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Capitulo 1: Introduccidn y Objetivos

1.1. Introduccion

La luz se trata de una parte fundamental de nuestras vidas y del resto de los seres vivos
debido a su importancia en diversos aspectos. Se trata del fendmeno fundamental que
regula y produce numerosos procesos bioldgicos. La luz tiene numerosos efectos en los
seres vivos tal como la capacidad de modificar las propiedades de las moléculas que los
forman. Se trata de una radiacidn electromagnética en la que el rango visible abarca las
longitudes de onda que varian desde 400 hasta 750 nandmetros. El rango en el que se
trabaja en la mayoria de las técnicas dpticas suele ser el del infrarrojo (750 nm a 1000
nm), el rango visible (400 a 750 nm) y ultravioleta (100 a 400 nm). Uno de los pardmetros
mas importantes de la luz es su longitud de onda, o alternativamente su frecuencia, que
indica su comportamiento a la hora de interaccionar con los diferentes materiales pues
las propiedades dpticas (absorcidn, penetracion en tejidos, refraccidn, reflexiones, etc.)
difiere seglin sea esta magnitud.

Todo esto nos lleva a que, dependiendo de la aplicacién o interaccion luz-materia que
qgueramos utilizar, tendremos que utilizar diferentes zonas del espectro
electromagnético como se observa en la figura 1.1. Cada una de las regiones de este, se
caracteriza por la iteracion que produce con la materia. Por ejemplo, la radiacién de tipo
rayos X es perjudicial ya que sus fotones llevan una gran cantidad de energia que
modifica la estructura molecular. Sin embargo, la radiacién en el rango de la luz visible
no es perjudicial para los tejidos ya que la energia de la que disponen sus fotones es baja
produciendo sélo la excitacion de electrones y, en el caso del infrarrojo, su energia es
todavia inferior por lo que el Unico efecto que produce es la “vibracion” de las moléculas.

1071t 3x10°®

1078 3x10° Scattering

107° 3x10° Absorcién UV
6x107°> 5x10°3 Absorcion visible

1073 3x10° Emision y absorcion

107! 3x1072 Microondas
3x10™* 3x10~* Resonancia magnética

Figura 1.1. Técnicas espectroscopicas en aplicaciones biomédicas

La aplicacién de la tecnologia 6ptica en la medicina y la biologia tiene una larga vy
distinguida historia. Desde el siglo XVIIl, el microscopio ha sido una indispensable
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herramienta de los bidlogos. Mds tarde, con la invencién del laser en los principios de la
década de los 60, los médicos descubrieron un gran instrumento quiridrgico y comenzé
podemos decir ‘el boom’ de las técnicas de imagen médica.

El desarrollo de la fibra dptica condujo a la fabricacién de endoscopios que permiten la
visualizacién directa de los drganos internos en el cuerpo. En el laboratorio clinico
moderno, nuevas técnicas dpticas facilitan el analisis morfoldgico y quimico de muestras
de tejido.

Durante las ultimas décadas se ha producido la busqueda exhaustiva de técnicas que
permitan la obtencion de imagenes de alta resolucion y que permitan medir con rapidez
y precision las propiedades dpticas del tejido. Las propiedades dpticas mas interesantes
son las propiedades del tejido que indican como se comporta esa luz a lo largo de la
estructura del tejido. Entre estas propiedades se encuentran el coeficiente de
dispersion, el factor de anisotropia y el coeficiente de absorcion, conceptos que se
utilizardn a lo largo del trabajo. En la actualidad, el conocimiento de estos factores es
determinante en aplicaciones biomédicas como la identificacion de lesiones
ateromatosas, la identificacion de diversos tumores en tejido sano, la simulacién de
tejidos, la caracterizacion de tejidos etc.

La técnica de Tomografia de Coherencia dptica OCT (Optical Coherence Tomography) se
trata de una de las técnicas en desarrollo mds importantes ya que permite la obtencién
de imagenes de forma no invasiva. Se trata de una modalidad de imagen que es andloga
a la formacién de imagenes por el eco de un pulso de ultrasonido con la gran diferencia
de que, en este caso, es la luz la que se escanea tomograficamente. Al contrario de lo
gue sucede con el resto de técnicas de obtencion de imagenes microscdpicas, en este
caso, el factor de dispersién de la luz es esencial. Sus primeras aplicaciones en la
medicina fueron descubiertas hace una década. Pronto, se descubrié su capacidad para
la obtencidn de imagenes en el ojo y en otros tejidos corporales. Esta técnica permite
obtener datos a profundidades mas allad del alcance de los microscopios convencionales
en diferentes tejidos. En tejidos altamente dispersivos permite obtener imagenes sobre
los pequefios vasos sanguineos que los recorren y alcanza profundidades de 1-2
milimetros por debajo de estos. Esto, supone ventajas sobre las técnicas normalmente
utilizadas como el ultrasonido que consigue profundidades mucho mayores, pero con
una resolucion inferior.

La motivacién de este trabajo es debida al incipiente crecimiento de las técnicas épticas
en la medicina, principalmente desarrollar una metodologia que permita desarrollar
phantoms de tejidos y su correcta caracterizacion mediante la técnica OCT.

Los phantoms se tratan de simuladores de tejido cuya misidon es proporcionar
propiedades dpticas similares a los tejidos reales. La historia de los phantoms comienza
en la década de los 80 cuando se inicia la utilizacion de infrarrojo cercano para la
obtencion de imagenes en tumores cancerosos. En los 90 se produjo un aumento
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considerable del uso de estas técnicas por lo que un gran nimero de investigadores se
centraron en el desarrollo de nuevas técnicas y su mejora. Con el comienzo del
desarrollo de estas técnicas surge la necesidad de utilizar tejidos reales para que el
funcionamiento de los sistemas sea el correcto, por lo que los investigadores
comenzaron a realizar estudios sobre materiales que permitan simular estos tejidos.

Los phantoms se disefian con unas caracteristicas acordes a su propdsito o aplicacion
especifica. Estos, nos permiten realizar validaciones de modelos fisicos y simulaciones,
realizar calibraciones en los instrumentos de laboratorios, realizar comparaciones entre
sistemas, pruebas para estandarizacion, etc. Como se puede ver los simuladores tienen
un gran campo de aplicacion en todo tipo de técnicas de imagen ya sean por
ultrasonografia, éptica o resonancia.

1.2. Objetivos

El principal objetivo de este trabajo es caracterizar y desarrollar simuladores de tejido
bioldgico calculando su coeficiente de atenuacién y su indice de refraccidn. Para ello es
importante conocer otros conceptos que van a ser utilizados:

e Entender las propiedades dpticas (coeficiente de atenuacién, esparcimiento o
scattering, absorcion, etc.).

e Las caracteristicas fisicas de la propagacion de la luz.

e Comprender los efectos de interaccién con los tejidos.

e Comprender el funcionamiento de un sistema OCT.

e Comprender que es un simulador de tejido bioldgico y su desarrollo.

e Caracterizar los simuladores desarrollados mediante un sistema OCT.

e Comprobar que los resultados obtenidos mediante el sistema OCT son analogos
a los teoricos.

1.3. Estructura del trabajo

Capitulo 1:
Introduccidn del trabajo en el que se plasma el contexto actual de las técnicas
imagen Optica y se presentan los objetivos de este trabajo.

Capitulo 2:
En este segundo capitulo se muestran las diferentes interacciones que existen
entre la luz y los materiales, especialmente los que ocurren en tejidos. Ademas,
se introducen algunos conceptos basicos sobre las propiedades Opticas
necesarios para la realizacion de este trabajo.
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Capitulo 3:

En él desarrollaremos la idea de los simuladores de tejido biolégico,
mostraremos su funcidn, las caracteristicas y los diferentes tipos de phantoms
gue pueden ser desarrollados.

Capitulo 4:

En este capitulo se introducen los conceptos sobre la técnica de imagen que se
utilizara para caracterizar los phantoms, la OCT, y se explica el modelado y
procedimiento empleados en el trabajo.

Capitulo 5:

En el quinto capitulo se muestran los resultados obtenidos a lo largo de todo el
trabajo.

Capitulo 6:

En este capitulo se resumen las conclusiones del trabajo y se enumeran las
posibles lineas futuras como por ejemplo aplicaciones o mejoras que se pueden
derivar de este trabajo.

Referencias bibliograficas:
Se incluyen las referencias bibliograficas que se referencian desde el texto.



Capitulo 2: Interaccion de la luz con la
materia: propiedades Opticas

2.1. Introduccion

Las propiedades dpticas de un medio por el cual viaja la luz describen como la radiacion
Optica interactia con ese medio. En el caso de los tejidos bioldgicos existen multiples
medios muy diferentes pero que estan caracterizados por sus propiedades dpticas. En
este capitulo se describen los conceptos que caracterizan la luz al atravesar los tejidos y
algunos de los fendmenos que suceden.

2.2. Refraccion y reflexion

2.2.1 Refraccion

El indice de refraccién es uno de los conceptos fundamentales en la dptica. Esta definido
principalmente para medios homogéneos, aunque también es posible su definicién para
elementos no homogéneos. La forma de este indice es compleja donde la parte
imaginaria muestra la atenuacion debido a la absorcidon y al esparcimiento. El pardmetro
al cual se le denomina indice de refraccién se trata de la parte real, se puede definir de
la siguiente forma:

n(A) =n(4) —ia(4) (1)

Cuando la luz que se esta propagando a lo largo de un material con un indice de
refraccion determinado se encuentra con un segundo material con un indice de
refraccion diferente, el trayecto que seguia esta radiacion se ve modificado. La cantidad
de luz reflejada o transmitida entre ambos medios depende de los indices de refraccién
de cada uno de los materiales, de la polarizacion de la luz y del angulo con el que incide
la radiacion. La ley de Snell muestra la relacion entre el angulo de incidencia y el angulo
de refraccion:

: n .
sin 6, :n—25|n 6, )

Donde n1 y nz son los indices de refraccidon de cada uno de los medios y 8, se trata de
los angulos de incidencia y 8,de refraccion.
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2.2.2 Reflexion

La reflexidn es uno de los fendmenos dpticos basicos. Cuando un rayo de luz colisiona
con una superficie, se ve reflejado y cambia su direccidn. Se pueden distinguir tres tipos
de reflexion: especular, compuesta y difusa. Los dos primeros se producen cuando el
haz incidente y el haz reflejado forman el mismo angulo con respecto a la perpendicular
a la superficie. Si la superficie es lisa se produce la denominada reflexién especular y los
rayos reflejados seran paralelos entre si. Si la superficie es rugosa, sera reflexion
compuesta y los rayos reflejados no serdn paralelos pero se mantiene la mdaxima
potencia reflejada en el mismo angulo que cuando era especular. La reflexion difusa es
debida a dos efectos. El primero de ellos, es la luz que se refleja en la superficie del
material pero el angulo de la reflexion no es el especular. Es por tanto toda la luz que no
se refleja en la direccidn especular. El otro efecto es el que se da por ejemplo en los
tejidos, cuando la luz entra en el tejido, interacciona con éste mediante procesos de
absorcién y esparcimiento y finalmente sale de él.

La reflexién difusa es el tipo de reflexién a tener en cuenta a la hora de estudiar la
interaccion con los tejidos. La reflexion especular hace que la luz se refleje en la direccién
especular pero esta luz, al contrario que en el caso de la reflexion difusa no interactua
con los tejidos. La interaccion con el tejido es importante ya que esto permite obtener
informacidn relevante acerca de sus caracteristicas.

Angulo de Angulo de
incidencia reflexion

Reflexion difusa

Reflexion especular

Figura 2.1. Efectos de reflexion especular y difusa.
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2.3. Esparcimiento o Scattering

Si tenemos un medio con un determinado indice de refraccion donde se pueden
encontrar elementos con otros indices de refraccion, cuyo tamano sea relativamente
pequeiio respecto a la longitud de onda de la radiaciéon, ocurre el denominado efecto
de esparcimiento o scattering de la luz. Es decir, una parte de la luz que incide sobre el
material o el medio es redirigida a otros dngulos relativos al esparcidor. Para poder
calcular correctamente cudnta de esa luz sufre este fendmeno es necesario conocer los
indices de refraccion de la particula y del medio. Ademas, es necesario conocer también
cual es el aspecto fisico de la particula donde incide la luz.

¥ Scattered _,

/ S ’
Photon §.
’

hv =~

/
~

Scallerer

Incident

- - e
Photon Photon "2/ |\~ Cos (8)

Traje ) ’

rajectory

\
\ Scattering
\‘.._ Evert //
o /
b
\\ //

Figura 2.2. Efecto de esparcimiento en una particula en la que se observa el dngulo de
scattering. [1]

Los medios en los que este efecto tiene un efecto importante se tratan de los medios no
homogéneos. Para caracterizar correctamente el efecto del esparcimiento sobre un haz
de luz introducimos una serie de conceptos relativos. En un medio con una distribucién
uniforme de esparcidores iguales con una densidad de esparcidores p, el indice o
coeficiente de scattering i se define como:

My = PO (3)

Donde g, es la seccidn transversal de esparcimiento que se define como la proporcion
entre la intensidad de la onda incidente y la cantidad de energia que se esparcey p se
trata de la densidad de particulas. Se asume una simetria esférica a la hora de definirla:

P

scatt

O

| (4)
0
La distancia media que atraviesa un fotdn a través de ese medio antes de sufrir

esparcimiento se define como la longitud media de trayecto libre y se expresa como la
inversa del coeficiente de scattering:
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lg=— (5)

Cuando el tamafio de la particula que produce el esparcimiento de los fotones es mucho
mas pequeia que la longitud de onda del haz incidente estamos dentro del denominado
limite de Rayleigh (scattering de Rayleigh). Esto significa que en cualquier instante de
tiempo el elemento responsable del esparcimiento solamente ve un campo eléctrico
espacialmente uniforme de las cargas en este. Segun la teoria cldsica, se denominaria
esparcimiento eldstico debido a que la energia del fotdn esparcido es la misma que la
del fotén incidente.

