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RESUMEN

Las enfermedades respiratorias han sido una amenaza para la salud publica en todo el mundo
durante siglos. El brote de COVID-19 en 2019-2020 es un ejemplo reciente de como una
pandemia respiratoria puede propagarse rapidamente por todo el mundo, afectando a
millones de personas. Una de las caracteristicas mas preocupantes de la COVID-19 fue y
sigue siendo la disminucion de la saturacion de oxigeno en la sangre en pacientes graves, la

cual puede llevar a una insuficiencia respiratoria y e incluso provocar el deceso.

Por lo tanto, es de suma importancia monitorear los niveles de saturacion de oxigeno en
sangre de pacientes con complicaciones respiratorias, ya que permiten a los médicos y a los
profesionales de la salud evaluar la gravedad de la enfermedad y tomar decisiones de
tratamiento. También, las mediciones de los niveles de saturacion de oxigeno tienen un
importante papel en el seguimiento de la recuperacion de los pacientes; ademas, la técnica es
ampliamente utilizada en la atencion médica, especialmente en el monitoreo de pacientes con
problemas respiratorios como el asma, la enfermedad pulmonar obstructiva crénica (EPOC)
o el sindrome de apnea del suefio; asi como durante una anestesia o cirugia para asegurarse

de que los niveles de oxigeno del paciente sean adecuados.

Sin embargo, la oximetria de pulso tradicional esta limitada a zonas especificas del cuerpo,
llegando a ser incomoda la estimacion de saturacion de oxigeno en algunos pacientes.
Aunado a que los dispositivos de oximetria de pulso convencionales no siempre se adaptan
bien a las yemas de los dedos de las personas a causa de la edad del paciente y el tamaio de
los dedos, provocando sobreestimaciones o subestimaciones de saturacion de oxigeno. Asi
también, el contacto directo con el dispositivo expone a las personas al riesgo de infeccion e
irritacion de la piel; por lo que existe la necesidad de monitorear la saturacion de oxigeno

cuando el contacto con la piel es indeseable o inseguro.



En este trabajo de investigacion, se desarrolld un instrumento para estimar sin contacto, la
saturacion de oxigeno periférico, a través de la espectroscopia de reflectancia difusa. Estudios
iniciales de la interaccion entre luz y tejido bioldgico a partir de simulaciones Monte Carlo
multicapa, motivan el desarrollo de una metodologia de disefio de tejidos numéricos para
simular las propiedades Opticas de la piel humana; a través de las cuales, es posible estudiar

los fendmenos que se producen en la interaccion luz - tejido biologico.

Para lo cual se disefiaron seis representaciones numéricas con diferentes pigmentaciones de
piel humana, radiadas a diferentes longitudes de onda. Las interacciones entre la luz y la piel
fueron resueltas mediante simulaciones Monte Carlo multicapa, a partir de las cuales se
observd que la atenuacion Optica es una funcion de la concentracion de melanina, asi como

de las longitudes de onda con la que la piel es radiada.

La comprension del comportamiento dptico asociado a las pigmentaciones de la piel y en
consecuencia relacionadas estrechamente con afectaciones en estimaciones de saturacion
periférica de oxigeno, permite seleccionar longitudes de onda bajo la premisa de una menor
atenuacion causada por la melanina, identificando los rangos de mayor afinidad de absorcion
optica comprendidos entre 700 a 790 nm para la hemoglobina reducida y 900 a 980 nm para

la hemoglobina oxigenada para los diferente fototipos de piel.

Posterior al estudio de las variables biologicas presentes en el transporte de oxigeno y sus
implicaciones cuando interactuan con la luz, se disefiaron y fabricaron un par de fuentes de
iluminacién monocromatica led; asi como su electronica de control. Las longitudes de onda
empleadas en las fuentes fueron establecidas a partir de andlisis de pertinencia, con base en
resultados de interaccion luz — piel de simulaciones Monte Carlo Multicapa; asi como de los
paradmetros requeridos por la camara de carga acoplada (CCD), los cuales son funcion de las
fuentes de iluminacion monocromatica. Con ajustes de la potencia de radiacion en 1/3 para
A1 respecto de A2 para homogeneizar la intensidad de iluminacion sobre la muestra y que la

camara homogenice las imagenes que conforma.
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Con la conformacioén del sistema de vision se valido la capacidad de estimar la saturacion de
oxigeno; asi como su caracterizacion, a través de imagenes de espectroscopia de reflectancia
difusa en similes liquidos artificiales de hemoglobina oxigenada que mimetizan las
propiedades Opticas de absorcion de esta y a través del procesamiento de unidades minimas
de superficie de dichas imagenes. Con los resultados obtenidos se describi6 la capacidad de

estimacion de la saturacion periferica de oxigeno que el sistema posee.

Posterior a la validacion del sistema de vision, se desarrolld e implementd una prueba
experimental de concepto en un grupo de voluntarios a los que se les midieron sus niveles de
saturacion de oxigeno periférico en dedo indice y en la parte dorsal de la mano a través del
oximetro de pulso comercial Rad-5 y posteriormente midiendo las mismas zonas con el
sistema de visidn; inicamente adecuando los coeficientes de ajuste respecto de la curva de
calibracion; caracterizando el desempefio del sistema de saturacion periférica de oxigeno
periférico con una exactitud +/- 1% y tolerancia al movimiento; representando una ventaja,
debido a la robustez de las técnicas de procesamiento empleadas y descrita a lo largo del

presente trabajo.

Haciendo notar la aportacion de la presente tesis, la cual radica en estimar saturacion de
oxigeno sin contacto en regiones del cuerpo distintas a las convencionales; a través de
imagenes adquiridas con el sistema de vision disefiado a la medida, a través de una novedosa
técnica de recuperacion de sefiales fotoplestimograficas a la que se llamo, técnica de unidades

minimas de superficie.
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Capitulo I

Introduccion

1.1 Antecedentes y motivacion

La espectroscopia de reflectancia difusa es una técnica desarrollada en 1860 por Robert
Wilhelm Eberhard Bunsen, la cual permite el andlisis segiin la composicion quimica de
materiales o medios bioldgicos con base en el analisis de la luz que se remite, absorbe o
refleja la muestra en funcion de la longitud de onda con la que fue radiada. Sin embargo,
hasta que las fotoceldas de selenio se hicieron practicas en la década de 1930, fue posible
implementar los espectros de absorcion en analisis cuantitativos de saturacién de oxigeno
(Sa0:) [1]. De modo que en 1932 Nicolai introdujo los andlisis espectrofotométricos en SaO:
de tejidos; dichos experimentos fueron desarrollados tanto en muestras de sangre medidas en
cubetas, como para mediciones de sangre in-vivo en oido, piel, dedos y otras regiones del

cuerpo [2].

La espectrofotometria de SaO: consiste en medir la cantidad de luz absorbida por la
hemoglobina (una proteina en la sangre que transporta oxigeno), en sus dos principales
estados, oxigenado (HbO:) y reducido (Hb). En donde se han reportado dos principales
rangos de absorcion bien definidos; la Hb absorbe una mayor cantidad de luz roja, mientras
que HbO; presenta una mayor absorcion de luz infrarroja [3]. La diferencia en la cantidad de
luz absorbida entre la luz roja y la infrarroja permite calcular la cantidad de oxigeno en la

sangre, lo que se expresa como un porcentaje de saturacion de oxigeno.

Los primeros dispositivos para medir la SaO: a través de los tejidos fueron fabricados por
Matthes y Kramer en 1935 [4, 5]. Kramer demostr6 que la transmision de la luz roja dependia
de la saturacion de oxigeno, pero dado que solo empled una longitud de onda, no tuvo
compensacion en los cambios de luz cuando el volumen de hemoglobina cambiaba [6]. Por
su parte Matthes estaba interesado principalmente en el transporte de oxigeno a través de los

pulmones y la circulacion; para lo cual utiliz6 dos regiones espectrales, una no afectada por
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el oxigeno con la intencion de compensar los cambios en el grosor del tejido, el contenido de

sangre, la intensidad de la luz y otras variables [7].

Las modificaciones y mejoras de los dispositivos fueron descritas por Matthes y Gross,
Millikan, Hartman y Goldie [8,9]. Ademas de sugerir nombres para sus dispositivos, como
el sugerido por Millikan que propuso el nombre de oximetro en 1942 [9]; también fue
propuesto el nombre de fotometro de anoxia [11], oxihemoglobinografia y oxihemografia
[10], entre otros. No obstante, a pesar de que existia una amplia cantidad de trabajos
relacionados a la estimacion de SaO;, estas estimaciones carecian de precision. Fue hasta
1951 cuando August Beer demostro la relacion de absorcion de luz respecto de la cantidad
de absorbente de una sustancia; amplio el trabajo de Johann Heinrich Lambert y publico sus
hallazgos como la ley de Beer-Lambert. Una importante aportacion para la oximetria, debido
a que incrementa la precision de las estimaciones de SaO: en sangre. Estos avances motivaron
el desarrollo de dispositivos como los oximetros de pulso basados en el contacto directo,
comunmente implementados en la yema de alguno de los dedos y utilizados en hospitales y

clinicas para monitorear de manera no invasiva los niveles de SaO..

Sin embargo, la oximetria de pulso por contacto esta limitada a regiones especificas como
los dedos de las manos o del pie, el 16bulo de la oreja, asi como el talén en neonatos;
restringiendo la zona de estimacion de saturacion de oxigeno periférico (SaPO:) del paciente,
llegando a ocasionar incomodidades en los pacientes [6]. Ademads, los dispositivos de
oximetria de pulso por contacto no siempre se adaptan bien a las regiones de medicion, a
causa de la edad del paciente y/o el tamafio de la region; incrementando la incertidumbre de
las estimaciones de SaPO: [7]. Asi también, el contacto directo con el dispositivo expone a
las personas al riesgo de infeccion o irritacion de la piel [8, 9], por lo tanto, existe la necesidad

de monitorear SaPO: cuando el contacto con la piel es indeseable o inseguro.

Asi, estas desventajas de la oximetria de pulso convencional han motivado el desarrollo de
dispositivos de oximetria sin contacto. Propiciando la investigacion en fotopletismografia de
imagenes (iPPG), la cual permite el monitoreo sin contacto de variaciones cardiacas humanas

sincronas, asi como de SaPO;, mediante la deteccidon de reemisiones Opticas de la epidermis;

13



las cuales son capturadas por un observador, generalmente camaras de luz visible y/o IR. A
pesar de que la estimacion de SaPO: a través de iPPG necesitan de condiciones controladas
de iluminacién para cada region del cuerpo a medir y conocidas cominmente como regiones
de interés (ROI), asi como de estrictas caracterizaciones de distancia entre el tejido y el
camara. La estimacion de SaPO:; a través de iPPG posee un atributo innovador, el cual radica
en estimar SaPO: de ROI distintas a las convencionales, que hasta donde es de nuestro
conocimiento no han sido exploradas. Si bien en 2005, Wieringa [12] introdujo por primera
vez la idea de la obtencion de iméagenes sin contacto de la distribucion de SaPO: del tejido
corporal mediante el empleo de cdmaras de carga acoplada (CCD) monocromaticas, sensibles
a longitudes de onda especificas necesarias para deducir la SaPO: y posteriormente
Humbhreys [13, 14] presento un sistema de transmision de sefiales iPPG en el que demostrd
la practicidad para proporcionar informacién de SaPO:. Haciendo notar que en los ltimos
afios se ha desarrollado una intensa actividad de investigacion centradas en el desarrollo de
dispositivos basados en camaras monocromaticas y algoritmos para estimar SaPO: a partir

de las sefiales iPPG [15] proporcionadas por una camara CCD monocromatica o a color.

Por lo tanto, consideramos que estudiar SaPO: en nuevas ROI puede aportar informacion
hacia aplicaciones de diagnostico y/o tratamiento de padecimientos. Para plantear un ejemplo
podria ser posible dar seguimiento a tlceras de pie diabético en pacientes, mediante el mapeo
de sus niveles de SaPO:. Diferenciando tejido con adecuada perfusion de oxigeno de aquel
que presenta bajo o nulo consumo del mismo; como una innovadora y util herramienta para
el personal médico. Debido a que los diferentes tipos de heridas necesitan diferentes
estrategias de tratamiento; conocer la evolucion de la herida permitiria elegir el tratamiento
adecuado; minimizando la demora en la cicatrizacion, asi como la reduccion de costos. Por
lo que existe la necesidad real de desarrollar y validar herramientas cuantitativas de

estimacion de SaPO: que apoyen el diagndstico objetivo en este y otros padecimientos.
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1.2 Planteamiento del problema

Si bien la estimacion de SaPO: por contacto tiene cincuenta afios de desarrollo y maduracion;
su uso no siempre es posible, como en casos criticos de quemaduras, traumatismos,

enfermedades contagiosas e infecciones graves.

Estas limitaciones en estimaciones de la SaPO: por contacto hacen que la estimacion de
SaPO:; sin contacto a través de imagenes sea mas atractivo para la medicion y seguimiento
en pacientes. Ademas del creciente interés tecnoldgico impulsado por la portabilidad,

comodidad y sin producir un estrés psicoldgico para el paciente.

Por lo tanto, la hipotesis a demostrar puede sintetizarse de la siguiente forma: considerando
que la hemoglobina es el medio de transporte del oxigeno a los tejidos y 6rganos del cuerpo.
Estimar saturacion de oxigeno sin contacto en regiones del cuerpo distintas a las
convencionales, puede potenciar la estimacion de saturacion de oxigeno para uso de
diagnostico de padecimientos, a través de imagenes sin contacto, adquiridas con un sistema
de vision disefiado para detectar respuestas Opticas en la region visible e infrarrojo cercano.

Explorando nuevas regiones del cuerpo en donde sea posible estimar saturacion de oxigeno.

