perfeccio-
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nar sistemas hiperespectrales portatiles operables en los ran-
gos visible e infrarrojo de onda corta. Esto incluira el disefio
de hardware y software propios que permitan una captura y
andlisis eficaz de datos espectrales. Se buscard optimizar la
portabilidad y funcionalidad de estos sistemas para facilitar
su uso en diversos entornos clinicos y de investigacion.

Adaptacién del sistema OCT: ajustar y personalizar un siste-
ma OCT comercial para que se integre de manera eficiente con
los sistemas hiperespectrales desarrollados, y asi proporcio-
nar una plataforma robusta y versatil para la adquisicién de
imagenes y datos biomédicos.

Desarrollo de una plataforma de medidas donde se almace-
naran las medidas de los diferentes sistemas, de forma cen-
tralizada para ser procesadas: crear una plataforma digital
centralizada donde se puedan almacenar, gestionar y proce-
sar de forma segura y eficiente las medidas obtenidas a través
de los sistemas HSI y OCT. Esta plataforma permitira el acce-
so y analisis colaborativo de los datos, promoviendo asi una
interpretacion maés precisa y holistica.

Verificacion de los sistemas HSI a través de diversas pruebas:
conducir una serie de pruebas y evaluaciones para verificar la
precision, confiabilidad y eficacia de los sistemas hiperespec-
trales desarrollados. Esto incluird la comparaciéon con estan-
dares de la industria y andlisis de la reproducibilidad de los
resultados obtenidos.

Medidas de aortas humanas ex-vivo con los sistemas HSI y
OCT: utilizar los sistemas desarrollados para realizar medidas
detalladas en aortas humanas ex-vivo, con el objetivo de enten-
der mejor la morfologia y composicion de estas estructuras,
asi como la progresién de enfermedades relacionadas, contri-
buyendo a la generacién de conocimiento crucial en el campo
de la enfermedades cardiovasculares.
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Parte I: Introduccién y Marco | Capitulo 1: Contexto y Relevan-
Teorico cia

Capitulo 2: Fundamentos de
Luz y Materia

Parte II: Metodologia Capitulo 3: Disefio de Instru-
mentacién y plataforma de me-
didas
Capitulo 4: Procesamiento de
Datos

Parte III: Andlisis y Conclusio- | Capitulo 5: Contribuciones y

nes Aplicaciones Clinicas

Capitulo 6: Resumen y Perspec-
tivas Futuras

Tabla 1: Estructura general del documento de Tesis.

1.7 ESTRUCTURA DEL DOCUMENTO

Este trabajo se ha divido en tres partes. La parte I corresponde
con la introduccién y fundamentos donde se tratard de poner en
contexto las técnicas que se han utilizado, el desarrollo de la ins-
trumentacién, de la plataforma y su aplicacién. La parte II describe
se abordard los materiales y métodos, incluyendo todas las caracte-
risticas de la instrumentacion desarrollada, las técnicas de anélisis
tanto del para la configuracién y gestiéon de la instrumentacién, co-
mo para el desarrollo de las técnicas de diagnéstico, los ttiles de
laboratorio, la preparaciéon de las medidas y la descripcién de la
plataforma. La tltima parte cierra el documento con los resultados
de la aplicacién de esa instrumentacion, la plataforma, y el proce-
sado para varios casos. En la Tabla 1 se enumeran las partes y los
capitulos de este documento.

Parte I - Introduccién y Marco Tedrico: en esta primera parte del
documento se pondrd en contexto el trabajo, revisando el estado del
arte actual y los fundamentos tedricos en los que se basa.

Capitulo 1 - Contexto y Relevancia: se ha hecho una introduc-
cién para poner en contexto el trabajo que se ha realizado, ponien-
do en valor las técnicas Opticas, en especial la técnica de imagen
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hiperespectral y la tomografia de coherencia 6ptica que son las que
principalmente se han usado.

Capitulo 2 - Fundamentos de Luz y Materia: se describirdn los
fundamentos teéricos de luz y materia, asi como las plataformas de
medida utilizadas actualmente.

Parte II - Metodologia: en la segunda parte del documento se
presentardn los materiales y métodos utilizados.

Capitulo 3 - Instrumentacién y plataforma de medidas: en el
tercer capitulo se entrard ya en detalle describiendo la instrumen-
tacion desarrollada, su calibracién, la preparacién de medidas y la
plataforma de gestion de instrumentacién y datos.

Capitulo 4 - Andlisis de Datos: el cuarto capitulo tratara de todos
los procedimientos de correccién y procesado desarrollados para
obtener resultados.

Parte III - Resultados y Conclusiones: en esta dltima parte se
presentardn los resultados de las contribuciones de esta tesis.

Capitulo 5 - Contribuciones y Aplicaciones Clinicas: en el quin-
to capitulo se entraran en los resultados y contribuciones de esta
tesis, mostrando su aplicacién y utilidad en el campo clinico.

Capitulo 6 - Resumen y Perspectivas Futuras: por ultimo, se ce-
rrard este documento con las conclusiones finales y lineas futuras
de trabajo abiertas a lo largo de su desarrollo.
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El conocimiento y caracterizacién de la interacciéon de la luz y
la materia es fundamental para multitud de aplicaciones, debido a
que es la principal via por la cual podemos identificar fenémenos
relacionados con su composicién y estructura. La luz es una onda
electromagnética formada por fotones, particulas cudnticas funda-
mentales, que interacttian con los electrones para intercambiar ener-
gia.

En la Figura 12 puede verse un esquema de la interaccion entre
la luz y un tejido y algunos de sus fenémenos asociados. Aunque
hay mds fenémenos, en este trabajo s6lo se abordardn y emplearan
fenémenos lineales.

Las ondas electromagnéticas son ondulaciones del campo eléc-
trico y magnético que se propagan a través del espacio vacio o a
través de un medio material. Estas ondas son generadas por cargas
eléctricas en movimiento, y se propagan a una velocidad constante
en el vacio (constante ¢ = 2,998 x 108 m/s). Esta constante se rela-
ciona ademds con dos constantes mds, la permitividad eléctrica en
el vacio (constante ey = 8,854187 x 10712 F/m ) y la permeabilidad
magnética del vacio (constante py = 1,256637 x 107¢ NA—2). Estas
dos constantes se relacionan mediante la velocidad de la luz en el
vacio ¢ = 1/,/€oHo.

Cuando las ondas electromagnéticas se propagan en un medio la
velocidad de propagacién disminuye. El cociente entre la velocidad

53



54

FUNDAMENTOS DE LUZ Y MATERIA

Luz incidente
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Figura 12: Fendmenos de luz-materia con un tejido (adaptado de [1]).

de propagacion en el vacio y la velocidad en ese medio se denomina
indice de refraccién n = c/v que siempre serd superior a uno.

Las ondas electromagnéticas oscilan ciertas veces por segundo
mientras se propagan, lo que se conoce como frecuencia f cuyas
unidades son los hercios Hz. Estas oscilaciones hacen que la onda
sea ciclica, es decir, tenga maximos y minimos que se repiten a lo
largo del espacio y del tiempo. A la distancia entre esos puntos se
llama longitud de onda A y en el vacio se relaciona con la frecuencia
como A = c/f.

Max Plank en el afio 1900 demostré que la energia de la radiaciéon
estaba relacionada con su frecuencia y por tanto por su longitud de
onda dando asi lugar a la relacién E = fh donde E es la energia en
electronvoltios, f la frecuencia en Hz y h es la constante de Plank
(constante h = 4,13 x 10712 eV - 5).

La longitud de onda, y por tanto la energia asociada a ella, hace
que la interaccién con la materia varie. Cuando la longitud de onda
es superior al milimetro se denomina una onda de microondas y
provocan que las moléculas polares roten siguiendo el campo pro-
vocando calor. Sin embargo, cuando la longitud de onda continua
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Figura 13: Espectro electromagnético (adaptado de [3]).

bajando, las moléculas no pueden seguir el campo y en su lugar
vibran, vibraciones moleculares, o se estiran y flexionan alejando y
acercando sus dtomos entre si.

Si la longitud de onda es inferior, hay suficiente energia para
cambiar el estado energético de los electrones. Por dltimo, cuando
decrece la longitud de onda, la radiacién tiene suficiente energia
como para arrancar electrones de las moléculas, es decir, crear iones
[2].

En la Figura 13 se presenta un esquema que resume el espectro
electromagnético, donde se resalta los rangos visibles (VIS, del in-
glés VISible) de 380 a 850 nm, infrarrojo cercano (NIR, del inglés
Near InfraRed) de 850 a goo nm y el infrarrojo de onda corta (SWIR,
del inglés Short Wave InfraRed) de goo a 2500 nm. En estos tres ran-
gos espectrales se desarrollaran los trabajos de esta tesis.

El efecto ionizante no es deseable en aplicaciones de diagnéstico
con imagen médica, debido al dafio colateral para el organismo.
La radiacién no ionizante resulta mds conveniente debido a que
el dafio al organismo es minimo, o de ahi la denominacién de no
invasivo.

En el ambito de interaciones luz-materia, podemos encontrar in-
teraciones lineales que se caracterizan por un cambio de amplitud
pero perseverando la longitud de onda, o interaciones no lineales o
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inelasticas en las que se modifica la longitud de onda. En esta tesis
s6lo se trabajard en el régimen lineal, por lo que se obviard efectos
como la fluorescencia y otros.

En este capitulo se verdn los fundamentos de estas interacciones
lineales, asi como los pardmetros 6pticos, las técnicas usadas para
poder medirlos, las propiedades de los materiales y tejidos y su
aplicacién en la clinica.

2.1 FUNDAMENTOS

A principios del siglo XIX, se descorri6 el velo a las ondas elec-
tromagnéticas més alla de la luz visible, con William Herschel des-
cubriendo la radiacién infrarroja en 1800, y Johann Ritter hallando
la luz ultravioleta en 1801 [4].

Sin embargo, el panorama teérico de estas observaciones se vol-
vi6 mas claro entre 1862 y 1864, cuando James Clerk Maxwell for-
mulé un conjunto de ecuaciones que proporcionaban una descrip-
cién matemadtica para el comportamiento de las ondas electromag-
néticas. Las ecuaciones de Maxwell sugerian que la luz visible, asi
como las radiaciones infrarroja y ultravioleta, eran manifestaciones
de ondas en el campo electromagnético [4].

El camino de descubrimientos continué con Heinrich Hertz en
1887, que validé las predicciones de Maxwell al producir y detectar
ondas de radio. La exploracién del espectro electromagnético se ex-
pandié atin més con el descubrimiento de los rayos X por Wilhelm
Rontgen en 1895, seguido de estudios pioneros en radiactividad y
la identificacién de rayos alfa, beta y gamma por Henri Becquerel,
Marie Curie y Ernest Rutherford [4].

Esta cadena de descubrimientos histéricos, culminando con la
identificacion de los rayos gamma como radiacién electromagnética
por William Henry Bragg en 1910, y la caracterizacién de su longi-
tud de onda y frecuencia en 1914, ilustra la evolucién del entendi-
miento cientifico que fue cimentado y expandido por las ecuaciones
de Maxwell. Estas ecuaciones no sélo proporcionaron el marco ted-
rico para interpretar estos descubrimientos, sino que también senta-
ron las bases para el desarrollo futuro de la fisica electromagnética
y cudntica [4].
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2.1.1 Ecuaciones de Maxuwell

Las ecuaciones de Maxwell son una recopilacién de diferentes le-
yes que Maxwell unific6, demostrando asi que el campo eléctrico y
el magnético son en realidad un sélo campo, el campo electromag-
nético. La primera ecuacion, la ley de Gauss para el campo eléctrico,
relaciona la divergencia del campo eléctrico con la presencia de car-
gas eléctricas, de forma que los campos eléctricos se originan en
cargas positivas y se dirigirian a cargas negativas tal que

V-E=—, (2.1)

donde E es el campo eléctrico y por tanto V - E es la divergencia
del campo eléctrico, p es la carga y € es la constante dieléctrica en
el vacio. La segunda ecuacion, la ley de Gauss sobre el magnetismo,
impide la existencia de monopolos magnéticos, de forma que las
lineas de campo magnético siempre estdn cerradas sobre si mismas
tal que

V-B=0, (2.2)

donde B es la densidad de flujo magnético y por tanto V - B es la
divergencia del campo magnético, que al resultar ser siempre cero
describe la inexistencia de monopolos magnéticos. La tercera ecua-
cién, la ley de Faraday de la induccién electromagnética, relaciona
un campo magnético variable en el tiempo con la induccién de un
campo eléctrico rotando alrededor

oB
VXE=——, .
X m (2:3)
donde V x E es el rotacional del campo eléctrico, %—]f es la varia-

cién del campo magnético a lo largo del tiempo. La cuarta y tltima
ecuacion, la ley de Ampere, relaciona el paso de corriente por un
conductor y un campo eléctrico variable en el tiempo, con la gene-
racion de un campo magnético rotando alrededor tal que
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Vszuo(J+eog—f>, (2.4)

donde V x B es el rotacional del campo magnético, 1 es la per-
mitividad magnético en el vacio, J es la densidad de corriente y %—E
es la variacion del campo eléctrico con respecto al tiempo.

Estas leyes, ademads, explican la generacion de ondas electromag-
néticas que se propagan en un medio material o en el vacio, donde
no existen cargas ni corrientes y el campo eléctrico y magnético es
generado a través de la propia autoinduccién del campo variando
con el tiempo [5].

Una de las soluciones a las ecuaciones de Maxwell més utiliza-
das es la ecuacion de onda plana. Una onda plana se caracteriza
por tener una frecuencia invariable, y sus frentes de onda, que son
superficies de fase constante, se presentan como planos paralelos
con amplitud uniforme, siendo perpendiculares al vector de veloci-
dad de fase. En otras palabras, son ondas que se desplazan en una
direccion tnica a través del espacio. Tales ondas electromagnéticas
planas pueden escribirse como

Ex(z,t) = Eoxcos(wt —k.z+ @), (2.5)

donde Ey« es la amplitud del campo eléctrico, w es la frecuen-
cia angular, k, el nimero de onda y ¢ el desfase. El nimero de
onda, que relaciona la frecuencia de la onda con su velocidad de
propagacion se define como

k, =n—, (2.6)

w
<

donde n es el indice de refraccién y c es la velocidad de la luz en
el vacio. Esta ecuacion indica la propagacion de una onda plana en
un medio sin pérdidas. Sin embargo, todos los medios a excepcién
del vacio absorben la radiaciéon electromagnética, por ello se utiliza
la notacién fasorial en su lugar tal que

Ex(z,t) = Re Eo,xe“‘”t_@”’)] , (2.7)
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donde k es el nimero de onda complejo de la forma k = n¢.

En esta notacion, el indice de refraccién n es un nimero complejo
n =1+ jk tal que la parte real n corresponde al indice de refraccion
real y k es siempre negativo y se le conoce como coeficiente de
extinciéon o coeficiente de absorcién. Despejando las variables, se
obtiene la notacién fasorial del campo eléctrico

Egx(z,t) = Eg (Wt c(1Hix)z+e) (2.8)

que simplificando se transforma en

Esx(z,t) = Eo,xe%zej(wt*%””‘p). (2.9)

De la expresion 2.9 puede verse como aparece otro término real
que acompaifia la amplitud, el término e“c . Este término es siem-
pre menor que uno, debido a que k es siempre negativo, y es el
término que indica las pérdidas de propagacion, ya que, al incre-
mentar z, este término tendera a anularse.

La intensidad de un campo se define como

I(z) = [[Ex(z, t)II%, (2.10)

que substituyendo E,(z, t) por la expresion 2.9 se obtiene

I[(z) =Ipe < . (2.11)

Esta expresion relaciona la intensidad del campo en origen con
la frecuencia, la posicién z y las pérdidas del material « [5, 2, 6].

2.1.2 Ley de Beer-Lambert

La Ley de Bouguer-Lambert se fundamenta en las observaciones
realizadas por Pierre Bouguer antes de 1729. Comunmente, se le
atribuye a Johann Heinrich Lambert, quien hizo referencia al Es-
sai d’optique sur la gradation de la lumiere de Bouguer (Claude
Jombert, Paris, 1729), incluso citando extractos de este, en su obra
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Photometria en 1760. Lambert formulé la ley, que dicta que la dis-
minucién de la intensidad de la luz al propagarse en un medio es
directamente proporcional tanto a la intensidad de la luz como a la
longitud del trayecto, en la notaciéon matemaética que se utiliza hoy
en dia [7, 8].

Mucho més tarde, en 1852, el cientifico aleman August Beer es-
tudi6 otra relacién de atenuacién. En la introduccién de su articulo
clasico, escribi6: "La absorciéon de luz durante la irradiacién de una
sustancia coloreada ha sido a menudo objeto de experimento; pero
la atencién siempre se ha dirigido a la disminucién relativa de los
diversos colores o, en el caso de los cuerpos cristalinos, la relaciéon
entre la absorcion y la direccién de la polarizacion. Respecto a la
magnitud absoluta de la absorcion que sufre un rayo particular de
luz durante su propagacién a través de un medio absorbente, no
hay informacién disponible [9]".

La formulacién moderna de la Ley de Beer-Lambert integra las
observaciones de Bouguer y Beer en la forma matematica propues-
ta por Lambert. Correlaciona la absorbancia, expresada comtinmen-
te como el logaritmo decimal negativo de la transmitancia, tanto
con las concentraciones de las especies atenuantes como con el gro-
sor de la muestra del material. Una de las primeras formulaciones
modernas, posiblemente la primera, fue proporcionada por Robert
Luther y Andreas Nikolopulos en 1913 [10].

La ley de Beer-Lambert, por lo tanto, es una ley que describe la
atenuacién que sufre la luz al pasar por un medio debido a que los
fotones son absorbidos por los electrones de los 4tomos. Se describe
la atenuacién como

A(N) = e(A)cL, (2.12)

donde A es la atenuacion adimensional, € el coeficiente de extin-
cidn, c es la concentracién y L es el camino 6ptico. Los términos €(A)
y ¢ se pueden agrupar en un tnico término, llamado coeficiente de
absorcion g (A) tal que

wa(A) = €e(A)c. (2.13)

La intensidad recibida puede relacionarse con la emitida de tal
forma que
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log (%) = —€e(A)cL = —pug (AL, (2.14)

donde I es la intensidad recibida, I es la intensidad emitida, pq
el coeficiente de atenuacién y L el camino 6ptico. Dependiendo del
autor, la base del logaritmo es natural [11, 12, 13] 0 base decimal tal
que I = [o10eMel [14, 11]. En esta tesis, cuando se haga referencia
a Lg, serd siempre aquel obtenido en base natural. En definitiva,
se puede relacionar la intensidad en un punto del espacio con la
intensidad en origen de forma que

I(z) = Igpe He2 (2.15)

Puede observarse como esta ecuacién es similar a 2.11 lo que
sugiere cierta conexién entre ambas teorias de forma que se puede
relacionar el indice de extincién y el coeficiente de atenuacién tal
que

- 47K

Wg = T (2.16)

En una mezcla, estos pardmetros resultan ttiles para analizar la
composicién quimica de las muestras, tanto cualitativamente como
cuantitativamente. Segin la bibliografia [14, 13], el coeficiente de
absorcién de una mezcla de compuestos resulta en una suma lineal
tal que

N
Hq = Z Ciey, (2.17)
i=0

donde C; es la concentraciéon en mol/L del compuesto i, €; su
coeficiente de extincién en 1/(mol-cm) y pq el coeficiente de absor-
ci6n de la muestra en cm ™. De forma andloga, puede representarse
como

N
Ha = Z filla,i/ (2.18)
i=0
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donde N es el nimero de compuestos y i resulta ser el coefi-
ciente de absorcién del compuesto i, y f; un coeficiente adimen-
sional que indica la fraccién de volumen que tiene un compuesto
dentro de la muestra.

2.1.3 Esparcimiento de la luz

Uno de los mecanismos fundamentales de la luz cuando entra
en contacto con un medio turbio es el esparcimiento o scattering.
Este fenémeno lineal hace que la luz al encontrarse una particula
se desvie y cambie de trayectoria de propagacion. El scattering se
produce cuando la relacién entre longitud de onda y el tamafio de
la particula es menor a 10* y se hace mds prominente cuanto mas
disminuye esta relacion.

El scattering se estudia desde dos marcos tedricos, las teorias de
Rayleigh y Mie. En concreto, la teoria de Mie describe de manera ri-
gurosa cémo la luz se esparce (o se dispersa eldsticamente) cuando
choca con una particula esférica. Los avances en esta teoria tienen
en cuenta las estructuras de las particulas esféricas, es decir, las es-
feras multicapa y las esferas con variaciones radiales, anisotropia
y actividad 6ptica [1]. La dispersiéon de Rayleigh, que fue descrita
por lord Rayleigh en 1871, dio una explicacién a cémo se esparce
la luz cuando las particulas son del orden o mucho menores a la
longitud de onda. Este esparcimiento se produce porque las parti-
culas acttian como pequefios dipolos, polarizandose y dispersando
la luz [15]. Debido a que los tejidos biol6gicos son medios intrinse-
camente heterogéneos, con presencia de multitud de estructuras de
diversos tamafios, estos provocan diferentes tipos de scattering tal
como se ve en la Figura 14.

Para describir qué tan eficiente es un material en esparcir la luz,
se introduce el coeficiente de scattering, que se denotard como ps. En
una muestra que no absorbe luz, este coeficiente es simplemente el
inverso a la distancia d a la que la intensidad de la luz disminuye
hasta aproximadamente el 37 % de su intensidad inicial (caida de
1/e). Esto se deriva de la ley exponencial que describe como se
propaga la luz a través de una capa de tejido con un grosor d.
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1 mm:
- 15-250 um diametro de célula de grasa
100 pm =
25 um didmetro de células epiteliales
Scattering de
Mie £ [
2-3 um diametro de fibras de elastina
100 nms
| 100-250 nm didmetro de glébulos
Scattering de 10 nm:
Rayleight 1 20 — 400 nm de didgmetro de fibras tendinosas
1 nm -+ 10 nm de diametro de neurofilamentos

Figura 14: Efecto del scattering en funcién del tamafio de las entidades
celulares (adaptado de [1]).
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I(d) = Ipe ™9, (2.19)

donde I(d) es la intensidad de la luz transmitida y s es el coefi-
ciente de scattering tipicamente expresado en cm ™! [1]. La expresién
2.19 es aplicable en situaciones donde la dispersion de la luz es mo-
derada. Este tipo de condiciones se pueden dar, mds o menos, en
capas de tejido delgadas, especialmente cuando la absorcién es lo
suficientemente alta para evitar eventos de multiple dispersion. En
estas circunstancias, un haz de luz l4ser se debilitard en una capa
delgada de tejido de acuerdo con la Ley de Bouguer-Beer-Lambert

I(d)=(1— Rp)loe*“td, (2.20)

donde I(d) es la intensidad transmitida usando un fotodetector
con una pequefia apertura y R, es el coeficiente de reflexién de
Fresnel. A la variable p; se la conoce como coeficiente de atenuacién
total y se define tal que

Ht = o + Hs, (2.21)

donde 4 es el coeficiente de absorcion y s el coeficiente de scat-
tering. Otra caracteristica del medio turbio es el albedo que indica
cOmo se va a propagar la luz en el tejido. El albedo se define como

A= &, (2.22)
Ht

donde el término A oscila entre 0 y 1, siendo o cuando el medio
es puramente absorbente y 1 cuando el medio no es absorbente y
estd regido principalmente por mecanismos de scattering.

Ademads del coeficiente de scattering y el albedo, el proceso de
scattering puede ser caracterizado por la denominada funcién de fa-
se de scattering. Esta funcion describe las propiedades del scattering
en un medio describiendo la funcién de densidad de probabilidad
que un fotén que viaja en cierta direccién ¢ cambie a una nueva di-
reccion 0, p(0, ¢). Si se asume que el fotén viaja solo en la direcciéon
normal, esta funcién de densidad sélo dependerd de 6, p(0).
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Direccion de Direccion de
incidencia incidencia

Figura 15: Tipos de scattering: (a) scattering de Rayleigh; (b) scattering de
Mie.

El factor de anisotropia de scattering, g, es un pardmetro princi-
pal de p(0) que mide la cantidad de esparcimiento producido en la
direccién hacia adelante o forward scattering y el esparcimiento de
retorno backscattering que se conserva después de un tnico evento
de scattering. Si un fotén es esparcido por una particula de tal ma-
nera que su trayectoria es desviada por un dngulo de dispersion 6,
entonces la componente de la nueva trayectoria que se alinea con la
direccién hacia adelante se representa como cos6. Existe un angulo
de dispersion promedio y el valor medio de cos se define como el
factor de anisotropia tal que

7T

g =< cosf >:J p(0)cosO2msinOdo. (2.23)
0

El valor de g varia entre el rango de -1 y 1. g = 0 corresponde a
un scattering isotrépico que se produce en el régimen de Rayleigh:
g = 1 es un puro forward scattering (Scattering de Mie para particulas
grandes) y g = —1 es puro backscattering. En la Figura 15 se mues-
tra un esquema del scattering de Rayleigh y de Mie donde puede
verse las direcciones a las cuales la luz es esparcida en funcién al
coeficiente de anisotropia.

Muchas veces se utiliza el coeficiente de scattering reducido o
que se define en funcién de la anisotropia g como

= (1-g)us. (2.24)

En la practica resulta bastante complejo medir con precisién el
scattering debido a que no es un fenémeno que se produzca una
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Tejido afem™'] b a’ [em™] fray bmie Ref

Piel 48.9 1.548 45.6 0.22 1.184 [16]
Cerebro 40.8 3.089 40.8 0.0 3.088 [17]
Pecho 31.8 2.741 31.8 0.00 2741 [17]
Higado 9.0 0.617 11.5 0.61 0 [18]
Corazoén 8.3 1.26 8.3 00 1.26 [19]

Tabla 2: Valores para los pardmetros de scattering en distintos tejidos para
Ao = 500nm [14].

vez, sino que a lo largo del medio se producen multitud de fenéme-
nos de scattering (multiple scattering) lo cual complica el proceso de
medida y su interpretacion.

S. Jacques [14] propone unas expresiones empiricas para aproxi-
mar el scattering reducido en tejidos en funcién de la longitud de
onda, la primera asumiendo que el scattering es de tipo Mie

—b
() =a (%) ) (2.25)

y otra teniendo en cuenta el scattering de Rayleigh ademas del de
Mie

, : A\ ! A\ Pmie
Hs()\) =a <fRay (7\_0> + (1 +fRay) (7\_0) ) ’ (2-26)

donde los términos b y bpyie se denominan potencia de scattering,
y marca como la longitud de onda es inversamente proporcional
al scattering. b es el termino que modela el scattering de Rayleigh
y bmie €l de Mie. Los factores a y a’ son los valores de u; cuando
A = Ap. En la expresion 2.26 el scattering estd separado en Rayleigh y
Mie y frqy indica cual es la porcion de la contribucién de cada uno;
Ao es la longitud de onda a la cual el modelo ha sido ajustado. En
la Tabla 2 se pueden ver los valores de estos pardmetros en funcién
de diversos tejidos para un Ay = 500nm.



2.2 ECUACION DE TRANSFERENCIA RADIATIVA, RTE

2.2 ECUACION DE TRANSFERENCIA RADIATIVA, RTE

La Ecuacién de Transferencia Radiativa (RTE, del inglés Radiative
Transfer Equation) describe el fendmeno de transferencia de energia
entre la radiacién electromagnética y la materia. En esta descripcién
de la propagacion de la luz, la luz es tratada como una coleccién
de fotones y las propiedades del campo no son tenidas en cuenta
aunque existe una relacién entre las ecuaciones de Maxwell y la RTE
[20]. Su principal objetivo es relacionar la tasa de fluencia @ (¥, t)
con las propiedades 6pticas pq v Hs.

Se entiende la irradiancia L(¥) como la potencia incidente de la
luz sobre una superficie por unidad de area sobre un periodo de
tiempo, y se mide en (J/ m?). La tasa de fluencia ®(7,t) se define
como la irradiancia acumulada sobre un dngulo solido, y se mide
en W/m? y se relaciona tal que

D7 t) = JL L(7,§,t)dQ. (2.27)

La RTE s6lo puede ser resuelta de forma numérica y requiere de
muchas simplificaciones para obtener una soluciéon cerrada. Una de
las aproximaciones es la ecuacién de difusién [11].

2.2.1  Ecuacién de difusion

La ecuacion de difusion es una aproximacioén de la RTE en la que
se asume que el medio tiene un alto albedo (us > Hq) [21, 22, 23,
11]. Tal ecuacién se define como

VAO(F) — g @(7) = —3pS(7) (2.28)

donde perr = v3uaut, O(F) es la tasa de fluencia, S(¥) es una
funcién escalar que describe la fuente de luz equivalente en el vacio,
que puede tener cualquier forma [24].

2.3 PROPIEDADES OPTICAS DE COMPUESTOS BIOLOGICOS

Después de describir brevemente los fendmenos de la interacciéon
de la luz con la materia, y de describir las principales propiedades
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Opticas en mecanismos de interaccion lineal, en esta seccion se des-
cribiran las propiedades de los distintos compuestos que han sido
relevantes en esta tesis destacando sus caracteristicas méds importan-
tes, asi como sus propiedades 6pticas.

Esta seccion estd divida en compuestos simples, cuya quimica
la conforman unos pocos dtomos; compuestos complejos o macro-
moléculas que son compuestos cuya particula es notablemente més
grande y estd formada por muchos dtomos las mezclas de compues-
tos y finalmente, los tejidos.

El conocimiento de los compuestos ayuda a interpretar las me-
didas en laboratorio y muchas veces permite establecer un primer
diagndstico.

2.3.1 Elementos simples

Se define como un compuesto simple aquel que tiene pocos ato-
mos en su molécula y, por tanto, son particulas pequefias (del orden
de 0.2 nm). Por lo general, estos compuestos van a producir un scat-
tering bajo cuando se encuentran en estado puro.