El fendmeno de esparcimiento estd dentro de la denominada regién de Mie que es
aplicable para cualquier relacidon tamafio/longitud de onda (o de tamafio y longitud de
onda comparables). El scattering de Mie es mds importante a medida que el tamano de
la particula sea mds aproximada a un tamafio similar a la longitud de onda o superior a
esta.

El scattering de Rayleigh se caracteriza por su radiacién isotrépica. Es decir tiene un
coeficiente de anisotropia nulo, g=0. Mientras que en el régimen de Mie, la luz esparcida
solamente se ve desviada ligeramente de su trayectoria inicial y sigue siendo altamente
direccional (g=1). El caso de anisotropia negativa, g=-1, indica que la luz esparcida se
dirige hacia atras, hacia la fuente de la radiacién. Podemos ver una representacion
grafica de los procesos que ocurren en la figura 2.3. Existen también otros procesos de
esparcimiento ineldstico, como los procesos de Raman o Brillouin, en los que las
frecuencias de los fotones esparcidos son desplazadas debido a cambios en el estado
energético.

Figura 2.3. Muestra de las radiaciones en los diferentes tipos de scattering [2].
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2.4. Absorcion

Mediante el mecanismo de absorcién, la intensidad de una onda electromagnética
incidente es atenuada al pasar a través de un medio. La absorcion es producida por una
conversion parcial, o total, de energia luminosa en energia térmica, debido a la vibracién
producida en las moléculas del medio absorbente. La absorcidon depende de la longitud
de onda de la onda incidente. La capacidad de un medio para absorber la radiacién
electromagnética depende de distintos factores como, la configuracién electrénica de
sus atomos y moléculas, el grosor de la capa absorbente, parametros internos como la
temperatura o la concentracién de agentes absorbentes y la longitud de onda de la
onda incidente. Las leyes de Lambert y Beer describen el efecto del grosor y de la
concentracion, en la absorcién, respectivamente. En los tejidos bioldgicos, la absorciéon

es causada principalmente por las moléculas de agua y las macromoléculas como las
proteinas.

La longitud de absorcidn se define como la distancia media que un fotén recorre antes
de ser absorbido, también se puede denominar camino medio libre de absorcion.

1
l,=— (6)
H

Los fotones son absorbidos por dtomos y moléculas en transiciones especificas y la
energia de estos fotones es a su vez la que provoca el paso a niveles energéticos
superiores. Las regiones del espectro donde ocurren estos procesos se conocen como
bandas de absorcidn. Puesto que los fotones a cada longitud de onda llevan una energia

determinada, cada material sélo absorbera la luz a unas longitudes de onda dadas. Esto

da como resultado una curva de absorcién caracteristica para cada uno de estos
materiales.

~ 10000 |- . =
Ul - — —  Melanin 3
£ E —— HbO, 7
o ~ 7
- 1000} e _/\ =
& 3 N E
S f / \ - g
R / \ ™~ -1
= { / \ i N
4 100 / \ f‘/ \ S
o E_". / N \'-,\ \g
: : ‘L/-\‘ / \ :
o L NS \ ]
2 10 \ 3
g S E
- S Ny
ST L4 L Jig ity BN
300 400 500 600 700

Wavelength (nm)
Figura 2.4. Espectro de absorcion de la melanina en la piel y la hemoglobina de la
sangre. [3]
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El coeficiente de absorcién de un medio compuesto por particulas absorbentes idénticas
uniformemente distribuidas se define como:

Hy = PO, (7)
Donde p se trata de la densidad de particulas. o, se trata de la seccién de absorcion.

La absorcién de un medio viene descrita por la ley de Beer-Lambert:
1(d) =1, e (8)

Donde I, es intensidad inicial, d la distancia recorrida por la radiacién dentro del medio

y Uy es el coeficiente de absorcién por unidad de longitud en cm™2.

2.5. Interaccion con los tejidos

Los tejidos estdn compuestos por una gran variedad de elementos diferentes: células,
organismos intracelulares, fibras con distintas formas, membranas, etc. todos ellos con
diferentes tamanos, disposicion y, por lo tanto, presentando diferentes propiedades
Opticas. Los tejidos son materiales muy heterogéneos y por esto se denominan medios
“turbios” ya que son altamente dispersivos y con gran absorcion y esparcimiento. La piel
y otros elementos como las paredes arteriales tienen estructuras multicapa muy
dispersivas, los glébulos rojos que circulan en la sangre disponen de un tamafio de tan
sélo 7 micras con forma plana con gran absorcién. Sin embargo, el resto de células
pueden tener tamafios que superan la centena de micras.
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Figura 2.5. Evolucion aproximada del coeficiente scattering en diferentes tejidos
bioldgicos. Los puntos rojos son las diferentes medidas, la linea verde y la negra dos
ajustes diferentes. [4]
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El esparcimiento depende fuertemente de la forma, tamafio y estructura de las
particulas que forman el tejido como se puede observar en la figura 2.5. Es por esto, que
midiendo este coeficiente se pueden detectar variaciones en la forma o el tamano de
los componentes del tejido que permiten conocer por ejemplo si el tejido tiene posibles
anomalias.

Estos tejidos presentan multitud de reflexiones, refracciones, esparcimiento y absorcién
debido a las diferencias de forma, tamafo y composicidon que existen entre ellos. El
parametro 6ptico mas dependiente del tamafio y la forma de las particulas que forman
los tejidos es el coeficiente de scattering.
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Figura 2.6. Coeficiente de absorcidn de distintos tejidos bioldgicos. Se indica la
'ventana terapéutica' (Diagnostic window) [1]

Si hablamos sobre la absorcidn, esta viene determinada por la composicién quimica de
las particulas que conforman el tejido y no tanto por la forma o tamano de estas. La
absorcién depende por lo tanto de las moléculas que forman cada tejido y depende
también de la longitud de onda a la que se toma la medida. Por ejemplo, el agua [3] se
trata de uno de los mayores absorbentes y se encuentra presente en todos los tejidos.

La regidn entre 600-1400 nandmetros se trata de la denominada “ventana terapéutica”
donde el valor de la absorcién debido al agua disminuye como se puede observar en la
figura 2.6. Aunque en la caracterizacion de tejidos no sdlo afecta la absorcion del agua,
sino que también entra en juego la absorcién de la sangre, que estudiaremos en el
trabajo.

Se han mencionado los fenémenos de la absorcion y el scattering por separado, pero
normalmente, en la mayoria de tejidos, estos se presentan simultdneamente. Su
atenuacién total puede ser expresada como:

= g+ (9)
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Este u,se trata del coeficiente de atenuacion total, que indica la atenuacidn total que se
produce en la luz en un material resultado de todos los efectos de scattering y de
absorcion.
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Capitulo 3. Simuladores de tejido bioldgico
(Phantoms)

3.1. Introduccion

En los ultimos afios se ha producido un fuerte crecimiento en el uso de las técnicas
Opticas para la caracterizacidn de tejidos. La obtencidn de las propiedades épticas de un
tejido real es complicada ya que el calculo de éstas depende de multiples variaciones de
distintos pardmetros morfolégicos y bioquimicos que son dificiles de controlar. Por lo
tanto, los sistemas comerciales reales que se utilizan a la hora de caracterizar los tejidos
necesitan métodos de calibracién estables y reproducibles. Para ello, son necesarias
herramientas de prueba que imiten las caracteristicas dpticas de los distintos tejidos.

Desde la década de los 80 se han ido desarrollando varios modelos de tejido que imitan
las propiedades dpticas o estructurales de los tejidos para diferentes areas de
diagnéstico éptico. Se han desarrollado modelos de tejido para multiples técnicas
Opticas como: fluorescencia, monitorizacién no invasiva del nivel de glucosa,
oxigenacion de la hemoglobina, medida de las propiedades dpticas de tejidos ex vivo,
deteccién cuantitativa de fluoréforos, medidas en reflectancia difusa, etc. Los phantoms
juegan un papel muy importante en los estudios relacionados con la aplicacién
terapéutica de la radiacion optica.

Los simuladores de tejido bioldgico “phantoms” se utilizan para multiples propésitos,
como:

e Verificacidn inicial del sistema en disefio

e Optimizacidn de la relacidn sefial a ruido de sistemas de imagen dptica
e Realizacidon de comparaciones en rendimiento con otros sistemas

e Realizacion de un control de calidad rutinario

El acceso a algun tipo de estos simuladores es posible a través de varias empresas que
se dedican a su comercializacion. Aunque en las ultimas décadas el desarrollo de estos
simuladores ha sido bastante considerable, el uso de no estda muy extendido debido a
gue existia cierta dificultad a la hora de obtener simuladores con las propiedades
geométricas y Opticas necesarias.

En este capitulo se realiza un resumen de los diferentes tipos de simuladores de tejido
bioldgico mostrando sus caracteristicas como geometria, duracién, propiedades épticas
y aplicaciones principales.
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3.2. Composicion de los phantoms

A la hora del disefio de un phantom es importante conocer cudl es la estructura [5] tipica
de estos simuladores. Dispondra principalmente de una estructura como la siguiente:

Matriz: La matriz o base se trata de la base del simulador, es decir, es la parte
sobre la que se comienza el desarrollo del phantom. La matriz se encarga de
asegurar la estabilidad requerida al phantom y sobre ella es donde se introducen
el resto de componentes. Ejemplos: agua, sangre, resinas, etc.

No Liquido Si Si 1.34
No Flexible Si Si 1.35
Si Sélido Si Si 1.54
Si Sélido Si Si 1.50
Si Flexible Si Si 1.4

Figura 3.1. Diferentes opciones para la composicion de la matriz y caracteristicas. [5]

Esparcidores o catterers: los scatterers se tratan de los materiales que
introducen, por las caracteristicas de sus particulas, esparcimiento en el
phantom. Se afaden sobre la denominada matriz. Algunos ejemplos son
intralipid (en agar-agar o agua) o micro-esferas de éxido de alimina o titanio (en
resina y silicona).

Absorbentes o bsorbers: se trata del caso andlogo a los scatterers pero su mision
es aumentar la absorcién total del phantom. Se trata de los materiales que
disponen de cromdforos, es decir, materiales capaces de absorber energia
radiante. Algunos ejemplos son diferentes tipos de tintas, sangre e incluso agua.

Otros. Dependiendo de la base o matriz que se utilice en el phantom, se pueden
necesitar diferentes tipos de materiales adicionales. Por ejemplo, podemos
utilizar en la matriz un material que necesite un endurecedor que permita
obtener una estabilidad y durabilidad de sus caracteristicas o, por ejemplo,
fungicidas para que sus caracteristicas se mantengan el mayor tiempo posible,
etc.
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3.3. Scattering en phantoms

A la hora de querer introducir esparcimiento o scattering en un phantom, se introduce
normalmente como un agente separado de la matriz que compone la base del phantom.
El material que introduce el esparcimiento suele ser tipicamente de un porcentaje
inferior al 50% del total del material que compone el phantom.

Tipicamente se utilizan tres materiales como “scatterers”: lipidos, micro-particulas y
diéxido de titanio/oxido de aluminio [5]:

e Los phantoms basados en lipidos son biolégicamente muy similares a las
particulas que producen el scattering en los diferentes tejidos.

e Los phantoms en los que se introducen micro-particulas permiten mantener un
control sobre el tamafio, geometria y el valor del indice de refraccién.

e Los que emplean diéxido de titanio u 6xido de aluminio son indicados si su
propésito es introducir grandes coeficientes de scattering.

Cada una de estas opciones se utiliza no sdlo dependiendo de las propiedades que
gueramos introducir al simulador, sino también del material del que esté compuesta la
matriz. Los basados en lipidos en su estado natural se encuentran de forma liquida por
lo que su aplicacién estd indicada para phantoms con base en liquido como agua. Por
otro lado, los basados en didxido de titanio son mas indicados para utilizar en bases
desarrolladas en resina o materiales gelatinosos. En la figura 2.8 se muestran algunas de
las caracteristicas de estos materiales.