1.3 Contribuciones

El presente trabajo de investigacion propone el disefio e implementacion de un sistema
integral para la estimacion de saturacion de oxigeno sin contacto a través de las fases de
andlisis numérico, fabricacion y caracterizacion de similes de oxigeno, finalizando con
pruebas de concepto en un grupo de humanos. La instrumentacion electronica, el
procesamiento de imagenes y la calibracion del sistema son la parte medular del sistema de
vision propuesto. La principal aportacién de la tesis radica en estimar la saturacion de
oxigeno sin contacto en nuevas regiones del cuerpo, distintas a las convencionales; a través
de imagenes adquiridas con un sistema de vision disefiado a la medida. Las aportaciones

desprendidas del trabajo de investigacion son las siguientes.
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Metodologia de disefio de tejidos numéricos Opticos que mimetizaran la distribucion
de las propiedades Opticas para analizar los fendmenos Opticos que se producen en la
interaccion luz - tejido, asi como verificar la desviacion en estimaciones de SaPO:
con respecto a la pigmentacion de la piel con la capacidad de ampliarse a analisis de
arterioesclerosis, acumulacion de placa en el interior de las arterias.

Comercialmente existen dispositivos de estimacion de saturacion periférica de
oxigeno (SaPO,) por contacto. Por ello, se propuso el disefio de un sistema de
estimacion de SaPOx> sin contacto, tanto en dedos de la mano como en la parte dorsal
de la mano a longitudes de onda 710 y 940 nm (aunque pueden implementarse otras
longitudes de onda), a través de imagenes adquiridas con una cdmara de carga
acoplada (CCD).

Dada la premisa de espectroscopica de absorcion de la hemoglobina, se desarrollo y
validé la metodologia de unidades minimas de superficie (UMS) que permite
recuperar la sefial plestimografica a partir de las secuencias de imagenes capturadas
por una CCD.

Se realiz6 un protocolo exhaustivo de mediciones en similes 6pticos de hemoglobina
oxigenada, conformados por disoluciones de peroxido de hidrogeno (H:0:) + agua
tridestilada (H20) y rojo fenol (Ci9H405S), demostrd que es posible medir las
diferencias de saturaciéon de oxigeno (Sa0:). Los cuales tienen el potencial de
utilizarse como herramientas de calibracion o para registrar mediciones de referencia
en dispositivos de mediciones Opticas.

Dada la potencialidad y robustez de la metodologia de UMS, se evalu6 la SaPO: en
un grupo de voluntarios como prueba de concepto; a los cuales se les midi6 la SaPO:
en el dedo indice y el dorso de la mano. Por lo otro lado, mediante el nuevo sistema
de estimacion de SaPO: se plantean el escalamiento de mediciones de SaPO:; en cara,

cuello y dedos del pie, para el monitoreo y diagndstico médico.
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Capitulo II

Fundamentos teoricos de oximetria

Las células del cuerpo humano utilizan continuamente oxigeno (O:) para las reacciones
metabodlicas que liberan energia. Al mismo tiempo, estas reacciones liberan didxido de
carbono (CO:), que en cantidades excesivas pueden llegar a ser toxica para las células; por
lo que el exceso de CO: debe eliminarse de manera rapida y eficiente [16]. Los sistemas
cardiovascular y respiratorio cooperan para suministrar Oz y eliminar CO,. El sistema
respiratorio proporciona el intercambio de gases y el sistema cardiovascular transporta la
sangre que contiene los gases, entre los pulmones y las células del cuerpo (ingreso de O> y
eliminacion de CO;). La falla de cualquiera de los sistemas interrumpe el estado
homeostatico y puede ocasionar la muerte rapida de las células por falta de oxigeno y
acumulacién de productos de desecho. Si estos estados de insuficiencia respiratoria se
complican y llevan a estados agudos de insuficiencia respiratoria (IRA). La IRA a menudo es
causada por enfermedades o lesiones que afectan la respiracion, como la neumonia,
sobredosis de opioides, derrame cerebral, lesion pulmonar o de la medula espinal, e incluso
el coronavirus 2019 (COVID-19) [17]. Un paciente en estado IRA puede presentar sintomas
como dificultad para respirar o sensacion de que no poder obtener suficiente aire, cansancio

extremo, incapacidad para hacer ejercicio en niveles normales y somnolencia.

En consecuencia, determinar el contenido de oxigeno en sangre es de vital importancia en el
seguimiento clinico. Anteriormente la medicién de gases solo era posible a través de la
extraccion de muestras de sangre para su analisis. Este método se sigue usando hoy en dia en
la practica clinica; aunque actualmente existen las mediciones de oxigenacion in vivo y no
invasivas a través de la oximetria de pulso, esta ultima fundamentada en los principios de

absorcion oOptica de la hemoglobina.
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2.1 Fisiologia del transporte de oxigeno

El sistema respiratorio y cardiovascular, tienen la funcion de transportar y proporcionar Oz,
asi como la eliminacion de productos de desecho CO:, dentro de los tejidos del cuerpo a
través del flujo sanguineo como se aprecia en la Fig. 1.; bajo las principales funciones del
sistema respiratorio: ventilacién pulmonar, que se refiere al flujo de entrada y salida de aire
entre la atmosfera y los alvéolos pulmonares; para posteriormente pasar a una fase de
difusion, la cual consiste en un movimiento aleatorio de moléculas de O> desde los alveolos
hacia la sangre pulmonar y de CO: en la direccion opuesta, desde la sangre a los alvéolos; a

través de la membrana respiratoria y liquidos adyacentes [18].

Una vez que el O; se ha difundido desde los alvéolos hacia la sangre pulmonar como se
observa en la Fig. 1, este es transportado hacia los capilares de los tejidos. En las células de
los tejidos corporales, el O> reacciona con varios nutrientes para formar grandes cantidades
de CO:. Este CO:entra en los capilares tisulares y es transportado de nuevo hacia los
pulmones. El CO:, al igual que el O, se combina en la sangre con sustancias quimicas que

aumentan de 15 a 20 veces el transporte del CO: [19].

Laringe, cuerdas
vocales

Traquea

Eritrocito

Fig. 1. Diagrama del transporte de oxigeno del sistema respiratorio hasta el sistema
circulatorio [20].
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Asi, el transporte de O2 y del CO» en la sangre dependen tanto de la difusién como del flujo
sanguineo del sistema circulatorio; dependiente de las necesidades tanto de nutrientes como
de oxigeno hacia los tejidos. El sistema circulatorio a su ves, esta conformado por arterias
cuya funcion es la de transportar la sangre con una presion alta hacia los tejidos, motivo por
el cual las arterias tienen paredes vasculares fuertes. Conectadas a las arterias se encuentran
las arteriolas, ramas pequefias del sistema arterial que controlan el flujo sanguineo, mediante
sus paredes musculares, las cuales tienen la capacidad de cerrarse por completo o de dilatarse

varias veces para controlar el flujo sanguineo [21].

El sistema circulatorio también esta conformado por vénulas, las cuales recogen la sangre de
los capilares para posteriormente interconectarse gradualmente con otras vénulas para formar
venas de tamafio mayor. A su vez, las venas funcionan como conductos para el transporte de
sangre que vuelve desde las vénulas al corazdn; e igualmente cumplen la funcidn de reserva
de sangre extra. Como la presion del sistema venoso es muy baja, las paredes de las venas
son finas. Sin embargo, poseen la fuerza muscular suficiente para contraerse o expandirse

para controlar el reservorio de sangre dependiente de las necesidades de la circulacion.

Para los fines del presente trabajo de investigacion describiremos parte del sistema
circulatorio arterial del brazo, el cual inicia con la arteria humeral una continuacion de la
arteria axilar como se observa en la Fig. 2.a. La arteria humeral inicia desde el musculo
pectoral mayor y termina en la fosa cubital ubicada en el codo en donde se bifurca en dos
arterias de menor calibre. La arteria radial que continua en la direccion de la arteria humeral
y la arteria cubital de mayor diametro respecto a la arteria radial, la cual desciende por el lado
interno del antebrazo, hasta el canal de Guyon donde se forma el arco palmar superficial que
se interconecta en el lado externo con la arteria radio palmar superficial proveniente de la

arteria radial como se aprecia en la Fig. 2.b [21, 22].

En la mano la arteria cubital se subdivide en tres ramas, la arteria palmar del carpo distribuida
en la parte interna de la mano, arteria dorsal del carpo que se distribuye en el dorso de la
mano y la arteria palmar profunda localizada en la parte interna de la mano como se ve en la

Fig. 2.c [21-23].
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Fig. 2 a). Sistema circulatorio arterial del brazo, b). bifurcacion de la arteria humeral en
arteria radial y cubital, y c). subdivision de la arteria cubital en arteria palmar del carpo,
dorsal del carpo y palmar profunda [24].

2.1.1 Funcion de la hemoglobina en el transporte de oxigeno

Dentro del flujo sanguineo se encuentran los globulos rojos encargados del transporte de O:
y productos de desecho CO:; a través de la hemoglobina una proteina globular [25]. Cada
proteina de hemoglobina esta compuesta por cuatro globinas a la que se une un pigmento no
proteico llamado hem. En el centro de cada grupo hem, un ion de hierro es responsable de

unirse a una sola molécula de oxigeno.

Cuando se produce el intercambio de gases en los pulmones, cada ion de hierro se une a una
molécula de oxigeno y es transportado mediante los globulos rojos, hacia el tejido; donde es
liberado a través de los capilares sistémicos. Una vez que se libera el oxigeno, la hemoglobina
es capaz de recoger parte del CO: producido por los tejidos, para ser transportado hacia los

pulmones y expulsarse por exhalacion [26], como se puede apreciar en la Fig. 3.
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Fig. 3 Estructura de la hemoglobina, la cual consta de cuatro subunidades de proteinas
globulares. Cada subunidad contiene una sola molécula del grupo hemo, un anillo no
proteico que rodea un solo ion de hierro [27.].

Cuando la hemoglobina estd completamente unida al oxigeno, es decir, los cuatro iones de
hierro estan unidos al oxigeno, se define como hemoglobina oxigenada (HbO>).
Inversamente, cuando la hemoglobina no estd unida o presenta uniones parciales con el
oxigeno, se define como hemoglobina reducida (Hb). En el caso en el que la hemoglobina
estd en estado férrico se define como metahemoglobina (MetHb) y en el caso en el que esta
unida con monoéxido de carbono se define como o carboxihemoglobina (COHb). Cuando la
hemoglobina se encuentra en estos dos estados, conocidos como dis-hemoglobinas, no puede

unirse al oxigeno [28].

2.2 Propiedades opticas de tejidos en estimaciones de oxigeno

Los avances tecnologicos recientes en fotonica han estimulado el desarrollo de técnicas y
métodos Opticos aplicados a la medicina, en las areas de diagndstico, monitoreo y terapia. A
su vez, se ha estimulado el estudio de las propiedades opticas de los tejidos humanos, en la
busqueda de una mayor eficiencia de las técnicas Opticas aplicadas a tejidos, debido a la

dependencia de propagacion de estos.

21



Las propiedades Opticas de los tejidos bioldgicos son descritas en términos de coeficiente de
absorcion (u,) [cm™1], coeficiente de esparcimiento (ug) [cm™1], asi como de anisotropia de
esparcimiento (g) [29]. Debido a que el objetivo de este trabajo de investigacién contempla
la estimacion de saturacion periférica de oxigeno en sangre (SaPQO>) es necesario conocer las
propiedades Opticas de la piel y los tejidos subcutaneos. Para describir las propiedades opticas
de la piel, es necesario conocer los elementos bioldgicos que la integran, asi como su

distribucidn.

La piel es descrita como un tejido altamente dindmico con funciones especializadas de
proteccion, estructurada en varias capas. En términos generales, la piel se puede dividir en
tres capas: epidermis, dermis e hipodermis con sub capas adicionales como se aprecia en la
Fig. 4. La epidermis es la capa externa de la piel, con un rango de espesor de 27 a 150 um en
promedio y varia segun las diferentes regiones del cuerpo [30, 31]. Se componen de células
columnares, polvo de melanina, pequefios granulos de melanina y melanosomas como
componente principal [32, 33]. Los melanosomas son responsables del almacenamiento,
transporte y sintesis de melanina, que a su vez pigmenta la piel. La melanina por su parte es

el principal cromoforo absorbente de luz en la epidermis [34].

y // e

Dermis

} Hipodermis

Melanocitos

Fig. 4. Estructura general de las capas de piel.
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La dermis es la segunda capa de la piel con un espesor entre 600 ~ 3000 um, situada debajo
de la capa epidérmica [30, 31, 35]. Generalmente, se describe como tejido conectivo,
irregular, denso, con una distribucion no homogénea de los vasos sanguineos en sus dos
subcapas principales. El principal croméforo absorbente de la dermis es la hemoglobina,

tanto en forma oxigenada como reducida [36].

La hipodermis es la tercera capa y esté situada debajo de la dermis, formada por células grasas
que funcionan como amortiguadores para los vasos sanguineos y las terminaciones nerviosas.
Puede tener hasta 3 ¢m de espesor o estar completamente ausente, dependiendo de la region
del cuerpo. La absorcion en la hipodermis estd determinada principalmente por la

hemoglobina, los lipidos y el agua [37].

2.2.1 Esparcimiento optico en tejidos cutaneos

El fendmeno de esparcimiento en los tejidos es causado por fluctuaciones en el indice de
refraccion (n), el cual depende de la ultra-estructura del tejido bioldégico como: la densidad
de las membranas lipidicas en las células, el tamafio de sus nucleos, la presencia de fibras de
colageno e incluso del estado de hidratacion del tejido [38]. Los fotones son esparcidos
fuertemente por aquellas estructuras cuyo tamafio coincide con la longitud de onda (A) del
foton. Por esta razon, la teoria de Mie describe al esparcimiento de luz por estructuras en la
misma escala de tamano que la A del foton [39]. El esparcimiento de la luz por estructuras
mucho mas pequeiias que la A del foton se denomina esparcimiento de Rayleigh, como se
muestra en la Fig. 5. Por lo tanto, el tipo de esparcimiento producido dependera del tamafio

de las ultra-estructuras con las que se conforma el tejido.
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Fig. 5. Tamario de las ultra-estructuras de tejido que afectan la propagacion de la luz en el
espectro visible e infrarrojo cercano por esparcimiento de Mie y Rayleigh.