2.3.1.1 Agua

El agua es un compuesto quimico fundamental para la vida en la
tierra. Estd formado por una molécula con dos 4tomos de hidrégeno
y uno de oxigeno formando un enlace covalente cuya férmula es
H,0. Se encuentra en estado liquido o gaseoso en condiciones de
temperatura y presion normales. Su peso molecular es de 18,01528
g/mol y su densidad es de 1 g/cm?>. Su indice de refraccién oscila
entre 1.3 y 1.35 en el rango visible e infrarrojo cercano. El agua
liquida es transparente ante la luz visible, pero absorbente ante casi
cualquier otro tipo de radiacion, incluida la radiacién ultravioleta,
infrarroja y las microondas [25].

En la Figura 16 puede verse su indice de refraccién, su indice
de extincién y su coeficiente de atenuacion para el rango espectral
entre 200 y 1900 nm. En las referencias de [25, 26, 27] no se propor-
ciona el coeficiente de atenuacién directamente, por lo que este se
ha obtenido utilizando 2.16 y se ha representado para compararse
con [28] que proporciona directamente el coeficiente de atenuacion.
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Figura 16: Pardmetros Opticos del agua, (a) indice de refraccién, (b) coefi-
ciente de extincioén, (c) coeficiente de absorcién entre 200 y 1900
nm [25, 26, 27, 28].

El coeficiente de atenuacion [28] se ha multiplicado por el logaritmo
natural de 10 debido a que para obtenerse se han utilizado logarit-
mos decimales.

Debido a su abundancia en el cuerpo de los seres vivos, el espec-
tro del agua es importante cuando se analizan tejidos ya que sera
el que mayoritariamente absorbera la luz en aquellas longitudes
de onda en las que es mds absorbente, principalmente en el rango
SWIR.

2.3.1.2 Etanol

El etanol o alcohol etilico es un compuesto quimico organico, cu-
ya férmula es C;HgO. Se trata de un compuesto muy inflamable y
volétil que, en condiciones normales de presioén y temperatura, se
encuentra en estado liquido. Es miscible en agua en cualquier pro-
porcién. Su peso molecular es de 46,08 g/mol y su densidad es de
0,789 g/cm? [29].

En la Figura 17 puede verse sus parametros 6pticos en el rango
entre 200 y 1900 nm. Del mismo modo, se ha obtenido el coeficiente
de atenuacion a partir del indice de extincién.

Aunque el etanol no es importante en el andlisis de muestras bio-
logicas, resulta interesante en el sentido de su miscibilidad en el



70

FUNDAMENTOS DE LUZ Y MATERIA

(a)

15
—— Myers et al. 2018
—— Sani y Dell'Oro 2016
<
1.4
200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800
(b)
1074
x —— Myers et al. 2018
1077 —— Saniy Dell'Oro 2016
—— Kedenburg et al. 2016
200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800
- (c)
2
E 10
S 101 — Myers et al. 2018
Q —— Sani y Dell'Oro 2016
o —— Kedenburg et al. 2016
d10
< 200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800

Longitud de onda [nm]

Figura 17: Pardmetros 6pticos del etanol: (a) indice de refraccién; (b) coefi-
ciente de extincién; (c) coeficiente de absorcién entre 200 y 1900

nm [30, 27, 29].

agua a cualquier concentracién. Esto permite utilizarlo para vali-
dar el comportamiento de los equipos desarrollados con el fin de
comprobar la discriminacién de ambos espectros, y con ello pro-
bar las técnicas de cuantificacién espectral de ambos compuestos.
Comparando la Figura 16 y la Figura 17 puede verse como el agua
y el etanol presentan picos de atenuacién distintos en el rango de
infrarrojo cercano, posibilitando su detecciéon por un sistema hiper-
espectral.

2.3.2 Elementos complejos o macromoléculas

Los compuestos complejos son aquellos con moléculas con un
gran nimero de atomos creados principalmente mediante polime-
rizacién, uniones de grupos de dtomos entre si para formar una
particula de gran tamafio. Un ejemplo de macromolécula son las
proteinas, las grasas, la hemoglobina o el poliestireno. Debido al
gran tamafio de su molécula, producen un esparcimiento de la luz
superior al que producen los compuestos simples [31].
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Figura 18: Propiedades 6pticas de los lipidos: (a) coeficiente de atenuacion;
(b) coeficiente de scattering segtn varios autores [38, 26, 39, 36,

40, 37]

2.3.2.1 Lipidos

Los lipidos son macromoléculas no solubles en agua, cuya fun-
cién incluye el almacenamiento de energia, sefializacién y compo-
nentes estructurales de las membranas celulares [32, 33, 34, 35].

En la Figura 18 puede verse las propiedades 6pticas de los lipi-
dos segun diversos autores. Nachabe et al. midieron el coeficiente
de atenuacién de grasa de res [36]; Sekar et al. obtuvieron los lipi-
dos junto a otros constituyentes de tejido usando las ecuaciones de
difusién sobre tejidos en 6 ubicaciones de prominencias dseas [37];
van Veen et al. midieron el coeficiente de atenuacién y de scattering
de los lipidos extrayendo la grasa de manteca de cerdo [38]; Flock
et al. midieron este coeficiente de Intralipid™ que es un producto
nutricional intravenoso formado a base de aceite de soja purificado.

Los lipidos han sido clasificados en ocho categorias por el consor-
cio Lipid MAPS [41]:

= Acidos grasos: son moléculas organicas compuestas por una
cadena larga de carbonos e hidrégenos con un grupo carbo-
xilo (-COOH) en un extremo. Acttian como bloques construc-
tores de grasas y lipidos, y son cruciales para muchas funcio-
nes bioldgicas, como la produccién de energia y la formacion

71



72

FUNDAMENTOS DE LUZ Y MATERIA

de estructuras celulares. Los hay de varios tipos, incluyendo
saturados, insaturados, y poliinsaturados, dependiendo de la
presencia y cantidad de dobles enlaces entre los dtomos de
carbono en la cadena [35].

Glicerolipidos: son moléculas compuestas por una columna
vertebral de glicerol unida a tres 4cidos grasos mediante enla-
ces éster. Los triglicéridos son el tipo més comun de gliceroli-
pidos y son la principal forma de almacenamiento de energia
en los organismos. Ademads, los glicerolipidos son importantes
para la estructura de las membranas celulares [42].

Glicerofosfolipidos: son lipidos complejos donde una molécu-
la de glicerol se une a dos acidos grasos y un grupo fosfato. Es-
te grupo fosfato puede estar ligado a otras moléculas, creando
una variedad de glicerofosfolipidos. Son componentes crucia-
les de las membranas celulares, contribuyendo a su estructura
y funcién [42].

Esfingolipidos: son una clase de lipidos que tienen una estruc-
tura diferente a los glicerolipidos. En lugar de glicerol, contie-
nen una molécula de esfingosina como su columna vertebral.
Se unen a un 4cido graso y a veces a otros grupos, como fos-
fatos o aztcares. Son cruciales para la estructura y funcién de
las membranas celulares, y también participan en la sefializa-
cion celular [43].

Esteroles: son moléculas con una estructura de 4 anillos de car-
bono. El colesterol es el esterol méas conocido y es vital para la
estructura de las membranas celulares, facilita la presentacion
de sustratos a enzimas, participa en sefializaciones celulares,
actia como precursor quimico y también tiene un papel en la
epidermis. Se metaboliza en el cuerpo y se puede obtener a
través de la dieta. Su regulacion es vital, ya que niveles ané-
malos pueden llevar a condiciones como hipercolesterolemia
o hipocolesterolemia, que estdn asociadas a varias enfermeda-

des [44].

Prenoles: son lipidos que tienen una estructura de isopreno, y
participan en la sintesis de moléculas como la vitamina E [45].
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Figura 19: Propiedades 6pticas del coldgeno tipo I: (a) coeficiente de ab-
sorcion; (b) coeficiente de scattering segtin varios autores [52,

51, 26, 37].

= Sacarolipidos: combinan lipidos con aztcares, y pueden tener
funciones antimicrobianas [46].

» Policétidos: son lipidos producidos por la condensacién de
unidades de acetilo, y pueden tener propiedades antibi6ticas
o anticancerigenas [47, 48, 49].

2.3.2.2  Coldgeno

El colageno es una proteina fibrosa que constituye el componen-
te principal de la piel y huesos teniendo una presencia de hasta un
25 % de su composicién. Es una familia de moléculas relacionadas
que forman diferentes tipos de fibras en tejidos diversos, especial-
mente en el tejido conectivo [50].

En la Figura 19 se han recopilado las propiedades 6pticas del
coldgeno segtin varios autores. Sekar et al. y Taroni et al. midieron
coldgeno de tipo I de un tendén de Aquiles bovino [37, 51]; Nachabé
et al. estimaron los coeficientes usando la ecuacién de difusién del
mismo modelo animal [26].

Segun la estructura de sus fibras y su localizacion, el coldgeno
se divide en varios tipos, cada uno con una presencia y funcién
especifica en el cuerpo. Los tipos de coldgeno incluyen [53]:
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Tipo I: abundante en dermis, hueso, tend6n, dentina, y cérnea
con fibras estriadas de 20 a 100 nm de didmetro. Es el tipo de
colageno mas abundante del cuerpo humano, siendo el 9o %.

Tipo II: principalmente en cartilago, también en cérnea em-
brionaria y notocorda, formando fibrillas finas o méas grandes
dependiendo del microambiente.

Tipo III: presente en tejido conjuntivo laxo, paredes de vasos
sanguineos, dermis y estroma glandular.

Tipo IV: comprende la ldmina basal, con moléculas orientadas
al azar en lugar de formar fibras.

Tipo V: hallado en tejido intersticial, asociado con el tipo 1.

Tipo VI: también en tejido intersticial, anclando células en su
entorno y asociado con el tipo I.

Tipo VII: localizado en la lamina basal.
Tipo VIII: en algunas células endoteliales.

Tipo IX: presente en cartilago articular maduro, interacttia con
el tipo IL.

Tipo X: en cartilago hipertréfico y mineralizado.
Tipo XI: en el cartilago, interacttia con los tipos II 'y IX.

Tipo XII: en tejidos con altas tensiones como tendones y liga-
mentos, interacttia con los tipos I y IIL

Tipo XIII: ampliamente hallado como proteina asociada a la
membrana celular, interacttia con los tipos I y III

Tipo XIV: aislado de placenta y detectado en médula 6sea.
Tipo XV: en tejidos derivados del tejido mesenquimal.

Tipo XVI: asociacién intima con fibroblastos y células muscu-

lares lisas arteriales, no se asocia con fibrillas coldgenas tipo
L
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= Tipo XVII: coldgeno de transmembrana, no usualmente encon-
trado en la membrana plasmatica de las células.

= Tipo XVIII: en membranas basales, epiteliales y vasculares.
» Tipo XIX: localizado en fibroblastos y en el higado.

= Tipo XX: presente en la cérnea, en el cartilago esternal y en
los tendones.

= Tipo XXI: hallado en encias, musculo cardiaco y esquelético y
otros tejidos humanos con fibrillas de coldgeno tipo L

2.3.2.3 Elastina

La elastina es una proteina esencial del tejido conjuntivo con roles
estructurales, otorgando elasticidad a los tejidos, a diferencia del
coldgeno que brinda resistencia principalmente [54].

En mamiferos y vertebrados en general, la elastina se localiza
mayormente en tejidos sometidos a ciclos continuos de extension-
relajacién como arterias, ligamentos, pulmones y piel. Exhibe nota-
ble elasticidad y resistencia a la fatiga, siendo un ejemplo su dura-
bilidad en las fibras eldsticas de las arterias humanas, en particular
del arco adrtico, que perduran mds de 60 afios, soportando billo-
nes de ciclos de extension-relajacién, vital para resistir la presion
sanguinea y prevenir rupturas [55, 56, 57].

En la Figura 20 pueden verse las propiedades 6pticas de la elasti-
na. Sekar et al. midieron elastina extraida del ligamento del cuello
de un bovino [58] y Tsai et al. midieron la elastina en el cristalino
de un ojo de cerdo [59].

2.3.2.4 Hemoglobina

La hemoglobina es una proteina de la sangre que se encuentra
dentro de los glébulos rojos y que permite el transporte de oxigeno
desde los 6rganos respiratorios hasta los tejidos y el diéxido de
carbono desde los tejidos, al 6rgano respiratorio. También participa
en la regulacion del pH de la sangre. Para ello se vale de un dtomo
de hierro que se encuentra en el centro de la particula y serd el
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Figura 20: Propiedades 6pticas de la elastina: (a) coeficiente de absorcion;
(b) coeficiente de scattering segtn varios autores [59, 58, 37].

encargado de capturar el oxigeno. La hemoglobina tiene un color
rojo muy caracteristico que da tal color a la sangre [60].

En la Figura 21 puede verse una comparativa entre el espectro de
la hemoglobina oxigenada HbO2 y desoxigenada Hb segun diver-
sos autores. Sekar et al. obtuvieron un ratio de atenuacién y concen-
tracién junto a otros constituyentes de tejido usando las ecuaciones
de difusién sobre tejidos en 6 ubicaciones de prominencias dseas
[37]; Takatani y Graham obtuvieron los espectros de mucosa intes-
tinal canina [61]; S. Prahl obtuvo el espectro de varias fuentes (W. B.
Gratzer, Med. Res. Council Labs, Holly Hill, London, N. Kollias, Wellman
Laboratories, Harvard Medical School, Boston) [62].

2.3.3 Mezclas homogéneas

Las mezclas homogéneas son aquellas en las que ambas sustan-
cias estdn mezcladas por igual en volumen. Es necesario que exista
una disolucién o sean miscibles entre si.

2.3.3.1 Mezcla de agua y etanol

Debido a que el etanol es miscible en agua en cualquier concentra-
cién, puede haber una mezcla homogenea de ambos componentes.
Estas mezclas por lo general se expresan como graduacién, que es
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Figura 21: Coeficiente de absorciéon de la hemoglobina: (a) oxigenada; (b)
desoxigenada segun varios autores [26, 58, 37, 61, 63, 64, 65].

un porcentaje que representa el volumen del etanol sobre el volu-
men total de la mezcla. Esto puede ser convertido a concentraciéon
molar sabiendo que

_ Veth de
Ceth = 1/ - (2.29)

eth + Viv Me

donde cqi, es la concentraciéon molar del etanol, Ve, es el vo-
lumen de etanol en la mezcla, V), el volumen de agua, d. es la
densidad del etanol y m. es la masa molecular del etanol. Con la
concentracién molar y el coeficiente de extincién puede obtenerse el
coeficiente de atenuacion. Por lo general, para simplificar se obvia
la concentracién molar y se usa la concentracién en volumen jun-
to al coeficiente de atenuacién para detectar la cantidad de etanol
presente en una mezcla [14].

2.3.3.2 Mezcla de nanoparticulas de poliestireno en agua

Las nanoparticulas son estructuras nanoscépicas de un cierto ma-
terial cuya utilidad se ha visto demostrada en multitud de aplica-
ciones. Unas nanoparticulas en suspension de poliestireno en agua
mostraran un comportamiento con la luz muy préximo al modelo
de Mie, por lo que son ideales para calibrar equipos teniendo en
cuenta las propiedades variables del scattering [66, 67].
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Figura 22: Secciéon trasversal de la pared de la aorta, con sus diferentes
capas: intima, media y adventicia (adaptado de [68]).

2.4 TEJIDO CARDIOVASCULAR: ANATOMIA Y PATOLOGIA

Los tejidos son los componentes fundamentales de un cuerpo.
Pueden considerarse como mezclas de diferentes compuestos dis-
puestos en estructuras que, en general, forman capas de células de
distintos tipos y compuestos organicos. La aplicaciéon biomédica de
esta tesis se centrard en el &mbito cardiovascular por lo que se estu-
diar4 el tejido de la aorta.

La pared de la aorta, al igual que el resto de las arterias, estd
formada de tres capas tal como se muestra en la Figura 22. Estas
capas, que forman y aportan propiedades eldsticas a la arteria aor-
ta para soportar la presién de la sangre bombeada por el corazén,
pueden variar su grosor segtn la localizacién. Asi, la aorta toracica
debe soportar mds presion que la abdominal debido a la cercania al
corazén combinando ligeramente su composicién. Las capas de la
aorta son las siguientes:

= [ntima: se trata de la capa mds interna de la aorta cuyo grosor
estimado en entre 286 &+ 78um [69] con variaciones segun la
zona aortica: en ATA de 80 &+ 30um y en IRAA de 320 + 60pm
[70]. La intima se extiende desde el lumen hasta la lamina
elastica interna. Contiene predominantemente una capa de cé-
lulas endoteliales (EC, del inglés Endothelial Cell) sujeta por
una membrana basal y estd compuesta principalmente de la-
minina, coldgeno tipo IV, fibronectina, entre otras cosas. Estas
células cubren la superficie luminal en contacto directo con la
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sangre y regulan el tono vasomotor, el equilibrio hemostatico,
la permeabilidad, la inmunidad y la proliferacién celular [70].

= Media: de un grosor estimado de 872 + 225um [69] hasta a
1410 £ 20pm en la ATA y 640 £ 180pum en la IRAA [70]. Se tra-
ta de una capa compuesta por células musculares lisas (SMC,
del inglés Smooth Muscle Cell) dispuestas de forma concéntri-
ca. Las SMCs producen unas proteinas llamadas matriz extra-
celular (ECM, del inglés ExtraCellular Matrix) que estdn cons-
tituidas de fibras de coldgeno (mayoritariamente tipo I y III),
elastina y proteoglicanos [71].

= Adventicia: esta capa exterior de espesor estimado 175+ 114pum
[69] que puede variar en la ATA de 320 & 60pum a 450 £ 10pum
en la IRAA [70]. Esta formada por tejido conectivo laxo, peque-
flos vasos, llamados vasos vasorum, terminaciones nerviosas
y fibras de coldgeno para garantizar su resistencia [71].

Ademéds de las tres principales capas, hay una fina capa elastica
formada por una membrana basal separando la intima de la media
llamada eldstica interna (IEL, del inglés Internal Elastic Lamina), y
la media de la adventicia llamada eléstica externa (EEL, del inglés
External Elastic Lamina) que estan constituidas en su mayoria por
fibras de elastina [72].

2.4.1  Composicion la pared adrtica

El tejido de la pared adrtica, como la mayor parte de los tejidos
del cuerpo humano contiene un alto porcentaje de agua, alcanzan-
do el 80% [73]. Ademas, este tejido cuenta con coldgeno como un
importante constituyente de la pared, proporcionando resistencia,
siendo el coldgeno de tipo III el mas abundante, aunque también
hay coldgeno de tipo I y IV. El coldgeno se distribuye en la capa
adventicia y media en forma de fibras, siendo mas abundante en la
capa adventicia que requiere de mads resistencia [74, 70].

La elastina da el componente eldstico que necesita para soportar
la presién del corazén vy, al igual que el colageno, se encuentra en
forma de fibras [70, 71]. A diferencia del coldgeno, la elastina se
encuentra mds presente en la capa intima, seguida de la capa media
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Figura 23: Seccidn trasversal de las partes de una aorta patolégica, con las
posibles consecuencias de su degradacién (adaptado de [68]).

y la que menos elastina tiene es la adventicia [74, 71]. Ademés, la
elastina puede encontrarse en las eldsticas IEL y EEL [72].

En cuanto a la hemoglobina que circula por el lumen o luz de la
aorta, parece adherirse a la membrana de las EC e incluso infiltrarse
[75]. Estds infiltraciones no obstante, no se relacionan con ningtn
tipo de patologia [75].

Sin embargo, cuando existe una degradacion, la estructura de la
pared adrtica puede verse afectada. En la Figura 23 se representa
una pared adrtica degradada a cuyo estado se puede llegar por mul-
tiples motivos (genéticos, estilo de vida, afios, género, etc.). En estas
condiciones puede existir una pérdida significativa de SMCs, y por
tanto una degradacién de las ECM (pérdida de fibras de coldgeno
y/o elastina). Ademds, un desajuste en las enzimas la metaloprotei-
nasas de la matriz (MMP, del inglés Matrix MetalloProteinases), que
son las que regulan la remodelacién fisiol6gica de la aorta, pueden
contribuir a la degradacién de las ECMs [68].

Todos estos cambios estructurales contribuyen a la formacién de
un aneurisma, lo que provoca una inflamacién y por tanto infiltra-
ciones de células inmunitarias dentro de la pared adrtica. La infla-
macién hace que aumente la produccién de MMP por parte de las
SMC y adicionalmente las propias células inmunitarias producen
MMP. Esto causa un remodelamiento en las ECMs y un apoptosis
(muerte celular programada) en las SMCs contribuyendo a la forma-
cién del aneurisma [68].
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En otras patologias, como la arteriosclerosis, el dafio no viene
dado por la degradacién de la pared adrtica, sino que se produce
por la deposicion de lipidos que viajan por el lumen. Estos lipidos
depositados forman fibras amarillentas que con el tiempo pueden
calcificarse y formar placas, que pueden llegar a romperse y dafiar
la pared adrtica modificando su estructura interna [76, 77].

En el resto de patologias, la cantidad de coldgeno y elastina pue-
de aumentar o disminuir segtn diversos factores como la edad, el
tipo de patologia o la localizacién. No hay un consenso claro que
relacione de forma clara y directa la cantidad de estos compuestos
con la patologia, por lo que es necesario realizar més trabajo de
caracterizacion en este ambito [70].

2.4.2 Propiedades dpticas de la aorta

La pared adrtica es un medio turbio y como tal, el scattering es do-
minante en el espectro visible y parte del infrarrojo. En la Figura 24
se han recopilado las propiedades 6pticas de la aorta segtin varios
autores. Cheong midié una aorta humana en dos longitudes de on-
da (1064 y 1320 nm) usando una esfera integradora [78]; Oraevsky
midié una aorta humana con arteriosclerosis [79]; van Gemert mi-
di6 las propiedades Opticas de las arterias humanas [80]; Cilesiz y
Welch midieron una aorta humana para evaluar dafios debidos a la
temperatura y deshidratacion [81].

La anisotropia g de la aorta es de 0.9 [82], aunque segtn la capa
puede cambiar siendo de 0.81 en la intima, 0.89 en la media y 0.74
en la adventicia a 476 nm [83, 69]. No hay una medida exacta del
indice de refraccién para la pared de las aortas, sin embargo el
indice de refraccion en el tejido epitelial es de 1.38 [84] y este podria
asimilarse a la capa EC de la intima.

Estas propiedades 6pticas pueden verse afectadas por una pato-
logia o un dafio de la misma. Una deshidrataciéon o un dafio por
calentamiento modifica el coeficiente de atenuacion de la aorta [81],
la absorcién crece en las regiones de NIR [85] y decrece en el rango
VIS en presencia de placas de ateroma [79]. En el caso de aneuris-
mas el coeficiente de atenuacién, p;, puede decrecer debido a la
dilatacion de la aorta [86, 87].
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Figura 24: Propiedades Opticas de las aortas: (a) coeficiente de absorcién;
(b) coeficiente de scattering reducido [78, 82, 79, 8o, 81].

2.5 TECNICAS Y MODELOS

En esta seccion se describirdn las técnicas y el andlisis de las mis-
mas con el fin de extraer las propiedades 6pticas de los materiales
bajo estudio. Las medidas de HSI, SFDI y OCT resultan ser cubos
de intensidad, que se miden en cuentas en un sensor. Aplicando
los modelos de interaccion luz-materia descritos anteriormente, es
posible extraer los pardmetros 6pticos ttiles para facilitar un diag-
nostico.

2.5.1 Modelos en OCT

Como se ha descrito en la Seccion 1.2.13, la técnica OCT obtiene la
informacion midiendo el desfase que existe entre dos haces de luz
que han sido generadas por un ldser que tras pasar por un divisor
de haz. Este divisor hace que un haz rebote en un espejo y el otro
se envie a la muestra a medir, recibiendo de vuelta el backscattering
producido por la muestra [88, 89]. La sefial de ambos haces se con-
duce a un detector que mide la interferencia entre ambas sefiales y
construye un perfil de intensidad en funcién de la penetracién en
base a esa interferencia.
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Este perfil, denominado A-scan, es un vector de intensidad I(z).
Cuando el sistema OCT cuenta con galvandmetros, el escaneo de
varios A-scan a lo largo de un eje forma una imagen denominada B-
scan I(x,z). Si ademads se escanea en el otro eje espacial se obtendria
un cubo o C-scan con las tres direcciones espaciales I(x,y, z).

2.5.1.1 Extraccion del coeficiente de atenuacion

Un A-scan puede modelarse tal que

I(z) o e 2H? (2.30)

donde p; es el coeficiente de atenuacién y z el camino 6ptico. El
2 en el exponente se justifica debido a que la luz hace un camino
de ida y vuelta por lo que el camino 6ptico en realidad es el doble

[88]. Este modelo puede extenderse para todo el cubo OCT tal que

I(x,y,2z) x e 2mlxylz (2.31)

por lo que el cubo I(x,y, z) puede transformarse en una imagen
bidimensional (x,y).

2.5.2 Modelos en HSI

En la Seccién 1.2.14 se describi6 la técnica HSI, donde se vio que
se trata de una técnica en la cual se obtiene un cubo de intensidad
I(x,y,A) de la radiacién proveniente del material a medir muestrea-
da en dos direcciones espaciales y una espectral.

2.5.2.1 Reflectancia difusa

La reflectancia difusa es un pardmetro 6ptico que relaciona la luz
retornada con respecto a la emitida sobre un medio turbio [90]. Pa-
ra relacionar tal cociente llamaremos I(x,y,A) al cubo de la muestra
a medir y Iy(x,y,A) al cubo de la fuente de luz. La literatura [9o, 13,
91, 15] recomienda usar un tercer pardmetro denominado intensi-
dad de oscuridad, I4(x,y,A) [92].
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Con estos tres parametros, se puede calcular la reflectancia difusa
tal que

I(X/Uz}\) - Id(XIUIA)
R A) = .
d(X,y, ) IO (X/ UIA) - Id(X/U/M, (2 32)

donde R4 es la reflectancia difusa que estard comprendida entre
0y 1. Alternativamente, puede utilizarse una medida de referencia,
L;ef, medido sobre una muestra idealmente reflectiva o con una re-
flectancia difusa conocida [93] de forma que se puede obtener la
reflectancia difusa tal que

I(x,y,A) —La(x,y,A)

R A) =
R O TR N E FIERTIY

Rd,ref()\)/ (233)

donde Rg rer es la reflectancia difusa de referencia. En escenarios
préacticos, la Rgrer €s cercana a 1 cuando se utilizan modelos de
calibracién espectral, por lo que es un término que se omite y se
asume que L.ef = Iy y Rgrer = 1 para todo el espectro [90].

Se denomina densidad 6ptica al logaritmo negativo de la reflec-
tancia difusa tal que

OD(x,y,A) = —log(Rq)- (2.34)

En varias referencias se utiliza el logaritmo decimal para calcular
la densidad 6ptica OD = —logio(R4) [14, 13]. En este trabajo se
utilizara el logaritmo natural en su lugar de tal forma que puede
relacionarse el coeficiente de atenuacion tal que

niz = OD = —log(Ry), (2.35)

donde p es el coeficiente de atenuacién y z es el camino 6ptico.

2.5.2.2 Teoria de Kubelka—Munk

Uno de los modelos que pueden usarse para calcular la atenua-
cién y el scattering es la aproximacion de Kubelka—Munk. El modelo
fue propuesto para la estimacién de pardmetros 6pticos en capas
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de pinturas [94]. En esta aproximacién se supone una muestra con
infinitas capas infinitesimales de un pigmento determinado. En es-
ta muestra, cada capa reflejarfa una porcion de la luz incidente y
dejaria pasar otra, en funcién de sus propiedades de scattering y ab-
sorcion. Este modelo asume las siguientes condiciones: iluminacién
por una fuente difusa y profundidad de la muestra infinita.

La reflectancia que resulta de esta muestra de profundidad infi-
nita Ry, es tal que

1—Ro)?
K_0—Ro)” (2.36)

S 2R
Donde K es la atenuacién y S el scattering. Kubelka-Munk no
propuso la relacion existente entre los coeficientes K y S y los coefi-
cientes de la RTE. No obstante, varios trabajos han hecho propuestas
para relacionarlos [95, 96, 97] tal que

K'=2uq (2.37)
S = yp; + Xq (2.38)

donde x e y son coeficientes empiricos y dependen de cada ca-
so. Aunque esta aproximacion puede ser til para modelar ciertas
muestras [98], cuenta con muchas limitaciones debido a las simpli-
ticaciones del modelo.

2.5.3 Modelos de luz estructurada

Se denomina luz estructurada a aquellas fuentes de luz que res-
ponden a una funcién matemadtica [99]. Utilizar luz estructurada en
lugar de una fuente de luz plana tiene diversas ventajas, ya que
puede extraerse informacién extra de la muestra. En la Figura 25 se
muestra una simulacién de una semiesfera (a) que ha sido ilumina-
da con un patrén (b) donde puede verse como ese patrén cambia
en funcion de la forma de la muestra (c).

Un ejemplo de luz estructurada es la proyeccién de un patrén
sinusoidal de tal forma que la imagen resultante se puede definir
como
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(a) (b) (c)

Figura 25: Simulacién de iluminacién con luz estructurada: (a) semiesfera
sobre un plano; (b) iluminacién estructurada; (c) semiesfera ilu-
minada con el patrén de luz estructurada.

IO(f/ X/U/M = IO,dC (X/U/M + MO,GC(X/y/A)COS(d)O(X))/ (239)

donde Iy 4. es la componente en continua de la fuente de luz,
My qc es la amplitud del patrén de la luz en cada punto (x,y) de la
muestra para cada longitud de onda A y ¢o(x) la fase de la fuente.
Esta fase estd definida como como

$o(x) = 2mfyx + 6, (2.40)

donde fy es la frecuencia espacial en el eje x y 0 es el desfase de
la fuente.