No 100 a 500 mm Intralipid, 1.45
Leche
50 nm hasta phantoms 2.4 hasta
No 100 um gelatina/agar 2.9
y silicona
Se utiliza en
Si 20 hasta 70 nm phantoms 1.59
liqguidos y
silicona
Si 250 nm phantoms de -
resina

Figura 3.2. Tabla en la que se muestran las diferentes opciones de materiales que
introducen scattering/esparcimiento. [5]
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3.4. Materiales y propiedades

Como sabemos, en el cuerpo humano existe una gran diversidad de tejidos todos ellos
con propiedades, composicién y estructuras muy diversas. A la hora de desarrollar
simuladores de tejido esta diversidad también se mantiene por lo que existe una gran
variedad de phantoms. En este apartado, se realizara una clasificacion de ellos segun los
materiales de los que estdn compuestos y se citaran algunas de sus propiedades. Los
phantoms de tejidos pueden dividirse en dos clases principalmente [5], liquidos y
sélidos.

e Los phantoms liquidos donde los agentes esparcidores y los absorbentes son
mezclados con un diluyente (se entiende como base en un liquido) son mas
faciles de preparar. Estos phantoms se utilizan principalmente en el modelado
de medios infinitos o semi-infinitos con absorcién, scattering e incluso
fluorescencia.

e En los phantoms sélidos la base se trata de un material sélido sobre la que se
introducen aditivos que modifican sus propiedades. Algunos de estos materiales
son polimeros y geles basados en agua. La habilidad de estos materiales para
conseguir la forma deseada proporciona la posibilidad de crear phantoms
geométricamente complejos. De esta forma, se pueden simular las formas de
6rganos y realizar simulaciones totalmente reales sobre ellos como cortes,
modificaciones de forma, etc. Una de las grandes ventajas de utilizar medios
solidos es que la agregacion y la sedimentacién de particulas de dispersion, que
es un problema comun en phantoms de liquido, es mucho mas sencilla ya que la
dureza del material de la base no permite el movimiento de las particulas de
dispersién.

3.4.1 Phantoms basados en agua

Los phantoms basados en agua pueden emplear [6] los tres scatterers principales
mencionados en el apartado anterior. La absorcidn de estos phantoms es debida, en su
mayor parte, a que en el régimen visible del espectro electromagnético la absorcidn del
agua se encuentra en sus maximos valores. A longitudes de onda menores de 700
nandmetros este efecto puede ser despreciado y en este caso puede ser necesaria la
introduccidn de absorbentes para emular la absorcidn del tejido a simular. Tipicamente,
en estos phantoms se introducen eritrocitos, hemoglobina de la sangre para introducir
gran absorcién) o la sangre propiamente dicha. Este tipo de phantom es el que se
empleara a lo largo de este trabajo.

A la hora de trabajar con este tipo de phantoms hay que tener especialmente cuidado
[6] con el mantenimiento de sus propiedades con el tiempo. Algunos phantoms como
en los que se introducen lipidos suelen ser utilizados por periodos de dias o semanasy
después son desechados ya que mantienen sus propiedades un tiempo menor que otras
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composiciones. La utilizacién de TiO2 suele ser la norma para introducir el scattering en
los phantoms si queremos alargar su duracion en el tiempo.

3.4.2 Phantoms basados en gelatinas

Las sustancias que en su interior incluyen agua de forma que ésta permanece sin poder
salir de ella limitando su movimiento son clasificadas dentro de la categoria de
“hydrogel” o gelatina. Algunos ejemplos son la gelatina [6] o el agar-agar y todas sus
variaciones posibles. El agar-agar y las gelatinas son dos de los materiales fundamentales
en la historia del desarrollo de phantoms. El agar-agar era utilizado en phantoms para
resonancia magnética o MRI (Magnetic Resonance Imaging), ultrasonidos y mas tarde
fueron adaptados para técnicas dpticas aplicadas a tejidos. Ambos materiales permiten
la inclusion de moléculas organicas y composiciones celulares obteniendo asi phantoms
con constitucién sdlida que pueden tener gran variedad de formas diferentes.

En cuanto a los scatterers que se usan en estos phantoms, y tal y como se refleja en la
Fig. 3.3, se utilizan didxido de titanio u éxido de aluminio. El uso de estos dos tipos de
scatterers esta cada vez mas extendido ya que ademas de ser mas barato, es facil de
introducir en el phantom con matriz de gelatina o en solucién de agar-agar.

El factor mas importante a tener en cuenta a la hora de la produccién de estos phantoms
es el nivel de detalle y el proceso utilizado para ello. Por ejemplo, si como esparcidor se
emplea TiO,, al introducirlo en el phantom se precipita hacia el fondo del recipiente
siendo necesario removerlo cada poco tiempo ya que de otra manera se pierde la
homogeneidad de la mezcla. El TiO; modifica sus propiedades a lo largo del tiempo por
lo que el indice de scattering de phantoms con la misma mezcla puede variar
significativamente entre ellos. Ademas pueden ser afadidas diferentes sustancias que
permiten modificar caracteristicas de estos para mejorarlas o conseguir nuevas
propiedades como: aumentar la duracién de sus propiedades en el tiempo, eliminar
bacterias, modificar su espectro para que sea mas parecido al de un tejido real, evitar
su degradacidn, etc. En la figura 3.3 se pueden ver algunas de estas sustancias que
pueden afadirse a phantoms basados en gelatina o agar-agar.
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Depende altamente de

Proveer de un la hemoglobina es dificil
espectro de tejidos modificar su nivel Dias
reales

No es muy estable por lo
Proveer de efectos de que es dificil mantenerlo

absorcion durante el tiempo dias
Aumentar la Dificil mantener sus
composicion organica caracteristicas en el Dias
tiempo

Figura 3.3. Resumen de los aditivos que pueden ser usados en phantoms de gelatina y
agar-agar. También se pueden utilizar en phantoms de agua. [5]

3.4.3 Phantoms basados en resinas

La construccién de estos phantoms [6] requiere una mezcla de resina y un endurecedor
para crear una resina solida que es transparente. Esta mezcla se mantiene a
temperatura ambiente unos cuantos dias o a una temperatura elevada unas horas para
gue se endurezca. En ellos se utilizan como scatterers tanto TiO2 como esferas de poli-
estireno. En la figura 3.4 se muestran algunos de los aditivos que se pueden incluir en
este tipo de phantoms.

La mezcla exacta con la cantidad de endurecedor requerida para cada tipo de resina es
muy importante a la hora de obtener un volumen homogéneo y a su vez que el proceso
de “curacién” sea lo mas rapido posible. A la hora del proceso en el que se mezclan
ambos se genera calor y cierta expulsidon de gases. La expulsién de estos gases del
phantom es esencial para que no se generen burbujas que modifiquen las propiedades.

Las resinas caracterizan a los phantoms enfocados a la calibracién y validacion de las
medidas de sistemas como OCT. Se tratan de phantoms que no se degradan, es decir,
sus propiedades son continuas en el tiempo con larga duracidn de incluso afos. Esto es
muy importante ya que asi nos permite realizar por ejemplo comparaciones entre
diferentes sistemas a lo largo del tiempo.

23



Proveer de No representa

scattering estable espectralmente a los Afos
y calibrado tejidos
No es muy estable
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efectos de mantenerlo durante Afos
absorcion el tiempo
Proveer de un M4s costoso que
valor de otras técnicas Afios
scattering

determinado

Figura 3.4. Aditivos que pueden ser usados en phantoms basados en resinas. [5]

3.4.4 Phantoms comerciales especializados en
calibracion y caracterizacion de equipos OCT

Existen multiples empresas [7] que han comercializado phantoms indicados
especialmente a la caracterizacion de sistemas OCT. Con estos, es posible calibrar las
medidas que se realizan con el sistema midiendo diferentes parametros como puede ser
la PSF (Point Spread Function), la sensibilidad, resolucién, distorsién etc.

Estos phantoms estan formados por una matriz de resina epoxi (Araldite DBF) y un
endurecedor necesario en este tipo de simuladores (Araldite HY951), son dopados con
esferas de baja densidad. La resina epoxi caracteriza a los enfocados a la calibracion y
validacién de las medidas de sistemas como OCT, como se observé en el apartado
anterior.

Un ejemplo de phantom comercial utilizado en calibracién, se trata del fabricado por
Arden Photonics [7]. Este phantom estd compuesto de diferentes patrones que son
‘escaneados’ por el OCT como se puede ver en la figura 3.5.
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Figura 3.5. Ejemplo de los patrones de un phantom de Arden Photonics dependiendo
del parametro a calibrar [7]
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Capitulo 4. Tomografia de coherencia dptica.
OCT y Modelado.

4.1. Introduccion

La tomografia de coherencia dptica OCT (Optical Coherence Tomography) se trata de
una técnica de imagen no invasiva que permite obtener imagenes de tejidos en alta
resolucién que comenzd su desarrollo en la década de los 90 [8]. La técnica OCT se basa
en interferometria de baja coherencia. Su funcionamiento se basa en la iluminacién del
material o tejido y la posterior medida del “eco éptico” que produce la muestra o el
objeto iluminado. Al llegar la radiacién a la muestra la luz, ésta se esparce por el interior
de esta y se retro-esparce hacia la superficie. Cuando la radiacion sale del material,
capturada y a partir de su medida se obtendra informaciéon morfoldgica del mismo.

Esta técnica permite resoluciones mucho mayores que otras técnicas muy utilizadas
como el ultrasonido, rayos X o resonancia magnética, obteniendo capturas de imagen a
profundidades de en torno a 2-3 milimetros [9]. En la figura 4.1 se puede observar una
comparacion con las técnicas de resoluciones milimétricas utilizadas en la actualidad.

Resolution (log)

A
1mm
100 um T
10 um
1pm
Penetration depth (log)
100 nm ' y t t t
l1pm 10 pm 100 pm 1 mm l1cm 10 cm

Figura 4.1. Comparativa entre diferentes técnicas de obtencién de imagen seguin
resolucién y penetracion. [9]

El funcionamiento basico de esta técnica de imagen consiste en medir el eco de luz
recibido con el objetivo de caracterizar la muestra. Su funcionamiento es similar a la
técnica de ultrasonidos (Ecografia o US) ya que el fundamento de la técnica con
ultrasonidos se trata también de captar el “eco” recibido pero a una frecuencia mucho
menor.
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La ventaja de OCT frente a los ultrasonidos es que al utilizar la luz, la velocidad de
propagacion es mucho mayor, lo que permite medidas mas rdpidas y ademas aporta una
resolucién mayor. La figura 4.2 muestra una comparativa entre la resolucion obtenida
con OCT, ultrasonidos y MRI pudiéndose observar la mejora en resolucion que aporta la
primera.

multi-beam OCT

Figura 4.2. “Corte” transversal del dedo de un humano mediante OCT, ultrasonido de
alta resolucion y resonancia magnética (MRI). [9]

OCT y el resto de técnicas de tomografias son indicadas para visualizaciones internas del
tejido por eso permiten visualizaciones de unas pequefias micras frente a otro tipo de
técnicas como la resonancia magnética (MRI) que estdn mas enfocadas a la visualizacién
a nivel de érgano externo.
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4.2. Coherencia

La coherencia es el parametro que indica que dos ondas de cualquier tipo presentan
idéntica fase. Cuando en una onda dos puntos tienen la fase constante se dice que se
trata de dos puntos “coherentes”. Esto permite predecir la fase en otro punto
conociendo la fase de un punto de la misma onda en un instante determinado. En la
figura 4.3 es posible ver una representacién grafica de los dos tipos de coherencia
existentes.

Existen dos tipos de coherencia:

- Coherencia temporal: la coherencia temporal muestra el parecido de un punto
de la onda consigo mismo en el transcurso de un tiempo, es decir, hasta cuando
es predecible el valor de fase en ese punto a partir de un momento conocido.
Esto da un valor de tiempo de coherencia. Segun esta definicién, una fuente de
luz con alta coherencia consiste en una fuente en la cual su fase es predecible en
el tiempo. Esto es lo que ocurre en una fuente monocromatica. Aunque es algo
“irreal” ya que una fuente monocromadtica deberia ser ideal para poder ser una
fuente de luz totalmente coherente. Una fuente no ideal tendrd un tiempo de
coherencia que aumentara si aumenta su coherencia.

- Coherencia espacial: Se refiere a la diferencia de fase entre dos puntos de una
onda. Dos puntos de una onda son coherentes si su diferencia de fase es
constante, es decir, cuando conocida la fase de la onda en un punto es posible
conocer la del otro punto. Una fuente con un gran frente de emisién tendra una
coherencia espacial baja al contrario que una fuente con un frente de emisién

pequefio.
Luz
Incoherente Coherente
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Figura 4.3. Ejemplo a la izquierda de luz incoherente y a la derecha de luz coherente
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Figura 4.4. Ejemplo de dos ondas. Onda coherente (superior) e incoherente (Inferior).
Se muestra una onda en color negro vy, superpuesta, una azul con un desfase de
tiempo de T segundos. En el primer caso la fase es constante para Ty para el instante
t+T. En el segundo caso, la fase es distinta para los distintos instantes de tiempo. [10]

4.3. Interferometria

La interferometria se basa en la interferencia entre varias ondas. Se trata de realizar la
medida de la interferencia entre ondas tras su suma siendo destructiva o constructiva
en funcién de los desfases que existan entre ellas. Por lo tanto, el factor de la fase es
muy importante en el resultado de la interferencia entre ellas. Las sefales que sean
monocromaticas obtendran como resultado patrones de interferencia de mayor o
menor intensidad a esa frecuencia. En el caso de fuente policromatica, al patrdn se le
denominard “patrén de interferencia coloreado” ya que las ondas se pueden anular unas
a las otras.

Esta técnica de interferometria es la utilizada por OCT. En este caso, se trata de hallar el
resultado de la interferencia de una sefial consigo misma al entrar en contacto con el
tejido o muestra a medir.