Cuando un tejido es radiado con una fuente de luz monocromatica, ocurren interacciones
entre las células que componen al tejido y los fotones que componen a la luz; producen
fendémenos de esparcimiento multiple y absorcion al interior del tejido. Una vez que la luz se
transmite a los tejidos de la piel, esta puede ser atenuada ain mas por sus constituyentes como
células, organulos celulares y diversas fibras estructurales [40, 41]. Los mecanismos de
atenuacion de la luz, a saber, el esparcimiento y la absorcion, inducen una modificacion en
la respuesta espectral de la luz que se propaga en el interior de las diferentes capas cutaneas.
En consecuencia, la interaccion luz-tejido en la piel humana esta regulada por las propiedades
Opticas de su estructura. En este sentido, la parte superficial de la piel estd constituida
principalmente por corneocitos, células muertas de queratinositos que han migrado desde el
estrato corneo; las cuales estdn conformadas por fibrillas de queratina, cuyo indice de
refraccion depende de la direccion de propagacion de la luz. [42]. Bruls y Van der Leun
reportaron esparcimiento frontal en las capas epidérmicas como comportamiento optico [43],

de bajo impacto para la atenuacion optica.
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Aunque la porcion de luz que pasa a través de la epidermis de una capa a otra es afectada por
la concentracion de melanina, pigmento fotoprotector presente en la piel humana [44], el cual
es asociado como un rasgo racial para cada individuo. La pigmentacion de la piel humana
puede variar en funcion de la concentracion de melanina, la cual puede ser enrtre 1.3% para
pieles claras, hasta el 43% para pieles oscuras [45]. Chedekel reportd el comportamiento
optico de la melanina, como la causante de que la luz pase de un esparcimiento hacia adelante

a un esparcimiento simétrico [46], traducido en atenuaciones Opticas altas.

Debajo de la epidermis se encuentra la dermis, otra capa de piel con diferentes caracteristicas
histologicas. La interfaz epidermis-dermis presenta una condicion de alta rugosidad, la cual
provoca un incremento en el esparcimiento de la luz que viaja entre estas capas [47]. Al llegar
a la interfaz dérmica se produce esparcimiento de Mie y Rayleigh provocado por los
constituyentes de la dermis como son el tejido conectivo irregular con nervios, los vasos

linfaticos y los vasos sanguineos [48].

Eventualmente, la luz que atraviesa la dermis puede llegar a la hipodermis, el tejido adiposo
que se compone principalmente de células grasas y generalmente de un tamafio mayor a los
esparcidores de tejido [49]. Esta capa produce reemisiones de luz a través de estructuras
celulares grandes, de modo que contribuye a aumentar el esparcimiento de la luz dentro de

la dermis.

Este fendmeno de esparcimiento es medido a través del coeficiente de esparcimiento (i) con
la Ec.1. a través del cual es posible describir un medio que contiene muchas particulas
esparcidas en una concentracion descrita como densidad de volumen (pg). El pg es el area de
la seccion transversal (o) por unidad de volumen del medio en Ec.2. El g puede ser menor
o mayor que el tamafio geométrico de la particula de esparcimiento (Ay), relacionado por la

constante de proporcionalidad denominada eficiencia de esparcimiento (Qy) [50].

Us [em™1] = ps[em™3] o,[cm?] Ec.1.

og[cm?] = Qg[u.a.] As[cm?] Ec.2.
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2.2.2 Absorcion optica en tejidos cutaneos

En optica biomédica, la absorcion es el principal evento que permite que una fuente de luz
cause un efecto en un tejido. La absorcion de luz puede ser usada como una funciéon de
diagndstico; como la espectroscopia de tejidos, la cual puede proporcionar informacién sobre
la composicion quimica de un tejido o servir como mecanismo de contraste 6ptico durante la
obtencion de imagenes. Por lo tanto, la absorcion de la luz puede ser utilizada tanto en

aplicaciones espectroscopicas o de imagen [51].

Dentro de los tejidos, las moléculas que absorben la luz se llama cromoforos, clasificados
principalmente en dos tipos: cromoforos de transiciones electronicas y cromoforos de
transiciones vibratorias. Los croméforos de transicion electronica absorben la luz a través de
transiciones electronicas que son relativamente energéticas y por lo tanto, estan asociadas a
ondas con longitudes de onda en el rango ultravioleta, visible e infrarrojo cercano. Existen
muchas moléculas que pueden absorber luz a través de transiciones electronicas, las cuales
generalmente tienen una cadena de enlaces dobles, cuyos electrones en orbitales pi se
comportan colectivamente como una pequefia antena que "recibe" la onda electromagnética
de un foton; cuando la resonancia de la estructura del orbital pi coincide con la A del fotdn;

entonces es posible su absorcion [52], como se aprecia en el esquema de la Fig. 6.a.

Los cromoforos de transicion vibracional son aquellos que pueden vibrar o torcerse
resonantemente en repuesta a longitudes de onda infrarrojas y por lo tanto, absorber tales
fotones, como se observa en el esquema de la Fig. 6.b. En medios biologicos, el agua es el
cromoéforo predominante que absorbe a través de transiciones vibratorias. En la region NIR,

la absorcion de agua es el factor que mas contribuye a la absorcion tisular [52, 53].
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Fig. 6. a) Esquema de la transicion electronica [52], y la b) transicion vibracional [53].

La cantidad de luz absorbida en una capa de piel depende de la 1 electromagnética con la que
haya sido radiada; ultravioleta (UV 100~380 nm), visible (VIS 380 ~ 750 nm) e infrarrojo (IR
750 ~ 3000 nm), [54]; asi como de la distribucion, concentracion y tipos de cromoéforos
presentes en la capa de tejido. En tanto que la absorcion de la capa epidérmica es asociada
principalmente por la presencia de melanina, la cual produce la pigmentacion de la superficie
de la piel [55]. La melanina como cromodforo se caracteriza por una absorcion espectral
amplia que va del rango UV al VIS [56], dependiente de la cantidad de melanina que se

encuentre en la capa epidérmica [57].

La concentracion volumétrica de melanina presente en la piel humana varia de un individuo
a otro y en consecuencia se producen variaciones en la pigmentacion de los individuos [58].
El dermatologo Fitzpatrick desarrolld una clasificacion de seis pigmentaciones a las que
llam¢ fototipos. Esta clasificacion se basa en el color constitutivo de la piel, que depende de
la concentracion de melanina (Cmel) en la epidermis y su capacidad para oscurecer o
broncear la piel debido a la exposicion al sol [59]. Fitzpatrick propuso seis fototipos de piel
(SPt?), distribuyendo las concentraciones de melanina (es decir, el color de la piel) como se

aprecia en la Tabla 1, asi como su representacion grafica en la Fig. 7.

27



Tabla 1. Distribucion de la concentracion de melanina, respecto de la escala Fitzpatrick

[60].

Fototipo Cmel % Tipo de piel
SPt1 <3
Caucasica
SPt 11 €[3-5)
SPt 111 €[5-15) _
Mediterranea
SPtIV €[15-25)
SPtV €[25-35)
Africana
SPt VI €[35-43)

En la capa dérmica e hipodérmica tiene lugar la perfusion sanguinea, la cual produce una
absorcion espectral mayor en el rango UV al VIS, asociada a la concentracion de los
cromoéforos sanguineos, particularmente de la hemoglobina. En sus estados, reducido (Hb) y

oxigenado (HbO:), correspondientes a sus formas funcionales, las cuales se caracterizan por

una mayor absorcion espectral en el rango VIS y NIR respectivamente [61].

SPt 1 SPt 11

Fig. 7. Representacion de la clasificacion de Fitzpatrick, basada en el color constitutivo de

la piel.

Ademas, existe una region del espectro dptico que tiene la capacidad de penetrar el tejido de
forma significativa; esta region es comprendida entre 600 y 1300 nm; desde la region
naranja/roja del espectro VIS hasta la region del NIR [62], la cual es conocida como ventana
terapéutica de diagndstico mostrada en la Fig. 8. Esta region del espectro optico donde la
absorcion de la mayoria de los tejidos es débil es ideal para aplicaciones de diagndstico o

terapia utilizando la hemoglobina en su forma HbO: y Hb; asi como para la estimacion de
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SaPO:;. En este sentido, la hemoglobina presenta varias bandas de absorcion dependientes de
las moléculas con las que se encuentre unida, por ejemplo, el espectro de absorcion de la
hemo-proteina Fe (III), exhibe varias bandas de absorcion 400, 500, 530, 590, 625 y 1000
nm [63]. En comparacion con el espectro de absorcion de HbO:, resultado de la unién con el
oxigeno, donde exhibe una fuerte absorcion hasta 600 nm; para posteriormente decaer
abruptamente, como se muestra en la Fig. 8. Sin embargo, la absorcion de Hb, se mantiene

relativamente alta, aunque disminuye al aumentar las longitudes de onda.

Otro componente a considerar, en la estimacion de SaPO:, es el punto isosbéstico; el cual
corresponde a una A en donde se cruzan los espectros de HbO: y Hb, localizada a 805 nm
[63], mostrado en la Fig. 8. Para el presente trabajo de investigacion hemos establecido un
rango de A comprendido entre 790 y 810 nm alrededor del punto isosbéstico, cuya finalidad
es incrementar la diferencia entre HhO: y Hb. Mientras que en el rango /R, la absorcion de

luz en las capas de la piel es controlada por la presencia de lipidos [64] y agua [65].

El fenémeno de absorcion es medido a través del coeficiente de absorcion (u,) en Ec. 3;
describe un medio que contiene cromo6foros en una concentracion descrita como densidad
volumétrica (p,) y en esencia, el u, es el area de la seccion transversal (o,) por unidad de
volumen de medio en Ec.4. y puede ser menor o mayor que el tamafio geométrico del

cromoforo (4, ), relacionados por la constante de proporcionalidad de eficiencia de absorcion

(Qa) [50].

Ug [cm™1] = pa[em™3] o,[cm?] Ec.3.

o.lcm?] = Quu.a.] Ag[cm?] Ec.4.
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Fig. 8. Espectros del coeficiente de absorcion de los principales constituyentes de la piel en
la ventana terapéutica del espectro electromagnético en la region optica entre 600 y 1300

nm [66].
2.3 Estimacion de saturacion de oxigeno periférico

Los sistemas respiratorio y cardiovascular tienen la funcion de transportar y proporcionar
oxigeno a los tejidos del cuerpo; sin el correcto suministro de oxigeno, las células no podran
realizar sus funciones metabolicas [67]. Determinar el contenido de oxigeno en sangre es de
vital importancia en el seguimiento clinico. En entornos de laboratorio, esto se realiza
extrayendo muestras de sangre y analizandolas mediante andlisis de gases en sangre. Este
método que actualmente es el estandar de oro para las mediciones de oxigenacion sanguinea,
se continua utilizando en la practica clinica y era el unico método disponible hasta que fue
desarrollada la medicion dOptica de contenido de SaPO: en sangre. La técnica Optica para
estimar el contenido de HbhO: fue introducida en las décadas de 1930 y 1940, luego estuvo

inactiva durante un periodo hasta 1970, cuando Takuo Aoyagi invento la fotopletismografia;
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la cual consiste en mediciones Opticas de un drgano, las cuales se generan a partir de los
cambios volumétricos que son dependientes del tiempo; a su vez estos cambios estan
asociados con los cambios volumétricos de la sangre arterial [68]. Actualmente, la estimacion
de saturacion de oxigeno en sangre emplea la técnica de oximetria de pulso; la cual proyecta
muestras de una traza pletismografica, asi como la saturacion de oxigeno arterial y la
frecuencia cardiaca. Los oximetros de pulso se han convertido en el estandar para el
monitoreo continuo de la saturacion de oxigeno arterial y la frecuencia cardiaca de pacientes

en entornos clinicos.

2.3.1 Fotopletismografia

La fotopletismografia (PPG) es una técnica dptica no invasiva en la que se proyecta luz sobre
un tejido que contiene vasos sanguineos, los cuales presentan cambios volumétricos en un
lecho vascular periférico [69-71]. La PPG es una técnica bien descrita por su aplicacion en
oximetria de pulso, utilizada para la medicién continua y no invasiva de SaPO; [72]. Para
obtener una senal PPG, el sitio del tejido se irradia con una fuente de luz, de la cual una cierta
cantidad de luz es absorbida por el tejido, mientras que el resto es esparcida, reflejada o
transmitida. Una forma de onda PPG tipica se muestra en la Fig. 9., la cual esta formada por

la luz detectada por el sensor 6ptico (al que llamaremos observador).

0.04 - - .
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PPG (V)
o
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2.5 3 35 4
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Fig. 9. Forma de onda de la componente pulsatil de la onda PPG en funcion del tiempo.
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La PPG utiliza la capacidad de absorcion de la luz de los componentes del tejido de la piel
durante un ciclo cardiaco; el cual consta de dos etapas: sistole y didstole. Durante la sistole,
la sangre es bombeada desde el corazén hacia todo el cuerpo, incluidos todos los tejidos
periféricos. El incremento de volumen sanguineo durante la etapa sistdlica da como resultado
una mayor absorcion de la luz en el tejido en comparacion con el estado diastolico. En
general, el cambio de absorcion de luz da lugar a la sefial pulsatil PPG, sincronizada con cada

latido del corazén [73]. La sefial PPG responde a dos comportamientos del tejido, pulsatil

(4C) y no pulsatil (DC).

El comportamiento DC de la sefial se debe a la extincion de la luz en tejidos que no presentan
cambios de volumen (no pulsatil) es decir, tejido sin sangre, musculo, hueso, etc. Ademas, la
sefial DC tiene variaciones lentas que son atribuidas a la respiracion, el sistema nervioso

simpatico, la presion arterial y la termorregulacion.