2.5.3.1 Extraccion de amplitud y fase

La extraccion de pardmetros como la amplitud y la fase no es un
proceso inmediato y puede realizarse mediante diversas técnicas.
Un método eficaz implica la proyeccién de un patrén a una misma
frecuencia, pero en tres fases distintas: 0°,120° y 240° [21]. Este en-
foque permite obtener con precisién tanto la amplitud como la fase.
De esta forma se tiene que

Mac(f, %,u,\) = 2 /ATo(f, %y, N2 + AL (f,x,y, N2 + AL (f, %y, V2, (2.41)
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donde

AIO(f;X;U/ }\) - I(f/X/U;)\/ OO) —1 (f/X/U;)\/ 1200) ’
AI] (f/ XY, }\) =1 (f/ XY, }\/ ]200) —1 (f/ X, Y, 7\/ 2400) s
AL (f,x,y,A) =1(f,x,y,A,240°) — I(f,x,y, A, 0°).

Del mismo modo que se puede obtener la amplitud M., también
puede obtenerse la fase tal que

$(f,x,y) = atan (%) , (2.42)

donde

A = V3(I(f,x,y,240°) — I(f,x,y, 120°)),
B = 2I(f, x,y,0%) — I(f, x,y, 240°) — I(f, x,y, 120°).

Debido a la naturaleza del arco tangente cuyo resultado esta con-
tenido entre —m y 7 (usando el arco tangente de dos pardmetros)
resulta que ¢(f,x,y) s6lo estard contenida en ese rango [100]. Para
obtener la fase completa es necesario desenrollar (unwrap) la fase
que consiste en estimar la fase original que gener6 el patrén.

Existen métodos alternativos que permiten extraer la componente
AC y la fase utilizando un tnico desfase, lo que se conoce como
(ssOp, del inglés Single Snapshot of Optical Properties) [101].

2.5.3.2 DPerfilometria

La perfilometria es una técnica que permite obtener las coorde-
nadas tridimensionales de la superficie de una muestra [102, 103].
Esta técnica es muy til a la hora de obtener la reflectancia difusa,
ya que la altura con respecto a la fuente hace que la intensidad va-
rie lo que puede generar errores en el calculo de reflectancia en la
expresion 2.33.

Para ello, existen diferentes técnicas para obtener mapas de altu-
ras de una muestra, una de ellas la perfilometria por desplazamien-
to de fase (PSP, del inglés Phase Shifting Profilometry) [101].
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Para relacionar un cambio fase con la altura de una muestra es
necesaria una referencia de fase, denominada ¢(. Esta referencia
puede ser cualquier plano a una distancia conocida, y por lo ge-
neral serd la altura de la mesa de medida. Por lo tanto, es posible
relacionar la fase y la altura como

h—hy = —(d — do), (243)

1
f

donde ¢ es la fase de la muestra, ¢ la fase de referencia, h la
altura de la muestra en mm, hg la altura de referencia en mm, f la
frecuencia espacial proyectada en mm~' y 1 el factor de ajuste, el
cual se calcula mediante un método empirico [104].

2.5.3.3 Funcion de transferencia de modulacion

La funcién de transferencia de modulacién (MTF, del inglés Modu-
lation Transfer Function) puede ser usada para relacionar frecuencia
espacial, reflectancia difusa con los parametros 6pticos g y L.

Obteniendo M. de la medida y de una referencia a blancos
Mg ref, se puede obtener la reflectancia difusa para esa frecuencia
tal que

Mac (f/ X/ U/ A)
Mac,ref(f/ XY, }\)

Ra(f,x,y,A) = Raref(f,A), (2.44)

donde Ry e es la reflectancia difusa de la referencia de blancos
que se ha utilizado, en funcién de la frecuencia. Esta reflectancia se
calcula mediante simulaciones de Monte Carlo de sus pardmetros
Opticos a las frecuencias espaciales utilizadas.

Gracias a la obtenciéon del mapa de alturas mediante PSP dada
en 2.43, puede corregirse la medidas de referencia M ref dadas en
2.44. En la practica, resultaria equivalente a medir una referencia de
la misma forma a la original pero completamente blanca. De esta
forma puede volverse a escribir R4 como

M(lC (f/ X'/ y/ }\)

Ra(f, %, y,A) =
alfoxy A = S oy, N U))

Rd,ref(f/ }\)/ (245)
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donde f(h(x,y)) es una funcién de variacién de la intensidad en
funcién de la altura. Para obtener los pardmetros 6pticos en fun-
cién de la reflectancia difusa y de las frecuencias espaciales, puede
usarse el modelo difuso descrito en la Seccién 2.2.1 siempre que se
cumplan las condiciones de esta aproximacion.

De la ecuacién de difusién 2.28 puede relacionarse la frecuencia
espacial con la reflectancia difusa tal que [21]:

!

3Aa
Ra(f) = — , , (2.46)
(“H—tﬁf + 1) (% + 3A>
donde
11 —Ress
A=-—
214 Regs
0,71 1,44
Resr = 0,06361 + 0,668 + e X
Qs
Mt

Hefr = \/uéff + k>2< + k—ﬁ

n es el indice de refraccién, p, en coeficiente de scattering reduci-
do, p es el coeficiente de atenuacion y perr es v/3pualt. Ky ¥ ky se
definen tal que

ky = 27tfy
donde fy es la frecuencia espacial en el eje x y fy en el eje y.

Tipicamente f, serd cero, por lo que ky serd también nula. Con esta
. e .2 / .
simplificacién, p s se define como

u;ff = /K2 + (27fy )2, (2.47)

Hay que tener presente que el modelo difuso es una simplifica-
cién y por lo tanto puede diferir de la realidad a la hora de esti-
mar los pardmetros 6pticos. Existen otras aproximaciones como el
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modelo subdifuso [105, 106, 107] que es un modelo empirico para
frecuencias espaciales altas ( f > 0,33 ).

2.6 COMPONENTES DE INSTRUMENTACION

Los sistemas de imagen requieren distintos componentes para
su funcionamiento. Alguno de estos elementos que constituyen un
sistema son los sensores de imagen, fuentes de iluminacién, 6pticas
y lentes, elementos actuadores y elementos de mecanizado.

2.6.1 Sensores de imagen

Un detector de luz es un transductor que convierte la sefial lu-
minica en una sefial eléctrica. Esto lo consiguen mediante el efecto
fotoeléctrico, con el cual, cuando un fotén incide en el detector se
convierte en un electrén y es almacenado en un condensador, llama-
do condensador del nodo sensor. El tiempo que permanece el con-
densador llendndose se denomina tiempo de exposicién, y cuando
este termina, la electrénica procede a vaciarlo y leer su valor. Los ni-
veles de intensidad obtenidos por el detector son cuantificados para
poder ser gestionadas por un sistema digital. Esto se consigue a tra-
vés de un ADC (del inglés Analog-to-Digital Converter) que convierte
la sefial analdgica en una sefal digital que puede ser procesada y/o
almacenada [108].

Los sensores de imagen, son matrices de detectores de luz, capa-
ces de generar una imagen bidimensional. Las principales tecnolo-
gias de los sensores de imagen son los siguientes:

= Dispositivo de Carga Acoplada (CCD, del inglés Charge-Coupled
Device): es un tipo de sensor de imagen que transporta la carga
eléctrica generada por la luz incidente a través de una cade-
na de elementos de imagen hasta un nodo de salida, donde
se convierte en una sefial de voltaje que luego se procesa pa-
ra producir una imagen. Los CCD tienen una alta eficiencia
cuantica y una excelente uniformidad de imagen, pero suelen
ser mas caros y consumen mas energia en comparacion con
los sensores CMOS [108].
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= Semiconductor Complementario de Oxido Metalico (CMOS, del
inglés Complementary Metal-Oxide-Semiconductor): es otro tipo
de sensor de imagen donde cada elemento de imagen tiene
su propio circuito activo integrado en el mismo chip, lo que
permite una lectura mds rdpida y menos ruido que los CCD.
Los sensores CMOS también son mds baratos de fabricar y con-
sumen menos energia, lo que los hace muy atractivos para
dispositivos portatiles y cdmaras digitales modernas. Dentro
de los CMOS existe un tipo de sensor con propdsitos cientificos,
que tiene una mayor eficiencia cudntica y un menor ruido, se
trataria de los sensores sCMOS (del inglés scientific Complemen-
tary Metal-Oxide—Semiconductor) [109].

= Arseniuro de Indio y Galio (InGaAs, del inglés Indium Gallium
Arsenide): es un tipo de sensor que a diferencia de los senso-
res CMOS y CCD tienen la capacidad de detectar longitudes de
onda de luz en el espectro infrarrojo cercano SWIR. Su rango
suele estar entre los 9oo a los 1700 nanémetros, lo que es bas-
tante 1til cuando se trata de aplicaciones que requieren ver
mas alld de lo que el ojo humano puede percibir [110].

2.6.1.1 Eficiencia cudntica

La eficiencia cudntica (QE, del inglés Quantum efficiency) mide el
porcentaje de fotones que son convertidos en electrones. La QE se
representa en funcién de la longitud de onda. La responsividad
es una magnitud similar que mide la corriente que se genera (en
amperios A) por la potencia Optica recibida (en vatios W). En la
Figura 26 se comparan tres sensores con su QE y su responsividad
[108].

2.6.1.2 Relacién sefial ruido

La relacién sefial ruido (SNR, del inglés Signal Noise Ratio), es el
cociente entre la sefal ttil de la cdmara y el ruido del sistema. Se
define como npg al niimero de fotoelectrones capturados por el sen-
sor y ngsys el ruido del sistema, integrado por ruido de distinta
naturaleza. Los principales tipos de ruido son:
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Figura 26: Eficiencia cuantica de la PCO Edge y Panda 4.2 y la fotores-
puesta del sensor InGaAs Xeva 1.7.

= Ruido de fondo o background: el ruido de background, corriente
de oscuridad u offset es la intensidad que aparece en el sensor
en ausencia de luz. Este ruido es dependiente de la tempera-
tura y del tiempo de exposicién.

= Ruido shot: el ruido shot es un ruido que depende de la luz
recibida en el sensor y el ruido de background.

» Ruido de reinicio: se produce al vaciar los condensadores don-
de se almacenan los electrones generados por los fotones.

= Ruido de patrén: es un ruido con una forma determinada que
se produce por la diferencia que existe entre la corriente de
oscuridad en cada uno de los pixeles.

» Ruido de cuantificacién: se produce a la hora de pasar de los
valores de intensidad continuos a valores discretos. Este ruido
es inversamente proporcional a los bits utilizados para cuanti-
ficar.

En la Figura 27 se muestra un esquema de los subsistemas de un
sensor y el origen de cada uno de los ruidos.
Por lo tanto, el ruido del sistema se define como



2.6 COMPONENTES DE INSTRUMENTACION

Ruido shot
Ruido de background

. B Ruido de reset Ruido de amplificacion Ruido de cuantificacion
Ruido de patrén

+ + +

Condensador
del Nodo Amplificador ADC
Sensor

Detector

Figura 27: Esquema de bloques de un sensor con las distintas fuentes de
ruido (adaptado de [108]).

_ 2 2 2 2 2
nsys = \/nSHOT +NzeseT T Nake + Mape + Ypatrern,  (2:48)

donde ngyot es el ruido shot, ngeset el ruido de reinicio, ngxg el
ruido de fondo o de background, napc el ruido de cuantificacion y
npaTTERN €l ruido de patrén. La SNR por tanto se define como

n
SNR = Pt . (2:49)
3101 + NReser + NExg + Mapc + 1%
SHOT RESET BKG ADC PATTERN

2.6.1.3 Rango dindmico

El rango dindmico se define como la sefial maxima dividida entre
el ruido del sistema. El rango dindmico se expresa como un ratio
tal que

Nwell — Ndark
DR= ————,

2.50
- (2.50)

donde N, es la cantidad de electrones en el sensor en condi-
ciones de méxima iluminacién, ngq« el ruido de oscuridad y nsys
el nivel de ruido. Dentro del nivel de ruido se incluyen los diversos
tipos de ruido en funcién del origen del mismo [108].

2.6.2  Defectos de los sensores

Los sensores pueden contar con defectos de fabricaciéon que a
menudo no pueden ser evitados. Los fabricantes suelen distribuir
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herramientas para compensar estos defectos y mediante postproce-
sado tratar de minimizar su impacto. Los principales defectos de
los sensores son:

» Defecto de punto: se trata de un pixel cuya intensidad varia
mds de un 6 % en comparacién con los pixeles adyacentes al
estar iluminados cerca de un 70 % de su saturacion.

» Defecto de punto caliente: se trata de un pixel con un voltaje
inusualmente alto. Tipicamente es un pixel cuya corriente de
oscuridad es 10 veces mds alta que el promedio de la corriente
de oscuridad.

= Pixel muerto: es un pixel con un voltaje bajo o una responsa-
bilidad pobre. Tipicamente es un pixel cuya salida es la mitad
que los otros.

= Pixel trap: los pixeles trap son defectos en el semiconductor
que evitan que los fotones sean capturados por el sensor, re-
sultando en defectos de lectura. Estos defectos pueden afectar
a uno o varios pixeles.

» Defecto de columna: son los defectos que afectan a varios pi-
xeles de una columna, tipicamente causados por los pixeles
trap.

= Defecto de claster: es un grupo de pixeles con defectos.

Tipicamente durante la etapa de calibracién, se etiquetan todos
aquellos pixeles que cuentan con defectos formando una méscara
que se puede aplicar en la imagen para minimizar su impacto [108].

2.6.3 Otros aspectos

Otros aspectos importantes a tener en cuenta dentro de un sensor
de imagen son:

= Resolucién: la resolucién de un sensor es el tamafio digital
de la imagen que proporciona. Esto depende del tamafio del
sensor y el drea de cada detector. Se mide en pixeles.
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= Profundidad de bit: la profundidad de bit indica cuantos bits
usa el ADC para cuantificar el nivel de intensidad luminica.

= Imdgenes por segundo (FPS, del inglés Frames per Second): los
FPS son la cantidad de frames que el sensor puede emitir en un
segundo.

= Interfaz: para poder extraer imagen de la cAmara es necesaria
una conectividad con la misma. Principalmente se ha trabaja-
do con cdmaras que usan GigE Vision' y USB.

También es importante el SDK (del inglés Software Development
Kit)? a la hora de elegir el equipo de control, pues sera el que condi-
cione la arquitectura (Intel, ARM, ARM64...) y el sistema operativo
(Linux, Windows). Todo esto condicionaré al equipo de control que
se usara.

2.6.4 Actuadores

Los actuadores son elementos cuyo objetivo es mover un elemen-
to fisico al recibir una sefial. En un actuador hay un motor encarga-
do de transformar una corriente eléctrica en un esfuerzo mecanico.
Dentro de todo el abanico de motores, los motores paso a paso ofre-
cen alta precision, ideales para aplicaciones de instrumentacién.

2.6.4.1 Motores paso a paso

Los motores paso a paso tienen la capacidad de transformar cam-
bios eléctricos en movimientos precisos del rotor, conocidos como
pasos. Estos motores tienen una estructura especial con dientes
magnéticos tanto en la parte fija, denominada estator, como en la
parte que gira, denominada rotor. Hay un pequefio espacio entre
los dientes de estas dos partes por donde pasa un flujo magnético.
Dependiendo del disefio del motor, este flujo puede ser generado

GigE Vision es un interfaz sobre Ethernet especializado en la comunicacién entre
equipos y camaras. Por lo general usa protocolos basados en UDP

El sDK, son paquetes proporcionados por el fabricante para desarrollo de aplica-
ciones que impliquen el uso del instrumento
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por un imédn permanente o una bobina eléctrica. Aunque lo impor-
tante es que este flujo genera fuerzas que juntan los dientes, redu-
ciendo el espacio entre ellos. Una de las fuerzas trabaja para cerrar
el espacio, mientras que otra fuerza mas pequefia mueve los dien-
tes de lado a lado, que es lo que ayuda a generar el movimiento del
motor. Cuando el flujo magnético se elimina o cambia de direccién,
estas fuerzas se reducen a cero.

La longitud de cada paso del motor se puede entender facilmente
considerando el ntimero de fases y dientes en el rotor. En un motor
con N fases, al activar cada fase en secuencia, el rotor avanza N
pasos, y al finalizar, vuelve a la posicion inicial respecto a los dien-
tes del estator. Sin embargo, el rotor se ha movido una distancia
determinada. Para un motor con p dientes en el rotor, cada paso
corresponde a un movimiento de 360/p grados. Por lo tanto, la lon-
gitud de cada paso se calcula como

360

SL=—
Np’

(2.51)

donde SL es la longitud en grados de cada paso, N el ntimero
fases del motor y p el nimero de dientes del rotor. El control de
las fases del motor requiere un circuito especializado en ello, al
cual se denomina controladora o driver. Este driver recibe sefiales
digitales de activacién que regulan la corriente de las fases para
mover el motor paso a paso y ofrecer par (esfuerzo mecénico) a
una carga. En la Figura 28 se muestra un diagrama simple con un
microcontrolador conectado a un driver que gestiona la corriente de
las fases del motor en lazo abierto.

En un principio, el sistema de control cuenta los pasos que se
envia al driver, sin embargo, esto no garantiza que el motor los
haya ejecutado. Por ello, en la mayoria de aplicaciones es requerido
detectar la posicion de los motores, mediante un sensor de posiciéon
o encoder para proporcionar al sistema una retroalimentacién de la
posicién actual [111].

2.6.4.2 Sensores de posicion

Los sensores de posicién o encoder son aquellos capaces de detec-
tar la posicién actual o el cambio de un sistema en movimiento. El
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Microprocesador LT Eer Motor —— | Carga
del motor
Sefales de Corrientes de Par
control de fase
fase
temporizadas

Figura 28: Diagrama de control de un motor paso a paso basado en micro-
controlador en lazo abierto (adaptado de [111]).

sistema mads popular se trata de un encoder incremental 6ptico que
se basa en un disco con ranuras, una pequefia fuente de luz y un
fotoreceptor que detecta los pasos. Si se utilizan dos fotoreceptores
ligeramente desplazados, es posible ademads detectar la direccién
del motor midiendo el retardo que existe entre ellos.

Existen otras formas de detectar la posicién analizando la forma
de la sefial que reciben las fases del motor, evitando asi colocar
elementos mecanicos adicionales al sistema [111].

Una alternativa a los sensores de posicion son los finales de ca-
rrera, que se tratan de interruptores mecénicos que son pulsados
mediante algtin elemento mévil. Estos finales de carrera sirven para
indicar al microcontrolador que se encuentra en la posicion inicial
(posicion home) [112].

Ademas de los finales de carrera mecanicos, existen los senso-
res de efecto Hall. Estos sensores son capaces de detectar campos
magnéticos préximos a ellos, por lo que posicionando un imén per-
manente pueden actuar del mismo modo como finales de carrera
[113].

2.6.4.3 Microcontroladores

Un microcontrolador (abreviado nC) es un circuito integrado pro-
gramable que es capaz de ejecutar distintas 6rdenes almacenadas en
una memoria. Un pC incluye dentro de su interior tres funciones
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principales: unidad central de procesamiento, memoria y periféri-
cos de entrada y salida (I/O).

Un uC ademads proporciona una comunicaciéon entre la controla-
dora del motor y un equipo de control. La comunicacién con un
equipo de control y pC puede hacerse mediante la interfaz USB
(del inglés Universal Serial Bus) mientras que la controladora pue-
de comunicarse con el driver del motor utilizando SPI (del inglés
Serial Peripheral Interface)3 o UART (del inglés Universal Asynchronous
Receiver-Transmitter)s.

Un ejemplo de microcontrolador es la placa Arduino, una po-
pular plataforma de hardware abierto con una amplia comunidad

[114].
2.6.4.4 Reductoras

Una reductora en un dispositivo mecanico capaz de transformar
la velocidad de un motor en par. Para ello existen distintas configu-
raciones, siendo las ruedas dentadas las mas habituales. Las reduc-
toras se caracterizan por un factor de conversién N:M siendo N las
vueltas requeridas para completar M vueltas. En una reductora con
dos ruedas se tiene que

TAWA = TBWBE, (2.52)

donde r4 es el radio de la rueda A, rg la del B, w4 es la velocidad
angular de la rueda A, wg la del B. Por lo tanto, para mantener esta
constante, a un menor radio mayor velocidad angular. El cociente
entre ambas velocidades se denomina ratio de reductora y ademds
se puede relacionar con el par, por lo que se tiene que

wa T

R= (2:53)

wg  TA’
donde R es ratio de la reductora y Ta y Tg es el par en cada una
de las ruedas [115].

SPI es un estdndar basado en una comunicacién serie que se utiliza generalmente
para la comunicacién entre dispositivos electrénicos

UART es un estdndar de comunicaciones serie usado tradicionalmente para la
comunicacién entre equipos
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2.6.5 Fuentes de luz

Una fuente de luz, es un dispositivo capaz de convertir la energia
eléctrica en luz. La iluminacién es esencial para los sistemas de cap-
tura, ya que asegurardn una buena SNR en la medida a lo largo de
todo el espectro. Segtin su naturaleza se puede dividir las fuentes
de luz en:

= Fuentes incandescentes: son fuentes de luz en las que un fi-
lamento se calienta a gran temperatura para que emita luz
siguiendo el principio de emisién de cuerpo negro. El espec-
tro de estas fuentes depende de su temperatura, teniendo las
fuentes halégenas un mayor contenido en azules que las in-
candescentes normales.

= Fuentes de descarga: las fuentes de descarga son aquellas en
las que se forma un arco eléctrico dentro de una cavidad relle-
na de un gas, provocando que el gas se ionice y emita luz. El
espectro de la luz emitida depende de la energia de sus capas
de electrones, por lo que emite a unas longitudes de onda es-
pecificas. Dentro de las lamparas de descarga, se encuentran
las ldmparas fluorescentes que usan un fésforo para emitir luz
en otras longitudes de onda.

= Fuentes LED (del inglés Light Emitting Diode): las fuentes de luz
LED emiten radiacion luminica siguiendo el fenémeno de emi-
sion espontanea de los semiconductores. Esta luz tiene una
longitud de onda especifica y un ancho de banda de unas de-
cenas de nandmetros.

» Fuentes laser: un laser es estd formado por una cavidad reso-
nante a la cual con una corriente eléctrica se excita para emitir
un haz colimado, coherente, con un ancho de banda muy re-
ducido mediante el fenémeno de emisién estimulada.

En la Figura 29 se compara el espectro de emisién de diversas
fuentes de luz. Puede verse como la fuente halégena tiene un espec-
tro casi continuo que empieza en los azules y tiene su pico mds alto
en el infrarrojo SWIR. La fuente LED de luz fria en realidad son tres
LED, uno rojo, verde y otro azul, creando un espectro casi continuo
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Figura 29: Comparativa entre distintas fuente de luz (adaptado de [116,
117]).

en el rango VIS. Las ldmparas fluorescentes tienen distintos picos de
emision, pero su espectro no es continuo [116, 117].

2.6.6  Equipos de control

Un equipo de control es un ordenador cuyo objetivo es comuni-
carse con los distintos elementos de la instrumentacién (sensores
y actuadores) para obtener una medida. La eleccién del equipo de
control puede estar condicionada por los distintos SDK y su interfaz
de comunicacién de los elementos del sistema. Los principales tipos
de equipos de control son los siguientes:

= Equipos de sobremesa: los equipos de sobremesa son orde-
nadores voluminosos con una caja denominada torre. Existen
distintos estandares de torres, siendo las mdas habituales las
semitorres (de dimensiones aproximadas de 400x200x350mm).
Una torre requiere periféricos para poder ser utilizado, como
un teclado, ratén y un monitor.

= Equipos portétiles: Un equipo portétil es aquel que integra
todos los componentes necesarios para operar de manera au-
ténoma, incluyendo la pantalla, teclado y unidad de alimenta-
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cion. Son ideales para aplicaciones de campo o para situacio-
nes donde se requiera movilidad.

» Barebone: se denomina barebone a un equipo de sobremesa de
muy reducido tamarfio. Estos sistemas son algo mas grandes
que un sistema embebido y consumen algo mds, pero a efectos
précticos son como ordenadores de sobremesa. Debido a esto,
todos los instrumentos son compatibles con ellos al igual que
con una torre estdndar.

= Sistemas embebidos: los sistemas embebidos son aquellos cu-
yos componentes estan integrados lo méximo posible. Suelen
ser placas pequefias de bajo consumo con un chip (SoC, del
inglés System on Chip) e interfaces USB, de red, de video, etc.
La principal ventaja de estos sistemas es su bajo consumo y
reducido tamafio, sin embargo, una desventaja importante es
que no todos los instrumentos cuentan con SDK y drivers com-
patibles con la arquitectura de un sistema embebido.

Dentro de los diferentes tipos de equipos, pueden tener distin-
tas arquitecturas, que en este contexto se trata del conjunto de ins-
trucciones que componen los programas que pueden ejecutar. Un
programa compilado para cierta arquitectura en un principio no
puede ser compilado en otra, salvo que se utilicen emuladores. Sin
embargo, los emuladores pueden tener ciertas limitaciones y resul-
tan muy costosos computacionalmente. Aunque existen una gran
cantidad de arquitecturas, las principales son:

= x86/x64: es una arquitectura desarrollada por Intel de pro-
posito general que integran la mayoria de los procesadores de
equipos personales y servidores. AMD integra un conjunto de
instrucciones compatible, por lo que en la practica se refiere
se considera la misma arquitectura [118].

= ARM: es una arquitectura desarrollada por el mismo ARM
que a diferencia de la arquitectura de Intel, esta es mucho mas
eficiente energéticamente. Esto la hace ideal para dispositivos
de bajo consumo [119].

Para hacer funcionar los equipos, es necesario un sistema ope-
rativo, que se trata de un conjunto de programas o software que
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garantiza el correcto funcionamiento del equipo, sus periféricos y
una interfaz de usuario para poder darle 6rdenes. Los principales
sistemas operativos son:

= Microsoft Windows: son una serie de sistemas operativos con
interfaces graficas desarrollados y vendidos por Microsoft. In-
cluye una amplia gama de funcionalidades integradas, como
servicios, gestor de arranque e interfaz grafica de usuario. Es-
tas caracteristicas, al estar tan integradas en el sistema, hacen
que su personalizacién sea limitada.

= GNU/Linux: representa un conjunto de sistemas operativos
de c6digo abierto que se basan en el nticleo Linux. A diferen-
cia de Microsoft Windows, GNU/Linux se refiere principal-
mente a su ntcleo. Para ser operativo, este nticleo se acompa-
fia de un conjunto de software que, en su totalidad, forma lo
que se conoce como distribuciones de GNU/Linux o, de ma-
nera informal, distros. Estas distribuciones ofrecen una gran
variedad de entornos y configuraciones, destacando por su
flexibilidad y personalizacién.

Otras cosas que debemos tener en cuenta de los equipos es su me-
moria principal o memoria RAM (del inglés Random Access Memory),
que limita los datos que puede retener en una ejecucion sin recurrir
al disco duro, o si este equipo cuenta con una tarjeta grafica o GPU
que permite hacer muchas operaciones en paralelo. Su procesador
o CPU (del inglés Central Processing Unit) ademds proporciona po-
tencia para cdlculos secuenciales lo cual es interesante para algunas
aplicaciones.

2.6.7 Otros dispositivos

A veces es necesario afiadir més elementos, como puede ser un
router o un disco externo. El router resulta ttil si el montaje cuenta
con varias cdmaras que funcionan bajo el estindar GigE-Vision, ya
que pueden conectarse a un mismo router junto al equipo de con-
trol. Idealmente el router debera soportar tramas Jumbo, que son
tramas cuyo tamafio con una MTU (del inglés Maximum Transmis-
sion Unit) de 1500 bytes. El disco externo facilita mover medidas
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de un lugar a otro, ya que recurrir a transferencias directas cuan-
do las medidas son excesivamente grandes, llevaria consigo unos
tiempos de transferencia muy altos. Es importante elegir un disco
externo con una conectividad 3.2 y un disco duro NVMe (del in-
glés Non-Volatile Memory Express) 5. Un disco duro puede ademads
estar directamente conectado a la red o NAS (del inglés Network At-
tached Storage), permitiendo que varios dispositivos puedan acceder
y compartir informacién.

5 NVMe es un estdndar para discos duros sobre PCle con altas tasas de lectura y
escritura
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Parte 11

METODOLOGIA

Esta parte se explicard con detalle las técnicas y su im-
plementacion fisica. También se describira el procesado
de las medidas obtenidas en pos de realizar la caracteri-
zacion y diagnéstico de tejidos.
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En este capitulo, se introducird la instrumentacién que se ha de-
sarrollado y utilizado en esta tesis, asi como aquella que ha sido
adaptada, los montajes requeridos y el software creado para ello.
Dentro de la instrumentacién desarrollada se detallardn los siste-
mas hiperespectrales compuestos por una cdmara, 6ptica y diferen-
tes médulos actuadores, controlados por un equipo para garantizar
su alimentacién y conectividad. El equipo de control puede ser un
equipo personal o un sistema embebido, como una Raspberry Pi o
una Odroid. Por lo general, se prefiere el uso de equipos compactos,
como los barebones (del inglés barebone, traducido como armazoén),
debido a su alta portabilidad, compatibilidad y bajo consumo. Aun-
que los sistemas embebidos requieren menos consumo y son méds
pequefios que los barebones, no son compatibles con todos los ins-
trumentos, lo que a menudo hace inviable su uso, pero en montajes
anteriores si que también se han utilizado.

Una vez finalizado el montaje, es necesario programar el equipo.
La mayoria de fabricantes ofrecen soluciones rapidas, brindando so-
porte para Matlab o Labview o mediante aplicaciones ya proporciona-
das por ellos mismos. Sin embargo, esto puede limitar su uso para
ciertas aplicaciones y, por tanto, algunos experimentos podrian re-
sultar complicados de realizar debido a las limitaciones del software
del fabricante. Por ello, se han desarrollado una serie de aplicacio-
nes y servicios que garantizan, por un lado, el control directo de
la instrumentacién y, por otro, el control remoto por parte de otras
aplicaciones.
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En concreto, y en lo que se refiere al disefio y desarrollo de instru-
mentacion propietaria, se han disefiado, configurado e implementa-
do varios sistemas hiperespectrales con espejo rotativo en el rango
visible e infrarrojo cercano VISNIR e infrarrojo de onda corta SWIR,
estando uno de ellos capacitado para trabajar con la técnica SFDIL
Ademas, se cuenta con un equipo OCT comercial para el que se ha
desarrollado una herramienta de conversién que permite estandari-
zar los archivos con formato propietario del fabricante.