Cuando se trate de una sefnal monocromatica, es decir, “uni-frecuencial” y coherente,
se modifica su amplitud y su fase al entrar en contacto con la muestra pero la fase entre
dos puntos se mantiene por lo que la sefal seguira siendo monocromatica y coherente.
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Entonces, esta onda interfiere con la onda incidente produciéndose la interferencia que
como resultado tendrd una onda con amplitud constante y una sola fase. Si la sefial no
es monocromatica (varias frecuencias) las diferentes componentes frecuenciales
tendran cada una fase y amplitud determinadas. Esto producird que el conjunto de todas
ella sea de baja coherencia. Al llegar a la muestra las amplitudes y las fases de cada una
de las componentes frecuenciales se modifican por lo que la sefial resultante de la

interferencia serd una sefial mas irregular que en el caso monocromatico.

El interferometro que utilizan tipicamente las técnicas de OCT se denomina

Interferdmetro de Michelson.

Objcto de referencia
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Figura 4.5. Interferémetro de Michelson que se utiliza en un sistema OCT.

HFlano de referencia

Como se observa en la figura 4.5, el interferometro consta de cuatro brazos: fuente,
detector, objeto (donde se encuentra la muestra) y referencia. La interferencia se produce

entre la luz del brazo de referencia y el brazo de muestra.
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Figura 4.6. Senales resultado de la interferencia en el detector. La primera se trata del
resultado de una fuente coherente, la de la parte inferior corresponde a una sinusoidal
con envolvente gaussiana resultado de una fuente incoherente. [10]

El resultado de la interferencia es determinado por la fase con la que sumen las sefiales
de los brazos de referencia y de muestra. Cuando la luz es monocromatica, como se ve
en la figura 4.6, el resultado se trata de una sinusoidal. Si la luz es coloreada, la
interferencia se trata también de una sinusoide pero su amplitud fluctia formando una
envolvente gaussiana. El maximo de esta gaussiana viene determinado por el punto
donde coincidan las distancias de los brazos de objeto de referencia y muestra.

4.4. Técnicas OCT

Existen diversas técnicas OCT que dependen principalmente del dominio en el que
trabajen: temporal o frecuencial. El funcionamiento es similar en los dos dominios, el
OCT se compone del interferometro que combina ambas sefiales provenientes de la
referencia y de la muestra y se crea una interferencia que es detectada.
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Figura 4.7. Sistema OCT basico, en el dominio temporal y que esta construido con
fibra. Debido a que utiliza esta tecnologia, las sefiales se combinan con un acoplador
de fibra. Dispone de 4 brazos, uno donde se encuentra la muestra, el de referencia, la

fuente de luz y el detector. [11]

Los caminos dpticos seran “barridos” para penetrar a lo largo de la profundidad de toda
la muestra. La fuente de luz es diferente en cada una de las técnicas, pero todas tienen
en comun la utilizacién de fuentes de baja coherencia con gran ancho espectral.

Cada medida [12] que se obtiene del sistema OCT se le denomina A-scan. Se obtiene al
focalizar con la lente del sistema en un punto fijo del objeto a escanear. Al final del
proceso que se produce en el interferémetro se obtiene como resultado un perfil de
intensidad de la luz retro-esparcida a lo largo de la profundidad de la muestra. La
continuacion del proceso consiste en ir focalizando la lente en puntos espacialmente
contiguos para, tras obtener sus A-scan, formar un B-scan. Dos ejemplos de B-scan son
las Fig. 4.8 y 4.9, agrupa varios A-scan para formar una imagen que representa la
distribucién de la intensidad de luz retroesparcida a lo largo de la profundidad del tejido
y de una seccion espacial del mismo.
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Figura 4.8 Medidas OCT: (izgda) A-scan, luz retro-esparcida en funcién de la
profundidad del tejido; (centro) B-scan, radiacion retro-esparcida a lo largo de una
seccion transversal del tejido; (dcha) C-scan, imagen 3D de la radiacién retro-
esparcida.[13]

pepipunjold

Figura 4.9 B-scan de una retina de ojo humano. [14]
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4.4.1 Caracteristicas de un sistema OCT

Las caracteristicas mas importantes de un sistema OCT son [15]:

O

Resolucion axial: también Ilamada resolucién en profundidad, viene
determinada por la longitud de coherencia de la fuente utilizada. Al interferir la
sefial consigo misma, dicha interferencia representa la autocorrelacién de dicha
sefial. La anchura espacial de esta autocorrelacién se denomina longitud de
coherencia, [, la cual establece la resolucién axial maxima Az y es inversamente
proporcional al ancho del espectro en potencia

Az=I = M{ﬁ} ~ 0.44{£} (10)
V4 AL AL

Donde:

- Az es la anchura a mitad del maximo de la funcién de autocorrelacion.
- AA es la anchura espectral de la fuente.
- A0 es la longitud de onda central de la fuente de luz.

Atendiendo a esto, se puede concluir que se requieren fuentes de luz con un
ancho de banda amplio para conseguir una resolucién axial elevada ya que la
resolucién axial es inversamente proporcional al ancho de banda de la fuente de
luz.
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L]
2 0.50
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Figura 4.10. Muestra del espectro y sefial de la interferencia de baja coherencia
de un diodo, donde se puede observar las franjas que se observan dentro de la
longitud de coherencia del mismo. [15]
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o Resolucién Lateral: la resolucion transversal que se puede conseguir con
imagenes OCT estd determinada por el tamafio del punto de enfoque de
un haz éptico, dado por:

Ax=ﬂ{i} (12)
7 | d

donde d es el didmetro del haz gaussiano en la lente de enfoquey f esla
longitud focal de la misma lente. Asi pues, se puede conseguir una gran
resolucién transversal empleando una gran apertura numérica para
disminuir el tamafio del punto en el plano focal de la lente. Sin embargo,
un incremento de la resolucién transversal produce una reduccién de la
profundidad del foco, b, que es dos veces la longitud de Rayleigh. Asi, se
define el parametro confocal b o profundidad de enfoque como
[referencia]:

_ TAX?
' 24

b=27 (12)

donde:
- A es la longitud de onda principal

- Ax es la resolucién transversal.

o SNR (relacion sefial a ruido): la relacién seial-ruido (SNR, Signal to Noise
Ratio) de deteccidn se puede calcular usando las técnicas estandar para
comunicaciones épticas, por ejemplo con la siguiente expresion.

nP
SNR =10log(—— 13
g(ZhVNEB) (13)

donde:

- nes la eficiencia cuantica del detector

- Peslapotencia de la seiial

- hyeslaenergia del foton

- NEB (Noise Equivalent Bandwidth) es el ancho de banda
equivalente de ruido del filtro utilizado para la demodulacion de
la sefal.

o Maxima penetracidn posible: El factor de profundidad se trata de una
caracteristica muy importante aunque depende mucho de la aplicacion y
de las caracteristicas y tipo de material o tejido a analizar.

Se ha comentado la existencia de dos versiones de OCT en los dominios frecuencial y
temporal. Es importante recalcar que estas caracteristicas son comunes a ambas
variantes, eso si, existen diferencias entre ambas que se describiran en los siguientes
apartados.
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4.4.2 OCT en el dominio temporal (TD-OCT)

En este apartado se describird la técnica OCT desde el punto de vista del dominio
temporal. La diferencia principal con el otro tipo de OCT reside en el método de barrido
en profundidad para obtener cada A-scan. También existen otras diferencias como los
requerimientos SNR, la velocidad de adquisicion, el propio interferémetro, etc.

El dominio temporal [15] se caracteriza por la necesidad de realizar dos barridos, uno
para recorrer la muestra y otro para seleccionar la profundidad. Basicamente, existen
dos técnicas de interferometria de baja coherencia (LCl, Low Coherence Interferometry)
en el dominio del tiempo y ambas emplean interferometria con dos haces de luz: la
reflectometria OCT y OCT de haz dual.

4.4.2.1 Reflectometria OCT

Se trata de la técnica tradicional de implementacion de OCT y estd basada en el principio
de reflectometria [15] (Danielson and Whittenberg 1987). Esta técnica emplea, en la
mayoria de los casos, un interferémetro de Michelson situando en uno de los brazos la
muestra y en el otro brazo un espejo de referencia que se desplaza longitudinalmente a
lo largo del eje del haz de luz como se aprecia en la figura 4.11. La deteccion se hace con
un detector de envolvente, y el barrido moviendo el espejo del brazo de referencia. Este
es justamente el principal inconveniente de esta técnica, hay que mover el espejo punto
a punto para llegar a toda la profundidad del tejido lo que alarga el tiempo de captura
para cada medida.

a  Reference Beam Reference
vl Mirror
U
Low Time-
Coherence >
Light Source OCT DepthScan

Lateral
OCT
Scan

Photo-
Detector

Figura 4.11. Esquema de funcionamiento de un sistema TD-OCT. Se puede observar
como el brazo de referencia se debe mover longitudinalmente. [16]
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El funcionamiento de TD-OCT se basa en la siguiente expresion:

1L (0) = 1o + 1, () +2Re{S, (1)} (14)
2Re{Sx(7)} =G (7) =2,/{I5 1} |7 | COS [ — 5 (7)] (15)

Donde:

- I eslaintensidad en la fuente,
- Ip es la intensidad reflejada en el brazo de referencia y en cada elemento que
refleja de la muestra.

El tercer elemento de la ecuacién 15 representa la correlacién cruzada entre las sefiales
y depende del instante temporal.

- |ysgrl se trata del grado de coherencia de la fuente que estamos utilizando, que
corresponde a la autocorrelacién del campo:

( )_<E*(t)E(t+r)>
7= JI,R, + 1R,

- Ry y Ry sonlos coeficientes de reflexidon en la muestray en el brazo de referencia
respectivamente.

(16)

Para finalizar con el dominio del tiempo se describird la relacién sefial a ruido. Para
caracterizar la SNR de este sistema es necesario conocer el ruido que se produce en todo
el sistema. La fuente introduce cierto ruido, en el detector se introduce ruido de tipo
“shot” y el ruido térmico presente en todos los sistemas. Segun [15], la potencia de ruido
seria:

N =2gSRW (17)
La potencia de sefial entonces es la siguiente:
I =rRR.S (18)
Donde:

- qeslacargadel electron

- S potencia de sefial media de entrada al receptor
- W ancho de banda de la sefial eléctrica medida

- 1 se trata de la responsividad del receptor

Por lo tanto, el resultado final seria:

SNR:i: rRRS _ TRy
N 2qSRW 2qW

(19)
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4.4.2.2 OCT de Haz Dual

En la técnica de haz dual la muestra se ilumina por dos haces de luz que se combinan a
la salida del interferémetro. El OCT de haz dual [16] se implementd inicialmente, con un
interferémetro de Fabry-Perot para obtener la imagen tomografica del fondo del ojo
(Fercher en 1993). Mas tarde, se implementd una configuracién con un interferémetro
de Michelson para generar imagenes tomograficas de diferentes casos clinicos como
glaucomas, retinopatia diabética, etc. La interferencia se observa si la diferencia de
caminos en el interferémetro coincide con la diferencia de caminos entre el haz de luz
dual y la muestra. En la figura 4.12 se puede observar un esquema de la técnica.

LowTime-
Coherence Light
Source
Reference Beam
Mirror1 Splitter
Lateral
[]H / t OCT
Ll - Dual Scan
<P i Beam
ocT Reference v
Depth  mirror2 U
Scan
Photo-
Detector v‘\WI‘-
U

Signal i >
ProcessorITI A u-v
A

Figura 4.12. Esquema basico de la técnica OCT de haz dual [16].

La sefial del detector es una sefial de autocorrelacion y sélo proporciona una imagen sin
ambigliedad si predomina una de las interfaces de la muestra.
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4.4.3 OCT en el dominio de Fourier

La principal diferencia de esta técnica con la técnica en el dominio del tiempo se trata
de que aqui sélo es necesario realizar un barrido espacial para obtener la imagen OCT
frente al doble barrido necesario en la técnica temporal.

El perfil de profundidad proviene de realizar la transformada inversa de Fourier de la luz
retro-esparcida. Existen dos formas de obtener el perfil y amplitud de esta luz retro-
espacida en el dominio de Fourier: por interferometria espectral (SD-OCT, Spectral
Domain-OCT) [16] y mediante técnicas de longitud de onda sintonizable (fuentes
sintonizables SS-OCT, Swept Source-OCT) [17]. En el caso de SS-OCT, que se puede
observar en la figura 4.14, el detector es un uUnico fotodiodo, pero la fuente barre las
longitudes de onda del espectro, de forma que tras la captura se puede reconstruir el
espectro. El sistema SD-OCT que se puede observar en la figura 4.13 utiliza una fuente
de ancho espectro y un espectrémetro que separa las longitudes de onda en un
elemento receptor CCD.