El comportamiento AC de la sefial se origina a partir de la absorcion de luz en sangre arterial
pulsatil y varia sincronicamente con los latidos del corazon. El comportamiento AC de la
sefial PPG se divide en dos fases: el flanco descendente del pulso o fase catacrdtica
relacionada con el estado sistdlico, y el flanco ascendente del pulso o fase anacronica
asociada con la diastole. Ademdas de una muestra dicrética como se observa en la Fig. 10,

caracteristica de la forma de onda de presion de la aorta [74].

Un dispositivo PPG requiere una fuente de luz para la iluminacion del tejido y un fotodetector
para medir las variaciones de luz reemitida de un tejido [75]. A menudo utiliza diodos
emisores de luz (LED) y fotodetectores (principalmente fotodiodos) para el desarrollo del
sensor PPG, acompafado de toda la electronica necesaria para el control del dispositivo, asi

como del procesamiento de la sefial [76, 77].
Sin embargo, los cambios en la sefial PPG son bastante pequefios y en consecuencia sensibles

a los artefactos. Por esta razon, los dispositivos PPG clasicos operan a través del contacto

con el tejido para minimizar la influencia de los artefactos de movimiento [78].

32



Estos dispositivos PPG clésicos por contacto tienen una gran variedad de aplicaciones
clinicas, por mencionar algunos ejemplos: en oximetros de pulso, diagnosticos vasculares y

medicion de presion arterial latido a latido [75].

—
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Fig. 10. Esquema de la serial PPG, producto de la extincion de luz en el tejido funcion del
tiempo. La extincion de luz en los componentes pulsatiles del tejido, producen la parte AC
de la senial PPG. Asi como la absorcion de luz en componentes del tejido no pulsatil,
producen la seiial DC de la forma de onda PPG. La absorcion en las partes sistolica y
diastolica se indican como As y Ad, y las intensidades de luz correspondientes se indican

como Is e Id respectivamente [79].

Se han realizado diversos estudios y desarrollos para probar la capacidad de la técnica PPG
en el diagndstico no invasivos y sin contacto; hasta llegar a la fotopletismografia de imagenes
(iPPG), la cual se diferencia de la PPG clasica por el observador que utiliza. La iPPG utiliza
una camara digital como fotodetector, transformado el sistema de medicion por contacto a
un sistema de medicion sin contacto. Esta transformacion produce efectos positivos como
mediciones discretas y sin restricciones del area de medicion del pulso de volumen sanguineo
[80], permitiendo la extraccion de datos fisioldgicos fiables, e incluso en presencia de

movimiento significativo del segmento de tejido bajo estudio.
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2.3.2 Pulsioximetria

La oximetria de pulso se ha convertido en una herramienta imprescindible en la practica
medica, al advertir a los médicos sobre la presencia de hipoxia. Asi, esta técnica puede
conducir a un tratamiento rapido de la hipoxemia grave y posiblemente evitar complicaciones

graves.

El principio de la oximetria de pulso tiene su origen en el andlisis espectral, a través de la
deteccion y cuantificacion de componentes con caracteristicas unicas de absorcion de luz. El
principio del analisis espectral es la ley de Beer-Lambert, la cual combina dos leyes para
cuantificar la absorcion en funciéon de la concentracion del absorbedor y el espesor del
material. Esta ley describe la absorbancia de la luz (4) a través de un medio con una sola
especie atenuante; expresada como el producto de la eficiencia con la que una especie
atenuante absorbe y esparce la luz a una determinada A (coeficiente de extincion €) y la
concentracion de la especie atenuante (C), ademas de la longitud del camino recorrido (d)
que es considerado como el espesor del medio de propagacion; matematicamente es

representada por la Ec. 5. [81].
A=€ed-C Ec.5.

Considerando la reduccion de la intensidad de la luz transmitida a través de un medio,
expresa por la Ec.6. Donde se representa el decaimiento en la intensidad de la luz que
atraviesa un medio.

I, =1,e74 = [ e &4C Ec.6.

Asi también, la transmitancia de la luz (7)) que viaja a través de un medio absorbente se
define como la relacion entre la intensidad de la luz transmitida y la luz incidente, por lo

tanto, la relacion entre transmitancia y absorbancia puede ser expresada por la Ec.7.
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Posteriormente, esta ley fue complementada por Delpy con las correcciones de esparcimiento
para aplicaciones en medios bioldgicos [82]; debido a su naturaleza como medios
heterogéneos complejos constituidos por multiples absorbedores (por ejemplo, sangre, agua,

melanina, etc.), asi como multiples esparcidores (colageno, queratina, etc.).

En un medio solo de absorcion, el espesor de la muestra es igual a la longitud del camino
recorrido (/ = d). Sin embargo, en un medio absorbente y esparcidor como el tejido, la
longitud del camino 6ptico recorrido no es igual al espesor del material, como resultado este
comportamiento estd relacionado con un término multiplicativo conocido como factor de
longitud de trayectoria diferencial (DPF) expresado en la Ec.8, el DPF es un parametro que

depende de A y de la fisiologia del tejido [82].

l=DPF-d Ec.8.

La ley de Beer-Lambert modificada define la absorbancia de la luz a través de un medio

absorbente y esparcidor a una determinada A expresado en la Ec.9.:

A/l :El' l/1C :EAdDPFAC‘F GA Ec.9.

Donde € y C son el coeficiente de extincion y la concentracion del absorbedor
respectivamente; d es la separacion entre la fuente y el detector; [ la longitud del camino
recorrido; DPF el factor de longitud de trayectoria diferencial y G es un parametro
dependiente del esparcimiento [70]. En la Fig. 11. se muestra un esquema que ejemplifica la
disminucién exponencial de la intensidad de la luz a través del tejido utilizando la ley de

Beer-Lambert modificada.
Laley de Beer-Lambert modificada es el principio basico detras de la mayoria de los procesos

bio-Opticos y quimico-Opticos, como la espectrofotometria, la colorimetria, la espectroscopia

infrarroja y del infrarrojo cercano, asi como de la PPG, etc.
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Fig. 11. Representacion esquematica de la ley de Beer-Lambert para PPG. En esta geometria
de transmitancia, la intensidad de luz incidente 1, se atenua exponencialmente dentro del
tejido (mostrado en rojo) y finalmente se transmite I,. La atenuacion es cuantificada como
un producto del coeficiente de extincion del medio € el camino recorrido | y la

concentracion del cromoforo presente en el medio C y G un parametro dependiente del
sistema [83].

Para llegar a la SaPO: a través de la oximetria de pulso, es necesario conocer las
concentraciones relativas de HhO: y Hb, a través de radiar con luz a Aypo, Y Ay, que cada
cromoéforo absorbera preferentemente. La Fig. 8. muestra la diferencia entre los espectros de
absorcion para HbO: y Hb dentro de las A’s del rojo al infrarrojo cercano. Las reemisiones
de luz en un volumen de tejido a lo largo de cada ciclo cardiaco, generaran una senal PPG.
Con el cambio volumétrico en los componentes tisulares pulsatiles entre la sistole y la
diastole, la absorbancia de luz dentro del tejido también varia con el tiempo, lo que conduce
a una senal PPG continua. De acuerdo con la ley de Beer-Lambert modificada, la atenuacion
de la luz durante la sistole y la diastole (A4, y 44, respectivamente) puede ser expresada por la

Ec.10. y Ec.11. respectivamente [84].

I Ec.10.
Asl = lTl <ﬂ) ZEA' CS - lsl + GA ¢ O

ISA

Io; Ec.11.
Adl =lIn <—) :EA' Cd ' ldl + Gl

Ig;
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Donde I; e I; son las intensidades de luz transmitida durante la sistole y la diastole; Cs y Cy4
son las concentraciones variables del absorbente; [ y [; son las longitudes de trayectoria de

la luz a través del tejido durante los estados sistolico y diastolico, respectivamente.

En consecuencia, una mayor absorcion de luz en los componentes tisulares pulsatiles durante
la sistole (es decir, A; > A,;), conducen una menor transmitancia de luz (es decir, I;<1;). Por
lo tanto, el cambio de absorbancia entre la sistole y la diastole, es decir, 44 a una determinada

Ay puede ser expresado matematicamente como en la Ec.12. [85].

AA = As)l - Ad)l =€, (lsl : Cs - ldA + Cd) Ec.12.

Chatterjee reportdé que los caminos recorridos en una A determinada no cambian
significativamente entre sistole y diastole. Por lo tanto, la consideracion de que Iy = [; = 1
y reemplazando el cambio de concentracion del absorbedor por AC = C; — C,4, se obtienen

las Ec.13. y Ec.14. [86].

1 1
AA, =€;- Ly - AC = In <ﬂ) i <LA) Ec.13.
I5x Lax
loy 1 I
A4; =In (ﬂ . ﬂ) . (ﬂ) Ec.14.
ISA 10,1 Isl

La aplicacion de la ley de Beer-Lambert en PPG se puede ampliar ain més para explicar el
principio de funcionamiento del oximetro de pulso. Considerando que el cambio de
intensidad de luz entre la sistole y la didstole es Al; = I;; — I3 y dando continuidad al

algebra se obtiene la Ec.15. y Ec.16.

1 157 — Al
A4y = —In <_) I (M) Ec.15.
laa Ig;
Al AL\ Al
AA; = —ln<1——) z_<__l) - Ec.16.
Idl Id/l Idl
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Donde Alg; /1;; < 1 son considerados términos superiores de la serie logaritmica de
Maclaurin. Para un oximetro de pulso de longitud de onda dual, las proporciones de las
absorbancias dependientes de la longitud de onda, conocidas como relacion de proporciones

R, la cual puede ser calculada con la Ec.17. [87]

_ AAAl . AIAl AIAZ Ec.17.
DAy, gpa/ lapz

Como ya se definid, el cambio en la intensidad de la luz de la sistole a la diastole representa
el comportamiento AC de la sefial PPG, mientras que la intensidad absorbida en la parte no
pulsatil del tejido representa el comportamiento DC, es decir, Al; = PPGy. y Al; = PPGp.
Sustituyendo los valores en la Ec.17, es posible obtener una ecuacion de oximetria de pulso

genérica en Ec.18. [88, 89].

_ ALy /ALy PPGyucar /PPGycaz Ec.18.
Igp1/ lapzz  PPGeppi/ PPGepys

El valor R es utilizado para calcular la SaPO: usando una ecuacion de calibracion derivada

de resultados experimentales.

La gran diversidad y complejidad estructural de los tejidos biolodgicos han propiciado el
desarrollo de modelos matematicos adecuados que tengan en cuenta el esparcimiento y la

absorcion de la luz.

Sin embargo, la complejidad con la que estan integrados los tejidos biologicos en
combinacion con sus multiples cromomofos, incrementan la complejidad para analizar la
interaccion con la luz de forma analitica; ademas, de la complejidad del fendmeno de
esparcimiento en tejidos biologicos. En los ultimos afios el avance de las técnicas
computacionales ha permitido estudiar la interaccion luz — tejido a través de un método
computacional bien conocido, el método Monte Carlo utilizado ampliamente en el estudio de

la interaccion de la luz con tejido biologico [90, 91].
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Capitulo III

Analisis de pulsioximetria mediante simulaciones

Monte Carlo

La teoria de transporte de la luz es una forma répida y conveniente de modelar el transporte
e interaccion de la luz en tejidos. Sin embargo, esta teoria suele fallar cuando la fuente de
excitacion se encuentra cerca de las fronteras del tejido y también cuando la absorcion es
fuerte en comparacion con el esparcimiento; entonces es posible recurrir a simulaciones
Monte Carlo, las cuales permiten muestrear funciones de densidad de probabilidad para

modelar el transporte de luz en los tejidos.

En las simulaciones Monte Carlo, los fotones se insertan en el tejido en un lugar definido por
las coordenadas x, y, z con una trayectoria definida por los cosenos direccionales (proyeccion
de la trayectoria sobre los ejes x, y y z). La distancia aleatoria recorrida antes de que el foton
interactue con el tejido comienza con la seleccion de un numero aleatorio (0,1) y el
coeficiente de atenuacion local del medio. Cuando un foton se propaga dentro del tejido, el
peso del foton es reducido por absorcion, el peso restante no absorbido se redirige de acuerdo
con una funcion de esparcimiento. Una vez que se especifica una nueva trayectoria, el foton

se mueve nuevamente una distancia aleatoria.

El primer uso del método de Monte Carlo para el transporte de fotones en tejidos biologicos
fue desarrollado por Adams y Wilson en 1983, que consider6 el esparcimiento isotropico
[92]. Posteriormente, Keijzer introdujo el esparcimiento anisotropico en simulaciones Monte
Carlo de tejidos bioldgicos en 1987, implementando una simulaciéon que propagaba fotones
usando coordenadas cilindricas [93]. Prahl en 1989 reformul6 el programa utilizando la
propagacion de fotones basada en coordenadas cartesianas, lo que hizo que el programa fuera
mucho mas sencillo [94]. Wang y Jacques en 1993 adaptaron y ampliaron el trabajo de Keizer
y Prahl y desarrollaron el programa Monte Carlo Multi-Layered (MCML) que considera

tejidos con muchas capas planas con diferentes propiedades oOpticas [95]. MCML es un
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programa bien organizado que puede ser modificado para especificar diferentes problemas.
Ademas, MCML se ha difundido ampliamente a través de la web como codigo fuente [96,
97]. Jacques en 1998 anadi6 a MCML la funcionalidad de especificar esparcimiento puntual
de la luz en el tejido en coordenadas planas, cilindricas y esféricas desde una fuente plana,

una fuente lineal o una fuente puntual, respectivamente [98].

3.1 Simulaciones Monte Carlo Multicapa (MCML)

Una herramienta 1til en el estudio de la interaccion luz-tejido son las simulaciones MCML,
que utiliza ecuaciones de transporte de radiacion para calcular la propagacion de la luz en los
tejidos [99, 100]. Estas simulaciones se fundamentan en la distribucién uniforme de
propiedades Opticas macroscopicas en pequeiias unidades de volumen de tejido de matrices
numéricas tridimensionales 1lamadas voxeles. La propagacion de la luz dentro de los tejidos
esta influenciada por sus propiedades Opticas como el indice de refraccion (n), el coeficiente
de absorcion (i), el coeficiente de esparcimiento (us), la trayectoria Optica aleatoria y el

angulo de esparcimiento (P) [101].