Por otra parte, ademds de la instrumentacién son requeridos una
serie de ttiles para realizar las medidas, entre ellos se encuentran
los soportes como las cubetas o rejillas, vitales para la sujecion de
las muestras, y por otra parte, los materiales de calibracién, entre los
que se encuentran phantoms de referencia espectral, de calibraciéon
espectral y reglas de calibraciéon de frecuencias para la técnica SFDI.

Por ultimo, todas las medidas generadas por las diferentes ins-
trumentaciones, son almacenadas en un servidor que, con una pla-
taforma web, permite clasificar cada medida y gracias a conexiones
de alta velocidad con equipos de procesamiento, estas medidas pue-
den ser procesadas y almacenadas nuevamente en la infraestructu-
ra. Esto resulta vital debido a que las medidas ocupan un volumen
de datos muy elevado generando conjuntos de datos o datasets del
orden de decenas de terabytes”.

3.1 SISTEMAS HIPERESPECTRALES

Un sistema hiperespectral es aquel que obtiene una imagen bidi-
mensional con multiples canales de color o longitud de onda. Estas
imagenes pueden aportar informacién espectral ampliada con res-
pecto a las cdmaras de color convencionales [1]. Los sistemas desa-
rrollados cuentan con una cdmara junto a una 6ptica difractiva y
una Optica de enfoque. Debido a que este montaje sélo permite la
captacién de una linea espacial sobre el plano de imagen, es necesa-
rio un moédulo actuador que mueva la muestra, la cdmara o algtn
elemento que permita capturar la imagen completa de una superfi-
cie. En esa tesis se ha optado por el montaje de un espejo rotativo
posicionado enfrente de la cdmara que permite escanear la mues-

1 1 terabyte o TB = 1024 GB
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Figura 30: Sistema hiperespectral de espejo rotativo Panopticon 1 (figura
de [2, 3]).

tra tal como se muestra en la Figura 30. Esta primera version del
equipo ademads cuenta con un médulo de comunicaciones (router)
y un disco duro externo debido a que se utiliza un sistema embe-
bido Odroid XU4 como médulo de control. Versiones posteriores
integran todo esto en un equipo barebone. La idea principal de es-
tos sistemas es que puede tomarse una imagen bidimensional (x,y)
con multiples longitudes de onda (A) gracias a su médulo actuador
de espejo rotativo y su Optica difractiva. La velocidad de escaneo
depende en esencia de la resolucién espacial que se desea configu-
rable por el usuario, y del tiempo de exposicion de la cdmara. De
esta forma, en un caso limite, el tiempo de medida seria el tiem-
po de exposicion multiplicado por el ntiimero de pasos del espejo.
Durante el proceso de medida, ademas, se deberd tener en cuenta
la memoria RAM instalada en el equipo de control, ya que en caso
de que la medida supere la memoria sera necesario volcar los da-
tos asociados en el disco duro, incrementando el tiempo de medida.
Idealmente, la memoria instalada debe ser lo suficientemente gran-
de como para poder hacer la medida completa antes de volcarlo en
el disco duro.

Durante el transcurso de esta tesis se han desarrollado varios
equipos de los que actualmente se encuentran activos dos equipos
y otro estd en desarrollo. Estos equipos son los siguientes:
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= Panopticon 1 VISNIR (en desuso): sistema hiperespectral ya ac-
tualmente desmontado. Este sistema fue descrito en trabajos
previos (ver [2]). Cuenta con una cdmara Mako G-223B NIR
CMOS camera (Allied Vision Technologies GmbH., Stadtroda,
Alemania) y un sistema de control Odroid XU4 (Hardkernel
Co., Ltd., GyeongGi, Corea del Sur).

= Panopticon 2 VISNIR: versién actualizada con un médulo pro-
yector RGB y capacidad de imagen multimodal HSI y SFDIL. Este
sistema cuenta con mayor resoluciéon respecto a su modelo an-
terior gracias a su cdmara de alta eficiencia PCO Edge 4.2 (Exce-
litas Technologies Corp., Waltham, Estados Unidos). Ademas,
se remplaz6 el médulo control por un equipo barebone debido
a que la cdmara no era compatible con el sistema Odroid XUy4
ofreciendo mejores prestaciones en cuanto a integracién de un
disco duro de alta velocidad, y conexién WLAN.

= Panopticon 2 SWIR: sistema alternativo VISNIR adaptado para
trabajar en el rango SWIR (1000, 1700 nm), usando una cdmara
XENICS Xeva 1.7 320 (Xenics, Leuven, Bélgica) y una 6ptica
difractiva adaptada al rango SWIR.

= Panopticon Surgery VISNIR (en desarrollo): equipo adaptado
para quiréfano, cuenta con un carro de grado quirtrgico, un
brazo articulado, pantallas y sistemas adaptados para medir
directamente durante una intervencién clinica.

Tales sistemas, como se ha mencionado, requieren diferentes ele-
mentos para su funcionamiento. El disefio es totalmente modular,
pudiendo ser adaptado para retirarse o cambiarse en caso de que
se necesite.

A continuacién y en las diferentes secciones, se explicaran los sub-
sistemas, montajes, software de control y estrategias de calibraciéon
de los sistemas desarrollados.

3.1.1  Subsistemas

Los subsistemas son aquellos médulos que componen los siste-
mas hiperespectrales descritos. Algunos de estos subsistemas son
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pasivos, como puede ser la 6ptica difractiva y los objetivos 6pticos.
Otros son activos y por tanto requieren alimentacién y conectividad
el resto de elementos del sistema. Entre los elementos podemos en-
contrar los siguientes:

= Subsistemas de imagen: principalmente seran sensores de luz
que transformaran la sefial luminica en sefial eléctrica y la
digitalizaran para poder ser almacenada y tratada. Estos sub-
sistemas ademads, estdn formados por dos elementos pasivos
adicionales, lentes y 6ptica difractiva, que se acoplan a la ca-
mara. La lente podré ser motorizada para ofrecer mas control
al sistema.

= Subsistemas actuadores: formados por el espejo rotativo que
se encargard de realizar el escaneo sobre la muestra, y la len-
te motorizada (en caso de que la tuviese) que controlard su
enfoque, zoom y apertura.

= Subsistemas de iluminacién: aquellos que se encargaran de
iluminar la muestra. Estos podran consistir en una lampara
hal6égena o un proyector.

= Subsistemas de control: formados por ordenadores barebones o
placas de sistema embebido, como puede ser una Odroid XUjy.

3.1.1.1  Subsistemas de imagen

Los subsistemas de imagen son los encargados de capturar la
luz, descomponer su espectro y transformar la luz en una sefial
eléctrica que serd digitalizada y enviada al subsistema de control
para que sea almacenada. El subsistema de imagen por lo tanto
estd formado por una 6ptica de enfoque, una 6ptica difractiva y
una cdmara digital.

Los parametros de la cdmara como puede ser su tiempo de expo-
sicion o su ganancia pueden ser fijados por el subsistema de control.
Si el sistema cuenta con una lente motorizada, el control de dicha
lente requiere una motorizacién que no todas las lentes tienen.

En los sistemas de laboratorio, las lentes son ajustadas manual-
mente. Sin embargo, el sistema de quiréfano cuenta con una 6ptica
motorizada que puede ser controlada por el subsistema de control.
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OriMirror PreMirror EffiMirror
Driver DRV8825 TM2130 TM2130
Motor NEMA 17 NEMA 17 NEMA 17
Reductora 1:3 1:32 -
Micropasos 1 1 4
Final de carrera Pulsador Pulsador Sensor de efecto hall
Placa de control Arduino Uno  Arduino Uno Arduino Uno
Pasos de vuelta completa 19200 204800 76800
Pasos en rango lineal 2400 25600 9600
Tiempo de paso 2 ms 10 ms 500 Uus

Tabla 3: Versiones de los subsistemas actuadores de espejo rotativo.

3.1.1.2 Subsistemas actuadores

La parte mas novedosa de estos sistemas es que cuentan con un
espejo rotativo. Este espejo es controlado con un motor paso a paso,
que a su vez esta controlado por un microcontrolador, que a su vez
estd conectado al subsistema de control por USB para que pueda
comunicarse con él y posicionar el espejo. En la Tabla 3 pueden
verse los diferentes subsistemas que se han desarrollado.

Los subsistemas actuadores implementados daran al sistema la
resolucion maxima en el eje Y y la velocidad de escaneo, pardmetros
configurados por el usuario, que serdn dependientes del tiempo de
exposicion.

Enfoque motorizado

En una aplicacion clinica resulta necesario poder ajustar la lente
de forma remota, ya que si se desea tomar una medida de un pacien-
te en mesa de quir6fano no es posible acceder a dicha lente. Para
ello, existen en el mercado una gran cantidad de lentes motorizadas
y adaptadores que permiten un ajuste automatico. Sin embargo, la
mayoria de ellas estdn pensadas para un producto en concreto y no
se ha encontrado una alternativa suficientemente abierta y flexible
compatible con el resto del sistema.

3.1.1.3 Subsistemas de iluminacion

En algunos montajes se ha incluido un médulo de proyeccién,
necesario para el uso de la técnica SFDI, empleando luz estructura-
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da. Se ha utilizado el proyector LighCrafter™4500 (1280x800) (Texas
Instruments Inc., TX, USA) junto a la placa Raspberry PI 3 que gene-
rard los patrones el enviados por HDMI (del inglés High-Definition
Multimedia Interface). Para ello, en la Raspberry se aloja un servidor
HTTP con una API que se puede pedir que proyecte diferentes patro-
nes segun se requiera medir, enfocar o calibrar.

3.1.1.4 Subsistemas de control

Los subsistemas de control son aquellos que centralizan y orques-
tan el resto de subsistemas con el fin de realizar la medida. Estos
subsistemas estdn formados por un equipo a bordo o sistema embe-
bido con distintas conexiones y periféricos. Dentro de estos sistemas
se ha desarrollado un software a medida con distintos servicios para
el control de cada uno de ellos. Ademads, disponen de una API que
permite el desarrollo de scripts externos para programar medidas
especificas y un servidor de escritorio remoto, que permite operar
el equipo de forma remota sin necesidad de estar en el mismo lugar
de la medida.

3.1.1.5 Resumen de configuraciones

Con el fin de tener equipos portables, de gran resolucién espacial
y espectral, se han llevado a cabo diferentes montajes, con distintos
componentes en cada uno de los subsistemas en funcién de las ne-
cesidades. En la Tabla 4 pueden verse diferentes montajes. Ademaés
de cambiar los distintos subsistemas para de mejorar sus prestacio-
nes, se ha actualizado el software adaptandolo a nuevas necesidades
y mejorando su interfaz de usuario.

En la Tabla 5 se muestran las caracteristicas de estos sistemas, los
cuales han sido caracterizados en trabajos previos [2, 4, 5]. Las carac-
teristicas del sistema Panopticon Surgery VISNIR atin no se muestra
debido a que por el momento se encuentra en desarrollo.

Se puede ver ademds como en la versién 2 se utilizé un sistema
operativo hecho a medida (Panopticon OS), que se bas¢ en la distri-
bucién ArchLinux con los paquetes fundamentales para aprovechar
al méaximo las prestaciones del hardware. Estos sistemas operativos
se acompafiaron de software hecho a medida que se describird a
continuacion.
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Panopticon 1

Panopticon 2

Panopticon 2

Panopticon Sur-

VISNIR? VISNIR SWIR gery VISNIR
Camara Mako G-223B  PCO Edge 4.2 XENICS Xeva PCO Panda 4.2
NIR CMOS 1.7-320
0os Ubuntu Mate Panopticon OS Panopticon OS Ubuntu 22.04.2
16.04.5 LTS LTS
Optica difractiva ~ Specim®Im Specim®Im Specim®Im Specim®Im
Spector V1oE Spector V1oE Spector N17E Spector V1oE
Optica T10Z0513CS Navitar 7000 Se- Navitar 7000 Se- T10Zo513CS
ries ries
Lente motorizada - - - X3 28BYJ-48
X3 TMC2206,
Arduino Micro
Moédulo espejo OriMirror EffiMirror PreMirror EffiMirror
Iluminacién Hal6gena 50W DLP LightCraf- Halégena 50W Iluminacién de
ter 4500, Rasp- quiréfano

Equipo de control

SFDI & PSP
Grua

Odroid XUg

No

SMS20  Heavy
Duty Boom
stand

berry PI

MSI Cubi N
8GL-001BEU-
BNg00XX

St

SMS20  Heavy
Duty Boom
stand

MSI Cubi N
8GL-001BEU-
BNg00XX

No

SMS20  Heavy
Duty Boom
stand

Asrock 4x4 Box
Ryzen 7 4800u

No

Symbio-cart ITD
GmbH

Tabla 4: Montajes de los sistemas Panopticon de la tesis.

Panopticon 1
VISNIR3

Panopticon 2
VISNIR

Panopticon 2
SWIR

Rango espectral

Resolucién espectral

Rangos de exposicion

Pasos del espejo por vuelta

Rango de rotacién

Optica de enfoque

Campo de visién

Rango dindmico (bits)

USAF 1951 mejor distancia resuelta

400-1000 NM
3 nm (218 px)

10 US - 18
19200  pasos/-
vuelta

45°

5-50 mm, f 16

7 X7 cm
8, 12 bits
0.5 mm a 35 cm

400-1000 NM
3 nm (240 px)

I0pUs-18
76800  pasos/-
vuelta

45°

18-108 mm, 6x, f
25

15 X 15 cm

16 bits

0.2 mm a 25 cm

1000-1700 NM
22.5 nm (31 px)

10 US-18
19200  pasos/-
vuelta

45°

5-60 mm, f 16

15 X 15 cm
12 bits
0.63 a 25 cmm

Tabla 5: Caracteristicas de los sistemas Panopticon de la tesis [2, 4, 5].
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3.1.2  Sofware de control

Cada uno de los componentes de los sistemas, en especial las ca-
maras, cuenta un software para su gestion desarrollado por el fabri-
cante. No obstante, ese software puede resultar limitado para aplica-
ciones especificas. El fabricante, ademds de proporcionar software,
proporciona un SDK y soporte para algunas aplicaciones como Lab-
View o Matlab que en un entorno experimental pueden suplir las
necesidades.

Por lo tanto, después del montaje de los distintos sistemas, la
segunda parte de la puesta a punto es el desarrollo de su software.
La idea es que este software garantice el correcto funcionamiento del
instrumento, proporcione al usuario la posibilidad de ajustar los
pardmetros y genere medidas adecuadas para su posterior andlisis
y procesado.

Idealmente, el software que se encuentra dentro del equipo de
control debe ser eficiente e indispensable para el funcionamiento
del sistema, por lo que se deben evitar sistemas operativos y aplica-
ciones de terceros que sobrecarguen en exceso al equipo y causen
lentitud. En general, Windows no resulta una opcién 6ptima debido
a que su instalaciéon minima incluye muchos servicios que afiaden
carga adicional al ordenador. No obstante, esta eleccién dependerd
del soporte dado por el fabricante.

Por suerte, en todos los sistemas desarrollados, las camaras esco-
gidas cuentan con soporte para Linux que puede adaptarse para ser
mas eficiente y minimo. Para el funcionamiento del sistema se han
desarrollado distintos servicios que se describirdn a continuacion.

3.1.2.1  Servicios de control

Cada sistema o conjunto de instrumentos necesita servicios de
control especificos para su operacion. La estrategia para desarrollar
estos servicios se ilustra en la Figura 31. Este desarrollo se basa en
un enfoque modular, donde cada servicio funciona como un proce-
so independiente. Esta separacién de procesos es fundamental para
prevenir que los errores en la interfaz de usuario afecten al servicio
encargado de gestionar la instrumentacién. Los SDK, que son los
responsables de controlar el hardware o HW, suelen estar programa-
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HTTP A\
GUI SOCKET InstruMod Wrapper
HW

API oK -
/

Figura 31: Integracion de sistema de medida en plataforma; médulos uti-
lizados en los programas de control.

dos en C/C++, por lo que es necesario adaptarlos para su uso en
Python. Para ello, se han disefiado y desarrollado paquetes Python
ex-profeso, desarrollando una Python Extension* o utilizando cytpes>
si existe alguna incompatibilidad. A esto se le conoce como wrapper.

El médulo de instrumentacion se encargard de la comunicaciéon
con cada componente, ofreciendo un punto de acceso a través de un
socket interno del proceso. Por otro lado, el médulo API interactuara
con el médulo de instrumentacién y proporcionard una conexién
HTTP. Esta conexién podra ser utilizada de manera remota o por un
proceso local con una interfaz gréfica de usuario (GUI), facilitando
asi su operacién local.

Este paquete wrapper es cargado por el médulo principal de con-
trol de instrumentacién, denominado InstruMod. Tendra como ob-
jetivo el control de toda la instrumentacién del sistema: cdmaras,
sensores, actuadores o proyectores. InstruMod puede ser ejecutado
como un servicio en segundo plano y tener sus archivos de configu-
racion donde vendran detallados los pardmetros para su correcto
funcionamiento.

Una ultima funcionalidad muy necesaria de InstruMod es el ma-
nejo y guardado de archivos de medida. Segtin el tipo de instrumen-
tacion, es necesario un pequefio procesado previo antes de guardar
para simplificar el posterior procesado de las medidas. También se
puede aplicar una compresién sin pérdidas para ahorrar disco du-
ro y tiempo en transferencias, todo ello puede ser configurado y
seleccionado por el usuario.

Se trata de la API de Python para desarrollar paquetes en C/C++ https://docs.
python.org/3/extending/extending.html.

Paquete para manejar librerias binarias de Windows o Linux https://docs.
python.org/3/library/ctypes.html.
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El médulo API es el encargado de dar conectividad con el exte-
rior.Se comunica con el médulo InstruMod mediante un socket mul-
tiprocess® y proporciona un punto de entrada HTTP.

Finalmente, el médulo GUI tiene como objetivo dar una interfaz
local al usuario para que pueda controlar el equipo. En los montajes
actuales se ha usado para su desarrollo la libreria PyQt57.

3.1.3 Calibracion

Todos los equipos hiperespectrales requieren una serie de calibra-
ciones para su correcto funcionamiento. Algunos sensores requie-
ren calibraciones debido a que, por su tecnologia, cuentan con altos
niveles de offset, pixeles muertos o dependencia de temperatura.

Ademads, debido a que se utiliza un espejo en rotacién, se pro-
duce una distorsion espacial en la imagen. Tal distorsién, aunque
espectralmente no resulte importante, es necesario tenerla en cuen-
ta cuando el campo de visién de la medida es significativamente
grande.

También es necesaria la calibracién espectral, que consiste en re-
lacionar los pixeles del sensor con la longitud de onda correspon-
diente. Para hacer esta calibracién, es necesario emplear diferentes
materiales y/o fuentes de iluminacién de espectro conocido corre-
lando y corregistrando puntos del espectro con su relacién en la
imagen.

Si la fuente de luz es un proyector, y debido a su integraciéon den-
tro del equipo, su inclinacién produce una distorsién de perspectiva
que es importante corregir. Es importante hacer esta correccion al
tiempo que la correccion espacial de la cdmara. También, debido a
su construccion, se hace necesario calibrar la intensidad del proyec-
tor, ya que su valor de pixel y la intensidad de luz no tienen una
relacién lineal.

Por ultimo, la calibracién frecuencial, 1til para la perfilometria
y la técnica SFDI, consiste en relacionar las frecuencias discretas del
proyector con las frecuencias fisicas de los patrones. Esta calibracion

Ver paquete multiprocessing https://docs.python.org/3/library/
multiprocessing.html.

PyQts5 es un wrapper de Qt5, una libreria para el desarrollo de aplicaciones grafi-
cas https://pypi.org/project/PyQt5/.
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se podrd hacer midiendo de forma automaética el periodo de los
patrones proyectados.

3.1.3.1  Calibracion del sensor

Algunos sensores requieren una calibracion previa antes de ser
usados, segtn el tipo de sensor que sean. Por lo general, los sen-
sores CCD y CMOS pueden usarse directamente sin hacer una ca-
libracion previa. Sin embargo, los sensores InGaAs requieren una
calibracién antes de ser empleados [6, 7].

Imagen de oscuridad

En algunos sensores de imagen es necesario medir una imagen
en oscuridad antes de hacer una medida. Aunque estos sensores
cuentan con SDK para hacer una calibracién de pardmetros y corre-
gir los sensores, se ha observado que hay pardmetros que pueden
variar a lo largo del tiempo, por lo que finalmente se ha optado por
no usar calibraciones previas que puedan modificar la imagen en
bruto sin un control sobre ella.

Pixeles defectuosos

Tal como se ha descrito en la Seccién 2.6.2, se considera un pixel
defectuoso aquel que no responde adecuadamente a los estimulos
luminicos por un fallo de hardware [7]. Suelen aparecer como pun-
tos blancos o negros generando artefactos en la imagen y a veces
pueden ser pixeles aislados y otras agruparse en varios o incluso
columnas.

Para corregir esto, debe obtenerse una mascara de pixeles defec-
tuosos que se genera mediante una captura en oscuridad, con el
sensor sin recibir luz; otra captura con algo de luz y una tltima
captura con el sensor completamente saturado. En funcién de los
niveles obtenidos, los pixeles pueden ser clasificados como norma-
les o defectuosos.
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Plan: Imagen medida
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Figura 32: Distorsién de imagen causado por el sistema (figura de [2]).

Temperatura de la cAmara

En algunas cdmaras es posible regular la temperatura del sensor.
Esto influye en el ruido de fondo y en el nivel de oscuridad de la
camara, tratando de reducir este ruido al maximo posible con el
fin de aumentar el rango dindmico. Ademads de la temperatura, el
tiempo de exposicion también afecta al nivel de ruido, por lo que
debe buscarse la temperatura 6ptima en las condiciones de trabajo

[7].

3.1.3.2 Calibracion espacial de la cdmara

La lente y el espejo en rotacion introducen una distorsién en la
imagen. Esta distorsion no es lineal, a diferencia de las distorsiones
espaciales que puedan introducir las lentes [8]. En la Figura 32 pue-
de verse como esa distorsion puede afectar a la hora de capturar la
imagen. En la derecha se muestra la imagen en el plano de objeto,
y en la izquierda como esa misma imagen se visualizaria en el sis-
tema. Puede verse como ambos ejes sufren distorsion, tanto en el
plano x como en el plano y.

Para modelar esta distorsiéon se definen dos espacios, el plano
de objeto (x,y) y el espacio de la imagen medida (Xnew, Ynew) que
estardn relacionados por una funcién tal que
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Figura 33: Espejo rotativo (figura de [2]).
Xnew, Ynew = f(x,y), (3.1)

x corresponde a la coordenada espacial que es capturada en cada
linea medida y es la que entra en la rendija de la 6ptica difractiva,
mientras que y es la coordenada escaneada por el espejo rotativo
gracias al subsistema actuador. En la Figura 33 se muestra un es-
quematico de esta rotaciéon y como la distancia con el plano de
imagen varia en funcién del dngulo del espejo. Cuando el espejo
se encuentra en una posiciéon de 45° con respecto a la normal, el
radio coincide con la distancia del centro del espejo al plano del ob-
jeto. A medida que el &ngulo cambia, esta distancia va aumentando
provocando una distorsién en la imagen en ambos ejes.

La relacion que existe entre cada coordenada se ha modelado de
forma individual y ambas son funcién del angulo de la posicién del
espejo. Esta expresion es tal que
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Xnew = X+ (x —x0) - h(0) - Ax,
2
Ynew — T-tan (TZ[—ZG), (3-2)
donde 1 es la distancia que existe entre el espejo y el plano de
imagen cuando el espejo esta en la posicion de 45°, 0 es el dngulo
del espejo con respecto a la normal del plano de imagen, x( indica
el centro de la linea, Ax su variacién en funcién de la posicién del
espejo, h(0) es una funciéon que depende del angulo y se define
como

1

Por ultimo, es posible relacionar el &ngulo 6 con la posicién en la
coordenada y. Esto se relacionaria como

7T
0 =A9(y—yo)+z, (3-4)

donde A0 es la resolucién angular del espejo y yo la posicion
central del espejo cuando se encuentra a 45°.

3.1.3.3 Calibracion espectral

Los equipos hiperespectrales requieren una calibracién espectral
antes de su uso [9]. Esto es debido a que la 6ptica difractiva ge-
nera una imagen (x,A) sobre el sensor, pero se desconoce de an-
temano la relacion entre la posicién en la imagen (en pixel) y la
longitud de onda (A) correspondiente. Por ello, debe hacerse una
calibraciéon espectral. Esto puede hacerse utilizando con un estan-
dar de calibracion de longitudes de onda Wavelength Calibration
Standards (WcCs) (WCS-MC-o020 by Labsphere, Inc., North Sutton,
NH, USA), una fuente estdndar de calibracién de Mercurio-Argon
(CAL-2000 Mercury Argon Calibration Source, Mikropack GmbH,
Alemania) o laseres sintonizables (HP8168F, HP8168D y HP8168B,
Keysight Technologies, USA).
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La fuente de calibracién HgAr s6lo emite en el rango de los 254.65
a 922.45 nm, por lo que sélo podrd utilizarse en el sistema VISNIR,
mientras que los laseres sintonizables trabajardn en el rango de 1250
a 136y nm, 1518 a 1627 nm y 1630 a 1690 mm, por lo que s6lo podran
ser empleados en el sistema SWIR.

Se compara entonces el espectro medido del WCS con el espectro
tedrico que se puede encontrar en su datasheet y se relacionan las
posiciones de los picos y valles con la longitud de onda correspon-
diente. A estos pares (pixel, A) se afiaden los puntos de la fuente de
calibracién HgAr en el caso del VIS NIR y la A central del laser en
el caso del SWIR. El resultado son pares de puntos que pueden ser
ajustados con un polinomio de segundo orden tal que

A =cp?+cip+co, (35)

donde p es la posicién en pixeles y c; cada uno de los coeficien-
tes del polinomio. Si dicho polinomio cuenta con un coeficiente de
segundo grado del orden tal que c; < 107 se considera que la
relacién que existe es practicamente lineal.

En ocasiones ocurrird que parte del sensor no reciba luz, ya que
puede estar fuera de su respuesta espectral. El polinomio puede
extrapolar la longitud de onda que cae sobre esta zona del sensor
pero en la practica, al no tener sefial, se puede desechar esta zona
del sensor. Tal opcién puede configurarse en el propio sistema.

3.1.3.4 Calibracion del proyector

Un proyector se ha acoplado en el equipo HSI para su utilizaciéon
en las técnicas de luz estructurada SFDI y PSP. Estas técnicas requie-
ren una proyeccién de una sefial sinusoidal en bidimensional [10].
Este patrén puede proyectarse en ambos ejes, definiendo una fre-
cuencia espacial en el eje X, fy, y una frecuencia en el eje Y, fy. Por
lo tanto la intensidad sera

1,0+ cos(2mfy - dir + ¢y ))
- 2,0 ’
1,0+ cos(2nfy - dir + dy))
- 2,0 '

Yx

(3.6)
Yy
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donde la intensidad Yx y Yy, que oscilard de o a 1, viene condicio-
nada por la posicién, la frecuencia y el desfase ¢ en cada direcciéon
espacial ¢x y ¢y. Se define una variable adicional, dir, que indicara
la rotacion del patrén y se define como

dir =x-cos(0) +y-sin(0), (3-7)

donde 6 es el dngulo de rotacioén del patrén, x la posiciéon en tal
eje, y en el otro eje. Finalmente, se define una funcién dependiente
de la intensidad en ambos ejes tal que

XY = g(Yx-Yy), (3-8)

donde g(x) se trataria de una funcién correctora. Esta funcion
corrige dos fendmenos: la intensidad del proyector y la distorsién
keystone. Es necesario corregir la intensidad debido a que el valor
de pixel no es lineal con el valor de intensidad en la proyecciéon.
Por otro lado, la distorsién keystone aparece debido a que se esta
proyectando con un cierto dngulo, por lo que aparece una distorsion
de perspectiva.

Correccion de intensidad

Como se ha descrito, la intensidad emitida por el proyector no es
linealmente proporcional con el valor del pixel [11], por lo que se
debe corregir este efecto. Para ello, se ha proyectado y se ha medi-
do un patrén de luz blanca en rampa. En la medida se separaran
las rampas de los diferentes canales de colores y se relacionaran los
valores medidos con los de pixel. Mediante un ajuste polinomial, se
corrige la intensidad del proyector para compensar las no lineali-
dades presentes en la medida. Tal correccién se aplicard siempre al
generar el patrén.

Correccién del keystone

Cuando un proyector se coloca en dngulo respecto a una super-
ficie, la imagen proyectada resulta distorsionada. Una manera de
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Undist

Figura 34: Proceso de correccién del proyector mediante una doble cali-
bracién de la camara y el proyector.

corregirla se basa en una correccién doble [12] a través de dos ta-
bleros de ajedrez: uno impreso y otro proyectado. Esta correccion
doble es necesaria porque el equipo también cuenta con una distor-
sion debido al espejo rotativo, que también es necesario tenerla en
cuenta a la hora de corregir la distorsién de perspectiva del proyec-
tor.

Los colores elegidos para hacer los patrones tablén de ajedrez
son amarillo/blanco para el patrén impreso y rojo/blanco para el
patrén proyectado, de tal forma que pueden ser desacoplados facil-
mente filtrando su espectro. El patrén proyectado, ademads, cuenta
con un punto de referencia que permite relacionar el origen de la
imagen del proyector con el origen de la imagen en la cdmara.