Phase
Shifter
Reference
Mirror
Diffraction Beam
Grating Splitter Lateral
I OCT
Scan

Photo Detector & D Coherence
Array Light Source
I(K)
K

Figura 4.13. Esquema OCT de la técnica de interferometria espectral (SD-OCT). [16]
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Figura 4.14. Esquema de la técnica con fuente sintonizable SS-OCT. [17]

Con estas configuraciones se captura el espectro correspondiente a la interferencia.
Aplicando la transformada inversa de Fourier se puede pasar del dominio frecuencial al
dominio temporal, obteniendo asi un perfil de reflexiones similar al del caso temporal.
El proceso correspondiente a la interferencia se realiza en el dominio frecuencial por lo
que la formulacién matematica quedaria [16]:

X (@) = S(a))Rr+S(a))ZRS +28(a))2,/RrRS cos(wz,)+25(w) 3 RS, RS, cos(wz,,) (20)

ndistm

Donde S(w) es el espectro de la fuente y se encuentra también un término debido a la
correlacidn existente entre las reflexiones de cada uno de los elementos que componen
el objeto o muestra. En el anterior caso no aparecian ya que eran anulados debido a que
la fuente era de baja coherencia. La transformada del espectro de la fuente se trata de
la autocorrelacion en el tiempo, y(7) en el caso anterior. Si se aplica la transformada a
toda la expresion se obtendria:

S(w) > R(z) =(E* (1) E(t+7)) (21)

I(r) =T(7)R, +F(T)ZRS +Z</R Ry, [[()® (7 £7,)]+ Y. ReuRs, [[(D)® (£ 7,,)]  (22)
Las reflexiones dentro de la muestra producen unos términos de autocorrelacién, que
forman el denominado ruido de coherencia. Al realizar la transformada de Fourier se
sitan en torno a la profundidad cero. También aparece un término constante en la
profundidad cero debido a la diferencia de longitudes entre los brazos porque en esta
técnica no se modifica la longitud del brazo de referencia.
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Figura 4.15. Muestra de un A-scan tras haber aplicado la transformada inversa
de Fourier a la interferencia. [17]

Una de las ventajas que se deben destacar de SS-OCT es que se pueden utilizar fuentes
con pequeio ancho de banda como fuentes laser ya que el ancho de banda necesario
se consigue a través del barrido que se realiza. Esto permite utilizar mayor potencia y
por lo tanto mejorar la SNR.

En cuanto a la cuantificacion del ruido en el dominio frecuencial, éste se ve reducido con
respecto a TD-OCT. La expresion para el calculo de la SNR seria:
N

SNR = SNRjigi100 > (23)
Donde N se trata de un factor que depende de la potencia de cada una de las longitudes

de onda.

4.5. Equipo OCT utilizado

En este trabajo se utiliza un equipo OCT comercial de Thorlabs, el modelo OCS1300SS
[18]. El equipo esta formando por dos mdédulos (mddulo de imagen y fuente), se trata
de un equipo de fuente sintonizable (SS-OCT). Dispone de un mddulo para realizar
medidas de la intensidad de la reflexion y otro para el de polarizacién PS-OCT. En la
figura 4.16 se muestran algunas de las caracteristicas principales del sistema:
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System Specifications Imaging Specifications

Optical 2D Cross-Sectional OCT Imaging Capability
Center Wavelength 1325 nm Imaging Speed 254
= 512 Lines per Frame) be

Spectral Bandwidth (FWHM) >100 nm ( |
Axial Scan Rate 16 kHz Maximum Imaging Size 4,000 x512 Pixels
Coherence Length 6.0 mm Maximum Imaging Width 10 mm
7Average Output Power I 1omw | Maximum Imaging Depth | 3.0mm
'Sensitivity | 100 dB Transverse Resolution 25um

Axial Resolution | 12/9 pm (air/water)

Data Acquisition

3D Volumetric Imaging Capability

Analog/Digital Conversion Rate ‘ 100 MSis 2

Analog/Digital Resolution [ 14 Bit Maximum Volume Size (L x W x D) 10x10x3 mm

7Ar'|.alqg'IDirgnal-Channels 2“ | xa:umt)x‘rg)Sampling Resolution 1024 x 1024 x 512 Pixels

Analog Output Rate 1MSis P EEr— -+

E Imaging Time Approx. 30 sec

Analog Output Resolution 16 Bit - .

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

Figura 4.16. Caracteristicas del equipo empleado. [18]

Dispone de una resolucion transversal de 25 um, una resolucién axial 12 um en aire que
seria necesario dividir entre el coeficiente de refracciéon del medio que se vaya a medir
para conocer la resolucién real. Trabaja a una longitud de onda de 1325 nm [18] y
dispone de una penetracion en profundidad de hasta 3 mm. Con este equipo se obtienen
capturas B-scan (imagenes en 2 dimensiones) con una configuracion de 512x1024
pixeles [18] por imagen (profundidad x lateral) como maximo.

El equipo dispone de una fuente laser sintonizable (SS) utilizando un interferémetro
Mach-Zehnder como referencia. Utiliza varios detectores con una configuracion
balanceada. La Fig 4.17 muestra un sistema basado en fibra que utiliza un acoplador
donde se produce la interferencia. Después aparece un DAQ encargado de digitalizar la
sefal y transferirla al ordenador donde serd procesada para después continuar con la
siguiente muestra.

Mz | —
i
1

FC

CLOCK ™ FC / \ FC :
P am { m\ LASER TRIG ag

MZI clock (inside the lases) |

OCT
SIG.
Computerl
»\ MS
N
. TRIGIN |

Figura 4.17. Esquema general del equipo OCS1300SS. [18]
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Figura 4.18. Esquema del mddulo dedicado a medida del retardo de polarizacién. [18]

Este mddulo detecta las dos componentes de polarizacidn (vertical y horizontal) por lo
gue dispone un canal para cada una de ellas. Los elementos numerados de 1 a 5 se tratan
de polarizadores para la calibracién del retardo de polarizacién.

Figura 4.19. La imagen de la izquierda se trata de los médulos OCT de THORLABS
utilizados. En la parte de superior se encuentra el modulo PS-OCT, el modulo
intermedio se trata del médulo de imagen general y en la parte inferior se encuentra la
fuente y la dptica del sistema OCT. La imagen de la derecha muestra el brazo donde se
toman las medidas de cada una de las muestras.
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4.6. PSF

Una caracteristica importante en los sistemas Opticos se trata del pardmetro PSF (Point
Spread Function). Es necesario tener caracterizado este pardmetro para tener un
correcto modelado del fendmeno de retroesparcimiento obtenido con un sistema OCT.
Para caracterizar la calidad dptica de un sistema se puede tomar como criterio
determinar cudn borrosa se vuelve la imagen de un objeto luminoso casi puntual cuando
se adquiere con él. Este grado de "emborronamiento" de un simple punto es una medida
de la calidad del dispositivo dptico. La imagen tridimensional que se registra de tal
fuente puntual se llama funcién de dispersién del punto (PSF). Un término mds general
para la PSF es la respuesta del sistema impulsivo, siendo la respuesta impulsiva de un
sistema dptico enfocado.

The Point Spread Function

e
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Figure 1
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0
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Figura 4.20. El gréfico de arriba muestra el efecto que produce la PSF en dos puntos.
Siendo el circulo central la dptica. Se observa como la lente no centra la luz emitida en
un sélo punto. La segunda figura muestra una representacion 3D de una PSF. [19]
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Las ondas de luz convergen e interfieren en el punto focal para producir un patrén de
difraccion de anillos concéntricos de luz que rodean un disco brillante central,
observandolo en el plano xy. El radio del disco es determinado por la NA (apertura
numérica de la lente o fibra utilizada, segun el caso), por lo tanto el poder de resolucién
de una lente se puede evaluar midiendo el tamafio del disco Airy (nombre con el que se
conoce la distribucion de discos). La porcion central brillante del disco de Airy y los
anillos concéntricos de luz corresponden a picos de intensidad en la distribucion.

Es importante destacar la longitud de Rayleigh o rango Rayleigh (Z,) que se trata de la
distancia a lo largo de la direccién de propagacion de un haz desde la cintura hasta el
lugar donde se duplica el drea de la seccidon transversal de la éptica. Un pardmetro
relacionado es el parametro confocal, b, que es dos veces la longitud de Rayleigh.

Figura 4.21. Imagen de una lente donde se observa la longitud de Rayleigh Z y el
parametro confocal b. [19]

4.7. Preparacion de las muestras

Los phantoms desarrollados en este trabajo son de tipo matriz liquida por lo que para
su preparacion se utiliza un recipiente cerrado en su parte superior con una tapa de
cristal que permite en gran medida conservar las propiedades de la muestra durante, al
menos, el tiempo que dure la medida mediante el sistema OCT.

Para el desarrollo de estas muestras se utilizan cubetas, Fig. 4.22, de tan sélo 0.5 mm de
profundidad. Estos 0.5 mm de profundidad permiten obtener las medidas acordes a las
propiedades del sistema OCT utilizado (resolucién, propiedades dpticas, etc). Se fabrican
phantoms de tipo liquido:

e Disoluciones de intralipid con agua
e Leche

e Sangre

e Distintos tipos de tintas
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La razén por la que se han desarrollado phantoms de tipo liquido es porque se utiliza
como base el agua ya que es el compuesto quimico mas comun para todos y que se

encuentra en la totalidad de los tejidos de los seres vivos.

Figura 4.22. Montaje en el momento de medida en el que se observan las cubetas y el
cristal que se utilizé como tapa.

El primer tipo de muestras a desarrollar se tratan de muestras de sangre y tintes con el
objetivo de realizar medidas de absorcidn. Después se realizan phantoms con base de
agua a los que se les introduce intralipid [20], Fig. 4.23, realizando de esta forma mezclas

con diferentes concentraciones.
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Figura 4.23. Fotografia en la que se observar el intralipid utilizado para las
disoluciones. En él, podemos observar su concentracién y la composicién total de la
mezcla.

El intralipid [20] se trata de una sustancia (aceite de soja) utilizada en pacientes que
necesitan nutricion intravenosa para el aporte de energia y de acidos grasos esenciales
y que no pueden obtenerlos de forma oral. Por lo que se deduce que la gran mayoria de
la composicidn de esta sustancia son acidos grasos. Como ya se comentd en capitulos
anteriores, los materiales grasos introducen efectos de scattering sobre la luz por lo que
la utilizacion de este compuesto presupone un valor elevado del coeficiente de
atenuacién debido a su componente de scattering o esparcimiento.

Las concentraciones en las que se realizan medidas son 1.25%, 2.5%. 5%, 10%, 20%. El
motivo por el que se han realizado medidas en estas concentraciones es que a partir de
aproximadamente el 20% de intralipid la medida del coeficiente de atenuacién se
estabiliza, satura, mostrando diferencias entre cada porcentaje de concentracién poco
significativas [21].

El segundo tipo de muestras desarrolladas en este trabajo son muestras en las que
también utilizamos como base agua pero en este caso se afiade leche. En primer lugar
se han desarrollado muestras en las que se realizan mezclas con diferentes
concentraciones de leche entera como en el caso del intralipid. También se han
desarrollado muestras en las que la leche supone el 100% de la muestra pero de
diferentes tipos de leche (entera, semidesnatada y desnatada) y asi, de esta forma
cuantificar la cantidad de grasas existentes en estas muestras. La leche utilizada en las
medidas se trata de leche de la marca El Buen Pastor.
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Figura 4.24. Banco de medidas en el que previamente a tomar la medida con OCT se
realizaban cada una de las mezclas.

Para cada una de las medidas a realizar a lo largo de todo el trabajo se realizaron 20
mezclas diferentes de la medida requerida. Por ejemplo, si se realiza una medida de
intralipid al 5%, pues se realiza de forma total 20 veces. De esta forma, es posible
analizar posteriormente de forma mas clara todos los resultados obtenidos.

4.8. Modelado del retro-esparcimiento

Existen multiples modelos para explicar el comportamiento de la luz a lo largo de un
material o tejidos. Para modelar el camino de la luz a través de las muestras que se
desarrollan se utilizardan dos modelados [22]: la ley de Beer-Lambert y el mismo modelo
pero modificado por un término que tiene en cuenta el efecto de dispersion que
produce la dptica en la salida de la luz debido a la PSF.

4.8.1 Ley de Beer-Lambert

La ley de Beer-Lambert establece que la luz decae de forma exponencial respecto a la
distancia. La ley se define mediante la siguiente expresion [22]:

1(2)=1,e*" (24)

48



Como la técnica OCT recoge la luz reflejada hacia “atrds” o retro-esparcida,
backscattering, la expresidn se puede aproximar por:

I(z) =RI, e " (25)

donde “R” es la reflectividad a lo largo del camino que sigue la luz. Para phantoms
homogéneos se supone que es espacialmente constante.

Conocido el coeficiente de atenuacidn total, se podria desglosar el coeficiente de
scattering y el coeficiente de absorcidn.

H = i+ 1, (26)

4.8.2 Modelo Beer-Lambert con correccion de PSF

El segundo modelo que se utiliza para modelar el retro-esparcimiento de la luz parte del
mismo modelo anterior aplicandole una correccién que tiene en cuenta el efecto de la
PSF del sistema éptico. El modelo se basa en la siguiente expresion [22]:

1(z) =R 27)

donde Z, (rango de Rayleigh aparente o longitud de Rayleigh) [19] se trata de una
constante conocida segun las caracteristicas del sistema utilizado, se calcula con la
siguiente expresion:

(28)

e donde a se trata de una constante que determina el medio utilizado, el valor
tomado para los medios liquidos utilizado es de 2;

e w,? es laresolucion de la lente que emplea el sistema que se obtiene de la hoja
de caracteristicas fabricante [18] y su valor es de 29 um y n es el indice de
refraccion del medio tomando como valor ‘medio’ el del agua.