En el presente trabajo de investigacion implementamos el algoritmo MCML escrito en el
compilador C del estdindar ANSI, basado en una cuadricula de voxeles cartesianos con
propiedades Opticas especificas en una estructura de piel compuesta por voxeles en un medio

semi-infinito de tres capas como se observa en la Fig. 12.a.

La simulacion MCML comienza lanzando un nimero N de fotones sobre la matriz de voxeles,
provenientes de una fuente de luz con un didmetro de haz de 500 um; la cual cubre 1/4 parte
de la superficie de la simulacion y en el resto de esta, es posible trazar las trayectorias de los
fotones vinculados a la interaccion entre la luz y el tejido. La fuente de fotones incide con un
angulo de incidencia de 15° con respecto a la superficie normal para mejorar la cuantificacion
de los fotones resultantes de la interaccion con el tejido, a 4 =710 y 940 nm. Ademas, como
lo recomienda Lihong Wang [102], cada ejecucion de simulacion lanza 10° fotones con el

objetivo de obtener resultados confiables de la interaccion luz-piel.
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Fig. 12. a) Modelo 3D de capas de piel en la cuadricula de voxeles, b) grdfico de energia
por unidad de drea (fluencia relativa [W/cm?]), resultado de la interaccién luz-piel a
radiaciones de 2=600 nm.

A cada foton lanzado inicialmente se le asignd un peso (W) fijado en 1. El fotén inicia su
propagacion dentro del tejido, pasando a través de los voxeles que constituyen la
representacion numérica del diferencial de volumen. En cada paso calculado, el foton se
mueve al siguiente voxel de acuerdo con el calculo de la trayectoria. En cada movimiento, el
foton pierde una fraccion de su energia W, seglin las Ec.19. y Ec.20. Donde Sy, , y Rn
representan la posicion y un nUmero aleatorio, respectivamente. El calculo de
reposicionamiento y pérdida de energia continGia hasta que el fotén es absorbido por
completo, o su peso es demasiado pequefio que ya no es considerado. Visto desde otra
perspectiva, la fraccion de peso que pierde el foton se deposita en una variable local (Vyy,»)

de una nueva matriz 3D.

w=_>1- exp‘”asx,y'z) Ec.19.

__In(Rn) /# Ec.20.
S

xX,¥V,Z

En esta nueva matriz 3D de V., ,, se acumula la fraccion de peso de cada foton que ingresa.

Después de que se hayan propagado todos los fotones, cada V. ,, , contiene el peso acumulado
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de los fotones absorbidos. Dividiendo cada V; ,, , por el nimero total de fotones (N) y por el
volumen de ese contenedor en particular se obtiene la concentracion (Cyy ) [cm™], de
fotones absorbidos con la Ec.21. Al dividir C,,, , entre el coeficiente de absorcion u, [cm™],

se obtiene la tasa de fluencia relativa (F,,, ,) en la Ec.22. [103].

c _ Viyz Ec.21.
T
Cx,y,z Ec.22.
Fx,y,Z = #
a

Posteriormente, al simular la propagacion de un millén de fotones, la distribucion total de
caminos opticos para todos los fotones produce una buena aproximacion de la propagacion
de la luz en los tejidos, como se puede ver en la Fig. 12.b, la cual representa de acuerdo a una
escala de color, la cantidad de energia cedida por cada foton a su paso a través de cada voxel
de la simulacion en un plano 2D, ordenado el tamafio en eje X, asi como la penetracion dentro

del tejido y la reemision de fotones al aire en el eje z.

3.2 Modelo optico numérico de tejido

En este estudio de interaccion luz-piel aplicado a oximetria, disefiamos un modelo numérico
de piel de dos capas, epidermis y dermis, en esta tltima embebimos dos vénulas y una

arteriola, cuya finalidad es imitar la distribucién de HbO> y Hb del sistema circulatorio.

Para la capa epidérmica o capa externa de la piel, hemos considerado un espesor intermedio
de 60 um, sin venas ni arteriolas. Para el modelo numérico se analizaron seis pigmentaciones,
segun la clasificacion dermatoldgica de Fitzpatrick [104]; esta se basa en el color constitutivo
de la piel, que depende de la concentracion de melanina (C,,,;) en la epidermis y su capacidad
para oscurecer o broncear la piel debido a la exposicion al sol [105] y distribuidos conforme
ala Tabla 1. En el modelo numérico, la capa epidérmica esta formada por Cmel y una porcion

de agua, Wt = 0.75. Haciendo notar que la caracteristica de pigmentacion solo esta presente
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en esta capa de la piel. Con el proposito de describir la difusion de los fotones en un camino
aleatorio e implicando dispersion isotropica, incorporamos el coeficiente de esparcimiento

reducido (W ); fijado en pg” =40 [u.a.] y solo considerando el esparcimiento de Mie [106].

Para la capa de la dermis, situada debajo de la capa epidérmica, consideramos un espesor
intermedio de 2000 um, en donde incluimos una porcion de saturacion de oxigeno S = 0.67,
fraccion de volumen sanguineo B = 0.002, contenido de agua Wt = 0.65 y coeficiente de
esparcimiento reducido p,” = 42.4. En esta capa, la dispersion de Rayleigh se establecio en f
= 0.62. Para esta capa se consider6 una fraccion de la dispersion de Mie (1 — f) [102].
Ademas, tanto la epidermis como la dermis tienen una anisotropia de g = 0.9. Tenga en
cuenta que existen otros constituyentes de la piel como la bilirrubina, el betacaroteno, entre

otros, pero debido a su tamafio y baja concentracion [107], no se consideraron en este modelo.

3.3 Estimacion de oxigeno VIS-NIR a través de simulaciones MCML

Para analizar la interaccion de la luz en el proceso de oxigenacion a través de la piel; se
ejecutaron dos experimentos con modelos numéricos. El primer experimento consistio en
modelar seis estructuras de piel, integradas por tres capas, aire, epidermis y dermis, como se

muestra en la Fig. 12. a.

Cada modelo numérico de piel en su capa epidérmica fue constituido por una concentracion
especifica de melanina de acuerdo con la clasificacion Fitzpatrck (ver capitulo 2.2.2),
conformando seis modelos numéricos de tejido cutineo de diferente pigmentacion.
Posteriormente, a través de MCML fue simulado el proceso de radiacion con fuentes de luz
monocromaticas en el rango 300 - 1000 nm a intervalos de 100 nm entre cada A radiada. En
cada simulacion MCML resuelta en el tiempo, es posible obtener graficos de distribucion
espacial de fotones expresados como una tasa de fluencia relativa (F [W/cm?]), como se

aprecia en la Fig. 13.

Los resultados de la simulacion MCML permiten analizar tres fendmenos importantes para

la estimacion de SaPO:, absorcion, profundidad de penetracion y reemision de fotones. La
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absorcion en MCML se produce por los constituyentes que componen la piel de acuerdo con
la Ec.23. Una fraccion del peso del foton se depositard dentro de Vi, - de la matriz en la
posicion x,y,z. Una vez que todos los fotones han sido lanzados y han interactuado con el
modelo numérico de piel, para el que solo se recuperan los valores de absorcion epidérmica
(AbE) depositados en V5, - para los diferentes SPts en cada una de las A’s con la Ec.24. A
partir de los cuales se proyecta una representacion grafica del AbE.

log,,(¢)

Spt | Il ] I\ Vv Vi

x [em] ) ’ ) x [em] )

Fig. 13. Grdfica de fluencia relativa de interaccion luz-piel segun la clasificacion
dermatologica de Fitzpatrick, a A= 300y 1000 nm del rango de radiacion de interés.

fo=BS+ B(1=5)+ W, + Cpy, Ec.23.

Ec.24.

Yy x
Aztavey = Z Z Wi;
7

Como resultado de la AbE, observamos un rapido decremento en la extincion de los fotones
en todo el rango espectral de exploracion, como se aprecia en la Fig. 14. La extincion de los
fotones en la epidermis se debe principalmente a la concentracion de melanina y a la
disminucién de la absorcion dOptica de estd, en todo el rango espectral. Ademas, la ADE del
SPt VI en longitudes de onda cortas es de hasta ~1500 [cm™], comportandose como una
barrera Optica que evita que la luz penetre hacia la dermis. En cambio, el SPt I muestra una
ABE de ~100 [cm™], comportandose como una barrera semitransparente que permite el paso
de la luz a la dermis. Para el SPt II, la ABE alcanza ~ 150 [cm™], presentando un ligero

aumento con respecto a el SPt I. Sin embargo, ambos SPt se comportan como una barrera
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Optica semitransparente. En cuanto a los SPt III, IV y V, la AbE minima y méxima es de ~

380y ~ 1100 [cm'], presentando un comportamiento intermedio con respecto a el SP¢1y VI.

También en la Fig. 14. muestra las diferencias de la AbE para todos los SPt,
considerablemente mayores en el rango espectral ultravioleta-A (UV-A4) que en el rango
visible (VIS). Un comportamiento que también fue observado por Chedekel [108]. Sin
embargo, en la descripcion de Chedekel, no muestra el espectro de extincion de la epidermis
de la piel. Ademas, ampliamos el rango espectral del estudio a 1000 nm, donde la AbE de los
SPts tiende a ser similar entre si, debido a la pequefia contribucion del coeficiente de

absorcion de la melanina en la region del infrarrojo cercano (NIR).
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Fig. 14. Coeficiente de extincion de la epidermis calculado para los fototipos de piel en
funcion de la longitud de onda, utilizando MCML.

Otro fendmeno en la interaccion luz-piel ocurre cuando parte de los fotones provenientes de
la fuente atraviesan la capa epidérmica del modelo de piel. Aunque muchos fotones son
extinguidos en la capa epidérmica, otros logran atravesarla con energia suficiente para

penetrar en capas mas profundas.
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La penetracion de fotones en MCML se evalua a través de las fracciones de peso que pierden
los fotones en la capa dérmica, calculadas con la Ec.24. En cada paso de fotones se evalua si
la energia remanente es suficiencia para pasar a la siguiente capa del modelo de piel. Una vez
que se completa el calculo de MCML, las fracciones de peso del foton perdidas a través de
las capas de la piel, llamadas absorcion dérmica (4bD), se recuperan para cada uno de los
SPt y longitudes de onda de interés. A partir de estos rastros de energia, estimamos la
profundidad de penetracion (Pfp) que pueden alcanzar los fotones transmitidos ver Fig. 15.
Sin embargo, una gran cantidad de fotones que alcanzan las capas profundas de la piel pierden
la mayor parte de su energia en su camino. En consecuencia, estos fotones no contribuyen
significativamente a las técnicas de fototerapia o terapia fotodindmica [109]. Por lo tanto, los
fotones con menos del 1% de energia en la dermis se ignoraron para estimar la profundidad
de penetracion de cada uno de los SPf en un rango de A de interés. Los valores de AbD se

cuantificaron con la Ec.25, donde Max representa los fotones con mayor energia de la matriz

‘/X,y A

AbDy,,, = Max[V, , ,] Ec.25.

En el fenémeno analizado, se estima la profundidad de penetracion (Pfp) que los fotones
pueden alcanzar dentro de la piel, a través de la distancia media recorrida desde la interfaz

aire-epidermis, en otras palabras, los valores de AbD.

Los resultados mostraron que significativamente mas fotones penetran la dermis a
concentraciones de melanina bajas, caracteristicas del SP¢ 1y SPt 11, donde la barrera optica
se comporta como un medio semitransparente. Por lo tanto, estadisticamente hablando, se
esperaria una mayor profundidad de penetracion. Sin embargo, el alto esparcimiento y
absorcion en la capa dérmica provoca la extincion de una gran cantidad de fotones poco
después de la interfaz epidermis-dermis. Por el contrario, la barrera optica para el SPt VI se
comporta como un medio de alta turbidez, lo que hace que la dermis sea infranqueable para
los fotones entre 300 y 400 nm; por lo tanto, el Pfp para estas dos A’s es solo de ~ 10 um. En
cuanto a el SPt III, SPt IV y SPt V, como se muestra en la Fig. 15, la Pfp alcanza ~ 1000 um.
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A medida que la longitud de onda aumenta hasta los 600 nm, para los SPt Iy SPt 11, la Pfp
alcanza ~1790 um y ~1740 um respectivamente y hacia los 1000 nm permanece sin cambios
significativos, alcanzando la Pfp ~1880 um. Para los SPt 111, SPt IV y SPt V la Pfp aumenta
de forma significativa hasta 700 nm alcanzando ~1680 um, ~1550 um y ~1460 um
respectivamente; a 1000 nm se aprecia una desaceleracion en el aumento de Pfp alcanzando
Pfp ~1840 pym, ~1810 um y ~1780 um, respectivamente. Por otro lado, el aumento de la
longitud de onda radiada en el SPt VI produce un aumento gradual hasta los 1000 nm, con

una Pfp ~ 1770 um.

Debido a lo descrito anteriormente, en nuestro analisis se identificaron dos comportamientos
de Pfp. El primero ocurre en longitudes de onda de radiacion por debajo de 700 nm, donde
Pfp depende de la extincion que a su vez es dependiente de la concentracion de melanina. La
Pfp maxima en la epidermis para el SPt I es de hasta ~1800 pum, mientras que para el SPt VI
es de hasta ~1350 um respectivamente. Por lo tanto, hacer coincidir la profundidad de
penetracion de los instrumentos Opticos entre todos los SPt en este rango espectral representa

un gran desafio.

El segundo comportamiento se observo en longitudes de onda de radiacion superiores a 700
nm. Por arriba de esta longitud de onda, se observd que no existe una dependencia
significativa de la absorcion de melanina. La Pfp tiene su valor maximo a 1000 nm en la
epidermis para el SPt I es de hasta ~1880 um, mientras que para el SPt VI es de hasta ~1770
um, alcanzando profundidades entre estos dos limites para el resto de los SPt. Este
comportamiento coincide con la llamada primera ventana bioldgica del infrarrojo cercano,

donde Hemmer senald la mayor transparencia hacia la materia biolégica [110, 111].
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Fig. 15. Profundidad de penetracion de la luz incidente en la piel para cada fototipo en la
escala de Fitzpatrick (es decir, SPt I al SPt VI) en el intervalo de 300 a 1000 nm.