Para calibrar el proyector, primero se separaran ambos tableros
de ajedrez, se detectaran los vértices del tablero impreso, y aplican-
do el expresion 3.2 se obtienen los pardmetros mediante un ajuste
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no lineal para corregir la imagen. Aplicando la correccién al patrén
proyectado, y obteniendo los vértices, se puede relacionar el espacio
de la cdmara con el espacio del proyector. Tal proceso se resume en
la Figura 34. Es muy importante relacionar el origen de la imagen
con el origen de la imagen proyectada, ya que puede estar rotada
y espejada. Para ello, se ha proyectado un punto en una posicién
conocida y dos flechas sefialando al origen en ambos ejes. Siendo
(x,y) el espacio de la cdmara y (Xnew, Unew) €l espacio del proyector
se tiene que

Xnew
Ynew | — Hp yl- (39)
1 1

Conociendo distintos pares (x,y) con su respectivo (Xnew, Ynew),
puede obtenerse la matriz homografica H, mediante minimos cua-
drados. Esta matriz aplicada en el proyector sobre la imagen de
salida corregird el efecto keystone.

3.1.3.5 Calibracion frecuencial

Para la realizacion de la técnica SFDI y PSP es necesario hacer una
calibracion frecuencial, con el fin de relacionar la frecuencia discreta
del proyector, con la frecuencia continua proyectada en el plano de
objeto. En la bibliografia se suelen usar phantoms muy dispersivos
y bien caracterizados para obtener esa relacién [13]. No obstante,
para hacer esa calibracion es necesario medir la muestra a varias
frecuencias, obtener su curva y relacionar la frecuencia discreta con
sus parametros Opticos, algo que puede ser costoso. Por eso, una
opcioén es preparar reglas de calibracién como la que se muestran
en la Figura 35. Esta regla tiene con dos patrones o marcas fiducia-
rias disefiados para aplicaciones de realidad aumentada, ArUco (del
inglés Augmented Reality, Universidad de Cordoba) [14], que pueden
ser detectadas automaticamente por el sistema. Una vez detectados
se puede, o bien medirse la frecuencia del patrén impreso en la re-
gla, o bien medirse la distancia entre los centros de los ArUco para
obtener la resolucién espacial de la cdmara (px/mm).
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Figura 35: Regla de calibracién frecuencial del sistema.

Después, se proyecta un patrén de una frecuencia discreta conoci-
da y se mide, para obtener la relaciéon que existe entre la frecuencia
discreta del proyector y la frecuencia continua en el plano de objeto.

3.1.3.6  Calibracion por relacion frecuencial

En este tipo de calibracion, se busca obtener una relacién entre la
frecuencia continua incidente y la frecuencia discreta del proyector,
relacionadas por

_{
Y

fi (3.10)

donde f; es la frecuencia continua incidente sobre el plano objeto
en mm~!, Q, es la frecuencia discreta del proyector en px~' y v es
la constante buscada que relacione ambas frecuencias en mm/px.
Para obtener y, primero se buscard una relacién entre la frecuencia
discreta de la cdmara y la frecuencia continua del plano de imagen,
tal que

x = % = (]3—;, (3.11)

donde Q; es la frecuencia discreta de la cdmara en px !, f; la fre-
cuencia continua del plano de imagen en mm~!, Qg la frecuencia
discreta del patrén impreso en la regla en px~! y fy la frecuen-
cia continua del patrén de la regla en mm~'. Como la frecuencia
continua del patrén es conocida, Gnicamente es necesario medir
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la frecuencia discreta mediante una Transformada de Fourier (FFT,
del inglés Fast Fourier Transform), asi se obtendria la constante o« en
mm/px. Una vez obtenida esta constante, se proyectard un patrén
sobre la regla a una frecuencia discreta conocida y se relacionara tal
que

p— G12)

donde Q, es la frecuencia discreta proyectada en px~' y Q; es
la frecuencia discreta de la cdmara medida en px~', relacionando
ambas frecuencias se obtendria la constante 3 que es adimensional.
Por dltimo, para obtener la constante vy, se tiene que

e . = - =, 1
y=aB=rg = (3.13)
demostrandose que Y en mm/px relaciona el espacio continuo en
el plano de objeto con el espacio discreto en el proyector.

3.1.3.7 Calibracion por relacion espacial

Otra forma de obtener 7y es relacionando dimensiones fisicas con
dimensiones en la imagen, de forma que puede obtenerse la resolu-
cién espacial o la frecuencia de muestreo tal que

d;(px)

fs = ——,
) D;(mm)

(3.14)

donde d; es la distancia entre los centros de los ArUco en pixeles,
D, es la distancia en mm y f; es la frecuencia de muestreo de la
imagen en mm~'. Una vez calculado, se proyectard un patrén de
una frecuencia conocida y tomdndose este patréon puede calcularse
su frecuencia continua en el plano de objeto como

f
f; = Ns -argmax(FFT(x —X)), (3-15)

donde N es el numero de puntos en pixeles, x es un vector con
el patrén, X es el valor medio del vector x, fs es la frecuencia de
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muestreo en mm ™, f; la frecuencia continua en el plano de imagen
en mm ™' y FFT es la transformada de Fourier. Finalmente, puede
obtenerse que

Q
Y = T (3.16)
i

por lo que se puede obtener de nuevo la constante y requerida
para esta calibracion.

3.1.4 Caracterizacion

En esta seccidn, se llevard a cabo una descripciéon de la caracte-
rizacién de los equipos hiperespectrales. El objetivo es determinar
mdultiples pardmetros que influyen en su rendimiento. Especifica-
mente, se centrard en evaluar la resolucién espectral de los equipos,
se abordard el andlisis de la SNR, que es fundamental para evaluar
la calidad de los datos capturados. Por dltimo, se evaluard la efi-
ciencia operativa de estos equipos para determinar su desempefio
en diferentes aplicaciones y contextos.

3.1.4.1 Resolucion espectral

La resolucion espectral viene dada por la 6ptica difractiva de
cada equipo y la resolucién del sensor. Revisando el datasheet de
Imspector V1oE (el del sistema VISNIR) y del Imspector N17E (el del
sistema SWIR) cuentan con 2.8 y 5 nm de resolucién espectral respec-
tivamente, por lo que no se puede alcanzar mds de esta resoluciéon
en los equipos disefiados.

La camara PCO Edge 4.2 (del sistema VISNIR) tiene una resolucién
de 2048x2048, por lo que para un rango entre 400 y 1000 nm debe-
ria contar con una resolucién de 0.3 nm/px que no es alcanzable
debido la limitacion de la 6ptica difractiva.

En el caso de la cdmara XENICS Xeva 1.73 320 (del sistema SWIR)
cuya resolucién es de 320x240, el eje espectral es de 240 px que
para un rango de 9oo a 1700 nm contaria con 3.3 nm/px, que vie-
ne también limitado debido a la resolucién espectral de la 6ptica
difractiva.
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En la préctica, esta resoluciéon puede variar por distintos facto-
res, y es deseable medir cudl es la resolucion real del equipo. Esto
puede hacerse proyectando un laser o una fuente que emita lineas
espectrales conocidas con un ancho espectral muy pequefio.

3.1.4.2 Relacion sefial ruido

La SNR es un cociente que existe entre la sefial util de la cAmara
y el ruido de fondo. Esta SNR es funcién de la longitud de onda
y viene dada por la eficiencia cudntica del sensor y la respuesta
espectral del resto de componentes del sistema.

Se puede definir la potencia recibida de la siguiente manera

Piy = Ps + Py, P, ~ N(0, 02), (3.17)

donde Pi;, es la potencia recibida, Ps la potencia de la sefial y Py,
la potencia del ruido. Este ruido puede modelarse como un ruido
blanco gaussiano con media cero y varianza o2.

Para estimar la SNR de los sistemas en cada longitud de onda, se
hard una medida de Spectralon™ que es un material de referencia
de blancos y se promediaran todos los pixeles. Este promedio se

dividird entre la varianza que existe tal que

E[(Pin(te; A) — p)?] (3.18)

E[Pi (te; A
SNR[dB](te; A) = 10logrg ( [Pin te; M)l ) ,
donde t. es el tiempo de exposicién, E es el operador esperanza
matematica y p es el promedio de la potencia. La SNR se evaluara
en todas las longitudes de onda donde el sistema pueda trabajar.
La SNR puede ademds compararse para distintos tiempos de expo-

sicién y para situaciones de apertura casi cerrada y abierta.

3.1.4.3 Lineas por segundo y eficiencia de escaneo

Las Lineas Por Segundo (LPS, del inglés Lines Per Second) es una
parametro que sirve para caracterizar la velocidad de captura del
sistema HSI. Este pardmetro indicara la velocidad de captura y con
ello se podré estimar el tiempo de medida dividiendo la cantidad
de lineas entre LPS. Por lo tanto, se puede definir las LPS como
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1

LPS = &+, (3.19)
donde T, es el tiempo que tarda el sistema en medir una linea.
Idealmente, sélo el tiempo de exposicion deberfa limitar la veloci-
dad del sistema, por lo que las LPS ideales resulta en 1/t., siendo t.
el tiempo de exposiciéon. En la realidad, existen otros tiempos que
vienen de diferentes origenes, que se agrupan como T,y definidos
como el tiempo de overhead resultado del tiempo de actuador, de co-
piado en memoria, de transferencia y tiempos variados del sistema
operativo. En resumen, se puede decir que el tiempo de medida de

una linea es

N
Tm = Z t=te+ Toh- (3-20)
i=0

Por tanto, se define la eficiencia 1 como el cociente de las LPS
ideales o inversa del tiempo de exposicion y las LPS medidas. Tal es
asi que

LPS te te

=TT (3.21)

n= LPSideal Tm  te+ Ton

la eficiencia en si no es mds que el tiempo de exposiciéon entre el
tiempo total.

Con este modelo, puede deducirse que en tiempos de exposicion
cortos, el cuello de botella radicarad en alguno de los tiempos extra.
Sin embargo, en tiempos de exposicién mds prolongados, la eficien-
cia tenderd a ser mdxima, debido a que el resto de tiempos resultara
despreciable.

3.2 TOMOGRAFIA DE COHERENCIA OPTICA

Tal como se explicé con anterioridad, un sistema OCT es un sis-
tema con el que se obtiene una medida tridimensional del esparci-
miento de una muestra y con ello su caracterizacién morfolégica. A
lo largo del desarrollo de esta tesis se han utilizado dos sistemas
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OCT 1 OCT 2
Modelo OCS1300SS TEL221PS
Longitud de onda 1325 nm 1300 Nm
Campo de visién 10 mm 10 mm
Profundidad méxima 3 mm 3.5 mm
Resolucién axial (aire) 12 um 55 um

Tabla 6: Especificaciones de los dos equipos OCT utilizados.

OCT. El primero se trata de un OCS1300SS y el segundo TEL221PS
(Thorlabs Inc., Newton, New Jersey). Estos sistemas, ademas, tienen
la capacidad de hacer dos tipos de medida, en intensidad y en po-
larizaciéon. Mientras que el primero sélo era capaz de trabajar en un
modo, el segundo puede adquirir ambas medidas simultdneamente
tomando medidas en complejos. En la Tabla 6 se puede ver las ca-
racteristicas de estos dos sistemas, tales como la longitud de onda
del laser y la resoluciéon axial. Hay que tener muy en cuenta que la
resolucion axial depende del indice de refraccién de la muestra.

Estos equipos no son portables, y su uso se restringe al laborato-
rio, debido a que sus elementos son bastante grandes y delicados.
El equipo de control empleado es un ordenador personal que inclu-
ye una tarjeta de adquisicién. Todo el software del sistema ha sido
desarrollado por el propio fabricante. Sin embargo, los archivos de
medida tienen formato propietario por lo que para su procesado es
necesario transformar el formato de las medidas que se generan a
un formato estandar.

En ambos sistemas OCT han empleado los programas dados por
el fabricante para la adquisicién de medidas. Sin embargo, los archi-
vos de medida no tenian un formato estdndar. Con el fin de integrar
las medidas a la plataforma de medida general desarrollada en la
tesis, se ha desarrollado un médulo conversor para cada sistema,
que tiene como objetivo leer de forma binaria el archivo propietario
del fabricante, teniendo en cuenta su cabecera y convertirlo a un
archivo HDF5®, un formato 6ptimo para datasets de gran volumen.

8 HDF5 es un sistema de archivos orientado a almacenar de forma eficiente datos
heterogéneos https://www.hdfgroup.org/solutions/hdf5/
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138

INSTRUMENTACION Y PLATAFORMA DE MEDIDAS

= OCT 1: el formato que utiliza este sistema es .IMG y .PRM. El
archivo .IMG es un archivo binario del cubo .OCT con una
cabecera de 512 bytes al principio con metadatos. El archivo
.PRM es un archivo de texto plano con més metadatos sobre la
medida. Conociendo la profundidad de bit y las dimensiones
de esta imagen, informacién que puede encontrarse en la ca-
becera del archivo IMG, mediante un conversor puede leerse
su contenido y ser almacenado en un formato estandar.

= OCT 2: el formato de este sistema se denomina .OCT que en
realidad se trata de un archivo comprimido en ZIP° donde se
encuentra un archivo de metadatos XML y varios archivos bi-
narios. El archivo XML indica los metadatos de la medida, asi
como las dimensiones y la profundidad de bit de los distintos
archivos binarios. Leyendo este archivo XML se transforman
los archivos binarios y se convierten al formato deseado.

Una vez convertidos y estandarizados los formatos, son almacena-
dos en la plataforma de medida para su posterior anélisis y proce-
sado.

3.3 PREPARACION DE MEDIDAS

En esta seccion se explicard con detalle la preparacién de distin-
tas medidas, incluyendo muestras bioldgicas y liquidos, asi como
los soportes utilizados para diferentes fines como cubetas o rejillas
para sostener las muestras y corregistrar en el caso de que fuera
necesario.

3.3.1 Preparacion de mezclas de liquidos

Cuando se necesita medir liquidos, ya sea puros o mezclas, son
necesarias unas cubetas donde depositar el liquido. Depende del
tipo de liquido y del tipo de medida que se desee hacer, la cubeta
debera ser mas o menos profundo y el color del fondo ser oscuro
o claro. Esto dependera del scattering del liquido, puesto que si es

ZIP es un formato de compresién sin pérdida, muy utilizado para la compresién
de datos como documentos, imdgenes o programas
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alto, interesa que la cubeta sea profunda para medir este scattering
y que el fondo de la cubeta sea oscuro para absorber la luz.

Por otro lado, si el liquido tiene muy poco scattering, lo interesan-
te seria medir la absorcién. Para ello, seria necesario que las cubetas
no sean demasiado profundas y su fondo sea muy reflectivo, de ma-
nera que la luz s6lo sea absorbida por el liquido.

Por lo tanto, se han utilizado estos dos tipos de cubetas:

» Cubetas de gran didmetro y baja profundidad: mediante he-
rramientas CAD (del inglés Computer-Aided Design) se ha dise-
fiado unas cubetas de baja profundidad y un alto diametro.
Ademas, el fondo de estos cubetas se ha pintado de blanco.
Cuédndo una mezcla se coloque en ellos, la luz viajara una cor-
ta distancia antes de reflejarse en el fondo de la cubeta. Esto
es ideal para liquidos con una alta absorcién y bajo scattering.
Estas cubetas miden 1 mm de profundidad y 30 mm de dia-
metro, por lo que tienen capacidad para 706.86 uL.

= Cubetas normales: cubetas realizadas en plastico cuyo didme-
tro es de 3 mm y profundidad es de 2 mm.

Mezclas de diferentes concentraciones: Agua y etanol

Una de las aplicaciones propuestas para la verificacion de los
equipos consiste en medir distintas concentraciones de etanol y
agua. Para ello se preparan distintas porciones de volumen entre
agua y etanol con una graduacién de 96 %. Se han utilizado las
cubetas de fondo blanco poco profundas con diferentes concentra-
ciones de etanol sobre agua, tal como se puede ver en la Figura 36,
donde se muestran las concentraciones finales, corrigiendo el volu-
men teniendo en cuenta la graduacién del alcohol.

El proceso de medida, en este caso, se hace cubeta a cubeta, fi-
jando la imagen en una posicién y cambiando la sustancia entre
medida y medida. De esta forma no se producirdn artefactos re-
lacionados con al angulo de incidencia de la luz, sombras u otras
incidencias que pueden influir en la medida.

139



140

INSTRUMENTACION Y PLATAFORMA DE MEDIDAS

(1) (2) (3) (4) (5)

1.00 0.86 0.59
0.00 0.14 0.41
(6) (7) (8) (10)

0.31 0.18

0.69 0.82

Figura 36: Cubetas usadas para la verificacién de la separaciéon de cromo-
foros. El nimero superior representa la concentraciéon de agua
y el inferior la concentracién de etanol. Los que se representan
con E son las cubetas vacias.

3.3.2 Preparacion de medidas multimodales de aortas

Uno de los trabajos desarrollados a lo largo de esta tesis consis-
te en la caracterizacién por imagen multimodal de aortas con el
objetivo de evaluar posibles enfermedades relacionadas, como los
aneurismas. La medida se ha realizado utilizando equipos hiperes-
pectrales y el sistema OCT. Una diferencia significativa entre estos
dos métodos radica en su campo de visién (FoV, del inglés Field of
View). Mientras que el FoV maximo en el sistema OCT es de 10x10
mm, en los sistemas hiperespectrales varia considerablemente de-
pendiendo del zoom utilizado en la 6ptica y la distancia entre la
cdmara y el plano de la imagen.

Ademés, el andlisis se complica al intentar comparar medidas ge-
neradas por varios instrumentos con resoluciones tan dispares. Ge-
neralmente, se emplean marcas dentro de la muestra para facilitar
la comparacion, aunque esta técnica no siempre es viable. Ademas,
el tamafio de las muestras puede ser muy variable, especialmente
dependiendo del tamafio de la dilatacién en el aneurisma, aunque
siempre seran mds grandes que el FoV del sistema OCT.

Para abordar estos retos, se han disefiado rejillas de 9xg fabrica-
das con de PLA (del inglés Polylactic Acid) con una impresora 3D.
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Cada celda de la rejilla tiene un tamafio de 10x10 mm, que coincide
con el Fov del sistema OCT. Estas rejillas también cuentan con una
base con agujeros en los extremos para fijar la muestra.

Las muestras humanas de aorta son recogidas en el hospital y
transportadas en una solucién salina. Si los anillos aérticos no han
sido previamente cortados, se cortardn para extenderse y exponer
su capa mds interna, la intima al sistema de medida. Las rejillas son
identificadas con una letra para las filas (A-I) y un nimero para las
columnas (1-9), lo que resulta en un total de 81 celdas. La medida
comienza con el sistema OCT, y se realiza un nimero de medidas
proporcionalmente al tamafio de la aorta, debido a que cada celda
de la rejilla corresponde a una medida. Posteriormente, se efecttian
medidas con los sistemas hiperespectrales VISNIR y SWIR, utilizan-
do una fuente de luz halégena que proporciona luz blanca. En la
Figura 37 se ilustra el proceso de preparacién, desde su recogida en
quiréfano hasta que esté lista para ser medida con los equipos. En
una intervencioén la aorta se extrae de cirugia y se introduce en una
solucion salina para ser llevado al laboratorio, si la muestra no esta
cortada, se corta con el bistur{ y se pone sobre una plancha con la
rejilla de 9xg; la rejilla se fija por cuatro agujeros para evitar que la
muestra se mueva durante el proceso de medida.

3.4 PLATAFORMA DE MEDIDAS: BIOSPECTRUMLARB

En este apartado, se describird la plataforma de medidas desa-
rrollada a lo largo de la elaboracién de la tesis. Esta plataforma
desempefia un papel esencial en la adquisicién y organizaciéon de
las medidas procedentes de distintos instrumentos, asi como en su
andlisis y generacién de informes con resultados relevantes sobre
dichas medidas. Ademas, esta herramienta facilita la colaboracién
entre profesionales, ya que permite el acceso compartido y la visua-
lizacién de datos de manera eficiente y estructurada. La platafor-
ma también contribuye a mejorar la calidad de la investigacién y
la toma de decisiones, permitiendo un anélisis més profundo y la
comparacion de diferentes conjuntos de datos.
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Figura 37: Etapas de preparacion de las muestras de aortas: (a) interven-
cion de extraccion de aorta; (b) aorta en solucion salina; (c) aorta
en placa con una rejilla impresa en PLA de 9xg; (d) fijacion de
rejilla.
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/ HSI-SWIR
802.11ac
_—

\ HSI-VISNIR

PolarSens

Gifnet ‘ Gaav ‘ Claire L Helio
Cédmputo Coédmputo NAS Terminal de
principal secundario Plataforma laboratorio

NVIDIA 2080 NVIDIA1060 24 TB
Ti

Figura 38: Plataforma BioSpectrumLab, infraestructura del laboratorio.

3.4.1 Infraestructura de laboratorio

El drea de espectroscopia del laboratorio del Grupo de Ingenie-
ria Fétonica (GIF) es el lugar donde se ha llevado a cabo el trabajo.
Esta 4rea estd equipada con un router (ITP-Link Archer AX50 Rou-
ter WiFi6 AX3000, TP-Link) que ofrece acceso WLAN mediante el
estdndar 8o2.11ac a 5GHz (1.3 Gbps). Al router se conecta un switch
SFP+ (CRS305-1G-4S+IN, MikroTik) con capacidad de 10 Gbps. En
la Figura 38 se muestra un esquema de los equipos y su conectivi-
dad. Se puede observar que los equipos servidores Claire, Gifnet
y Gaav estan conectados a través de SFP+, lo que proporciona una
velocidad de transferencia entre los equipos de 10 Gbps gracias a
su interfaz de conexién por fibra 6ptica. La instrumentacién HSI y
PolarSens (cdmara polarimétrica) estan conectadas a la red median-
te WLAN (del inglés Wireless Local Area Network). Por otro lado, los
equipos OCT se encuentran en una red diferente.
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Claire Gaav Gifnet Helio
RAM 5.73GB 32 GB 62.7 GB 8 GB
CPU  Athlon 200GE i7-6700 i7-9700K i5-5200
HDD 22TB 5.5 TB 1 TB 1 TB
GPU - Nvidia 1060 Nvidia 2080 Ti ~ Nvidia 1050 Ti
NIC PCle 10 Gbps PCle 10 Gbps PCle 10 Gbps Integrada
SFP+ SFP+ SFP+

Tabla 7: Prestaciones de cada uno de los equipos del laboratorio.

Cuando se realiza una medida utilizando cualquiera de los ins-
trumentos, dicha medida es transferida a Claire, donde se almacena
en la carpeta correspondiente. Posteriormente, el procesamiento de
esta medida puede llevarse a cabo en Gifnet o Gaav, y los resultados
se almacenaran nuevamente en Claire. La idea principal consiste en
establecer una plataforma distribuida entre varios equipos, lo que
permite desarrollar redundancia y resistencia a errores, ademds de
distribuir equitativamente la carga de trabajo. En la Tabla 7 se pue-
de ver las distintas caracteristicas de los equipos del laboratorio.

3.4.2 Gestion de medidas

Con el objetivo de organizar las medidas y construir conjuntos de
datos (datasets), se ha disenado un sistema de archivos denomina-
dos Paquetes de Medidas (MP, del inglés Measurement Pack). Estos
MPs contienen en diversas medidas de diferentes instrumentos, sus
archivos procesados y otros archivos relevantes. El archivo info.json
contiene un caché de metadatos de las distintas medidas, lo que
resulta 1til para la plataforma web. Por otro lado, meta.json alberga
metadatos de todo el MP, incluyendo identificadores de pacientes,
descripciones y otros datos de interés.

3.4.2.1 Sistema de archivos

El sistema de archivos en un MP se organiza de forma jerarquica,
donde cada carpeta se corresponde con un tipo de medida especifi-
ca y contiene los archivos asociados a dicha medida. A su vez, estas
carpetas pueden contener subcarpetas para organizar ain mas la in-
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formacién, segtn el tipo de instrumentacién que lo haya generado
o el tipo de procesado requerido.

A través de la plataforma web, es posible crear nuevos MPs, que
se inicializardn con una carpeta que contenga un archivo info.json
vacio. En la Figura 39 se muestra un esquema de todos los directo-
rios y archivos que se pueden encontrar dentro de un MP.

Los archivos raw se almacenan en la carpeta raw, organizados en
subcarpetas segtn el tipo de instrumento utilizado. De manera si-
milar, los archivos procesados se almacenan en la carpeta processed,
también organizados en subcarpetas segtn el tipo de procesamien-
to realizado. Los archivos adicionales, como fotografias e informes,
se encuentran en la carpeta img y reports respectivamente.

Cada vez que se incluye un archivo nuevo, info.json sera actualiza-
do con la nueva informacién. Esta actualizacién permite mantener
una visién actualizada y precisa de los contenidos del MP en todo
momento, facilitando la navegacién y el andlisis de los datos alma-
cenados.

3.4.2.2 Jerarquia de procesado

Los equipos de procesado cuentan con acceso al NAS para poder
leer los archivos almacenados, procesarlos y guardar resultados. Se-
gun el tipo de procesado, se requerird de uno o varios inputs y
tendrd como resultado uno o varios output. Por ejemplo, para cal-
cular la reflectancia difusa de una medida HSI se requerird como
input dos archivos raw, que son Iy Iy y generara un output que serd
R. En la Figura 39 puede verse la jerarquia de procesado. Se puede
ver que no siempre de input se tendrd un archivo raw y el procesa-
do puede tener varias etapas. La primera columna (roja) muestra la
instrumentacién que genera medidas; la segunda columna (naranja)
presenta los archivos raw generados directamente por la instrumen-
tacién; y las columnas siguientes ilustran las medidas procesadas
en sus diferentes etapas. Este esquema ayuda a visualizar y com-
prender la estructura de los datos y el flujo de procesamiento a lo
largo de las distintas fases del anélisis.
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HW RAW PROCESADO

Figura 39: Jerarquia de procesamiento en plataforma BioSpectrumLab.
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3.4.3 Plataforma web: DiagServ

En esta seccién se describird la plataforma web (WebUI) que se
ha usado para gestionar, procesar y crear diferentes dataset. Esta
plataforma es una prueba de concepto cuya verdadera implementa-
cién puede ser tutil en dambitos clinicos o de laboratorio reales. La
plataforma web cuenta con un sistema de autenticacion, de gestion
y control de instrumentos, de gestion de medidas y de tareas con

posibilidad de incluir nuevos plugins para aumentar sus funcionali-
dades.

3.4.3.1 Autenticacion

Para entrar en la plataforma es necesario un usuario y contrase-
fa, que se pedird al inicio. Cada usuario contard con unos permisos
que le dardn acceso a diferentes instrumentos dentro del laborato-
rio y tendrd sus propias rutas de MPs con permisos de lectora o
lectura/escritura. Esto permitird que los distintos usuarios puedan
gestionar sus medidas o trabajar con otros.

3.4.3.2 Instrumentos

En la seccién de instrumentos aparecerd una lista de los instru-
mentos y su estado. En la base de datos de la plataforma web viene
registrado cada instrumento, con su nombre, su IP (del inglés Inter-
net Protocol) y el puerto de su API. Si la conexién con el instrumento
falla, se considera que el instrumento estd apagado y no se podra ac-
ceder a sus opciones. Si el instrumento estd encendido serd posible
conectarse remotamente a él para tomar una medida y/o descargar
medidas al servidor.

Todas las medidas que se descarguen, deben ser incluidas den-
tro de un MP que irdn dentro de una carpeta fija (raw/<nombre de
instrumento>) y se podrd seleccionar el nombre de la medida des-
cargada. La medida puede estar ya almacenada o es posible dar la
orden al instrumento para que mida y cuando termine se descarga-
ra automaticamente.
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3.4.3.3 Medidas

En esta seccion se podran ver todos los MPs almacenados en el
servidor. Para ello, hay un desplegable donde se seleccionara la
ruta deseada (cada usuario podré tener una o varias rutas) y se
visualizard un arbol de directorios donde se veran las carpetas y
los MPs. Cuando se presiona sobre un MP en el panel de la derecha
aparece desplegables con los raw de la diferente instrumentacion y
los procesados con su miniatura y diferentes datos de interés, como
su tamafio, la version de instrumento que los gener6 o el tiempo de
exposicion. Puede descargarse el archivo directamente o accederse
al panel.

En el panel se podra ver una previsualizaciéon de la medida, una
reconstruccién a color y opciones para voltearla. Ademds en la parte
inferior se encontraran los plugins.

3.4.3.4 Plugins

DiagServ ofrece soporte para plugins, que son pequefios progra-
mas aplicables a una o varias mediddas. Los plugins desarrollados
actualmente incluyen:

» RefCal: permite el cdlculo de reflectancia difusa. Este cdlculo
se realizard sobre una medida raw de una muestra y se podré
vincular a otro archivo raw con la referencia de blancos. Ade-
mads, es posible utilizar promedios, reducir las longitudes de
onda y aplicar correcciones.

= Rol: facilita la creacién de una Region of Interest (Rol) en el
archivo seleccionado. Esto genera un nuevo archivo procesado
que se vinculard al actual.

= CMF: genera una reconstruccién a color del archivo, utilizan-
do funciones estandar.

Es posible desarrollar e implementar nuevos plugins segtn las
necesidades de la plataforma, lo que permite una mayor personali-
zacion y adaptabilidad a diferentes casos de uso y requerimientos
especificos.
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3.4.3.5 Gestor de tareas

El gestor de tareas es un servicio que se ejecuta en un equipo sepa-
rado (en este caso, Gaav) y se encarga de realizar todos los célculos
intensivos. Para ello, dispone de una cola FIFO (del inglés First Input
First Output) donde recibe las tareas de manera secuencial.

En la interfaz web, se puede visualizar un ment en la parte dere-
cha que muestra el estado del gestor de tareas, la barra de progreso
de la tarea actual, asi como la carga de CPU, RAM y GPU. El gestor
de tareas cuenta con una API a la que se enviard una peticion POST
para crear una nueva tarea con los argumentos necesarios para su
ejecucion. Gracias a que el equipo de computo tiene acceso a las
medidas, puede abrir, procesar y guardar los resultados de manera
eficiente. La rdpida conexién mediante fibra 6ptica garantiza que el
proceso de apertura y escritura de datos sea 4gil y no represente un
cuello de botella en el rendimiento del sistema.