Una vez introducidos estos valores en la ecuacién 28, se obtiene que el valor de Zr para
el sistema OCT empleado es 5.3584. Este valor de Z, serd el utilizado para el modelado
y caracterizaciéon de todas las medidas realizadas.
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4.9. Técnicas de Procesado

Tras haber realizado la medida con el sistema OCT se obtiene una imagen B-Scan que
muestra en el eje vertical la intensidad de las reflexiones en profundidad de la muestra.
La medida de A-scan se puede observar en la figura fig. 4.25, representa medidas de
intensidad de luz recibida en una dimensién, la dimension de profundidad. Cuando la
luz penetra en un material, la atenuacidon que sufre sigue una caida exponencial
dependiente de dicho material segin la ley de Beer-Lambert citada en el anterior
apartado y que depende de las caracteristicas de atenuacion de material. Puesto que las
muestras presentan diferencias en su estructura y composicién, estas diferencias se
hacen patentes en el perfil de penetracidn en cada tipo de muestra.
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Figura 4.25 Ejemplo de un A-scan de leche entera, en la imagen se puede ver que
sobre la cubierta superior del recipiente empleado se produce una gran reflexion al
utilizar una tapa y como al final se produce otra gran reflexién relacionada con la
superficie inferior del recipiente.

La imagen denominada B-Scan, Fig. 4.26, obtenida con OCT esta formada por el conjunto
de A-Scans de toda la muestra. Se trata de una imagen con una resolucién de 1024x512
pixeles. Para realizar el ajuste se emplea MATLAB y su herramienta CFTOOL [23]. Al
introducir la imagen B-scan en MATLAB se obtiene una matriz en la que cada uno de los
elementos es una representacion del valor de la intensidad de reflexidén en los puntos
correspondientes a cada uno de los pixeles.
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Figura 4.26. Ejemplo de B-Scan de dos cubetas. La cubeta de la izquierda esta rellena
solo de aire y la cubeta de la derecha, de la misma profundidad, se trata de una
disolucion de intralipid con agua al 5%.

Se realizan dos ajustes para cada una de las muestras. La expresién utilizada para los
ajustes son las expresiones de los modelos anteriormente citados [22]:

e Leyde Beer-Lambert
1(2) = Ae™® (29)

Donde A se trata del parametro que indica la potencia reflejada que recibe el
sistema OCT y B el coeficiente de atenuacion total (1=ps+Ha) de la luz a lo largo
de la muestra.

e Ley Beer-Lambert con correccion de PSF

e ™ (30)

Al igual que en el otro modelo, A se trata del parametro que indica la potencia
reflejada que recibe el sistema OCT y B el coeficiente de atenuacion total de la
luz a lo largo de la muestra.
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Para realizar el ajuste correctamente y obtener el coeficiente de atenuacidon en
milimetros (mm), el eje de profundidad (eje X en nuestro caso) debe tener dimensiones
de mm™1. Para ello, se debe conocer a cudntos mm corresponde cada uno de los pixeles
de la imagen. Para obtener la resolucidn que permite obtener el eje de profundidad en
mm™? se utiliza la expresién (31):

Ao Profundidad_muestra
Numero_pixeles

(31)

A la hora de aplicar el ajuste, esté se aplica sélo sobre una zona determinada de la
imagen B-Scan, que es la zona donde se encuentra la muestra en estudio. Por lo tanto,
es importante realizar la seleccién de esta zona con la mayor precision posible.

En el codigo desarrollado se comenzé seleccionando de forma manual cual es la zona en
la que se encuentra la cubeta que se tomara como referencia (normalmente se toma
como referencia la cubeta situada a la izquierda) y después se selecciona la zona en la
gue se encuentra la muestra de interés (cubeta de la derecha). En la figura 4.27 se puede
observar la seleccién que se realiza.

Con la seleccién manual ya realizada se tiene una zona amplia en la que no toda la
seleccion se trata de la muestra que nos interesa, por lo que hay que realizar a
continuacion otra seleccidn mas precisa.

§

i
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g

Figura 4.27. Seleccidon manual de la zona del material en cada una de las cubetas

La seleccidn ‘horizontal’ (ancho de la cubeta) ya esta realizada, con la segunda seleccion
se realiza la seleccidn vertical que debe ser muy exacta para introducir el menor error
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posible a la hora de realizar el modelado de la radiacidn retro-esparcida. Para realizar la
seleccion en profundidad de la cubeta de la forma mas precisa posible se seleccionan
uno por uno cada uno de los A-scan y se mide la longitud (en pixeles) de cada uno de
ellos midiendo esta longitud entre los dos “picos” que se pueden observar en la figura
4.28 correspondientes a las reflexiones superiores e inferiores. Pero antes de poder
realizar lo anteriormente explicado se tienen que haber detectado estos dos picos de
reflexién en las medidas.

Para realizar la deteccidn de picos de la Fig. 4.28, de cada A-scan se utiliza la funcién
‘Peakdet’ obtenida de la comunidad Mathworks [24]. A esta funcidn se le introduce el
A-scan y ella devuelve cuales son los maximos y los minimos de la funcidn segin un
umbral que también hay que introducirle. Esta funcién devuelve todos los picos o
‘crestas’ por encima de umbral dado, por lo tanto, se ajusta el umbral para detectar los
dos que nos interesan. Para conocer cual serd este umbral se realizan varias pruebas,
por ejemplo, utilizar la media del A-scan como umbral. Con la media se observa que se
detectan picos incluso con valores muy bajos por lo que, en principio, habria que buscar
otro umbral, se prueba con la desviacién estandar. Con la desviacién estandar el nimero
de picos detectados es muy inferior aunque todavia alejado de dos. Para obtener cuales
serdn estos dos maximos se puede eliminar parte del A-scan que no serd utilizado para
calcular la longitud de estos por lo que se elimina un 30% de pixeles de la zona no
utilizable. De esta forma nos aseguramos de tener seleccionada una zona mas precisa.
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Figura 4.28. Ejemplo de A-scan en el que se indican los picos a detectar para conocer la
profundidad exacta de la cubeta.

Con este nuevo A-scan ‘reducido’ serd mas sencilla la deteccidn de los maximos y una
forma de suavizar los picos es realizar la derivada en los puntos seleccionados como se
puede observar en la figura 4.29.
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Derivada de un A-scan
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Figura 4.29. Derivada de un A-scan tomando de una muestra de intralipid.

Un vez calculadas las longitudes existentes entre cada uno de los dos picos se realiza un
promediado de estas longitudes dando lugar a una longitud en profundidad media que
serd la utilizada a partir de ahora como referencia para esa muestra.

La profundidad de la muestra observada en el B-scan esta relacionada con el indice de
refraccion, por lo que conocer la profundidad de ésta permitird conocer también el
indice de refraccién del medio del que estd compuesta la muestra. El procedimiento
utilizado, Fig. 4.30, para conocer el indice de refraccién de las muestras se basa en la
diferencia de profundidad que se produce en el B-scan entre la cubeta de referenciay
la cubeta de la muestra debido a la diferencia en la penetracidn de la luz por el indice de
refraccion de cada uno de los medios. Se realiza la medida en profundidad de pixeles de
las dos y con la siguiente relacion se obtendria el indice de refraccién de la muestra de
interés.

Profundidad_muestra
Profundidad_referencia

n(indice_refraccion) = (32)

Donde el indice de refraccidn calculado se trata del indice de refraccién de la muestra
de interés. Es importante calcular el indice de refraccién ya que el camino dptico de la
muestra es diferente seglin el medio.
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Intralipid

Figura 4.30. B-Scan en el que se observa la diferencia de profundidad que da muestra
del indice de refraccion.

Para finalizar el procesado se realiza un promedio del valor de cada una de las filas, Fig.
4.31, de la matriz procedente de la imagen del B-Scan, obteniendo asi un perfil total
promedio que se puede observar en la figura 4.32, de la intensidad de las reflexiones de
la muestra en profundidad. A esta curva obtenida se le realiza un ajuste a uno de los
modelos citados anteriormente y de esta forma se obtienen los valores de A (intensidad
de las reflexiones) y del pardmetro B (coeficiente de atenuacion total) que se
corresponde con la pendiente de la curva.

Matriz con todos los valores del B-Scan Promedio de la fila
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= » }
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[
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Figura 4.31. En la que se observa la matriz de A-scans que forman un B-scan'y
como se realiza el promedio de cada una de las filas para obtener un perfil
promediado.
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120

Perfil real intralipid

Figura 4.32. Grafica en la que se muestra el perfil (curva azul) obtenido por el
promediado de sus filas al cual se le aplica un ajuste (curva roja) al modelo de Beer-
Lambert.

4.10. Simulador de Scattering de Mie

La calculadora o simulador del scattering de Mie [25] se trata de una aplicacidon web que
se utilizara para realizar de forma aproximada los calculos tedricos del coeficiente de
atenuacién para cada una de las medidas que se realizan. Esta aplicacion web esta
basada en un cddigo de Matlab que permite simular las condiciones dpticas que se
darian en los diferentes medios introduciéndole unos sencillos datos. Este simulador
implementa la teoria de Mie modelando las pequefias particulas como si fuesen esferas
totalmente homogéneas.

Una vez obtenidos los resultados practicos, se introducen de manera aproximada los
datos en esta calculadora obteniendo de esa forma un coeficiente de atenuacién que
permite saber si los resultados obtenidos se aproximan a lo esperado y, de esa forma,
conocer si serd necesaria la calibracién del sistema.
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Mie Scattering Calculator

by Scott Prahl

Justwhat you've been waiting for! Web based Mie scattering calculations!

Sphere diameter

Wavelength in Vacuum

Index of Refraction in Medium

Real Index of Sphere

Imag Index of Refraction (negative!)
Number of angles

Concentration

1.0
0.6328

1.0

100
0.1

| Calculate |

microns

microns

spheres per cubic micron

®2012 Scott Prahl

Figura 4.32. Interfaz de la aplicacién web. [25]
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Capitulo 5. Resultados

5.1. Introduccion

Se desarrollé un algoritmo en MATLAB que implementa todo el procesado de cada una
de las muestras de forma totalmente automatica y que por lo tanto permite de mejor
forma el manejo del nimero de muestras totales ya que para cada una de las
disoluciones se toman 20 medidas.

Las cubetas utilizadas en el proceso de medida son cubetas de 0.5 mm de profundidad
junto a las que se ha utilizado una tapa de cristal que permite el paso de la luz y ademas
evita modificar las propiedades de la muestra desarrollada.

Se han realizado varios tipos de medidas:

e Sangre

e Tinta china/tinta toner

e Tintes textiles

e Disolucidon de intralipid con agua

e Disolucidon de leche entera con agua
e Distintos tipos de leches al 100%

Para cada una de las medidas realizadas se ha calculado su coeficiente de atenuacion, la
potencia de la luz retro-esparcida que obtiene el OCT y el indice de refraccién. Las
medidas se han realizado en diferentes porcentajes de mezcla y repitiendo para cada
porcentaje el proceso de medida completamente.

Con este trabajo se pretende dar medida a las propiedades dpticas de los phantoms
fabricados y posteriormente se realiza el cdlculo tedrico de estos para validar las
medidas realizadas con el sistema OCT.
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5.2. Medidas de Absorcion

Para ‘simular’ el efecto de la absorcion en los tejidos es necesario construir phantoms
cuyas propiedades Opticas sean debidas mayoritariamente a fenédmenos de absorcién.
Para ello se fabricaron phantoms con materiales que, a priori, tuvieran altos niveles de
absorcion.

e Medidas de sangre
e Medidas con tinta
e Medidas con tintes textiles

5.2.1 Medidas de Sangre

En las primeras medidas realizadas en el trabajo se utiliza sangre procedente de vacuno.
A priori se sabe, Fig. 5.1, que los cromdforos de la sangre son los que producen gran
parte de la absorcién de los tejidos. Con el procedimiento descrito en el capitulo anterior
se calcula el coeficiente de atenuacidn total formado por los efectos de scattering y los
efectos que provienen de la absorcidn pero, al utilizar la sangre sabemos que a priori la
mayor parte de este coeficiente provendrd de la absorcidn.

PP S SN~

Figura. 5.1. B-Scan de sangre de vacuno. Se observa a simple vista como los valores de
intensidad de la imagen de la cubeta de la derecha, donde se encuentra la sangre, son
muy bajos.

En la cubeta de la derecha del B-scan de la figura 5.1, que es donde se encuentra la
sangre, la intensidad capturada es muy baja. Se realizan mas medidas en las que se
diluye la sangre en agua y obtenemos de nuevo sus medidas B-scan, Fig, 5.2.
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Figura 5.2. B-Scan sangre diluida en agua al 50%.