El tercer comportamiento observado corresponde a la energia reflejada y retrodispersada en
el medio incidente (es decir, la capa de aire), que en adelante llamaremos energia reemitida
(EnR). Los resultados muestran que en el rango UV la EnR es mayor al 50% solo para el SPt
I e inferior al 50% para los SPt 111 al SPt VI; con respecto a la reemision del SPt I como se
aprecia en grafica de la Fig. 16. Mientras que en el rango VIS hasta 800 nm se puede observar
un incremento de la EnR para todos los SPt. Teniendo en cuenta que solo las pieles caucasicas
y mediterraneas presentan EnR superior al 50% en comparacion con las pieles africanas. Y

solo hasta la region NIR, la EnR esté4 por encima del 50% para todos los SPt.
Trasladando el comportamiento del fendmeno de extincion producido en la capa epidérmica

aradiaciones en la region NIR a estimaciones de SaPO>, mediante mediciones de reflectancia

difusa; inferimos que, medir volumen sanguineo en la regiéon NIR mejorar las mediciones

48



debido a la considerable cantidad de EnR que todos los SPf reemiten en esta region. Ademas
de alcanzar una mayor profundidad de penetracion como se describe en la Fig. 16. Con base
en los resultados de AbE, PfP y EnR, asi como la absorcion preferente de Hb 'y HbO>, fueron
establecidas las 1/ y A2 para la estimacion de SaPO;. Para Hb se establecio A/ =710 nm y
para HbO: se establecido 12 = 940 nm; ambas A’s fueron establecidas bajo la prioridad del
criterio de PfP alcanzada para todos los SPts, asi como la disponibilidad de los leds

comerciales a estas A’s.
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Fig. 16. Tendencias de energia reemitida difusa en 4 entre 300 y 1000 nm en modelos
numeéricos de SPt II, SPt I1I, SPt IV, SPt V' y SPt VI, con respecto a la reemision de SPt I en

la escala de Fitzpatrick.

La segunda parte del experimento consistid en las mismas estructuras de piel, constituidas
por una capa de aire, epidermis y dermis, como se muestra en la Fig. 17.a. Sin embargo, en
la capa dérmica se embebieron dos vénulas y una arteriola de 300 y 245 um de didmetro
respectivamente; a 50 um por debajo de la capa epidérmica como se muestra en la Fig. 17.b.
Con el objetivo de imitar los estados fisiologicos del sistema cardiovascular; estado sistolico

y diastolico; fundamentales para la estimacion de la SaPO:, las variaciones de absorcion de
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luz se deben principalmente a las propiedades de absorcion de la sangre, concretamente de
la hemoglobina a dos A’s diferentes (de la region roja e infrarroja). Dado que la HbO: absorbe
menos luz en la region roja (600-790 nm) que la Hb y absorbe mas luz en la region del
infrarrojo cercano (810 — 1000 nm) del espectro, se aprovecha la diferencia de absorcion

para obtener informacion sobre la cantidad de HbO: respecto de Hb.

a) Sistole b) Diastole
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Fig. 17. Modelo numérico de piel con vénulas y arteriola embebidas en la capa dérmica en
a) el estado sistolico y b) el estado diastolico.

El estado sistolico es diferenciado respecto del estado diastolico, inicamente por el tamafio
de la arteriola. Para el estado sistolico el tamafio de la arteriola tiene un diametro de 245 um;
mientras que, para el estado diastolico la arteriola alcanza un didmetro de 200 um; imitando
una vaso constriccion arterial del 18% de su volumen en estado de reposo [112] como se
muestra en la Fig. 17.a. y b. Con los nuevos pardmetros A/ y A2, asi como los estados de
sistoles y diastoles; fue necesario volver a lanzar las simulaciones para analizar la interaccion

luz-tejido en la estimacion de la SaPOo.

Los resultados de las simulaciones de MCML de las seis estructuras de piel, en sus estados
sistélico y diastdlico a 710 y 940 nm respectivamente, permiten crear representaciones de
energia por unidad de area como las que se aprecian en la Fig. 13. De los resultados de la
interaccion entre luz y tejido es posible trazar comportamientos de EnR respecto del SPty el

estado fisiologico, como se puede observar en la Fig. 18.a y 18.b, de igual manera, en estas
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graficas es posible observar los comportamientos similares en cada SPt en el estado sistdlico

y diastélico producido por la diferencia volumétrica.

Otro comportamiento interesante que se puede observar en la Fig. 18.a, respecto de la figura
b. es la EnR respecto de la A con la que fue radiada. Por ejemplo, en Al a 710 nm, la
diferenciacion de EnR entre los SPt’s esta bien marcada, en comparacion con la EnR en 42 a
940 nm en donde la diferenciacion entre los SPt’s es minima; por lo tanto, cumple con el
comportamiento observado en el primer experimento, en donde la melanina se comporta de

forma semitransparente a A’s en la region del NIR.
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Fig. 18. Graficas de energia reemitida de los estados sistolico y diastolico en a). 710 nm y
b). 940 nm.

Posteriormente, cuantificamos la EnR en la capa de aire con la Ec.24. Para el estado sistolico
y diastolico para cada SPt, respectivamente. Estos cambios de intensidad de luz producen
una representacion de una seial PPG; la cual estd conformada por dos partes, la parte pulsatil
(AC) y la parte no pulsatil (DC). La intensidad de luz absorbida en la parte no pulsatil del
tejido es representada por la componente DC de la sefial PPG. La saturacion periférica de
oxigeno (SaPQO:) se puede determinar como una funcion lineal al considerar la relacion de
absorbancias R en Ec.26. o también conocida como relacion de intensidad reemitida hacia el

detector R, entre la sefial iPPG en rojo y la region NIR, [113-115].
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PPGAC_)LI Ec.26.
PPGpc a1

R =
PPGyc 12

PGpc 22

La relacion de proporciones R es un parametro fundamental en la oximetria de pulso, debido
a que es posible relacionar el valor R con la saturacion de oxigeno arterial; a través de la
relacion de intensidades reemitidas hacia el detector, las cuales derivan en sefiales PPG con
las que es posible construir una curva de calibracion empirica con la que se relaciona R con

un valor de saturacion de oxigeno arterial.

De la misma forma en como lo reporté Michael W. [116], relacionamos R con la saturacion
de oxigeno arterial y a partir de la grafica que €l reporta, mediante extrapolaciones lineales
alimentadas con los valores iniciales de SaPO» obtenidos a partir de los resultados de las
simulaciones, mostrados en la Tabla. 2 y obtenidos con la Ec.27; fue calculada la

redistribucion de la relacion R, como se observa en la grafica de color rojo de la Fig. 19.

SaP0, =104 — 17R Ec.27

Tabla 2. Valores de SpO: obtenidos a partir de 4 bloques de simulacion, variando la

concentracion de SaO: de 95, 93, 91 y 89% en la arteriola.

% SaPO»
Fototipo | C1=95% | C2=93% | C3=91% | C4=89%
SPt 1 94 91 &9 87
SPt 11 94 91 &9 87
SPt IIT 94 91 &9 87
SPt IV 94 91 &9 87
SPtV 94 92 90 88
SPt VI 93 92 90 88

También se muestran las graficas de R para cada uno de los SPt de piel; en donde se aprecia

como los valores de R obtenidos a partir de las simulaciones, siguen el comportamiento de

52



la grafica R de Michael W. en la Fig. 19. Ademads de una clara diferencia entre los valores de
R para cada fototipo de piel, debida a la concentracion de melanina, la cual modifica el color
de la piel, asi como su absorcion Optica y en consecuencia la profundidad de penetracion y

la energia reemitida.

En consideracion, las graficas R de cada uno de los SPt sugieren que las mediciones Opticas
entre personas de piel caucésica y africana pueden tender a presentar subestimaciones o

sobreestimaciones, dependiendo de fototipo de piel en el que se hayan calibrado los

instrumentos.
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Fig. 19. Grdfica de calibracion de absorbancias que relaciona la SaPO:respecto al valor

R para cada SPt
Por lo tanto, todo instrumento basado en técnicas Opticas utilizado en el diagnéstico y cuidado

de la salud en donde haya presencia de melanina, debe considerar el factor de atenuacion

provocado por la pigmentacion tisular.
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Capitulo IV

Instrumentacion optica para la estimacion de

saturacion periférica de oxigeno

La enfermedad por la COVID-19 propicio cambios a nuestra vida cotidiana, debido a que
este padecimiento causa varios sintomas, como fiebre, tos, fatiga y una enfermedad
respiratoria en la que el paciente a menudo sufre dificultad para respirar, lo que provoca una
disminucién en el nivel de saturacion de oxigeno en la sangre [117,118]. A medida que los
casos fueron aumentando, los términos "saturacion de oxigeno" y "oximetria de pulso" con
respecto a la infeccion por COVID-19 se fueron utilizando ampliamente. La oximetria de
pulso, como se ha descrito anteriormente, es una técnica 6ptica no invasiva basada en una
sefial PPG obtenida de una relacion indirecta de absorcion entre A/ y A2; a través de radiar
un tejido en configuracion de transmision o reemision; utilizada en la estimacion de SaPO:
tanto en entornos hospitalarios como domésticos [119]. Convirtiendo a la oximetria de pulso
en una herramienta 1til en la toma de decisiones clinicas, sin que esta sea un sustituto de la

evaluacion clinica, ni suficiente para el diagnostico de padecimientos [115].

La oximetria de pulso tradicional se basa en el contacto directo, mas comunmente en la yema
de alguno de los dedos, restringiendo la técnica a zonas especificas del cuerpo, llegando a ser
incomoda la estimacion de SaPO: en algunos pacientes [120]. Ademas, los dispositivos de
oximetria de pulso convencionales no siempre se adaptan bien a las yemas de los dedos de
las personas a causa de la edad del paciente y el tamano de los dedos, provocando
sobreestimaciones de SaPO:> [121]. Asi también, el contacto directo con el dispositivo expone
a las personas al riesgo de infeccion en la piel cuando esta presenta lesiones o irritacion en

pacientes con pieles altamente sensibles [122, 123].
Ademas, existen otros factores que producen errores como los artefactos de movimiento;

relacionados con padecimiento de anemia, pulsaciones venosas, pigmentacion de la piel, baja

perfusion, interferencia de luz y presencia de esmalte de ufias [124-127]. Por lo tanto, existe
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lanecesidad de monitorear la SaPO: sin contacto, cuando el contacto con la piel es indeseable
o inseguro. No obstante, con el rdpido crecimiento de las tecnologias de imagenes, el
monitoreo de la SaPO; sin contacto se ha vuelto factible. Asi, las desventajas de la
pulsioximetria de contacto han motivado a la investigacion de la fotopletismografia de
imagenes (iPPG), la cual permite el monitoreo sin contacto de variaciones sincronicas
cardiacas humanas, mediante la deteccion de reemisiones Opticas de la epidermis, capturadas
por un observador o sensor (cdmaras de luz visible y/o /R), como una alternativa. Sin
embargo, las estimaciones con esta técnica necesitan de condiciones controladas de distancia
entre el tejido y el observador, y potencia de radiacion de la fuente, asi como de la region de
interés (ROI). En el presente capitulo describiremos el sistema de vision que implementamos,

asi como las condiciones consideradas para la adquisicion de la sefial iPPG.

4.1 Conformacion del sistema de vision

El bajo costo y la aparente simplicidad instrumental para implementar un sistema iPPG,
sugiere que es bastante sencillo, debido a que solo se requiere una camara de video y fuentes
de luz para iluminar la muestra. Sin embargo, las pequefias cantidades de luz reemitida entre
cada ciclo de frecuencia cardiaca complican su deteccion, debido al ruido de fondo de los
artefactos de movimiento detectados en los cuadros que integran a la imagen (pixeles)
adquirida por una camara digital. No obstante, los avances recientes en video por
computadora; asi como el procesamiento de sefiales han permitido mejorar el rendimiento de
las técnicas iPPG [128]. Considerando la complejidad de la deteccion de las camaras de video
en relacion con la modulacion de potencia de luz durante un ciclo cardiaco; la
instrumentacion implementada para el presente trabajo de investigacion considera una
camara de carga acoplada (CCD) con una lente de 12x; asi como dos fuentes de luz a A/ =
710 nm y A2 = 940 nm, como se aprecia en el esquematico de la Fig. 20; ademas del sistema

implementado.
Con el uso del sistema implementado se mejora la sensibilidad de la luz reemitida; asi como

una alta homogeneidad de la imagen que se recoge, de modo que la escala de grises tendra

una ganancia estrictamente idéntica
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— Observador

Distancia

Fig 20. Esquematico de los elementos que integran es sistema de vision.

La camara CCD que utilizamos es la DCC3240N de la empresa Thorlabs con niveles de
sensado de intensidad Optica incidente (responsividad) aceptables para 1/ > 65%; sin
embargo, la responsabilidad en A2 > 22%; al encontrarse A2 por debajo de los niveles
aceptables de responsividad como se observa en la Fig. 21, se implemento un incremento de

potencia, con el propdsito de igualar los niveles de sensitividad de la camara [129].
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Fig. 21. Responsividad del sensor DCC1240M (Monochrome) / DCC3240N (NIR) [130].
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Calibrando la potencia de radiacion en 1/3 para A1 = 17.53 uW /cm? respecto de A2 = 52.6
UW /cm?, el ajuste de potencia en ambas A’s homogenizo la intensidad de la iluminacién de
la imagen formada por la cdmara como se muestra en la Fig. 22.a, de la cual se obtuvo su
patron de intensidad de iluminacion pixel a pixel mostrado de la Fig. 22.b. La grafica de
intensidad de iluminaciéon como la principal variable a controlar para garantizar el
rendimiento de la técnica iPPG [128]. Ademas, con la informacién de la Fig. 22.b. se
establecieron las fronteras de la region de interés sobre la cual se recuperaron las sefiales

iPPG.
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Fig. 22. a). Imagen reconstruida por la camara CCD de una hoja blanca de papel radiada a

710 nm. b). Grdfica de intensidad de iluminacion a partir de imagenes radiadas a A1 y A2.