Ademés, el gestor de tareas permite la monitorizacién y el con-
trol de las tareas en tiempo real, lo que facilita la optimizacién de
recursos y la detecciéon temprana de problemas. Esta flexibilidad y
capacidad de adaptaciéon hacen que el gestor de tareas sea una he-
rramienta esencial para el funcionamiento eficiente de la plataforma
y la gestion de calculos complejos.
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En este capitulo, se abordaran las diversas técnicas de andlisis y
procesado implementadas para optimizar los resultados obtenidos
en la investigacion desarrollada.Estas técnicas se pueden clasificar
en varias categorias para entender mejor su funcionamiento y apli-
cabilidad. Por ejemplo, las técnicas de correccién son aquellas di-
sefiadas para ajustar y compensar las medidas, con el objetivo de
extraer informacién mds precisa y util. Este enfoque puede ser espe-
cialmente valioso cuando se trata de datos ruidosos o incompletos.
Por otro lado, existen técnicas de andlisis y modelado que se cen-
tran en interpretar los datos ya recopilados, identificando patrones
o tendencias que pueden ser cruciales para el diagnoéstico y la reso-
lucién de problemas especificos.

4.1 ANALISIS DE ESTIMACION DE CONCENTRACIONES
Cuando se trabajan con materiales con bajo scattering, es posible

estimar el coeficiente de absorcién de forma precisa conociendo la
geometria de la muestra teniendo en cuenta estas expresiones

[ =Ipje Ha?

——110 1
Ha =729\ (4.1)

1 I tel
-1 o)
p'a z Og (IO . teI)
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donde 4 es el coeficiente de absorcion, I es la intensidad medida,
Iy la intensidad de la fuente de luz, t., el tiempo de exposicién a la
que se hizo la medida de la muestra, teIO el tiempo de exposiciéon a
que se hizo la medida de referencia y z el camino 6ptico. Cuando
se hace una medida se debe tener en cuenta las limitaciones depen-
dientes del equipo, ya que marcard el rango dindmico del sistema.
Revisando los espectros en la bibliografia se puede establecer dos
limites a lo largo del espectro, la absorcién maxima pq,,,, v la mi-
nima g, ;,, Yy esto, junto a los pardmetros digitales de la cdmara,
marcarian los limites en cuanto a camino éptico tal que

te
2 =~ [ 10gln) = Niog(2) + tog (2],

Hamax

i, (4.2)
Zmin = I llog(2N —n,) —Nlog(2) + log ( telo )] ’

Hamin

donde zmax YV Zmin €s el camino 6ptico maximo y minimo para
los que el equipo no podra medir ciertas atenuaciones a lo largo del
espectro, N es la profundidad de bit y n, es el nivel de ruido [1].

4.1.1  Andlisis de camino optico

El camino 6ptico es aquella distancia recorrida por la luz. Si la
fuente de luz tiene inclinacién, el camino 6ptico se verd afectado
de acuerdo a la ley de Snell. Por tanto, teniendo un dngulo de in-
clinaciéon dado por 0; y con un indice de refraccion n; = 1 que
corresponde al aire, una cubeta con una altura h y con una sustan-
cia cuyo indice de refracciéon n [2, 3] puede verse en la Figura 40
el camino que trazard la luz dentro del medio. La luz incide en el
punto X; con un dngulo 6; y es refractada con un angulo 6.. El ca-
mino que recorre la luz desde donde incide hasta el fondo es z;. La
luz llega al fondo en el punto x, donde se refleja difusamente en
todas las direcciones. El rayo que retorna hacia arriba y que sera el
que recoja el sensor recorrerd la distancia z,. En definitiva el camino
serd zg = zi + z; donde z; = h.

z; depende del angulo de incidencia y del indice de refraccién,
por lo que usando la ley de Snell y unas relaciones trigonométricas
se tendrd un camino geométrico que puede ser calculado como
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Figura 40: Camino recorrido por la luz en un medio cuando incide con
cierto dngulo.

22
B sin” (0;)
zg(0;,n) =h \/1 + nZ — sin2(0;) +1]. (4-3)

El camino geométrico para un angulo dado, puede ser separado
entre el camino geométrico que se tendria con la fuente de luz com-
pletamente perpendicular a la medida y un incremento causado por
el angulo, tal que

Zg(ei/ Tl) = ZQ(O) + Azg(ei/ n) =2h+ Azg(ei/ Tl), (44)

donde Az4 es ese incremento causado por el angulo de la fuente
de luz. Se puede comprobar que cuando el d&ngulo es cero, el camino
geométrico es dos veces la profundidad de la cubeta (ida y vuelta).
Finalmente, el camino 6ptico es el camino geométrico por el indice
de refraccién tal que

z =nzg = n(2h + Azg). (4.5)

4.1.2  Andlisis de reflectancia

Otro anélisis necesario es el de la reflectancia con el fin de com-
pensar pérdidas causadas por distintas fenémenos, como pueden
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ser las reflexiones en la superficie por cambios de indice. Estas pér-
didas pueden modelarse de la siguiente forma

R — ¢ MaZ _ ocﬂ, (4.6)
Io—1Iq
donde « es el factor adimensional de pérdidas, que serd mayor
que 1 en caso de existan pérdidas a compensar. Se puede definir un
nuevo factor, el factor  como 3 = log(«x), que serd el utilizado en
lugar de « con el fin de simplificar el célculo.

4.1.3 Compensacion de absorcion

El coeficiente de absorcién pq aplicando las correcciones de re-
flectancia y camino 6ptico dadas en 2.34 y 4.6 seria de

B 1 [— 14
Ho = TR(2h+Azy) {109 (—Io— Id) + B} , (4.7)

que describe un modelo que serd usado con el fin de corregir las
diferentes desviaciones.

4.2 SEPARACION DE CROMOFOROS

Para estimar la concentracién de compuestos se debe partir de un
conocimiento previo de aquellos compuestos que pueden encontrar-
se en la muestra se puede relacionar

N

ﬁ; = Z aua,i/ (48)
i=0

donde N es el numero de cromoéforos, a la estimacién de su
concentracion, i, el coeficiente de absorciéon de cada cromoéforo
Y [q la estima del coeficiente de absorcion total. No obstante para
obtener p, de la muestra, con el fin de compararlo con la estima,
existen varios modelos en funcién del caso.
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4.2.1  Ajuste por Beer-Lambert

Como se vio anteriormente, la ley de Beer-Lambert establece una
relacion entre el coeficiente de atenuacion i y la reflectancia difusa
Rd, segtin se ilustra en la ecuacién 2.20. Este modelo matematico es
fundamental en dreas como la 6ptica y la espectroscopia, proporcio-
nando una forma cuantitativa de describir cémo la absorcién y el
scattering afectan al transporte de luz en un medio.

Existen dos variantes principales del modelo de Beer-Lambert. En
la primera, el factor de scattering o dispersion es considerado como
parte integral del coeficiente de atenuacion. Esto es especialmente
atil en medios en los que la luz se dispersa de manera significativa,
como en algunas soluciones quimicas o tejidos biolégicos. En esta
variante, y; incluiria tanto el coeficiente de absorciéon pq como el
coeficiente de dispersion s, es decir, py = pg + Hs.

La segunda variante del modelo no toma en cuenta el scattering,
y se enfoca tinicamente en la absorciéon de luz por el medio. Esta
version es aplicable en contextos donde el esparcimiento es minimo
o puede ser ignorado, como en liquidos puros o gases.

4.2.2  Ajuste por Kubelka—Munk

Una aproximacion sencilla se basa en la teoria de Kubelka-Munk,
donde se asume un medio semi-infinito formado por capas infinite-
simales.

2 (1 —Rs)?
7 Ha = = ’ (49)
YU + Xq 2R

donde i, es el coeficiente de absorcion, ., el coeficiente de scat-
tering reducido y Ry la reflectancia difusa para un medio semi-
infinito. Los valores de x, y son empiricos. Existen varios modelos
en los que se fija el valor y = 3/4, en la formula Brinkworth x =1,
en la formula de Gate x = 0 y por ultimo en la formula de Star et
al. esx =1/4 [4].
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4.2.3 Aproximacion de Monte Carlo

S. Jacques [5] propone una aproximacién a una simulacién de
Monte Carlo cuando el medio es homogéneo y semi-infinito. Esta
aproximacion relaciona el cociente del scattering y la absorcién con
la reflectancia difusa. La aproximacién propuesta es

Ry ~ e—7/\/3(1+N’), (4.10)
donde N’ = % Despejando de esta ecuacion el cociente %

se tendria que

”_; L : 1 (4.11)
pa 3 \log[Rd)) *
De esta forma es posible relacionar la reflectancia difusa con las
propiedades Opticas.

4.2.4 Modelo difuso

El modelo difuso, descrito en el Seccion 2.2.1, parte de aproxima-
ciones de la RTE que permiten relacionar las propiedades 6pticas
con la tasa de fluencia. Aunque idealmente este modelo se usaria
con la técnica SFDI, también es posible emplearlo con una sola fre-
cuencia. Aplicando entonces la expresion 2.46 pueden obtenerse los
parametros Opticos.

4.3 CORRECCIONES DE PERSPECTIVA

Cuando se mide una muestra con el sistema HSI que se desea co-
rregistrar con otro tipo de medida, es necesaria una correcciéon de
perspectiva, debido a que la muestra puede estar rotada o espejada.
Para ello, en primer lugar se aplicard una rotacién y un espejado
en el eje correspondiente para compensar el efecto del espejo. Des-
pués, manualmente se delimitardn cuatro puntos en las esquinas,
que se utilizardn para hacer una transformacién de perspectiva. Lo
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Figura 41: Fases de correccién de perspectiva: (a) se tiene una medida ro-
tada y espejada; (b) se rota y se despeja, se marcan cuatro pun-
tos para hacer la transformacién de perspectiva; (c) se extrae
la transformacién de perspectiva; (d) se separa en distintas Rol
con el fin de poder compararse con OCT.

siguiente seria hacer tal transformacién y mdas adelante separar ca-
da Rol. Todo el proceso se muestra en la Figura 41 donde se puede
ver como una imagen rotada y espejada es corregida para finalmen-
te separar sus Rols y asi poder hacer un corregistro con las medidas
OCT.

Una vez separadas, quedaria retirar las zonas sin muestra. Aun-
que es posible detectar de forma automatica estas zonas y segmen-
tarlas, se ha optado por una segmentacién manual.

4.4 ESTIMA DE PROPIEDADES OPTICAS EN OCT

Tal como se vio, la intensidad del sistema OCT es funcién del
coeficiente de atenuacién y el camino 6ptico, tal que:
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I(x,y,z) =re 2, (4.12)

se puede asumir que 1 es la intensidad del fuente. Para hacer el
andlisis de OCT se buscard ajustar cada A-scan del cubo OCT con
esta expresion, buscando previamente el méximo (que responde al
punto superficie de la muestra) y eliminando el resto del vector.
Aunque cada capa tiene su propio coeficiente de atenuacién, en una
primera aproximacion se asume que la aorta sana es homogénea.

Sin embargo, la respuesta al sistema y la modulacién hace que el
resultado se pueda ver afectado. Una posible mejora para evitar la
dependencia del sistema es el uso de un phantom [6]. Este phantom,
al tener unas propiedades 6pticas conocidas permite desacoplar la
respuesta del sistema de la medida. Por lo tanto, puede relacionarse
la potencia de una medida

2
is(x,y,2z) (T) —2(nt—pe0)z
: x|—|e oz, -1
i2(x,y,2) To (4-13)

donde i es la intensidad de la muestra, ij la intensidad del phan-
tom,  la intensidad en la superficie de la muestra, r la intensidad
en la superficie del phantom, p; el coeficiente de atenuacién de la
muestra, Lo el del phantom y z el camino 6ptico. Para un mejor
ajuste, sobre las medidas hechas con el sistema OCT 2, se ha hecho
una calibracién utilizando el phantom Polybead®.

I(x,y,z) ( T ) (i
— = A — ) e Z2Hereo)) 1

donde A es un coeficiente de ajuste. Para estimar el coeficien-
te de atenuacion, se requerird previamente hacer un aplanado de
la muestra y un filtrado para reducir el ruido. Ademads, se ha he-
cho una mdscara manual sobre cada muestra para retirar zonas sin
muestra o la rejilla de PLA. Aunque el modelo para la estima de p
es una exponencial negativa, usando el logaritmo en la expresion,
por lo que el modelo resultante quedaria como

log (IIO(();,,—%) = log(A) +log (%) —2z(1 — ugo).  (4.15)
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4.5 METRICA DE HETEROGENEIDAD DE TEJIDO EN OCT

Resultaria interesante obtener un marcador que indicase que la
morfologia de un tejido se aleja a lo que se esperaria ver en una
situacion de ausencia de patologia. Tal como se describié anterior-
mente, la aorta es un tejido formado por capas que en caso de salud,
mostrarfa un aspecto homogéneo por lo que esta métrica en una
muestra sana tendria un valor bajo, mientras que en una muestra
con dafio la métrica de heterogeneidad tendria un valor alto.

La heterogeneidad, por lo tanto en este contexto, es un valor cua-
litativo que marcara cuanto de atipica es una regién de la aorta. En
este trabajo se propone que esta métrica surja del valor de p; y su
MSE (del inglés Mean Square Error) para una profundidad dada.

En una muestra sin dafios y para una profundidad de ajuste, Z;
pequefia, la estima de p; permanecerd constante y su MSE serd baja.
Sin embargo, cuando se aumente esta profundidad de ajuste, debi-
do a una baja SNR, el MSE del ajuste empezara a subir y la calidad
de la estima de p; por lo general bajard. Sin embargo, cuando la
aorta presenta dafios, la estima de p; y su MSE cambiard de forma
erratica en funcién de la profundidad de ajuste. En la Figura 42
puede verse como de forma tedrica se ajustaria la p; en funcién de
cuanta profundidad de ajuste se tome, tanto en el caso de una aorta
sana como en el caso de una con dafios. En la sana, al no presentar
dafos y ser homogénea, se observa como mientras no se supere la
region con baja SNR, el ajuste es bueno. En el caso de una aorta da-
fada puede verse como el ajuste es més erratico en funcién de la
profundidad tomada, causado por una heterogeneidad estructural
de la pared aortica.

Por lo tanto, dada una profundidad de ajuste Z;, se estimard una
Ut cuya curva tendrd un cierto MSE tal que

N;j

Z(log(l) — iz’ (4.16)
i=0

1

MSE;(Z;, w i) = —
]( ) Ht,]) Nj
donde fi;; es el coeficiente de atenuacion estimado, z; es la pro-
fundidad, I la intensidad, N; el namero de valores de penetracién
méximo escogidos. Se puede observar en (a.ll) y (b.II) cémo de la
forma de la curva puede extraerse si la aorta presenta dafios, ya
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Figura 42: Ajuste de p en dos medidas de aorta tedricas: (a.I) A-scan ted-
rico de una aorta sana; (a.Il) MSE en funcién a la profundidad
elegida del ajuste en una aorta sana tedrica; (b.I) A-scan tedrico
de una aorta con dafios; (b.II) MSE en funcién a la profundidad
elegida del ajuste en una aorta patolégica tedrica.

que en una muestra sana el MSE permanece constante segtin se va
incrementando la profundidad méxima hasta que supera la maxi-
ma penetracion, lo cual hace que el MSE empiece a incrementar. En
una aorta patoldgica seglin se incrementa la profundidad méaxima,
el MSE varia de forma aleatoria debido a que esta es mucho més
heterogénea que una aorta sana.

La métrica de heterogeneidad, denominada Hse, se puede defi-
nir como el promedio de la segunda derivada de la evaluacién del
MSE del ajuste tal que

M 32
1 d2MSE; (Z;, uy ;)
Hmse — M E d]ZjJ Y . (4‘17)
j=0

Otra forma de medir la heterogeneidad es utilizar la p; ajusta-
da en funcién de la profundidad escogida. Haciendo la segunda
derivada en funcién de eso, se puede obtener otra métrica de hete-
rogeneidad H,,.

Sin embargo, aunque esta métrica puede detectar defectos en la
muestra, hay que tener en cuenta que es sensible a los posibles
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artefactos de la imagen, como las reflexiones especulares, por lo que
en la practica puede que aparezcan partes con alta heterogeneidad
en muestras que no tienen ningtn tipo de dafio.
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Parte 111

RESULTADOS Y CONCLUSIONES

Esta tltima parte mostrard los resultados obtenidos en
lo que se refiere a sistemas desarrollados, las medidas
obtenidas y el procesamiento de las mismas.
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5.1 TECNICAS DE CALIBRACION DE SENSOR

Los sensores InGaAs estdn formados de indio galio y arseniuro y
son sensibles en el rango SWIR (9oo-1700 nm). Estos sensores tienen
un alto nivel de tensiéon de oscuridad que depende de la tempera-
tura, defectos de pixeles y ruido de patrén [1, 2].

Por esa razén, antes de usar el sistema debe corregirse todos los
efectos. En primer lugar, se debe corregir los pixeles muertos y el
ruido de patrén tal como se ve en la Figura 43 donde se muestra
el histograma de tres frames, medidos en condiciones de oscuridad,
gris y saturado junto con la méscara de pixeles muertos.

Para ello se realizan tres medidas sin 6ptica: medida en oscuri-
dad (con el sensor completamente tapado), una medida gris (con el
sensor parcialmente tapado) y con el sensor saturado (con el sensor
sin tapar). La idea es, por un lado, obtener la medida en oscuridad,
que serd la que se substraiga de cada medida posterior y por otro
lado, detectar aquellos pixeles que no funcionan bien. Estos pixeles
pueden estar siempre apagados, siempre saturados o tener una res-
puestas atipica, por lo que con estas tres medidas puede calcularse
los valores que escapan de lo normal y generar una méscara para
eliminarlos.
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Hay que resaltar que muchas veces estos pixeles se agrupan en
grupos de varios pixeles, lo cual es esperable en este tipo de sen-
sores. Una vez obtenida la imagen de oscuridad y la mdascara de
pixeles muertos, puede aplicarse para hacer un filtro de mediana
en aquellos pixeles defectuosos con los valores de sus vecinos.

Otra correccion que debe hacerse es estimar la temperatura ade-
cuada del sensor. Esto afecta directamente a la corriente de oscuri-
dad de la caAmara. Aunque a priori menos temperatura equivale a
menor ruido, la corriente de oscuridad depende también del tiem-
po de exposiciéon de la camara. A tiempos de exposicién cortos,
una temperatura inferior puede ser contraproducente ya que pue-
de traer asociada una corriente de oscuridad superior tal como se
ve en la Figura 44. Como en un sistema hiperespectral con 6ptica
difractiva por lo general se trabajardn con tiempos de exposicién
de 100 ms en adelante, lo 6ptimo es configurar la cdmara a una
temperatura de -15°C.

En definitiva, se ha realizado una calibracion del sensor con el
fin de eliminar los pixeles muertos y calientes, asi como una prue-
ba para saber a qué temperatura debe trabajar la cdmara bajo las
condiciones de medida tipicas. Esto permite poner el sensor en las
condiciones ideales de medida reduciendo el ruido al maximo.
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Figura 43: Deteccion de pixeles defectuosos: (a) histograma de tres frames;
(b.I, b.II, b.I1I) frames a diferentes condiciones (oscuridad, gris y
saturado); (c) resultado de la mascara.
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Figura 44: Efecto de la temperatura del sensor: (a) el nivel de oscuridad
en funcién del tiempo de exposicion y temperatura; (b) tempe-
ratura 6ptima de trabajo en funcion del tiempo de exposicion.
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5.2 CALIBRACION Y CARACTERIZACION ESPECTRAL DE SISTE-
MAS HIPERESPECTRALES

Tal como se mencioné con anterioridad, los sistemas hiperespec-
trales requieren una calibracién debido a que es necesario relacionar
el eje espectral del sensor con la longitud de onda correspondiente.
Para llevar a cabo tal calibraciéon se requiere medir una muestra de
espectro conocido y relacionar de tal modo la posicion en pixeles
con la longitud de onda correspondiente.

Se ha dispuesto de tres elementos para calibrar ambos sistemas
un WCS, una fuente HgAg y tres laseres sintonizables. Los resulta-
dos se muestran en Figura 45 donde, por un lado se utiliza la fuente
de HgAr para calibrar el sistema VISNIR, y por otro lado se utilizan
los laseres sintonizables para el sistema SWIR. En ambos casos se
usa el WCS para aportar mds puntos al proceso de calibracién. Se
compara la reflectancia medida de WCS con el que se incluye en el
datasheet y se seleccionan manualmente distintos puntos de valles
y picos teniendo asi varios pares de posicién de pixel y longitud
de onda. En el caso de la fuente de HgAr, los picos de emisién son
conocidos y en el caso de los laseres sintonizables se anota la longi-
tud de onda sintonizada en cada caso. Todos estos pares de puntos,
tanto de WCS como de las fuentes de luz, se emplean para hacer un
ajuste de polinomio.

Con los puntos marcados, puede ajustarse un polinomio de se-
gundo grado para extrapolar e interpolar la posicién en pixel con
la longitud de onda. En este ajuste puede verse como el orden de
los coeficientes de segundo orden es menor a 10~* resultando en un
sistema altamente lineal.

Después de esta calibracion se tiene, junto a las medidas, un vec-
tor de A que relacionar con cada posicién de la imagen. Sin embargo,
puede verse en la calibracién como hay zonas sin sefial. Esto se debe
a que el sensor no tiene sensibilidad en todo el ancho espectral que
podria ofrecer la 6ptica difractiva, por lo que es aconsejable recortar
dichas &reas.

Después de calibrar espectralmente el equipo, se mide la resolu-
cién espectral, que tal como se vio en la Seccién 3.1.4.1 depende en
su mayoria de la 6ptica difractiva. Para caracterizar la resolucién
espectral, se midi6 la longitud de las bandas de la fuente de calibra-
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Figura 45: Calibracién espectral en VISNIR y SWIR con un WCS, una fuente
de calibracién HgAr y laseres sintonizables a diferentes longi-
tudes de onda: (a.I, a.Il) puntos usados para calibrar el WCS en
el espectro tedrico; (b.I, b.II) puntos del WCS en el espectro me-
dido y espectro de las fuentes de calibracion; (c.I, c.II) ajuste de
puntos a las longitudes de onda.

cién de HgAg y el ancho de banda del laser sintonizable que, segtin
su datasheet, es del orden de 0.1 nm.

Puede verse en la Figura 46 como la resolucién espectral del sis-
tema VISNIR corresponde aproximadamente a 3 nm/px, que en el
rango de 400 a 1000 nm equivalen a 200 longitudes de onda, mien-
tras que en el sistema SWIR se ve que es de 20 nm/pX, lo cual en
el rango de 9oo a 1700 nm equivale a 40 longitudes de onda, una
resolucion muy inferior a la esperada.

Por ultimo, se analiz6 la SNR de ambos sistemas a diferentes tiem-
pos de exposicion bajo dos situaciones de medida: con la apertura
abierta y con ella casi cerrada. Tal como se ve en la Figura 47 la SNR
cubre entre los dos equipos todo el rango entre 400 y 1650 nm. A
la misma exposicién, puede verse como la SNR decrece cuando la
apertura se cierra casi por completo, pero esto mejora el enfoque.

Por lo tanto, se ha hecho una calibracién espectral doble con el
fin de afinar al maximo la relacién de posicion en el sensor y la
longitud de onda correspondiente. Esto se ha acompafiado de una
medida de la resolucién espectral en ambos sistemas HSI, resultan-
do ser de 3 mm/px en el sistema VISNIR y de 20 nm/px en el siste-
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Figura 46: Medida de la resoluciéon espectral: (a) medida de la fuente de
HgAg en VISNIR; (b) medida de un laser en SWIR.
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Figura 47: Relacién sefal ruido en los diferentes sistemas y en diferentes
modos de trabajo: (a) sistema 1; (b.I) sistema 2 VISNIR con la
apertura abierta; (b.II) con la apertura casi cerrada; (c.I) sistema
2 SWIR con la apertura abierta; (c.II) con la apertura casi cerrada.
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Rango espectral ~ Resolucién espectral  Dimensiones del cubo

Panopticon 1 400-1000 NM 3 nm 1000Xx1088x230 pXx
VISNIR
Panopticon 2 400-1000 NM 3nm 2048x2000x230 pX
VISNIR
Panopticon 2 SWIR 1000-1700 NIM 20 nm 320X1000X240 PX

Tabla 8: Caracteristicas de los sistemas hiperespectrales.

ma SWIR. En la Tabla 8 se muestra un resumen del rango espectral,
resolucién y dimensiones de cada uno de los sistemas.

Ademés, los sistemas HSI tienen una SNR con respecto a la longi-
tud de onda que depende en gran medida de la eficiencia cuantica
del sensor y de la respuesta espectral del resto de los componentes
del sistema. La metodologia para caracterizar la SNR permite cono-
cer las limitaciones espectrales de los sistemas, asi como las zonas
espectrales donde estos tienen una mayor respuesta.
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Figura 48: Lineas por segundo y eficiencia de medida en funcién del tiem-
po de exposicion: (a) sistema 1; (b) sistema 2 VISNIR; (c) sistema
2 SWIR.

5.3 CARACTERIZACION DE EFICIENCIA DE MEDIDA EN LOS SIS-
TEMAS HIPERESPECTRALES

Se denomina eficiencia de medida a la relacién que existe entre el
tiempo de exposicion y el tiempo de medida. Esta eficiencia mide
cudnto de optimizado est4 el sistema y si existe algtin elemento que
limite la velocidad de captura. Tales medidas pueden verse en la Fi-
gura 48 comparando el modelo ideal, que es aquel que tinicamente
depende del tiempo de exposicién, con una medida en condiciones
normales, sin el actuador y sin la interfaz gréafica. Ademads, se mues-
tra el limite de velocidad de la interfaz USB en el sistema 2 VIS INIR.
Se puede comprobar la existencia de cuello de botella en la primera
version, (a.l) y (a.Il), que limitaba la eficiencia en tiempos de ex-
posicién bajos. En la segunda version, (b.I) y (b.Il), VISNIR puede
verse como existe una limitacién en la transferencia USB 3.1 y en la
version 2 SWIR, (c.I) y (c.II), la limitacion es la propia velocidad del
equipo de coémputo en tiempos de exposicion cortos.

Puede verse cémo el sistema menos optimizado es la version 1,
donde la eficiencia no es del 100 % ni a 100 ms de tiempo de expo-
sicién. Descartando otros elementos del sistema, se llegd a la con-
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clusién que el problema estaba en la cdmara, que generaba muchos
fallos de transmision.

En la versién 2 del sistema VISNIR puede verse como cuando se
baja de cierto tiempo de exposicion, el tiempo de medida es cons-
tante. Esto se debe al limite de la tasa de transferencia del interfaz
USB y s6lo podria bajarse si se recortase la imagen o se bajase la pro-
fundidad de bit. Por fortuna, se puede ver que la eficiencia tiende a
1 cuando el tiempo de exposicién se acerca a 100 ms.

El altimo sistema en analizar, es el sistema SWIR que aunque tiene
una eficiencia ligeramente inferior, en tiempos de exposicién cerca-
nos a 100 ms también se tiene una eficiencia cercana a 1.

Se puede concluir entonces que con los sistemas actuales se pue-
de conseguir grandes velocidades de medida si se sacrificase reso-
lucién, SNR o enfoque. Una medida de 2000 lineas a 50 LPS tardaria
40 segundos, algo que es asumible en entornos clinicos.

Sin embargo, cuando se usa la técnica SFDI este tiempo puede
ser muy superior, debido que por cada frecuencia espacial se hacen
tres medidas a tres fases distintas. Este tiempo crece linealmente
por cada frecuencia adicional que se desee medir, y la tnica forma
de reducirlo es retirar medidas y reconstruirlas en procesado.
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5.4 ANALISIS DE DESCOMPOSICION DE COMPUESTOS

Tal como se ha sefialado previamente, una de las aplicaciones
clave de los sistemas hiperespectrales es el analisis composicional,
que permite medir las concentraciones de diversos compuestos en
una mezcla. Dado que la interaccién entre luz y materia en medios
turbios puede complicar la medida cuantitativa, este estudio se cen-
tra en un escenario con minimo scattering de la sustancia. En dicho
contexto, se evaluard la capacidad del equipo para determinar las
concentraciones en distintas mezclas.

Esta seccion presenta los resultados de un caso practico enfocado
en la separaciéon de etanol y agua, sustancias con propiedades de
scattering casi nulas. Aunque ambos compuestos son transparentes
en el rango visible del espectro, exhiben picos de absorcién notables
en el rango infrarrojo de onda corta.

Por lo tanto, se empleardn diversas mezclas de etanol y agua
en las cubetas de gran didmetro y escasa profundidad descritas en
Seccién 3.3.1. Se utilizard el sistema SWIR para este experimento. El
etanol que se ha utilizado es alcohol etilico con una graduacién de
96 % y se han hecho 8 mezclas diferentes. Estas mezclas van desde
agua pura hasta el propio alcohol puro. El proceso de medida se ha
hecho sobre la misma cubeta sin moverse, extrayendo el liquido y
depositando la siguiente mezcla, por lo que la referencia utilizada
ha sido siempre la misma.