En este segundo caso, Fig. 5.2, de sangre diluida en agua los valores de intensidad
todavia son mas inferiores. Se analizan los resultados mediante el modelo Beer-Lambert
que se utiliza a lo largo del todo trabajo y se obtiene que su coeficiente de atenuacién
para el primer caso es de tan solo 0.1591 mm™! y para el caso de la sangre diluida en
agua toma valores de 0.1 mm™1. Con estos resultados se llega a la conclusién de que la
absorcidn que se esperaba de la sangre no es tal, probablemente debido a la longitud
de onda en la que trabaja el sistema OCT empleado centrada en 1325 nm. En la figura
5.3 se puede ver el régimen espectral del coeficiente de absorciéon. El sistema OCT
trabaja a 1325 nm por lo que se encuentra fuera del rango visible donde si que existen
picos de absorcién pero debidos al agua y a la hemoglobina. La absorcién de la sangre
gue se produce en el visible es debida en su mayoria a la hemoglobina [26].
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Figura 5.3. El coeficiente de absorcidn para diferentes componentes bioldgicos a lo
largo del espectro [3].
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Se calcula utilizando la relacidon de la ecuacion 32 el indice de refraccidon de las muestras.
El indice de refraccion medio para la Sangre al 100% es de Ny, gy = 1.394 y para las
muestras diluidas es de Ngangre gituiaza = 1-.3848.

5.2.2 Medidas de Tinta China

En segundo lugar, y como intento adicional para realizar medidas del coeficiente de
absorcién se utiliza tinta china de la marca Pelikan. Segin se comentd en el tercer
capitulo, la tinta introduce particulas que a priori producen absorcién. Este tinta se mide
tanto al 100% (es decir, el total del phantom es tinta china) y en diferentes disoluciones
con agua.

Figura 5.4. B-scan de tinta china Pelikan al 100%.

En la figura 5.4 se observa en la cubeta central como la tinta china es no transparente
para nuestro sistema, no deja ningun tipo de ‘huella’ en el B-scan. Para el caso de
disoluciones de tinta con agua ocurre exactamente lo mismo como se observa en la
figura 5.5.
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Figura 5.5. B-scan de tinta china en una proporcion de 0.1/10 ml.

También se empled tinta toner con el que introducir procesos de absorcién debido a su
composicidon de croméforos que son los atomos de las moléculas responsables del color.

Figura 5.6. Tinta de tdner en una proporcion del 100% de la cubeta.

En el caso de la tinta toner se puede observar en la figura 5.6 como las particulas que
componen la tinta decaen rapidamente hacia el fondo de la cubeta por lo que el cdlculo
del coeficiente de atenuacién en esta muestra es inviable debido a que las particulas no
se encuentran de forma homogénea a lo largo de la muestra.
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5.2.3 Medidas con tintes textiles

Se desarrollan también disoluciones de tintes textiles con agua. Se utiliza tintes textiles
comercializados por Textil Santanderina. Los tintes utilizados [27] son de tipo Remazol y
son utilizados en tintados de sustratos celuldsicos.

S

Figura 5.7. Muestra del tinte utilizado durante su medida en la bascula.

Se utiliza como disolvente el agua como en los anteriores apartados. Se realizan las
medidas con diferentes concentraciones como 0.1/10 ml, 0.2/10 ml, 0.7/10, etc. En la
figura 5.8 se puede observar el B-scan obtenido en una muestra de 0.9/10 ml.

Figura 5.8. Tinte textil en disolucidn con agua en proporcién 0.9/1 ml.
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A simple vista se observa en la figura 5.8 cdmo, para el sistema OCT utilizado, el tinte no
es visible como en el caso de la tinta china.

A modo de conclusién podemos decir que el sistema OCT, debido a su longitud de onda
de referencia, es “transparente” para el modelado y caracterizacién de elementos
absorbentes ya que en el caso de la sangre el coeficiente de atenuacion calculado es de
un valor pequefio y este, es debido a las particulas que se encuentran en suspensién en
ella produciendo cierto esparcimiento, y en el caso de las tintas y los tintes textiles para
OCT son totalmente transparentes.

5.3. Medidas de Scattering o Esparcimiento

5.3.1 Disoluciones de Intralipid en agua

El intralipid se trata de una mezcla utilizada en medicina para pacientes con problemas
como falta o problemas en la metabolizacidén de ciertos acidos grasos. Intralipid se trata
del nombre comercial del producto, principalmente el intralipid se trata de aceite de
soja y por consiguiente dispondra de altos niveles de acidos grasos. A continuacion se
muestra la composicién por ml del intralipid 200 mg utilizado.

200 mg de aceite de soja purificado
12 de fosfolipidos de huevo

- 22 mgde gricerol

- agua

El proceso de mezcla para fabricar el phantom comienza introduciendo agua como base
y afiadiendo intralipid hasta tener una mezcla en la que el intralipid fuese el 20%. A partir
de esta mezcla se va afladiendo agua para realizar la medida al resto de concentraciones.
Se obtiene un B-scan para cada una de las medidas a la que se le realiza todo el proceso
explicado en el capitulo anterior. Como se realizan 20 medidas para cada una de las
concentraciones (1.25%, 2.5%, 5%, 10%, 20%) se han generado 100 B-Scan para su
caracterizacion.

5.3.1.1 Resultados con Beer-Lambert

En primer lugar se analizan las medidas de intralipid sin utilizar la correccién de PSF a la
hora de realizar el ajuste. Se representa el coeficiente de atenuacion total para cada
una de las concentraciones.
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Evolucidn de ut segtn la concentracién de intralipid. Ajuste sin PSF
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Figura 5.9. Medidas del coeficiente de atenuacién del intralipid diluido en agua. Cada
curva se corresponde a cada una de las 20 medidas realizadas.

Para poder analizar de una forma mds conveniente se calcula la media y la desviacion
estandar de cada una de las medidas y se representan. Se puede observar en la figura
5.10 como el valor del coeficiente de atenuacién total (p;) evoluciona de una forma muy
lineal frente el valor de concentracién. Los valores medios obtenidos para la disolucidn
utilizando el ajuste sin correccién de PSF son los siguientes:

- Para 1.25% ->0.02 mm™?
- Para 2.5%-> 0.24 mm™?!
- Para5%->0.37mm™1!

- Para 10% ->0.63 mm™1!

- Para 20%->0.97 mm™1!

Evolucién de ut medio en intralipid ‘en diferentes concentraciones sin PSF

ut medio [mm™1]

l
0.1.25:2:6 5 8 10 12 14 16 18 20
Concentraciones

Figura 5.10. Grafica en la que se muestra el valor medio del coeficiente de
atenuacidn total para cada concentracién
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STD sin PSF

ut [mm™1]

e | L T . T B A
1:26°26 4 5 8 10 12 14 16 18 20
Concentraciones

Figura 5.11. Desviacion estandar de las medidas de intralipid+agua a diferentes
concentraciones.

5.3.1.2 Resultados con PSF

En segundo lugar se analizan los resultados teniendo en cuenta la correccién de la PSF
de la dptica del sistema OCT.

Evolucidn de ut segtn la concentracién de intralipid. Ajuste con PSF
35— T T T T

ut [mm™1]

e . i ; i
12525 5 10 15 20 25
Concentracion

Figura 5.12. Medidas del coeficiente de atenuacion del intralipid diluido en agua
empleando la correccion de la PSF en el modelado del retro-esparcimiento.
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Evolucion de ut medio en intralipid en diferentes concentraciones con PSF

ut medio [mm-1]

1.26 25 5 6 8 10 12 14 16 18 20
Concentraciones

Figura 5.13. Media de los coeficientes de atenuacion para diferentes concentraciones
con el ajuste de correccién PSF.

Los valores medios obtenidos para intralipid+agua utilizando el modelo de ajuste de PSF
son los siguientes:

- Para 1.25% ->0.039 mm™1
- Para 2.5%-> 0.48 mm~!
- Para5%->0.7205 mm™?!
- Para 10% ->1.259 mm™1!
- Para20%->1.927 mm™!

Std con psf

ut medio [mm-1]

|
0 1252 5 8 10 12 14 16 18 20
Concentraciones

Figura 5.14. Desviacidn estandar de los valores medidos con el segundo modelo.
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Al introducir el ajuste con la correccion de PSF los valores aumentan por un factor
cercano a dos para todas las medidas. Para poder obtener una vision mds concreta de
la diferencia entre los dos modelos utilizados para el ajuste se representan en la figura

5.15 de forma conjunta las dos curvas del coeficiente de atenuacion total medio de cada
una de las medidas.

Comparacion ut medio intralipid
2 — — T T T T T T
:| —#— Ajuste con PSF [} : ] e
| —l— Ajuste sin PSF

14 fommeened
12

ut medio [mm™1]

L R e R o
06 ook oni o M I
0.4 f-nmeeffcccnes :

02}---if A

Concentracion

Figura 5.15. Representacidn de las dos curvas de coeficiente de atenuaciéon medio.

Como era de esperar, el intralipid esta constituido de acidos grasos que hacen que exista
scattering, al diluirlo en agua esta cantidad de grasas es mas reducida. La relacién de
materiales grasos (coeficiente de atenuacidn)-concentracion se observa que es cuasi
lineal al menos para porcentajes inferiores al 20%.

5.3.1.3 indice de refraccion medio

Ademads del coeficiente de atenuacidon total también es posible medir el indice de
refraccion de cada una de las muestras. Para realizar este calculo se utiliza la relacién
32. Se representa también el valor medio de indice de refraccidén para cada una de las
concentraciones de las que se han realizado medidas.
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Indice medido medio para cada una de las concentraciones sin PSF
7 ' % ! ; —

1.365

indice n

34 i : &
0 12525 5 8 10 12 14 16 18 20
concentraciones

Figura 5.16. Grafica que muestra la media del indice de refraccién para cada
concentracion.

La variacion existente en la media de los indices medidos es como maximo de 0.3725,
los indices medidos varian entre 1.34 para la concentracion de 1.25 y 1.37 para 20%.

5.3.14 Comparacion y validacion con el Simulador
de Mie

Se utiliza el simulador de Mie como modo de comprobacién de que los resultados
obtenidos se encuentran en un rango ‘teérico de medida’ y para conocer a priori la
calibracion necesaria en un sistema OCT. El simulador utilizado se trata también de una
aproximacion ya que utiliza una teoria basada en esferas homogéneas para el cdlculo
del coeficiente de atenuacion por lo que estos calculos son algo ‘ideales’.

Los datos necesarios para utilizar esta herramienta son:

1. Diametro de las particulas que componen el material utilizado como scatterer
(se modelan como esferas), en nuestro caso el intralipid.

Longitud de onda fuera de la muestra.

Indice de refraccién en el medio, en nuestro caso agua.

Parte real e imaginaria del indice de las particulas del scatterer (esfera)
Concentracién de scatterer vs medio. En el caso del trabajo es la concentracién
de intralipid vs agua medido en esferas/um3

e wnN
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Se calcula el coeficiente de scattering para cada una de las concentraciones, es decir,
para 1.25%, 2.5%, 5%, 10% y 20%. Por lo que el parametro que modificamos es el de la
concentracion de scatterer vs medio. En el capitulo 3 se describen los materiales que se
pueden utilizar como scatterers en phantoms en el caso de estudio es el intralipid por lo
que el efecto del esparcimiento es mucho mayor al de absorcién por lo que se considera
la absorcién como despreciable.

lut = lus (33)

En primer lugar es necesario conocer cual es el didmetro de las particulas de intralipid.
Este se compone en su gran mayoria de aceite de soja, segin [28] el valor medio del
diametro de las particulas de este componente es de 400 nm a 600 nm. Para el campo
de la concentracidn, se calcula el volumen de una de las esferas y dividiendo el volumen
total de disolucién en la cubeta entre el volumen de cada esfera es posible calcular el
nimero de esferas por pm3. Tomamos como valor medio de didmetro 500 nm y asi
podemos conocer el volumen medio de la esfera. Como valor del indice del medio se
toma el indice de refraccion del agua (1.35) y de las esferas se toma como indice medio
1.37.

El resultado obtenido de la calculadora de scattering se trata de un informe en el que se
muestra la longitud de onda del medio, la eficiencia de scattering, la seccidon de
scattering, el coeficiente de scattering y el coeficiente de atenuacion total que en el caso
de estudio serda aproximadamente el mismo que el coeficiente de scattering. Este
simulador no tiene en cuenta el efecto de dispersion que se produce por la dptica por lo
gue los resultados se comparan con los modelados sin correccién de PSF.

Se muestran los resultados comparandolos con los obtenidos en el trabajo con OCT:

Concentracién [%)] ut OCT [mm™1] ut simulador[mm™1]
1.25% 0.02 0.12
25% 0.24 0.36
5% 0.37 0.48
10% 0.63 0.87
20 % 0.97 1.1

Figura 5.17. Tabla que muestra las diferencias entre los valores obtenidos con OCT y
los obtenidos con el simulador.
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Se representan en la figura 5.18 los valores obtenidos con el OCT ajustados tanto con
correccidn como sin correccién PSF y las medidas obtenidas mediante el simulador de
scattering de Mie.

Relacion entre ut medio, curva obtenida mediante oct vs teorica

—#— Ajustado con PSF
1.6 —m— Ajuste sin PSF [+
~—®— ut simulador

ut [mm™1]

0.8 ---simm-d

06}-- B T P EEEE PP SECERE

04}

0.2}--

L
125 25 5 6 8 10 12 14 16 18 20
concentracion

Figura 5.18. Coeficiente de esparcimiento en intralipid diluido en agua: (rojo) curva del
coeficiente de atenuacidén con el ajuste con correccién de PSF; (azul) sin correccidn;
(verde) valores esperados procedentes del simulador.