Otro de los elementos necesarios en la adquisicion de imagenes son las fuentes de radiacion
de A1 y A2 para iluminar el tejido vascular. Para lo cual implementamos fuentes basadas en
diodos emisores de luz (LED) en una configuracion de anillo doble como se muestra en la
Fig. 23.a. Con esta configuracion controlamos el decaimiento de intensidad luminosa
tipicamente de 26, /,, garantizando la intensidad luminosa o campo de iluminacion sobre la
ROI; ademas de mejorar la homogeneidad del campo de iluminacién que minimizan las

sombras proyectadas y mejoran los contornos.
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Fig. 23. a). Esquematico de las fuentes de iluminacion en configuracion de anillo y b). Fuente
de 16 LED para Al de 5 mm, asi como para .2 de 3 mm.

Por otro lado, la iluminacion es alimentada por una fuente reductora-elevadora (Step-Up-
Down o Buck-Boost) mostrada en la Fig. 24., la cual tiene como funcidn entregar un voltaje
de salida constante frente a variaciones del voltaje de entrada o de carga; ademés de presentar
una alta eficiencia de conversion y bajo voltaje de rizado en beneficio de una mayor

estabilidad del campo de iluminacion.

Fig. 24. a) arreglo experimental del Sistema de vision, b) Fuente elevadora — reductora para
la alimentacion de las fuentes de iluminacion.
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4.2 Cuantificacion de saturacion de oxigeno en un simil de hemoglobina

Con la conformacion del sistema de vision se prosiguio con la validacion de las mediciones
de saturacion de oxigeno (SaO:) a partir de las imagenes adquiridas, para lo cual fue necesario
disefiar un simil liquido artificial de hemoglobina oxigenada (HbhO:) que mimetice la

absorcion oOptica de esta.

El simil de hemoglobina fue fabricado utilizando peréxido de hidrogeno (H:0:) con rojo
fenol (C19H140;5S) reportado por Cheng [131], en donde demostré que es posible medir las
diferencias SaO: a través de disoluciones de H>O:. Para dar certidumbre a las mediciones
realizadas en el simil de HbO: utilizamos compuestos de grado analitico, perdxido de

hidrogeno al 3% de High Purity, rojo fenol de Hycel de México y agua tri-destilada de Sigma.

El simil liquido se conforma de H>O: + H>O tridestilada en las proporciones necesarias de
las disoluciones; posterior a la preparacion de las disoluciones se afiade el C;9H;4OsS en
proporcion de 5 ul por cada 1 ml. Con este procedimineto fueron preparados ocho similes de
HbO: a diferentes saturaciones de H>O;; distribuidos de la siguiente manera 1, 2, 2.1, 2.2,

2.25, 2.5y 3 % como se muestra en la Fig. 25, ademés de una ultima muestra de H>O

tridestilada.

Fig. 25. Muestras de simil liquido de HbO: constituido por H>O> + H:>O tridestilada +
Ci19H140:5S.
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Posteriormente fue depositada una muestra de 5 m/ de cada uno de los similes en una cubeta
cilindrica fabricada en polimero de dimetilsiloxano (PDMS), como se puede apreciar en la

Fig. 26.

En una fase posterior, se adquirieron secuencias de imagenes no procesadas a 20 frames por
segundo (FPS), a partir de las cuales fueron cuantificados los niveles de grises recuperados
por la cdmara; visto de otra forma, los niveles de grises representan el nivel energético de los
fotones que fueron reemitidos por el simil de HbO: después de absorber una parte de la
energia de los fotones; la cual es inversamente proporcional a la cantidad de H>O: presente
en el simil de HbO,. Bajo este mismo procedimiento, fue repetida la adquisicion de

secuencias 10 veces durante intervalos de 2 minutos para cada simil de HbO:.

La cuantificacion de los niveles de grises se realizé en una ROI de la imagen de 200 x 200
pixeles resaltada en un marco de color blanco en la Fig. 26. Al centro de la ROI! se realiz6
una sub-segmentacion en unidades minimas de superficie (UMS) con un tamafo de 8 x 8
pixeles que corresponde a un tamafio aproximado de 0.6 x 0.6 mm resaltado en color rojo en
la misma figura y distribuidos en una matriz de 4 x 4 UMS, tamafio determinado
experimentalmente cuyo objetivo es minimizar la demanda de recurso de computo al

momento de realizar la cuantificacion.

Fig. 26. Cubeta en la que se deposito el simil de HbO:, ademas del recuadro de la ROI

para la cuantificacion de la absorcion del simil de HbO:.
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Una vez cuantificada la totalidad de las imagenes, se obtiene una sefial de intensidad de
radiacion reemitida (IrR), formada por los valores de intensidad de radiacion absoluta IrA de
cada imagen. Al conjunto de datos de la sefial ItR se le aplico un andlisis estadistico One-
way ANOVA para determinar la sensibilidad méxima del sistema de vision en mediciones
Sa0: en el simil de HbO:; para lo cual fueron agrupadas las mediciones realizadas en el

tiempo por concentracion de H>0> y comparadas entre el total de los grupos.

Los resultados del analisis mostraron diferencias estadisticas promedio marcadas de IrR entre
los similes de HbO: a concentraciones de 1.0, 2.0, y 3.0 % volumen a volumen (v/v) de H20:,
asi como también diferenciaciones promedio menores a concentraciones 2.0, 2.1 y 2.2 %
(v/v) de H>0: como se muestra en la Tabla 3., y en la grafica de la Fig. 27.a. Sin embargo, a
concentracion entre 2.2 'y 2.25% (v/v) de H20:, pareciera que no existe diferenciacion. No
obstante, los datos de la Tabla. 3, muestran una diferencia promedio entre concentraciones
2.2y 2.25% (v/v) de H>O: de 9.531 u.a. de iluminacidn, que se aprecian de mejor forma en

la gréafica de la Fig. 27.b.

Tabla. 3. Diferencia promedio y valores de probabilidad en contra de la hipotesis nula (P)

del analisis multiple entre grupos concentraciones a todos los tiempos de medicion.

FDR Concentraciéon | Mean Diff. P Value
1.0 % vs 2.0 % 167.5 <0.0001
1.0 % vs 3.0 % 892.8 <0.0001
2.0% vs 2.1 % 93.99 <0.0001
2.0% vs 2.2 % 226.6 <0.0001

2.1 % vs2.25 % 142.1 <0.0001
22%vs2.25% 9.5 <0.0001

Con base en los resultados obtenidos, se evidencia que el sistema de visidn posee una
sensibilidad de hasta 0.05% (v/v) de H>O:. No obstante, se debe tomar en cuenta que esta
capacidad de resolucion del sistema de vision se encuentra cercana al limite de deteccion.

Por lo tanto, establecimos la sensibilidad del sistema de vision en 0.1% (v/v) de H20:; ya
que, utilizar la resolucion méxima del sistema de vision podria implicar un aumento en el
ruido de la sefial de deteccion, generando la necesidad de mayor procesamiento de la sefial

para obtener una medicion final confiable.
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Sin embargo, a pesar de estar bien diferenciadas las concentraciones de los similes a 0.1%
(v/v) de H20:, se esperaria que la grafica mostrara un comportamiento inverso. A mayor
concentracion de H>0, mayor fuese la absorcion y en consecuencia la intensidad de escala

de grises fuese menor.

11500- 10560 b) a)
10550

I3

£10540

: 51 0530

511000

[a.u]

10520

2.2% 2.25%
Concentration

10500

10000-

T T T T T T T

1.0% 2.0% 2.1% 2.2% 2.25% 2.5% 3.0%
Concentration

llumination

Fig. 27. Grdfica de intensidad de radiacion reemitida por los pHbO a). diferentes
concentraciones y b) concentraciones de 0.15%.

No obstante, existe una razon por la cual el comportamiento es inversamente proporcional al
esperado. El cual es causado por la oxidacion quimica del C;9H4O5S al contacto con el H20:.
Provocando un efecto de blanqueamiento en el C;9H;405S que es utilizado como cromoforo
marcador del oxigeno [131]; por lo tanto, la relacion de intensidad se invierte de forma

proporcional como se aprecia en la grafica de la Fig. 27.a.

4.3 Extraccion de la sefial fotoplestimografica a partir de imagenes iPPG
Posterior a la validacion de SaO: en similes de HhO:, mediante imagenes de espectroscopia
de reflectancia difusa, obtenidas por el sistema de vision; se continuo con la adquisicion de

imagenes a partir de un unico voluntario, con el objetivo de estandarizar la metodologia de

reconstruccion de la sefal PPG a partir de imagenes adquiridas. La adquisicién de las
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imagenes consistio en radiar el dedo indice izquierdo del voluntario a A/ y 42 por 10 segundos

y simultaneamente con la cdmara CCD recuperar las iméagenes.

Para nuestro estudio, comenzamos determinando una unidad minima de superficie (UMS) a
partir de las imagenes adquiridas. Cuya prerrogativa principal a cumplir consistié en que la
UMS reportara los cambios de volumen sanguineo, modulados en el tiempo por la frecuencia
cardiaca o bien que reportara la sefial PPG [132], como se describe graficamente en la Fig.
29. En las imagenes adquiridas a través de nuestro arreglo experimental, se determinaron
como UMS superficies de 8 x 8 pixeles. Esta superficie de la imagen adquirida reporta los
cambios de volumen sanguineo; asi como las secuencias de imdgenes en el tiempo que
permiten reconstruir la sefial iPPG modulada por la frecuencia cardiaca y representada en la

Fig. 28.

a) . Emisor Detector b) . Emisor Detector

Fig. 28. Representacion grdfica del instante que reporta la unidad minima de superficie de
las imagenes, a) estado sistolico y b) estado diastolico.

Para conseguir la sefal pletismografica de la Fig. 30, se desarrollé un software a la medida
mediante Matlab, representado en la Fig. 29. A través de las imagenes adquiridas en cada
voluntario, se crearon matrices 3D de las imagenes sin procesar. Las matrices fueron
clasificadas en dos grupos de acuerdo con la A con la que fueron radiados 710 y 940 nm
respectivamente. En cada matriz se establecié una primera ROI al centro de esta, con
dimensiones de 680 x 480 pixeles, donde la radiaciéon de las fuentes es homogénea.
Subsecuentemente, se establecid una segunda subregion de interés de 200 x 200 pixeles al
centro de la primera ROI con el objetivo de aprovechar la sensibilidad de la cdmara CCD y
cuyas dimensiones fisicas corresponden a un superficie real de 1.5 x 1.5 ¢m mostrado en la

Fig. 26. Esta sub-ROI fue segmentada en hasta 12 UMS, cuantificadas mediante la Ec.28,
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produciendo una nueva matriz 2D de intensidad de luz reemitida, la cual implica cambios de
volumen sanguineo, modulados en el tiempo por la frecuencia cardiaca, generando asi a la

senal iPPG de la que mostramos un ejemplo en la Fig. 30.
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Fig. 29. Diagrama esquemdtico de la segmentacion de las imagenes.

Con el propoésito de minimizar el impacto del ruido en el andlisis de sefales iPPG, aplicamos
una etapa de pre-procesamiento de la sefial a través de filtros digitales de respuesta al impulso
finito (FIR), los cuales dependen tinicamente de la senal de entrada y no estan influenciados
por el comportamiento del filtro con muestras previas de la sefial [133]. Ademas de que los
filtros FIR son los més utilizados en el campo del procesado de sefiales biomédicas, incluido
el preprocesamiento de la sefial iPPG. Implementamos el filtro Moving Average (MA), el
cual calcula los valores medios sobre una ventana deslizante de 15 puntos entre los elementos
vecinos de la matriz 3D de intensidad de luz reemitida, obteniendo una sefial iPPG de mayor
nitidez como se muestra en la grafica de color rojo de la Fig. 30. Ademas, es posible apreciar

en la grafica iPPG las contracciones del corazon a medida que cambia el volumen de sangre
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arterial, en donde a menor volumen sanguineo en la UMS mayor intensidad luminosa se
registrard en la sefial iPPG, caso contrario a mayor volumen sanguineo en la UMS menor

intensidad luminosa se registrara en la sefial iPPG.
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Fig. 30. Serial plestimografica a 940 nm del dedo indice izquierdo, en color azul se muestra
la serial sin procesar y en color rojo se muestra la misma senial preprocesada con el filtro
Moving Average.

Otro de los elementos importantes a determinar fue el nimero de frames por segundo (FPS)
a capturar por la cdmara; necesarios para representar una sefial iPPG con una relacion de
potencia, mayor en la sefal y menor cantidad de ruido. Por esta razoén fueron capturadas
secuencias de video a 10, 20 y 30 FPS como se puede observar en las graficas Fig. 31.a,by
c. respectivamente. Estas sefiales se extrajeron del mismo voluntario, asi como de la misma
UMS con variaciones de tiempo de captura de la CCD. Como se puede observar en la sefial
iPPG de la grafica c) en la Fig. 31. La Sefal iPPG reconstruida a 30 F/PS, muestra una mayor
cantidad de detalles respecto de las graficas a) y b) a 10 y 20 FPS respectivamente. Sin
embargo, a pesar de que los detalles de la sefial iPPG en la grafica b) son menores, se evaluo
la posibilidad de estimar SaPO: en esta secuencia de tiempo. De forma similar, la sefial iPPG

de la grafica a), a 10 FPS, a pesar de que podria descartarse debido a la minima cantidad de
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detalles que muestra la sefial obtenida, fue evaluada su pertinencia en la estimacion de SaPO:

(ambas evaluaciones son detalladas en el subcapitulo 5.3).

a) x10* b) x10* C) 10* — 940 nm — 940 movemean
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Fig. 31. Serial fotopletismografica en tiempos de captura de a) 10 FPS, b) 20 FPS, c) 30 FPS
de la secuencia del video.