5.4.1 Ajuste de pardmetros

Como se describi6é anteriormente, la profundidad de estas cube-
tas es de 1 mm. Sin embargo, al considerar la capa de pintura del
fondo, esta medida se reduce a 0.9 mm. Utilizando los modelos de-
tallados en Seccion 4.1, se ha efectuado un ajuste para mejorar la
precision de la estimacién del coeficiente de atenuacion antes de
separar los cromoéforos. Para lograr esto, se generard un espectro
teérico basado en las concentraciones de los dos compuestos pre-
sentes en la muestra, con el que se efectuard una comparacion. Al
examinar un punto especifico en una de las cubetas, se observa c6-
mo varia el espectro resultante en funcién de los pardmetros 3 y
Azg. Este andlisis revela claramente la existencia de un minimo glo-
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Figura 49: Distribuciéon de los pardmetros de ajuste a lo largo de las dis-
tintas cubetas: (a) coeficiente de ajuste de reflectancia; (b) coefi-
ciente de ajuste de camino 6ptico.

bal para ciertos valores de 3 y Azg, donde el espectro medido se
asemeja estrechamente al espectro tedrico.

No obstante, si se hace lo mismo para todas las mezclas, puede
verse una variacién en cada punto de ambos pardmetros, que se
refleja en la Figura 49 donde se representan un histograma por cada
cubeta de la estimacién los parametros 3 y Azy. Esta variacion en
cada una de las cubetas puede deberse a que la profundidad no es
exactamente constante a lo largo de la cubeta, debido a la tensién
superficial de los liquidos y que el angulo de incidencia cambia
en funcién de la superficie. También pueden observarse cambios
entre cada cubeta, lo cual puede sugerir que existe cierto error en el
volumen exacto entre cada cubeta, algo que no puede evitarse. Los
resultados estadisticos se muestran en la Tabla 9, cuyo Azy parece
indicar una inclinacién del orden de los 45° y el valor 3 una pérdida
del orden de 8 %, resultados que estan dentro de los margenes de
lo asumible.

Media Desviacién Varianza Unidades
B 0,082 0,018 3,414 x 1074
Azg 0,516 0,133 0,0176 mm

Tabla 9: Valores estadisticos de B y A,.
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Figura 50: Espectros de las distintas mezclas medidos a partir de las dife-
rentes concentraciones de etanol y agua: (a.l, a.Il, a.Ill) mezclas
1,2y 3; (b.I, bl b.III) mezclas 4, 5y 6; (c.I, c.Il) mezclas 7 y 8.

5.4.1.1 Reconstruccion de espectros

Una vez obtenidos los pardmetros, ya es posible obtener los espec-
tros a partir de las medidas. Para ello se tomara un valor promedio
de Azy y 3, ya que seria una forma préctica de realizar el experi-
mento cuando no se conoce el espectro de antemano, y se analizara
el espectro promedio en cada cubeta.

Tales espectros pueden verse en la Figura 50 donde ademas se
han comparado con los espectros obtenidos en la bibliografia. Pue-
de comprobarse cémo el espectro medido resulta muy similar a
los espectros tedricos, salvo en los picos mds absorbentes, donde
la sefial es limitada por el propio sistema. La barra de error se ha
obtenido variando los pardmetros Az y 3 entre el 99 % de los datos.

5.4.2 Separacién de cromdforos

Una vez obtenidos los espectros de cada cubeta, pueden estimar-
se las concentraciones para comprobar si efectivamente correspon-

177



178

CONTRIBUCIONES Y APLICACIONES CLINICAS

(a)

2 [ Etanol
| [ Agua
T T o o+ e
ol == : ' . . —f—
1 2 3 4 5 7 8
, (b)
1- ?
[ — — E E E E +
1 2 3 4 5 6 7 8
5 (c)
11— —— — —=O=—
— o ——g— —=—
0L— ? ] . ? ——
1 2 3 4 5 6 7 8
Cubeta

Figura 51: Concentraciones estimadas de agua y etanol: (a) sin utilizar nin-
gun parametro de ajuste; (b) usando parametros promedio; (c)
utilizando los parametros de ajuste exactos por cada pixel.

den a las esperadas. Estos resultados, que muestran las concentra-
ciones en funcién de la cubeta, estdn presentados en la Figura 51 y
se hace una comparacién para evaluar el impacto de los pardmetros
de correccion en los célculos. Se puede ver cémo, aunque los resul-
tados son similares, cuando se utilizan los pardmetros promedios
esta estima mejora y si se utilizase un valor especifico que corres-
ponde a cada pixel, el resultado seria atin mejor.

Ademas, se concluye, como aun usando el promedio hay una
cierta mejora entre su valor de concentracion real y el estimado,
con lo cual, es un buen método para mejorar los resultados.

5.4.3 Discusion del andlisis

Se ha presentado una validaciéon de separacion de cromoéforos
para el sistema SWIR. Con esta validacién, haciendo ajustes es po-



5.4 ANALISIS DE DESCOMPOSICION DE COMPUESTOS

sible obtener las concentraciones de agua y etanol en una mezcla,
asi como construir sus espectros partiendo de las concentraciones
tedricas.

Las variaciones cuantitativas se han modelado como una varia-
cién en el camino 6ptico y una pérdida de potencia debido a la
reflexiéon en la superficie. Tales variaciones tienen sentido dentro
de unos mérgenes con unos resultados teéricos, por lo que ademds
sirven para analizar las capacidades del equipo.
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Figura 52: Pieza de calibracién de perfilometria.

5.5 PERFILOMETRIA CON ASISTENCIA OCT EN MUESTRAS BIO-
LOGICAS

En esta seccion se mostraran los resultados de perfilometria con
asistencia de OCT para aplicarse en una muestra bioldgica. Para ello
se recurre al modelo descrito en Seccion 2.5.3.2. Con el fin obtener
el mapa de alturas, es necesario conocer la constante n de 2.43 que
relaciona ambas magnitudes y depende de magnitudes geométricas
como puede ser la distancia del plano de imagen al proyecto o la
apertura del mismo.

Aunque esta constante puede calcularse analiticamente hacien-
do medidas, se puede estimar utilizando asistencia OCT, ya que la
perfilometria con esta técnica es muy simple. Para estimar n se uti-
lizara una pieza de dimensiones conocidas que ha sido disefiada e
impresa en 3D. Esta pieza se muestra en la Figura 52. Aunque en
un principio se puede llegar a pensar que no es necesaria la perfi-
lometria en OCT debido a que las dimensiones ya son conocidas, la
tolerancia de la impresora hace que a pequefias escalas, las medi-
das no coincidan con las esperadas. Por ello, esta pieza se medira
en OCT y después en PSP con el fin de establecer una relacion entre
la fase y la altura real.

Una vez medida en ambos sistemas, es necesario centrar ambas
imégenes para compararlas. Como se trata de semiesferas, simple-
mente centrando sus centros y ajustando su didmetro puede esta-
blecerse la comparacién. Por supuesto, cada equipo tiene su propia
resolucioén espacial, por lo que es necesaria una interpolacién de
los puntos con el fin de ajustar ambas resoluciones. Mediante un
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Figura 53: Ajuste de la medida de PSP contra la de OCT para obtener
n/f: (a) comparacién entre la altura de PSP y OCT; (b) ajuste del
desplazamiento de fase y la altura.

ajuste por minimos cuadrados se puede obtener el pardmetro n que
relaciona ambas medidas tal como se ve en la Figura 53.

Debido a que n/f = 1,3383mm/rad y conociendo que la frecuen-
cia espacial es de f = 0,Jmm ™! se obtiene que n = 0,13383rad .
Conociendo este pardmetro, ya puede procederse a hacerse una me-
dida de una muestra biolégica y obtenerse su mapa de alturas. La
muestra a aplicar esta calibracién se trataria de un musculo de ra-
ton, el cual se puede ver en la Figura 54 y tal superficie puede verse
en la Figura 55 donde se compara el mapa de alturas obtenido en
PSP con el mapa de alturas que se ha obtenido con OCT para una
esa muestra.

Por lo tanto, se ha presentado una metodologia para calibrar el
sistema de perfilometria asistido por el sistema OCT que permite
ajustar y verificar los pardmetros de relacién de altura entre diferen-
cia de fases. Este método permite calibrar el sistema en un entorno
de laboratorio para mds adelante usarlo en la clinica, extrapolando
los resultados.

La perfilometria permite ajustar la reflectancia difusa en mues-
tras cuya altura varia por lo que resulta muy ftil en multitud de
aplicaciones donde es necesario compensar este efecto.
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Figura 54: Muestra de musculo de ratén.
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X
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Figura 55: Superficie de una muestra bioldgica: (a) obtenida en PSP; (b)

obtenida con OCT.
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Figura 56: Ajuste de reflectancia difusa en funcién de frecuencias espacia-
les: (a) MTF de la muestra; (b) pardmetros 6pticos para todas las
longitudes de onda.

5.6 VALIDACION DEL SISTEMA SFDI

Las Polybeads® son microesferas en suspensiéon de o.50 pm de
didmetro en agua en una concentracién de 3,64 x 10'! particulas/ml.
Dado su tamafio similar a la longitud de onda de la luz puede
estimarse su scattering usando las ecuaciones de Mie.

Esta solucién se ha puesto sobre una cubeta normal y se ha me-
dido a 10 frecuencias espaciales después de calibrarse frecuencial-
mente. La calibracién se ha hecho a la misma altura donde poste-
riormente se medira la cubeta. L

En la Figura 56 pueden verse los resultados de la medida. Pue-
de verse cémo la curva de reflectancia en funcién de la frecuencia
espacial (a) la medida obtenida por el sistema difiere ligeramente
del resultado tedrico aplicando el modelo difuso y el scattering es-
timado (b) difiere del tedrico, que ha sido obtenido con el modelo
de Mie, en aquellas zonas donde el proyector tiene menos emision.
Puede verse que a una longitud de onda se estima un scattering de
10.21 mm ™~ y su valor teérico es de 8.591 mm ™~ por lo que se tiene
un error del 18.8 %.

Las ligeras discrepancias pueden deberse a varios factores entre
los cuales se contempla la pérdida de liquido durante la medida.
Esto es debido a que se usan cantidades del orden de microlitros y
una ligera pérdida de volumen cambiaria notablemente la concen-
tracién significativamente.
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No obstante estos resultados validan el sistema SFDI junto al mé-
todo de calibracién, el cual no difiere en exceso de los resultados
tedricos esperados.
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En esta seccion se presentardn los resultados de las medidas he-
chas sobre muestras de aortas tordcica ex-vivo. Las muestras han
sido obtenidas en una colaboracién con Servicio de Cirugia Cardio-
vascular del Hospital Universitario Marqués de Valdecilla de acuer-
do al proyecto IntraCardio (DTS17-00055). El protocolo de manejo
de muestras ha sido aprobado por el Comité Etico de Investigacién
Clinica de Cantabria (CEIC), en el marco de proyecto de investi-
gacion con cédigo interno 2018.008. Las muestras humanas provie-
nen de intervenciones de cirugia cardiovascular, ya sea de recambio
de vélvula o de implantacién de proétesis (aortas patologicas) o de
donantes de 6rganos como resultando de un trasplante (aortas de
control). En el caso de donantes, se toma una seccién de aorta no
necesaria para el receptor, o de una zona del receptor no afectada
por enfermedad adrtica.

Estas muestras son obtenidas por cirujanos (A. Pont6n, J.M. Re-
vuelta) y trasladadas en una solucién salina al laboratorio del GIF
donde se mediran y caracterizardn. Las aortas patoldgicas pueden
presentar una dilataciéon producto de aneurismas, que se manifies-
ta con un incremento del didmetro de la aorta. En el caso de las
aortas de control, se etiquetan patologias que no refieren enferme-
dades cardiacas, sino mas bien a la razén por la cual son donantes
(muerte encefélica) por lo cual simplemente son categorizadas co-
mo control.

La Tabla 10 muestra la descripciéon completa de las aortas medi-
das hasta la fecha, donde se incluye el tipo de aorta (control o pato-
légica), el sexo, la edad del paciente, su altura, su peso, el didmetro
de la aorta el dia de la intervencion y las patologias diagnosticadas.
Se numeran con un identificador anonimizado ID, su categoria que
puede ser patoldgicas (P) o de control (C), se representa el sexo,
edad, altura (en centimetros), peso (en kilogramos), el didmetro de
la aorta (en centimetros) y las patologias del paciente. En la Figu-
ra 57 se muestran las estadisticas del conjunto de datos. Puede verse
que la mayoria de las muestras pertenecen a varones (M) debido a
que son mds propensos a enfermedades cardiovasculares y més de
la mitad de las muestras son de personas de més de 60 afios, debido
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Figura 57: Estadisticas del dataset: (a) enfermedad; (b) didmetro de la aorta;
(c) por edad; (d) sexo.
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al factor de riesgo que supone la edad. Se han excluido del andlisis
muestras que no estaban etiquetadas.

En la Tabla 11 se puede ver el conteo de muestras, aquellas que
han sido medidas con el sistema OCT 2, las Rols totales con las que
el dataset cuenta, aquellas Rols medidas con el sistema OCT 2, y una
estimacién de espectros SWIR con los que se cuenta.
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M | ID | Rols | OCT | Tipo | Sexo | Edad | Alt. | Peso | D. | Patologia

1 118 41 1 P M 72 182 | 89 70 | Aneurisma de aorta ascenden-
te

3 120 20 1 P M 52 166 92 43 VAB, insuficiencia adrtica seve-
ra, estenosis adrtica moderada

4 121 7 1 P M 65 174 73 53 VAB, estenosis adrtica modera-
da

5 123 28 1 P M 59 166 63 55 | VAB, estenosis adrtica severa

6 124 35 1 P M 74 173 8o 47 | Estenosis adrtica severa, insu-
ficiencia aértica moderada

7 125 20 1 P M 53 186 112 50 | Insuficiencia aortica ligera
moderada, dilatacién de raiz
adrtica y aorta ascendente

8 126 20 1 P M 44 169 77 48 | VAB, insuficiencia severa y es-
tenosis moderada

13 | 133
14 | 135
15 | 136
16 | 138
17 | 139
18 140
19 | 141
20 142
21 143

‘ £ 2 ® B E KR

63 169 75 49 | VAB, estenosis adrtica severa

65 175 86 46 | VAB, DLAo y dilatacién aorta
ascendente.

73 170 | 83 51 | VAB y dilatacion de aorta as-
cendente

77 159 8o 45 | VAB y dilatacién de aorta as-
cendente

69 165 62 51 | Dilatacién de aorta ascenden-
te y arco adrtico

57 178 | 92 62 | VAB y dilatacion de aorta as-
cendente

43 178 | 84 56 | VAB y dilatacion de aorta as-
cendente

66 148 | 48 64 | Insuficiencia aértica modera-
da, aneurisma de aorta ascen-
dente

68 162 | 62 55 | Aneurisma de aorta ascenden-
te

61 171 98 53 VAB, sustitucion de aorta as-
cendente

52 166 93 46 | Insuficiencia adrtica severa,
VAB, dilatacion de aorta ascen-
dente

49 170 95 48 VAB, insuficiencia adrtica seve-
ra, endocarditis mitral con in-
suficiencia severa

29 | 151
30 | 152
31 | 153
32 | 154

31

31
78

24

54 174 78 47 | Estenosis adrtica severa, VAB,
dilatacién de aorta ascendente

74 178 72 56 VAB, estenosis adrtica severa,
dilatacién aorta ascendente

66 170 72 78 | Aneurisma de aorta ascenden-

te, cardiopatia isquémica

68 167 77 46 Estenosis adrtica severa, VAB,
dilatacion de aorta ascendente

Tabla 10: Dataset de aortas.
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Muestras totales 32
Muestras patolégicas 23
Muestras de control 8
Muestras medidas con OCT 2 17
Muestras medidas con OCT 2 patolégicas 13
Muestras medidas con OCT 2 de control 4
Rols totales 759
Rols patolégicas 674
Rols de control 85
Rols medidas con OCT 2 451
Rols medidas con OCT 2 patolégicas 408
Rols medidas con OCT 2 de control 43
Espectros SWIR totales ~ 700000
Espectros SWIR patolégicos ~ 620000
Espectros SWIR de control ~ 80000

Tabla 11: Muestras medidas por los equipos de este estudio.

5.7.1  Medida y procesado

Para las distintas jornadas de medida y procesado se ha utilizado
la plataforma desarrollada en la tesis BioSpectrumLab, que recogia
las medidas de los distintos instrumentos para almacenarlos en el
servidor NAS. Gracias a la interfaz web, se clasific6 cada muestra
segtn sus propiedades incluyendo la fecha de recogida y el cédigo
del paciente.

Todo el procesado se ha hecho con los equipos destinados a ese
fin, gracias a su conexién de alta velocidad. Aun asi, el gran volu-
men de datos, ha hecho necesario computos que han durado inclu-
so semanas y se han generado datos del orden de los 13 TB, lo cual
pone de manifiesto la necesidad de optimizacién de plataformas de
gestion y computo.
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Medidas OCT

El proceso de medida de OCT se realiza Rol a Rol, por lo que cada
medida de OCT corresponde a una Rol distinta, que es etiquetada y
subida al servidor. Alli se convierte a un formato estdndar, utilizan-
do una aplicacién conversora.

Medidas HSI

Las medidas se han hecho utilizando los sistemas VISNIR 1 hasta
la muestra 131 y a partir de la muestra 136 se ha utilizado el sistema
VISNIR 2. Todas las muestras han sido medidas con el sistema SWIR.

Las medidas HSI requieren en primer lugar hacer una rotacién y
espejado de las mismas, con el fin de que todas las medidas tengan
la misma orientacion. Una vez hecho esto, en el caso de las medidas
hiperespectrales se procede a calcular la reflectancia difusa, utilizan-
do las medidas de la muestra y de referencia de blancos Spectralon™
. Finalmente, se procede a hacer una correccién de perspectiva y di-
visién de Rols.

5.7.2  Andlisis composicional

Una de las principales aplicaciones de una imagen hiperespectral
es la composicién del tejido bajo andlisis. Empleando espectros de
referencia se busca la cuantificacién de su presencia en cada punto
de la imagen. Es importante tener en cuenta que a la hora de hacer
un andlisis composicional, la regioén espectral y las longitudes de
onda seleccionadas influyen al resultado, ya que croméforos muy
absorbentes pueden encubrir la presencia de otros.

Tal como se menciond previamente, se asume que los espectros
de las aortas estdn formados por una mezcla de hemoglobina, co-
lageno, agua, elastina y en ocasiones lipidos en distintas concen-
traciones. La hemoglobina sélo tiene un espectro detectable en la
region VISNIR, por lo que en un andlisis SWIR se descartara. Para
obtener estas concentraciones es necesario obtener los pardmetros
Opticos de las medidas de las aortas de imagen hiperespectral. Debi-
do a que se trata de un medio turbio, en un principio el modelo de
Beer-Lambert no bastarfa para relacionar la reflectancia difusa con
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el coeficiente de atenuacion ya que no tiene en cuenta el scattering
de la muestra. Por ello se han probado varios modelos.

El primero es el modelo de Beer-Lambert, por un lado asumien-
do que puy = pq, y por otro ajustando también el scattering. El se-
gundo modelo es el modelo de Kubelka-Munk, relacionado K/S
con g/ (xiq +yu,). Otro modelo probado es una aproximacién de
Monte Carlo, y por dltimo se probé el modelo difuso para fx = 0.

Aunque en un principio se emple6 el modelo de Mie para que se
ajustasen los coeficientes del scattering, el término exponencial ten-
dia a o en el ajuste, por lo que se opt6 por asumir un scattering plano.
Se vio ademds, que permitir que se ajustase el indice de refraccién
en el modelo difuso mejoraba ligeramente el ajuste.

Probando los cuatro modelos en 4 muestras distintas, se ha visto
que, en todos ellos, el modelo con un menor MSE es el modelo de
Beer-Lambert, ligeramente inferior cuando se afiade el término de
scattering pero cuyo valor numérico es varios 6rdenes de magnitud
inferior a la atenuacion. Por lo tanto, es el modelo de Beer-Lambert
sin scattering el que se utilizard para descomponer los croméforos y
generar los mapas de diagnostico.

Siguiendo la ley de Beer-Lambert se puede obtener la densidad
Optica como

OD = —log(R), (5.1)

y estimar una OD con los croméforos anteriormente menciona-
dos tal que

N
OD =a-) Citay (5.2)
i=0

donde Cj es el peso de cada uno de los cromoéforos y g los
coeficientes de atenuacién teéricos de cada uno de los croméforos.
Notese que OD es una magnitud adimensional y p, una magni-
tud en cm ™! y C; es adimensional. Por ello se define un parametro,
llamado « como la suma de todos los coeficientes, y que este para-
metro es proporcional al promedio de la densidad 6ptica o oc OD.
Dentro del pardmetro « cuyas unidades son cm se encuentra la
distancia 6ptica z.
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Figura 58: Comparacién de cromoéforos entre dos categorias: (a) valores
de los cromoéforos; (b) valor de MSE; (¢) valor de reflectancia
promedio y «.

Los cromoéforos analizados por categorias se muestran en la Fi-
gura 58 donde se representan las muestras inicamente separadas
por control y patoldgicas. Puede verse como las muestras se compo-
nen principalmente de elastina y agua, con una distribucion similar
entre las patoldgicas y las de control. Ademads, en general, las mues-
tras patoldgicas tienen un mayor MSE en el ajuste de su espectro.
La reflectancia promedio y el pardmetro « se muestran similares en
ambas categorias.

En la Figura 59 se muestra la distribucién de los croméforos por
cada muestra individual. Puede verse como en general, el coldgeno
y los lipidos no estan presentes en la mayoria de las muestras, al
contrario que la elastina y el agua, que tienen mds presencia.

Después de analizar los croméforos por muestra y de forma gene-
ral, pueden agruparse las muestras en funcién del tipo de patologia,
ya que cada una puede tener una caracteristica distinta. En la Figu-
ra 60 puede verse una comparacién entre los distintos cromoéforos
en funcién de la patologia, y se puede ver cémo la elastina decrece
en aquellas aortas etiquetadas con dilatacion y es superior en aque-
llas etiquetadas como aneurisma; puede verse lipidos en aquellas
etiquetadas con dilatacién y estenosis, y coldgeno en las etiqueta-
das como insuficiencia, DLAo y estenosis.
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Figura 59: Concentracion de cromoéforos en el dataset: (a) concentracion
de colageno; (b) concentracién de lipidos; (c) concentracion de
elastina; (d)concentracién de agua.
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Figura 60: Concentracion de cromoéforos en funcién de la patologia: (a)
concentracion de elastina; (b) concentracion de lipidos; (c) con-
centracién de colageno.

Ademas, otra categorfa interesante a comparar puede ser la com-
posicién en funcién al didmetro de la aorta, que puede verse en la
Figura 61, en la cual no se puede ver una relacién entre la presencia
de ningtn cromoéforo y el didmetro de la aorta.
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5.7.3 Andlisis de morfologia y dafios

Las aortas ademds han sido medidas mediante un sistema OCT.
De la muestra 118 a la muestra 136 se ha utilizado el sistema OCT 1
(OCS51300SS) y de la muestra 138 a la muestra 154 se ha utilizado el
sistema OCT 2 (TEL221PS). Se ha hecho una medida por cada celda
de la rejilla. Una medida en intensidad de OCT sobre una mues-
tra razonablemente homogénea presenta una forma de exponencial
negativa en el eje z de profundidad.

Para hacer el anélisis de OCT se ajustara cada A-scan del cubo OCT
a la expresion 4.14, buscando previamente el maximo (que respon-
de al punto de entrada a la muestra) y eliminando el resto del vector.
Aunque cada capa tiene su propio i, en una primera aproximacion,
se asume que la aorta sana es homogénea.

Haciendo el ajuste en las medidas de las aortas, a diferentes pro-
fundidades y obteniendo su heterogeneidad, puede esperarse que
su valor de p sea similar en toda la muestra y entre las muestras
de control, asi como el error causado por el desajuste, asi como su
heterogeneidad sean bajos. Sin embargo, en el caso de las aortas pa-
tologicas se puede encontrar algunos de los siguientes escenarios:

= Acortamiento del grosor de la aorta: en el caso de un aneu-
risma, el grosor de la pared adrtica puede verse notablemente
reducido. Esto en la medida OCT se manifestaria como un cam-
bio en las propiedades 6pticas.

= Cambio en la estructura: algunas patologias pueden romper
las fibras de coldgeno y elastina, siendo rellenados por otros
compuestos. Esto se manifestarfa como un cambio de las pro-
piedades 6pticas, dando una p; distinta a la esperada y un

error que puede ser alto o bajo en funcién de la heterogenei-
dad.

= Aparicién de agujeros: algunas lesiones pueden causar agu-
jeros en la capa media. Estos agujeros se manifestarian como
una discontinuidad en la intensidad y una intensidad superior
a la esperada para cierta profundidad, causando una desvia-
cion en la estima de p, un aumento del error asi como de
heterogeneidad.
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Figura 62: Comparacion del coeficiente de atenuacion en funcién de la
categoria: (a) coeficiente de atenuacién; (b) MSE del ajuste; (c)
derivada segunda en funcién a la profundidad.

Algunas lesiones no se manifestardn en un cambio del coeficiente
de atenuacién ya que si la aorta sélo estd levemente dilatada, sus
propiedades Opticas pueden mantenerse practicamente intactas.

5.7.3.1 Estima de coeficiente de atenuacion en OCT

Para estimar el coeficiente de atenuacion, se requerird previamen-
te hacer un aplanado virtual, retirar de la medida las zonas con aire,
de la muestra y un filtrado para reducir el ruido. Ademds se ha he-
cho una mdscara manual sobre cada muestra para retirar zonas sin
muestra o la rejilla de PLA.

En la Figura 62 se muestran los resultados divididos por catego-
rias, y se puede ver como en general las aortas de control tienen
coeficiente de atenuacién mas elevado que las patoldgicas, aunque
hay un cierto solapamiento entre ambas categorias. Se puede com-
probar ademas como el MSE es similar entre ambas categorias y el
d?p, que marca la heterogeneidad de las muestras, es también simi-
lar. Esto sugiere que tales marcadores se estan viendo influenciados
por artefactos de las muestras.

En la Figura 63 puede verse el coeficiente de atenuacién, MSE y
d?1 en funcién de las muestras. Se ha sombreado de rojo las mues-
tras medidas con el OCT 1 (OCS1300SS) y en verde con el OCT 2
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Figura 63: Resultados para cada muestra: (a) coeficiente de atenuacién; (b)
valor de MSE; (c) derivada del ajuste.

(TEL221PS). Puede verse como las muestras medidas por el siste-
ma OCT 2 parecen manifestar un valor estable alrededor de los 12
mm~!, mientras que en el caso del sistema OCT 1 el valor oscila mu-
cho mads, por lo que se han descartado del resto de andlisis. Puede
verse ademds, que en las muestras de control medidas por el sis-
tema 2, mantienen unos valores razonablemente estables, mientras
que algunas muestras patolégicas manifiestan desviaciones.

Otro andlisis interesante resulta en comparar la p; en funcién de
la patologia. Esta comparacion sélo se hard tomando de la muestra
137 a adelante, debido a las variaciones de las muestras mas anti-
guas. Tal como se ve en la Figura 64 el coeficiente de atenuaciéon es
del orden de 12 mm~! para las muestras de control, de 10 mm™!
para las patoldgicas. La muestra con cardiopatia isquémica, la mues-
tra 153, también entraba dentro de la categoria de aneurisma y tal
como se ha visto en la Figura 63 esta muestra tiene un coeficiente
de atenuacion especialmente bajo.

En la Figura 65 se representa el coeficiente de atenuacién en fun-
cién al didmetro de las aortas. Tal como se esperaba, este coeficiente
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Figura 64: Coeficiente de atenuacién para cada patologia.

decrece segtiin el didmetro aumenta, lo cual pone de manifiesto el
cambio estructural que la aorta sufre.

5.7.4 Andlisis multimodal HSI-OCT

El siguiente andlisis se trata de un andlisis multimodal, donde
se comparan los resultados de las muestras tanto en HSI como en
OCT simultaneamente. Para ello, se ha construido unas matrices en
falso color de los diferentes marcadores, numerando las columnas
del 1-9 y las filas de A-9 (coincidiendo con la grid utilizada en la
medida).

De esta manera podemos comparar los mapas de los diferentes
cromoforos y coeficiente de atenuaciéon simultdneamente. Para la
comparacion se han escogido varias muestras con el fin de hacer
una comparacién entre ellas. Estas muestras son la 144 (control),

142 (patologica), 145 (patologica) y 153 (patologica).

Muestra 144 (Control)

La muestra 144 corresponde a un varén de 50 afios que sufri6
una hemorragia cerebral. No era fumador, pesaba 87 kg y media
175 cm. No tenia colesterol alto aunque si tenia hipertensiéon. Su
corazon fue trasplantado, por lo que la muestra 144 corresponde
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Figura 65: Coeficiente de atenuaciéon en funcién del didmetro de la aorta.

a una muestra de control. Entre la recogida de la muestra en el
hospital y su medida pasaron 3 dias, en los que la aorta se almacen6
en formol.

En la Figura 66 se ve pueden ver los diferentes mapas de cromo-
foros y propiedades 6pticas. Se puede ver en (a) el aspecto de la
aorta en RGB puesta sobre la rejilla, en (b) se muestra el mapa de
colageno de la muestra, viendo valores que rondan 3 x 10~ por lo
que no estd presente; en (c) se muestra el mapa de lipidos, que del
mismo modo su valor es muy bajo; en (d) se puede ver el mapa
de elastina con algunas regiones con mayor presencia que otras; en
(e) se puede ver el mapa del coeficiente de atenuacién con algunas
regiones mads altas, en especial los bordes y otras mds bajas. Pue-
de verse una cierta correlacién entre (e) y (d) lo que parece indicar
una variaciéon morfolégica; en (f) se muestra el MSE del ajuste del
coeficiente de atenuacién, con algunas regiones en los bordes maés
altas; en (g) se puede ver la variacion del ajuste del coeficiente de
atenuacion y en (h) la variacién del MSE.