En el caso de los valores procedentes de la simulacién no se tratan del coeficiente de
atenuacion total como tal ya que con esta simulacién calculamos solo el coeficiente de
scattering por lo que faltaria la componente de absorcién que no hemos podido
cuantificar a 1325 nm y que como se puede observar introduce una variacién entre las
medidas y el valor esperado, ademas de la propia variacidon que introduce el sistema de
medida.

5.3.2 Disoluciones de Leche+Agua

La utilizacion de la leche entera es debido a que estd es la que dispone de mas particulas
grasas por lo que es un buen modelo para simular efectos de esparcimiento. La marca
de leche utilizada para las medidas se trata de ‘El Buen Pastor’.

Para ello se comienza la mezcla con leche entera a la que se le afiade agua obteniendo
mezclas con diferentes concentraciones. Las concentraciones utilizadas son 20%, 10%,
5%, 2.5% y 1.25% al igual que en caso del intralipid. Como se realizan 20 medidas para
cada una de las concentraciones (1.25%, 2.5%, 5%, 10%, 20%) obtenemos 100 B-Scan
para analizar.
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5.3.2.1 Resultados con Beer-Lambert

En primer lugar se ajustan las medidas al modelo que no realiza la correccion del efecto
de dispersion (PSF). A continuacion se muestran el total de curvas correspondientes a
cada una de las curvas.

Evolucién de ut segln la concentracion de intralipid. Ajuste sin PSF
0~8 T T T T

e ]
0.6

0.5

ut [mm™1]

04
0.3k ,ﬂ

0.2

0.1
0 12525 5 10 20

Concentracion

Figura 5.19. Coeficiente de esparcimiento de leche entera en distintas disoluciones en
agua.

A continuacion se calcula la mediay la desviacidn de todas estas medidas y de esta forma
poder obtener un analisis de los resultados de forma mas clara.
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Evolucion de ut medio en leche entera en diferentes concentraciones sin PSF

.

—qe===scaa=

'
'
'
'
'
'
[ S
'
'
'
'
'
'
'
i
'
'
'
'
'
'
AR R

.....................................................

T

0.65m

0.6 f-------

0.4508-------

[}.wuw] o

pawi in

14 16 18 20

12

Concentraciones

de leche.

on

dio para cada concentraci

on me

.7

Figura 5.20. Coeficiente de atenuaci

Los valores obtenidos para cada concentracion son los siguientes:

Para 1.25% -> 0.2768 mm ™!

Para 2.5% -> 0.3022 mm™?!
Para 5% ->0.2935 mm™~1
Para 10% -> 0.57 mm™1!

Para 20% -> 0.5097 mm ™1
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Figura 5.21. Desviacion estandar con el modelo sin PSF.
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5.3.2.2 Resultados con PSF

En segundo lugar se analizan los resultados realizando la correccion del efecto
introducido por la PSF:

Evolucion de ut segun la concentracion de intralipid. Ajuste con PSF

1.2

ut [mm™]

Concentracién

Figura 5.22. Coeficiente de esparcimiento de leche entera en distintas disoluciones en
agua considerando el efecto de la éptica a través de la PSF.

También para este caso se realiza el calculo de la media y de la desviacion estdndar de
las medidas. Los resultados medios del coeficiente de atenuacion son los siguientes

- Para 1.25% -> 0.5464 mm™?!
- Para 2.5%-> 0.5973 mm™!
- Para 5% ->0.58 mm™!

- Para10%->1.134 mm™1!

- Para 20% ->1.013 mm™1!
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Evolucién de ut medio en leche entera en diferentes concentraciones con PSF

13— T — T = T T T T n

SR N T A N - —

B mechnesonnnennstonstonsonns

= e g -----------------------------------------------------------------------

£ ;

£ :

o 09|}----g ------------------------------------------------------------------------

=l '

% :

= 1

508 }---- RRRDEEEETEEEE [ T R R B SR

Bt ffcnafosief s g

NI - 3

N I [ I - I I I I !
125 25 5 6 8 10 12 14 16 18 20

Concentraciones
Figura 5.23. Media del coeficiente de atenuacién con el modelo con PSF.
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Figura 5.24. Desviacion estandar de los datos con el segundo modelo.

Al introducir el ajuste con el modelo con correccidén de la PSF los valores aumentan por
un factor cercano a dos para todas las medidas. Para poder obtener una visién mas
concreta de la diferencia entre los dos modelos utilizados para el ajuste se representan
en la siguiente figura de forma conjunta las dos curvas del coeficiente de atenuacién
total medio de cada una de las medidas.
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Figura 5.25. Coeficiente de atenuaciéon medio con correccién de PSF y sin ella. Se
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observa como Z introduce un factor cercano al doble.

5.3.2.3

indice de refraccion medio

Se representa en la siguiente figura también el valor medio de indice de refraccién para

cada una de las concentraciones de las que se han realizado medidas.

indice n

Figura 5.26. Grafica en la que se observa la media del indice de refraccion segun la

1381,

Indice medido medio para cada una de las concentraciones sin PSF
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Los valores del coeficiente de atenuacion fluctian en 0.004. El valor minimo es de 1.374
y el maximo de 1.379.

5.4. Medidas de diferentes tipos de leche al 100%

En este apartado se realiza la medida del coeficiente de atenuacién y del indice de
refraccion de muestras leche entera, semidesnatada y desnatada.

5.4.1 Modelo Beer-Lambert

Estos resultados se ajustan al primer modelo explicado en el que no se tiene en cuenta
la dispersién (PSF). Se realiza en primer lugar el célculo del coeficiente de atenuacidn
total de 20 medidas para cada tipo de leche. En la figura 5.27 se han dibujado boxplot
para cada tipo de leche que muestra su mediana y el rango en el que se encuentran las
medidas.

Boxplot de las medidas de leche al 100% sin PSF
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Figura 5.27. Representacion de los valores que toma el coeficiente de atenuacion total
para cada una de los tipos de leche. Se ha utilizado como representacion los boxplot.
Estos se tratan de una representacion en cajas que representan los estadisticos de
cada parametro.

Se ha utilizado como representacion los boxplot, son una representacidn en cajas de los
estadisticos de cada uno de los tipos de leche. Estos suministran informacion sobre los
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valores minimo y maximo, los cuartiles, mediana y sobre la existencia de valores atipicos
y la simetria de la distribucién. El valor en rojo representa la mediana, la franja negra
superior e inferior representan sus valores maximos/minimos y en azul el 25% y 75% de
las medidas.

A priori, la leche desnatada dispone de menos sustancias grasas por lo que la
concentracion de elementos que producen efectos de scattering serd inferior. Como se
observa en la figura 5.27 el coeficiente de atenuacidn disminuye correspondiendo segun
el tipo de leche.

Sus valores medios son los siguientes:

- Leche entera ->0.72 mm™1

- Leche semidesnatada -> 0.356 mm™
- Leche desnatada ->0.173 mm™1

1

5.4.2 Con correccion de PSF

Estos resultados se ajustan al modelo teniendo en cuenta la correccién de la PSF.

Boxplot para las medidas de leche al 100% con PSF
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Figura 5.28. Representacidn de los valores de coeficiente de atenuacién utilizando el
modelo corregido. Se ha utilizado como representacién los boxplot.

78



También se han calculado sus valores medios, obteniendo:

- Leche entera ->1.42 mm™1

- Leche semidesnatada -> 0.71 mm~™
- Leche desnatada -> 0.267 mm™~?!

1

Como se puede observar en la figura 5.28, existe la misma relacidon que en las medidas
del intralipid en las que los valores de coeficiente de atenuacién total son el doble que
los calculados sin correccion de PSF.

Se calcula también como en el resto de las medidas el indice de refraccion de cada una
de ellas y se calcula su media para cada tipo de leche. Obteniendo:

- lLeche entera -> n=1.377
- Leche semidesnatada -> n=1.3828
- Leche desnatada -> n=1.4119

Estas medidas obtenidas muestran que esto podria aplicarse no sélo en identificacion
de diferentes tipos de leches sino también de otros materiales.
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Capitulo 6. Conclusiones y Lineas futuras

6.1. Conclusiones

La principal conclusion de este trabajo coincide con el objetivo marcado en él y no es
mas que la demostracion de que mediante la técnica de OCT es posible realizar la
caracterizacidon de phantoms y por tanto, también de tejidos bioldgicos. La importancia
de este trabajo es que se ha realizado un estudio de los materiales con los que se pueden
desarrollar los simuladores y que con materiales tan comunes como puede ser intralipid
en un hospital o leche de la que disponemos todos diariamente en casa podemos
simular la mayoria de los efectos dpticos que intervienen en la interaccién con las
particulas de los tejidos.

Se ha desarrollado un algoritmo en MATLAB que de forma sencilla permite determinar
automaticamente ddnde se encuentra la muestra dentro del B-Scan y calcular cudl es su
coeficiente de atenuacion total, que es el pardmetro mas caracteristico de todo el
trabajo. En el B-scan se toma siempre la imagen de dos cubetas, una a la izquierda que
se toma como referencia y una a la derecha que es la muestra de interés. La diferencia
de medios existente entre las dos cubetas hace que la profundidad de las cubetas vista
en el B-scan sea diferente y tomando la relacién entre las dos nos permite calcular
también el indice de refraccién.

El coeficiente de atenuacidn total estd formado por los efectos de esparcimiento y por
los efectos de absorcidn que crean las particulas. A lo largo de todo el trabajo se ha
calculado el coeficiente de atenuacién total en el cual no es posible discernir entre
coeficiente de absorcidon o de scattering y para ello lo que se ha utilizado son
componentes que tedricamente dispongan de particulas absorbentes y que no
produzcan esparcimiento y viceversa. Se utilizd para caracterizar efectos absorbentes
sangre y tinta china pero ha resultado que para nuestro sistema la absorcién producida
por la sangre no era la esperada, era casi inexistente en comparacion a lo referenciado
por la bibliografia y que para la tinta china la ‘huella’ capturada en el B-scan era casi
imperceptible por lo que el calculo del coeficiente de atenuacidn en este caso con el
algoritmo era inviable. Realizando una busqueda bibliografica [26] se observé como
estos componentes son absorbentes pero las medidas que provienen de la bibliografia
normalmente se realizan en el rango del ‘visible’ (500-800 nm) por lo que en este caso
como conclusién podemos tomar que para nuestro sistema que trabaja a una longitud
de onda de 1325 nm los materiales a priori absorbentes son “transparentes”.

Se han desarrollado también phantoms de Intralipid y de leche entera con el objetivo de
simular los procesos de esparcimiento en los tejidos y capturar su coeficiente de
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atenuacién. Estos phantoms han sido utilizados en disoluciones con agua ya que este es
el componente principal de los tejidos de todos los seres vivos.

En principio, segun la clasificacidn realizada en el tercer capitulo, los lipidos son uno de
los mejores scatterers posibles a utilizar en los simuladores de tipo liquido debido a la
gran cantidad de acidos grasos de los que estdn compuestos. Se ha demostrado en el
trabajo como estos dos materiales introducen efectos de scattering, en mayor medida
en intralipid que en leche.

También se han desarrollado phantoms en los que la leche suponia el 100% de la
medida, es decir, se introducia una cantidad total en la cubeta de distintos tipos de leche
(entera, semidesnatada y desnatada). El objetivo por el cual se realizaron estas medidas
era demostrar también la posibilidad de caracterizacion que permite el OCT
diferenciando entre los tres tipos de leche. Se realizaron medidas de cada uno de los
tipos de leche observando como la diferencia de composicidon entre los tres tipos se
plasmaba en el coeficiente de atenuacién total.

Como parte del objetivo inicial utilizando la herramienta del simulador de scattering se
determinan los valores tedricos procedentes de la resolucidon de las ecuaciones de la
teoria de Mie y se comparan con los obtenidos en el trabajo pudiendo de esta forma
conocer cudl puede ser el rango de calibracidén necesario en el sistema utilizado.

6.2. Lineas futuras

Este trabajo tiene como objetivo probar la viabilidad de la aplicacién de OCT para la
caracterizacion de simuladores de tejido bioldgicos. Los resultados obtenidos se pueden
considerar satisfactorios por lo que una de las lineas de futuro puede ser el desarrollo
de una metodologia que permita mediante el sistema OCT discernir entre el coeficiente
de absorcion y el coeficiente de scattering ya que en el modelado utilizado en el
presente trabajo se realiza el calculo del coeficiente de atenuacidn total que esta
compuesto por la suma de los dos y no es posible diferenciarlos tras su calculo. En el
presente trabajo lo que se ha utilizado son materiales de los que ya se sabe con
antelacion cuales eran sus propiedades dpticas y si por ejemplo, se quiere simular el
efecto de esparcimiento se introducian en los phantoms materiales que producen
scattering y en el caso contrario pues se introducen absorbers.

Otras posibles lineas de futuro que surgen de este trabajo son la busqueda de
componentes absorbentes que sean totalmente visibles para el sistema OCT utilizado
en el trabajo. En el presente trabajo los materiales indicados como absorbers en los
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phantoms de tipo liquido no eran visibles en el B-Scan del phantom por lo que no era
viable la aplicacién del algoritmo desarrollado.

En la actualidad se estan empezando a emplear componentes birrefringentes en los
simuladores. Estos materiales son capaces de desdoblar un rayo de luz incidente en dos
rayos linealmente polarizados de manera perpendicular entre si como si el material
tuviera dos indices de refraccidn distintos.
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