Tomando la Rol E5, que se indica en Figura 67 puede verse como
la muestra es bastante homogénea. Esto se puede apreciar en el
B-scan de (c.I) y el A-scan de (c.II) donde la caida es gradual.
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Figura 66: Mapas de cromoforos y coeficiente de atenuacion de la aorta
144 (Control): (a) imagen RGB; (b) mapa de coldgeno; (c) mapa
de lipidos; (d) mapa de elastina; (e) mapa de coeficiente de
atenuacion; (f) MSE; (g) derivada de atenuacién; (h) derivada de
MSE.
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Figura 67: Aorta 144 (Control) Rol E5: (a.I) localizacién de la Rol; (a.II) pro-
medio de reflectancia en HSI; (a.IIl) coeficiente de atenuacion de
OCT; (b.I) espectro en reflectancia del punto marcado; (b.II) co-
eficientes de cromoforos; (c.I) B-scan en la linea marcada; (c.II)
A-scan en el punto.
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Muestra 142 (Patoldgica)

Una muestra interesante es la muestra 142, que corresponde a
una muestra patoldgica. Esta muestra corresponde a una mujer de
66 afios cuyo peso era de 48 kg y su altura era de 148 cm que ha
sufrido una insuficiencia aértica moderada y un aneurisma de aorta
ascendente. No tenia colesterol alto, ni hipertensién, aunque era ex
fumadora. Su intervencién fue una sustituciéon de aorta ascendente.
El didmetro de la aorta era de 64 cm.

En los mapas de croméforos y propiedades 6pticas que se mues-
tran en la Figura 68, algo que puede despertar nuestro interés son
las regiones donde se encuentra coldgeno (b) debido a que como se
vio con anterioridad este croméforo apenas estd presente en la ma-
yoria de muestras y contrasta con la muestra de control Figura 66.
El colageno presente tiene una concentracién pequefia, pero atn
asi es superior a lo normal. También ademds se encuentran zonas
con presencia de lipidos (c) que corresponden a zonas mds amari-
llentas y granuladas que pueden verse en una inspecciéon visual en
(a). La elastina (d) parece moderadamente uniforme a lo largo de
la muestra, salvo zonas de borde. Se puede ver como el coeficiente
de atenuacion (e) varia en esta muestra al igual que el MSE (f) y las
derivadas del los mismos (g) y (h) lo cual parece ser indicativo de
una heterogeneidad en la muestra.

Analizando una Rol, por ejemplo la Rol D4 que se muestra en la
Figura 69, se puede ver como hay abundante coldgeno (b.II) en re-
lacién a la anterior muestra, y ademds podemos ver un dafio super-
ticial en (c.I). Este dafio superficial puede verse ya que la caida de
intensidad en (c.II) inicialmente es plana (apenas se atentia), y aun-
que no es un agujero como tal indica que su morfologia es distinta
a la esperada. Esta morfologia anormal acomparfiada de coldgeno
puede ser un marcador de una patologia, ya sea de insuficiencia o
aneurisma.
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Figura 68: Mapas de cromoforos y coeficiente de atenuacion de la aorta
142 (Patolégica): (a) imagen RGB; (b) mapa de coldgeno; (c) ma-
pa de lipidos; (d) mapa de elastina; (e) mapa de coeficiente de
atenuacion; (f) MSE; (g) derivada de atenuacién; (h) derivada de
MSE.
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Figura 69: Aorta 142 (Patolégica) Rol D4: (a.I) localizacion de la Rol; (a.Il)
promedio de reflectancia en HSI; (a.Ill) coeficiente de atenuacion
de OCT; (b.I) espectro en reflectancia del punto marcado; (b.II)
coeficientes de croméforos; (c.I) B-scan en la linea marcada; (c.II)
A-scan en el punto.
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Muestra 145 (Patoldgica)

Otra muestra interesante se trata de la 145, una aorta patolégica
que manifiesta dafios morfolégicos. Es una muestra de un hombre
que tenfa 61 afios, con una VAB al que le fue substituida la aorta
ascendente. Media 171 cm y pesaba 98 kg. Habia sido fumador y
tenia diabetes de tipo II. Los mapas se muestran en la Figura 70
donde puede verse en (b) que esta muestra no tiene coldgeno ya
que es incluso més bajo que en la muestra de control mostrada,
pero aparece una zona con lipidos (c); la elastina (d) es uniforme en
toda la muestra excepto en un drea cerca del borde; el coeficiente de
atenuacion (e) forma anillos y fibras en algunas regiones, aunque el
MSE (f) parece mas uniforme asi como la derivada del coeficiente de
atenuacion (g). No obstante la derivada del MSE (h) muestra anillos
similares al coeficiente de atenuacion.

Analizando la Rol G5, que se muestra en la Figura 71, puede verse
un dafio significativo en la capa media, manifestado como un agu-
jero que puede verse claramente en (c.I) y en (c.I). En (b.Il) puede
verse como no se detecta coldgeno ni lipidos en esta zona lo cual
sugiere que en este caso no puede detectarse dafio con un cambio
de cromoforos.

Si se analiza la Rol E5, que puede verse en la Figura 72, puede
verse como se detecta lipidos en (b.II), pero no se aprecia ninguna
alteracion morfolégica (c.I) y (c.II), lo cual parece indicar que en
este caso OCT y HSI se darfa informacién distinta sobre la muestra.
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Figura 70: Mapas de cromoéforos y coeficiente de atenuacion de la aorta
145 (Patolégica): (a) imagen RGB; (b) mapa de coldgeno; (c) ma-
pa de lipidos; (d) mapa de elastina; (€) mapa de coeficiente de
atenuacion; (f) MSE; (g) derivada de atenuacién; (h) derivada de
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Muestra 153 (Patoldgica)

Por dltimo, se puede ver la muestra 153 en la Figura 73. Esta
muestra pertenece a un hombre de 66 afios que tenia un aneurisma
de aorta ascendente y una cardiopatia isquémica. Media 170 cm
y pesaba 72 kg. Tenia el colesterol alto e hipertensién ademads de
diabetes tipo II. El didmetro de esta aorta 78 cm, la mds grande del
dataset.

La muestra puede verse en Figura 73 y a simple vista (a) puede
verse dafios severos, aunque no se detecta coldgeno (b) ni lipidos (c),
la elastina (d) varia mucho a lo largo de la muestra, el coeficiente
de atenuacion (e) también varia bastante, asi como el MSE (f) y sus
derivadas (g) y (h).

Si se analiza una de sus Rol, la G5 que se puede ver en la Figu-
ra 74 puede verse como la estructura de esta aorta es distinta a lo
visto hasta ahora (c.I), como puede verse dos zonas principales en
(c.IT), una con una rapida caida de intensidad y otra donde la inten-
sidad es constante, lo cual parece indicativo de que la morfologia es

muy distinta en este caso particular debido a que esta fuertemente
dilatada.
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pa de lipidos; (d) mapa de elastina; (e) mapa de coeficiente de
atenuacion; (f) MSE; (g) derivada de atenuacién; (h) derivada de

MSE.

211



212

CONTRIBUCIONES Y APLICACIONES CLINICAS

(a.l) (a.l)

0 0
€ = =
£ E 5 £
g0 S S
< < <
10
0 50 0 5 10
Ancho [mm] Ancho [mm] Ancho [mm]
(b.l) — (b.1)
1.0 <
—— Ry d
© L& > 0.75 II
O d c
S S II
205 5 0.501
i
2 § 0.25 e
0.01 5
: ‘ ‘ ‘ ‘ 0.00-
1000 1200 1400 1600 © TEEE
Longitud de onda [nm] 005 o
£22%5
o L
O

€
=
°
©
o
©
o
2
e
o

0

Figura 74:

(c.Il)

20
::' —— 4.129 +0.195mm~! MSE 1.18
S —— 1.882+0.077mm~! MSE 1.523
- 151 —— 5.918+0.566mm~! MSE 1.139
©
o
010
g
‘ c
i i 5 ! ! | ]
5 10 0 500 1000 1500 2000 2500
Ancho [mm] Profundidad [um]

Aorta 153 (Patoldgica) Rol Hg: (a.I) localizacién de la Rol; (a.II)
promedio de reflectancia en HSI; (a.Ill) coeficiente de atenuacion
de OCT; (b.I) espectro en reflectancia del punto marcado; (b.II)
coeficientes de cromoéforos; (c.I) B-scan en la linea marcada; (c.II)
A-scan en el punto.



5.7 APLICACION DE DIAGNOSTICO CARDIOVASCULAR

5.7.5 Discusion de resultados

En este trabajo ha tenido un enorme peso todo lo descrito en los
anteriores capitulos, tanto los fundamentos de la interacciéon luz y
materia, como en las técnicas para su aprovechamiento, su puesta
a punto mediante calibraciones y el desarrollo de una plataforma
para fusionar las medidas de los distintos instrumentos para su
posterior procesado con los equipos con tal rol.

Todo el conjunto de datos generado es cercano a los 13 TB, lo cual
implica una necesidad de almacenamiento y unos tiempos de pro-
cesado muy altos, que pueden verse notablemente reducidos con
computacion paralela. De todos estos datos procesados, se pueden
extraer multitud de pardmetros, cuyo andlisis supone un desafio,
pero que abre las puertas a una ampliacién del conocimiento.

Ademés, la aplicacién de técnicas hiperespectrales para el diag-
nostico de degradacion de la aorta, atin se encuentra en desarrollo
en cuanto a las dificultades que puede existir al acceso a muestras y
su andlisis. Esta primera aproximacion ofrece pistas sobre como am-
bas técnicas, a pesar de poder dar informaciones diferentes pueden
tener cierta correlacion entre si.

Los niveles de elastina pueden depender de la edad y de la pa-
tologia [3], mientras que los niveles altos de lipidos indican una
presencia de una placa de ateroma. Algunos estudios sobre mode-
los animales encontraron niveles de coldgeno mads altos en aortas
de ratén con TAA [4], aunque se puede ver que el coldgeno se en-
cuentra en mayor presencia en la adventicia después en la media y
por udltimo en la intima, mientras que la elastina estd presente en
mayor medida en la intima, después en la media y por tltimo en
la adventicia [5]. Esto sumado a que en las elasticas (en este caso la
interna es la que tiene interés para nosotros) hay elastina [6] y que
el espectro de la elastina y el coldgeno son similares [7, 8, 9, 10], se
puede pensar que la elastina en condiciones normales hard que el
coladgeno de las capas internas no sea visible.

En el andlisis se han visto interesantes tendencias en cuanto a la
asociacion de cromoéforos con distintas patologias, que comparan-
dolo con lo descrito en la Secciéon 2.4.1 asi como en la bibliografia
[3] puede ser indicativo de un biomarcador que ayude en el diag-
noéstico temprano. La ausencia de coldgeno en la mayoria de las
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muestras a pesar de que es conocido que hay gran cantidad fibras
de coldgeno entre las SMCs [11] puede deberse a que estas fibras se
encuentran en la media y la adventicia y no tanto en la intima.

Los lipidos parecen estar presentes cuando a simple vista pueden
verse dreas mds amarillentas de la muestra, algo que parece ser sin-
toma de un ateroma. El sistema HSI captura estas areas, por lo que
como indican otros investigadores [12] es una buena técnica para
servir de diagndstico de arteriosclerosis, aunque esta enfermedad
no ha sido indicada en el dataset.

El coeficiente de atenuacién obtenido con OCT correla bastante
bien con el didmetro de la aorta, dando una pista de su estado, aun-
que como se ha visto anteriormente se debe tener cuidado debido
a que puede verse afectado por la heterogeniedad del tejido. Esto
puede ser previsto analizando su MSE asi como la derivada al variar
la profundidad del ajuste, ayudando a detectar dafios y morfologias
atipicas. Estas morfologias extrafias pueden deberse a la pérdida de
SMC y aunque también deberia percibirse como pérdida de fibras
de coldgeno y elastina [11], con este andlisis previo no se ha llegado
aun a esa conclusion.

Por dltimo, existen zonas donde se detecta coldgeno a la vez se
detecta una heterogeneidad. Estas zonas parece que el dafio es su-
perficial y podria deberse a la pérdida de la intima y/o a la IEL
que tiene mucha elastina. Tiene sentido que al retirar esta capa y
exponerse la media, las fibras de coldgeno sean mds visibles, lo que
puede provocar una morfologia atipica y la deteccién de estas fibras
por parte del sistema HSI. Este dafio superficial a veces es causado
por la calcificaciéon de los lipidos depositados en los casos de arte-
rioesclerosis.

En general, este primer estudio ha dado resultados muy promete-
dores que parece indicar que la técnica OCT parece complementarse
con la técnica HSI en el rango SWIR, haciendo un analisis estructural
a la vez que composicional, y aunque por los resultados actuales pa-
rece que no puede estudiarse la degradacién de fibras de coldgeno y
elastina que se produce en algunas patologias, otras técnicas como
SFDI en un futuro podrian dar esa informacién extra.
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6.1 CONCLUSIONES

A lo largo del desarrollo de esta tesis, se han presentado diversas
técnicas de imagen, el desarrollo o la adaptacién de la instrumen-
tacion, su calibracién, su verificacién y su aplicacién en un entorno
clinico presentando resultados en una aplicacién de diagnéstico car-
diovascular.

Se ha construido diversos sistemas hiperespectrales, en cuyo ini-
cio presentaban limitaciones debido a los distintos elementos, pero
que con el tiempo se han pulido esas deficiencias para ofrecer mejo-
rar su rendimiento y respuesta a la par que ofrecer el mayor ntimero
posible de prestaciones.

El software desarrollado para estos equipos ha sido fundamental
a la hora de ofrecer un ntimero suficientemente amplio de opcio-
nes y prestaciones, concentrar los distintos subsistemas para poder
sincronizarlos y generar medidas, ademds de ofrecer una conectivi-
dad externa que ha permitido que puedan ser operados de forma
remota y conectados a distintos programas externos para sincroni-
zar la medida. Este software no sélo controla los dispositivos, sino
que ademads es fundamental su almacenamiento para realizar una
gestion adecuada de las medidas.

Los dutiles disefiados y construidos por impresiéon 3D permiten
ademds la sujecion de las muestras, la calibracion de los instrumen-
tacion, etc. Tales ttiles son rejillas, cubetas y reglas de calibraciéon
para la técnica SFDL.

Acompafiando todo lo anteriormente mencionado, se ha desarro-
llado la plataforma BioSpectrumLab de medida con un interfaz web
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que se ha encargado de clasificar las distintas medidas de los ins-
trumentos con un sistema de archivos para ser posteriormente ser
procesadas. Debido al gran volumen de datos, esta plataforma esta
compuesta de distintos equipos con funcionalidades diferenciadas,
teniendo un equipo cuyo rol principal es el almacenamiento, y otros
cuyo cometido es el procesado mediante el uso de tarjetas gréficas
para acelerar el proceso lo maximo posible. Tales equipos estan co-
nectados entre si con una red de alta velocidad para el intercambio
de las medidas almacenadas en el disco central, su procesado y
guardado.

Estos resultados son prometedores y contribuyen a un avance
cientifico, aportando mas conocimiento en las dreas donde atn fal-
ta por explorar, ademdas de permitir seguir construyendo nuevos
sistemas y técnicas que faciliten el diagnoéstico tanto en el &mbito
cardiovascular como en otras dreas de la medicina, utilizando téc-
nicas de imagen que no resultan invasivas y que por tanto no son
lesivas para el paciente.

6.2 LINEAS FUTURAS

El trabajo desarrollado abre multitud de lineas futuras, no sélo
en aplicaciones médicas, sino en una gran cantidad de 4reas como
puede ser ambitos industriales o agroalimentarios. Ademéds, de la
ampliacion de dreas se esta trabajando ya en trasladar una nueva
version del equipo VISNIR a quiréfano.

Gracias a las mejoras basadas en el trabajo previo, se conoce como
operar y gestionar el desafio que supone pasar del laboratorio a la
clinica, asi como la gestiéon de las medidas con el fin de obtener
unos resultados confiables.

Respecto a las lineas futuras de las patologias cardiovasculares,
esta tesis abre la posibilidad de estudios mas exhaustivos, ya que
las muestras del dataset muestran distintas patologias y variabilidad
que pueden permitir el descubrimiento de nuevas formas de facili-
tar el diagnéstico con técnicas que atin no estdn muy extendidas.
Un entendimiento mds profundo de la estructura de la pared aorti-
ca con simulaciones pueden acercar la explicaciéon de las medidas
obtenidas permitiendo el desarrollo de técnicas nuevas de diagnés-
tico.
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Ademés, todo esto puede complementarse con las medidas atn
no analizadas del sistema VISNIR y la técnica SFDI para un entendi-
miento mas profundo de la composicion de la aorta.

Todos estos nuevos datos atin no analizados pueden ademas ali-
mentar un modelo de inteligencia artificial que pueda mejorar el
analisis y establecer métricas mds desarrolladas y precisas que con-
tribuyan a continuar con el avance de la ciencia y que ademds podra

ser integrado en una plataforma para el uso en un entorno clinico
real.






PUBLICACIONES RELACIONADAS CON LA TESIS

ARTICULOS INTERNACIONALES

[1]

[2]

[3]

[4]

A. Pardo, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, 1. Lihacova, ]J. M. Lépez-Higuera y O. M. Conde, «On
the spectral signature of melanoma: A non-parametric classification framework for cancer
detection in hyperspectral imaging of melanocytic lesions», Biomedical Optics Express, vol. 9,
n.° 12, 6283, 2018. 10.1364/BOE.9.006283.

A. Pardo, ]. A. Gutiérrez-Gutiérrez, J. M. Lépez-Higuera y O. M. Conde, «Context-free hy-
perspectral image enhancement for wide-field optical biomarker visualization», Biomedical
Optics Express, vol. 11, n.° 1, 133, 2019. 10.1364/B0OE.11.000133.

J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, A. Pardo, E. Real, ]. M. Lépez-Higuera y O. M. Conde, «Custom
scanning hyperspectral imaging system for biomedical applications: Modeling, benchmar-
king, and specifications», Sensors, vol. 19, n.° 7, 1692, 2019. 10.3390/519071692.

A.Pardo, S. S. Streeter, B. W. Maloney, J. A. Gutierrez-Gutierrez, D. M. McClatchy, W. A. Wells,
K. D. Paulsen, J. M. Lopez-Higuera, B. W. Pogue y O. M. Conde, «Modeling and Synthesis
of Breast Cancer Optical Property Signatures with Generative Models», IEEE Transactions on
Medical Imaging, vol. 40, n.° 6, 1687-1701, 2021. 10.1109/TMI.2021.3064464.

CONGRESOS INTERNACIONALES

[1]

[2]

[3]

[4]

[5]

(6]

A. Pardo, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, ]. Lépez-Higuera, B. Pogue y O. Conde, «Affinity-based
color enhancement methods for contrast enhancement in hyperspectral and multimodal ima-
ging», presented at the Molecular-guided surgery: molecules, devices, and applications vi,
San Francisco, United States, 2020. 10.1117/12.2546961.

J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, E. Real, A. Pardo, J. Lépez-Higuera y O. Conde, «Fusion of OCT
and hyperspectral imaging for tissue diagnosis and assessment», presented at the Clinical
biophotonics, Online Only, France, 2020. 10.1117/12.2555058.

A. Pardo, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, S. S. Streeter, B. W. Maloney, ]J. M. Lépez-Higuera, B. W.
Pogue y O. M. Conde, «Automated margin assessment in breast conserving surgery using
SFDI with ensembles of self-confident deep convolutional networks», Clinical Biophotonics,
D. S. Elson, S. Gioux y B. W. Pogue, eds., SPIE, abr. de 2019. 10.1117/12.2554965.

O. M. Conde, A. Pardo, E. Real, ]J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, V. Mieites y J. M. Lopez-Higuera,
«Machine learning fusion of hyperspectral and OCT imaging for tissue diagnosis and assess-
ment», presented at the 16th International Conference on Laser Applications in Life Science,
Nancy, Francia, 2022.

J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, V. Mieites, A. Pardo, J. M. Lépez Higuera y O. M. Conde, «Com-
parison between optical coherence tomography and phase shifting profilometry for surface
estimation», presented at the Translational Biophotonics: Diagnostics and Therapeutics, L. D.
Lilge y Z. Huang, eds., Munich, Germany, 2023, 59. 10.1117/12.2670564.

V. Mieites, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, A. Pardo, X. Sudrez-Calvet, ]. M. Lépez-Higuera, J. Diaz-
Manera y O. M. Conde, «Wide-field optical properties estimation of whole limbs in muscle
dystrophy murine models via SFDI: a case study», presented at the Translational Biophoto-
nics: Diagnostics and Therapeutics, L. D. Lilge y Z. Huang, eds., Munich, Germany, 2023, 108.
10.1117/12.2670573.

221


http://dx.doi.org/10.1364/BOE.9.006283
http://dx.doi.org/10.1364/BOE.11.000133
http://dx.doi.org/10.3390/s19071692
http://dx.doi.org/10.1109/TMI.2021.3064464
http://dx.doi.org/10.1117/12.2546961
http://dx.doi.org/10.1117/12.2555058
http://dx.doi.org/10.1117/12.2554965
http://dx.doi.org/10.1117/12.2670564
http://dx.doi.org/10.1117/12.2670573

222

[71

RESUMEN Y PERSPECTIVAS FUTURAS

V. Mieites, A. Pardo, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, X. Sudrez-Calvet, ]. M. Lépez-Higuera, J. Diaz-
Manera y O. M. Conde, «Colorimetric fusion of attenuation and birefringence in OCT sig-
natures: a screening tool for evaluating muscular degradation in alpha-sarcoglican deficit
murine models», presented at the Optical Coherence Imaging Techniques and Imaging in
Scattering Media, M. Wojtkowski, Y. Yasuno y B. J. Vakoc, eds., Munich, Germany, 2023, 37.
10.1117/12.2670555.

CONGRESOS NACIONALES

[1]

[2]

[3]

[4]

[5]

(6]

[71

(8]

J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, A. Pardo, J. M. y O. M. Conde, «Aplicacién de sistemas de imagen
hiperespectral de espejo rotativo en los &mbitos agroalimentario y biomédico», presented at
the OPTOEL 2019, XI Reunién Esparfiola de Optoelectrénica, Zaragoza, Espafia, 2019.

E. Real, R. Demetrio, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, J]. M. L. Higuera y O. M. Conde, «Caracteri-
zaci6n y conteo celular en uveitis mediante Tomografia de Coherencia Optica», presented at
the OPTOEL 2019, XI Reunién Esparfiola de Optoelectrénica, Zaragoza, Espafia, 2019.

E. Real, J. A. Guitérrez-Guiérrez, A. Pardo, . Sudrez-Calvet, ]. Diaz-Manera, ]J. M. Lopez-
Higuera y O. Conde, «Effects of fixation solutions for rodent fibrosis assessment with OCT
and hyperspectral imaging», presented at the XXXVII Congreso Anual de la Sociedad Espa-
fiola de Ingenierfa Biomédica, Santander, Espaiia, 2019.

A. Pardo, S. S. Streeter, B. W. Maloney, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, J. M. Lopez-Higuera, B. W.
Pogue y O. M. Conde, «Sobre la deteccién de firmas de scattering en imagenes SFDI de tu-
morectomias de cdncer de mama mediante agrupaciones de inteligencias artificiales: avances
en el estado de la técnica», presented at the XXXVII Congreso Anual de la Sociedad Espafiola
de Ingenierfa Biomédica, Santander, Espafia, 2019.

J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, A. Pardo, J. M. L. Higuera y O. M. Conde, «Técnicas de realce
espectral para visualizacién de componentes biolégicos», presented at the XXXVII Congreso
Anual de la Sociedad Espafiola de Ingenierfa Biomédica, Santander, Espafia, 2019.

A. M. de la Torre, V. Mieites, A. Pardo y J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, «Hyperspectral charac-
terization of head and neck cancer in mice», presented at the XVII Reunién Nacional de
Espectroscopia, Malaga, Espafia, 2022.

V. Mieites, A. Pardo, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, J. Diaz-Manerac, X. Suérez-Calvetc, J. M.
Lépez-Higuera y O. M. Conde, «Hyperspectral infrared imaging of dystrophic mice mus-
cles», presented at the XVII Reunién Nacional de Espectroscopia, Malaga, Espafia, 2022.

A. M. de la Torre, V. Mieites, A. Pardo, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, L. Garcia-Hevia, M. L.
Fanarraga, ]. M. Lépez-Higuera y O. M. Conde, «Analisis hiperespectral y colorimétrico del
céncer de cabeza y cuello en ratones para delineacion de tumores», presented at the I Jornadas
de la Plataforma ISCIII de Biobancos y Biomodelos, Santander, Espafa, 2022.


http://dx.doi.org/10.1117/12.2670555

OTRAS PUBLICACIONES

CONGRESOS NACIONALES

[1] A. M. de la Torre, V. Mieites, J. A. Gutiérrez-Gutiérrez, A. Pardo, F. J. Madruga, ]. Viera, C.
Morales, ]J. M. Lépez-Higuera y O. M. Conde, «Evaluacién de fugas de aerosoles en mas-
carillas sanitarias mediante un sistema 6ptico», presented at the XIII Reunién Nacional de
Optica, Online, 2021.

223



	Dedicatoria
	Reconocimientos
	Agradecimientos
	Resumen
	Abstract
	Índice general
	Índice de figuras
	Índice de tablas
	Acrónimos
	Introducción y Marco Teórico
	1 Contexto y Relevancia
	1.1 Imagen médica
	1.1.1 Tipos de imagen médica
	1.1.2 Modalidades de imagen médica

	1.2 Imagen óptica
	1.2.1 Retinografía
	1.2.2 Histopatología
	1.2.3 Imagen dermatoscópica
	1.2.4 Microscopía confocal
	1.2.5 Microscopía de imágenes de tiempo de vida de fluorescencia, FLIM
	1.2.6 Microscopía de excitación de dos fotones, TPM
	1.2.7 Microscopía óptica de barrido de campo cercano, NSOM
	1.2.8 Speckle
	1.2.9 Flujometría Doppler láser, LDF
	1.2.10 Imagen térmica
	1.2.11 Espectroscopía Raman
	1.2.12 Imagen fotoacústica, PA
	1.2.13 Tomografía de coherencia óptica, OCT
	1.2.14 Imagen hiperespectral, HSI
	1.2.15 Imagen en el dominio de frecuencias espaciales, SFDI

	1.3 Plataformas de imagen médica
	1.3.1 Plataformas de investigación científica
	1.3.2 Plataformas de ámbito clínico
	1.3.3 Plataformas de imagen

	1.4 Patología cardiovascular
	1.4.1 Aneurisma de aorta torácica, TAA
	1.4.2 Arteriosclerosis
	1.4.3 Válvula aórtica bicúspide, VAB
	1.4.4 Estenosis aórtica severa
	1.4.5 Insuficiencia aórtica moderada
	1.4.6 Doble lesión aórtica
	1.4.7 Intervenciones en la aorta
	1.4.8 Factores de riesgo

	1.5 Motivación
	1.6 Objetivos
	1.7 Estructura del documento
	Bibliografía

	2 Fundamentos de Luz y Materia
	2.1 Fundamentos
	2.1.1 Ecuaciones de Maxwell
	2.1.2 Ley de Beer-Lambert
	2.1.3 Esparcimiento de la luz

	2.2 Ecuación de transferencia radiativa, RTE
	2.2.1 Ecuación de difusión

	2.3 Propiedades ópticas de compuestos biológicos
	2.3.1 Elementos simples
	2.3.2 Elementos complejos o macromoléculas
	2.3.3 Mezclas homogéneas

	2.4 Tejido cardiovascular: anatomía y patología
	2.4.1 Composición la pared aórtica
	2.4.2 Propiedades ópticas de la aorta

	2.5 Técnicas y modelos
	2.5.1 Modelos en OCT
	2.5.2 Modelos en HSI
	2.5.3 Modelos de luz estructurada

	2.6 Componentes de instrumentación
	2.6.1 Sensores de imagen
	2.6.2 Defectos de los sensores
	2.6.3 Otros aspectos
	2.6.4 Actuadores
	2.6.5 Fuentes de luz
	2.6.6 Equipos de control
	2.6.7 Otros dispositivos

	Bibliografía


	Metodología
	3 Instrumentación y plataforma de medidas
	3.1 Sistemas hiperespectrales
	3.1.1 Subsistemas
	3.1.2 Sofware de control
	3.1.3 Calibración
	3.1.4 Caracterización

	3.2 Tomografía de coherencia óptica
	3.3 Preparación de medidas
	3.3.1 Preparación de mezclas de líquidos
	3.3.2 Preparación de medidas multimodales de aortas

	3.4 Plataforma de medidas: BioSpectrumLab
	3.4.1 Infraestructura de laboratorio
	3.4.2 Gestión de medidas
	3.4.3 Plataforma web: DiagServ

	Bibliografía

	4 Análisis de datos
	4.1 Análisis de estimación de concentraciones
	4.1.1 Análisis de camino óptico
	4.1.2 Análisis de reflectancia
	4.1.3 Compensación de absorción

	4.2 Separación de cromóforos
	4.2.1 Ajuste por Beer-Lambert
	4.2.2 Ajuste por Kubelka–Munk
	4.2.3 Aproximación de Monte Carlo
	4.2.4 Modelo difuso

	4.3 Correcciones de perspectiva
	4.4 Estima de propiedades ópticas en OCT
	4.5 Métrica de heterogeneidad de tejido en OCT
	Bibliografía


	Resultados y conclusiones
	5 Contribuciones y Aplicaciones Clínicas
	5.1 Técnicas de calibración de sensor
	5.2 Calibración de sistemas hiperespectrales
	5.3 Eficiencia en sistemas hiperespectrales
	5.4 Análisis de descomposición de compuestos
	5.4.1 Ajuste de parámetros
	5.4.2 Separación de cromóforos
	5.4.3 Discusión del análisis

	5.5 Perfilometría con asistencia OCT en muestras biológicas
	5.6 Validación del sistema SFDI
	5.7 Aplicación de diagnóstico cardiovascular
	5.7.1 Medida y procesado
	5.7.2 Análisis composicional
	5.7.3 Análisis de morfología y daños
	5.7.4 Análisis multimodal HSI-OCT
	5.7.5 Discusión de resultados

	Bibliografía

	6 Resumen y Perspectivas Futuras
	6.1 Conclusiones
	6.2 Líneas futuras
	Bibliografía
	Publicaciones