Continuando con la metodologia para la estimacion de SaPO:, fue conveniente definir la
parte variable de la sefial (4C) de la parte estatica (DC). Teniendo presente que la amplitud
de la sefial DC es afectada por la intensidad de las fuentes de luz, la sensibilidad del detector
y la profundidad a la que se encuentre el sistema circulatorio en la ROI del tejido que se desee
medir. Para el caso de la amplitud de la sefial AC, esta es afectada por los mismos factores
que la sefal DC ademas de la perfusion, la cual es descrita comiinmente como el cambio de

volumen de sangre por pulso y la saturacion de oxigeno.

Para hacer comparaciones Uutiles entre la absorcion arterial dada para A = 940 nm, respecto de
la absorcion del resto de los tejidos incluida la parte venosa del sistema circulatorio, dada
para la A = 710 nm; es posible mostrar la diferencia de absorcion a partir de la respuesta de
intensidad luminosa capturada por el observador como se puede apreciar en la Fig. 32.a. Los
niveles de intensidad luminosa de ambas sefiales son distintos, debido a la diferencia optica
incidente en cada A que la cdmara CCD es capaz de censar (ver subcapitulo 4.1). Por lo tanto,
para nuestro arreglo experimental normalizamos respecto de la base DC de la sefial venosa
[134], usando la Ec.29. Obteniendo un escalamiento corregido de la sefial AC arterial que ha

dejado de ser una funcion de la intensidad incidente como se puede apreciar en la Fig. 32.b.
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Este proceso de escalamiento matematico en pulsioximetria convencional es realizado a
través de etapas electronicas; para ambos casos el propdsito de escalamiento es compensar
las variaciones de la intensidad de luz incidente y representan la absorcion relativa de luz en

dos longitudes de onda como se muestra en la grafica b) de la Fig. 32. [135].
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Fig. 32. a) Las graficas muestra diferencias de amplitud, de color rojo la respuesta a 940
nm y de color azul la respuesta de 710 nm. b) Escalamiento de la sefial arterial a 940 nm.
Ambas graficas son del dedo indice izquierdo.

Para comprender el origen de la iPPG de manera mas completa, fue necesario tener una
comprension profunda de las interacciones subyacentes entre la luz y el tejido durante un
ciclo cardiaco, el cual consta de dos etapas: sistole y didstole, como unidad minima para que
la sangre recorra el cuerpo a través del sistema circulatorio, incluidos todos los sitios de tejido

periférico.
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Capitulo V

Saturacion periférica de oxigeno sin contacto

5.1 Analisis de la sefial iPPG obtenida a partir de voluntarios

Los altos costos y tiempo para validar la estimaciéon de SaPO: sin contacto, nos llevéd a
desarrollar una prueba experimental de concepto, cuyo objetivo fue evaluar la precision del
arreglo experimental. La prueba experimental considera un grupo de 4 voluntarios bajo los
siguientes criterios de inclusion, adultos de hasta 35 afios, los cuales declararon gozar de
salud en el momento en el que se midieron sus niveles de SaPO:; ademas de que ellos
consideraron poseer un fototipo de piel mediterraneo; cuya singularidad de este, consiste en
un ligero oscurecimiento de la piel después de exposiciones solares cortas; asimismo el
fototipo de piel mediterraneo es caracteristico de la mayor parte de la poblaciéon mexicana.

[136].

La prueba de concepto se compone de dos procedimientos que se ejecutan de forma
simultdnea en cada medicion de SaPO: que se realizd en los voluntarios. El primer
procedimiento consistio en medir la saturacion de oxigeno periférico en el dedo medio de la
mano izquierda, mediante el oximetro de pulso comercial Rad-5 de la empresa Masimo [137].
El segundo procedimiento consistié en irradiar el dedo indice de la mano izquierda a dos
longitudes de onda 710 y 940 nm a una potencia de radiacion por unidad de area de 17.53
UW /cm? y 52.6 uW /cm?, respectivamente (ver subcapitulo 4.1 Conformacion del sistema
de vision). Cada radiacion se realiza por debajo del limite de exposicion maximo
recomendado, el cual corresponde a 139 uW /cm? para radiaciones Opticas artificiales entre
700 y 1050 nm [138]. Las sefiales producidas por la reemision Optica del oxigeno periférico
son captadas por medio de la cdmara CCD a través del tiempo, como se puede ver en la Fig.
33. La caracteristica principal de estas imagenes es que se han adquirido como imagenes
crudas sin procesar para lo cual se deshabilitd la ganancia automatica, correccion de gamma,
correccion de niveles oscuros y correcciones de pixeles defectuosos al momento de integrar

la imagen; configurados de forma predeterminada en el software de la camara.
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Fig. 33. Imagenes iPPG adquiridas en funcion del tiempo
de dedo indice izquierdo a 710 nm.

5.2 Estimaciones de saturacion de oxigeno periférico en un dedo indice

Los sistemas respiratorio y cardiovascular tienen la funcion de transportar y proporcionar
oxigeno a los tejidos del cuerpo y, sin el correcto suministro de oxigeno, las células no podran
realizar sus funciones metabdlicas. Dicha funcidn se realiza a través de la sangre de nuestro
organismo, la cual es descrita como un tejido conectivo en forma de fluido, que es
responsable de transportar oxigeno, nutrientes y hormonas, a los tejidos del cuerpo humano
y al mismo tiempo, elimina los productos de desecho metabdlicos como el dioxido de

carbono, ademas de regular el pH y la temperatura corporal [139,140].

Los cambios de intensidad de luz detectada en un ciclo cardiaco de sistole a didstole son
representados por la sefial 4C iPPG, mientras que la intensidad detectada de la parte no
pulsatil del tejido es representada por la sefial DC iPPG (ver 2.3.1 Fotoplestismografia).
Dichos cambios son relacionados por la ecuacién de relaciéon de absorbancias Ec.30, o
también conocida como relacion de intensidad reemitida hacia el detector “R” para dos

longitudes de onda diferentes [113,115].
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La relacion de absorbancias R es un parametro fundamental en la oximetria de pulso, debido
a que una vez que la relacion de absorbancias se deriva de las sefiales iPPG y a través de
curvas de calibracidon empiricas, es posible relacionar R con la saturacion de oxigeno arterial.
Para el caso de nuestro sistema, la evaluacion preliminar se llevdo a cabo mediante el
pulsioximetro portatil Rad-3, el cual cuenta con dos sensores reutilizables con el que se midid
la SaPO: en el grupo de voluntarios, previamente descrita la metodologia en el subcapitulo
5.1, y con la cual fueron capturadas las secuencias de video, para posteriormente extraer de
estas la sefal iPPG (ver 4.2 Serial plestimogrdfica a partir de imagenes iPPG), ademas del
calculo de R mediante Ec.30, en matrices de hasta de 4 x 4 UMS. De la misma forma en como
lo reporté Michael W. [135], relacionamos R con la saturacién de oxigeno arterial, a partir
de la grafica que el reporta y a través de extrapolaciones lineales, alimentadas con los datos
de SaPO: del grupo de voluntarios obtenidos con el Rad-5 de la empresa Masimo, se calculo
la redistribucién de la relacion R o curva de calibracion graficada en color negro en la Fig.

34; limitando la curva de calibracion de SaPO2 a valores entre 100 y 80%.

Posterior a la estimacion de la curva de calibracién se prosiguid con el calculo de los
coeficientes de la ecuacion de ajuste de la Ec. 31, que mejor describen el comportamiento de
la curva de calibracion. Haciendo notar que estos coeficientes son especificos para nuestro

arreglo experimental.

S == UlR + UZ EC.31.
Los coeficientes que reportaron una buena precision a estimaciones de SaPO: en el dedo
indice izquierdo para el grupo de voluntarios; son mostrados en la la Ec. 32 y graficados en

color azul en la Fig. 34.

SaP0, = —16R + 110 Ec.32.
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Fig. 34. Grdfica de color negro representa la curva de calibracion de SaPO>, asi como en la
grafica de color azul representa los coeficientes de la ecuacion de ajuste para estimaciones
de SaPO:; en el dedo indice.

Los coeficientes de la Ec.32, son el resultado de un enfoque empirico que proporciona la

mejor prediccion de SaPO: con una exactitud * 1% y tolerante al movimiento, respecto el

sistema de referencia Rad-5 que empleamos de la empresa Masimo.

5.3 Estimaciones de saturacion de oxigeno en el dorso de la mano

Una de las cualidades de estimar SaPO: sin contacto y que tedricamente suponemos, es
posible con el arreglo experimental propuesto realizar estimaciones de SaPO: en otras ROI
del cuerpo utilizando las mismas configuraciones del arreglo experimental y solo adecuando

los coeficientes a la ecuacion de ajuste.

Para probar dicho supuesto, irradiamos la parte dorsal de la mano izquierda con los mismos
valores de configuracion empleados en las radiaciones del dedo indice, enfocando el centro
de la imagen en dos de las tres arterias interoseas metacarpianas dorsales provenientes de la

red dorsales del carpo de la arteria cubital como se observa en la Fig, 35.a. Las imagenes
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reconstruidas a partir de las reemisiones Opticas se muestran en la Fig. 35.b. Estas imagenes

conservan la caracteristica de adquisicion de ser imagenes crudas sin procesar.

| Hﬂ

i

Fig. 35. a). Esquema de arterias interoseas metacarpianas dorsales de la mano [24], b).

Imagenes iPPG adquiridas en funcion del tiempo de dedo
indice izquierdo a 710 nm.

De igual forma que en la estimacion de SaPO: en el dedo indice, los cambios de intensidad
de luz reemitida en un ciclo cardiaco de sistole a diastole son representados por la sefial iPPG

a ambas longitudes de onda, como se muestra en la Fig. 36.

Los cambios de intensidad de luz detectada en cada ciclo cardiaco entre sistole y diastole son
representados por la parte AC de la sefial pulsatil, mientras que la parte DC de la sefial
representa el tejido no pulsatil (ver 2.3.1 Fotoplestismografia). Dichos cambios son

relacionados por “R” Ec.30, a dos longitudes de onda diferentes [113-115].

Con la relacion de proporciones R es posible estimar la SaPO: de la misma forma en la que
se estimo la SaPO; en un dedo indice para lo cual se realizd una evaluacion preliminar de
SaPO: mediante el pulsioximetro portatil Rad-5 en el grupo de voluntarios, y posteriormente
se radio la parte dorsal de la mano izquierda, asi como la captura de las secuencias de video,

de donde se extrajo la sefial iPPG (ver 4.2 Serial plestimogrdfica a partir de imagenes iPPG).
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Fig. 36. Serial PPG reconstruida a partir de los cambios de intensidad de luz reemitida y
capturada por la camara CCD.

De forma similar a la estimacion de SaPO:; en el dedo indice, calculamos los coeficientes de
la Ec.33, que mejor describen el comportamiento de la curva de calibracion reportada por
Michael W. y recalculada mediante extrapolaciones lineales alimentadas con los datos de

SaPO; del Rad-5.

SaP0, = —19R + 111 Ec.33.

Los coeficientes de la Ec.33. reportan una buena precision a estimaciones de SaPO:; en el
dorso de la mano izquierda para el grupo de voluntarios, como se aprecia en la grafica de
color rojo de la Fig. 37. La cual se obtuvo mediante extrapolaciones lineales alimentadas con

los datos de SaPO: obtenidos a partir de la Ec.33, en el grupo de voluntarios.
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Fig. 37. Grdfica de color negro representa la curva de calibracion de SaPO;, asi como en la
grdfica de color rojo se representan el ajuste al modelo lineal para las estimaciones de

SaPO; en dedo indice.
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Capitulo VI

Conclusiones y trabajo futuro

En este trabajo de investigacion se desarrolld un instrumento para estimar la saturacion de
oxigeno periférico sin contacto sobre piel humana, a través de la técnica de espectroscopia
de reflectancia difusa, inicialmente se realizaron estudios de interaccion entre luz y tejido
biologico a partir de simulaciones Monte Carlo multicapa (MCML). Estas simulaciones
proporcionaron valiosos conocimientos sobre los fendmenos que se producen en dicha
interaccion, derivando en analisis de la concentracion de melanina presente en la piel como

una variable modificadora del comportamiento de luz.

También se desarrolld una metodologia de disefio de un modelo numérico de tejido bioldgico,
la cual mimetiza la distribucion de las propiedades Opticas de un tejido especifico, con el
objetivo de analizar los fendmenos que se producen en la interaccion entre la luz y el tejido
en la estimaciéon de SaPQO;. Definiendo, que para mimetizar un tejido biologico a su
representacion numérica, esta debe considerar la mayor cantidad de componentes
estructurales que integran al tejido bioldgico para que, al calcular los procesos de interaccion
entre luz y tejido dentro de la simulaciéon computacional, esta obtenga resultados de mayor

precision.

Bajo esta premisa se disefiaron seis representaciones numéricas de tejido de piel humana a
diferentes concentraciones de melanina. Las cuales fueron radiadas con fuentes de luz
monocromaticas en el rango de 300 - 1000 nm, dentro de la simulacion MCML. Las
soluciones resueltas en el tiempo mostraron que, la atenuacion Optica es funcion de la
concentracion de melanina, asi como la A con la que se radia. Encontramos que a A cortas
entre 300 y 750 nm, la melanina se comporta como una barrera Optica de alta densidad que
evita la penetracion de la luz hacia la dermis en pieles con alta concentracion de melanina
(fototipo V y VI). Caso contrario, en pieles con baja concentracion de melanina, esta se
comporta como una barrera semitransparente (fototipo I y II), permitiendo el paso de la luz

hacia la dermis. Sin embargo, a A largas entre 800 y 1000 nm, el efecto de atenuacion por
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parte de la melanina decrece exponencialmente, asi como la diferenciacion entre las

pigmentaciones de piel.

Tras comprender las afectaciones Opticas provocadas por las pigmentaciones de la piel,
evaluamos su impacto en la estimacion de saturacion periférica de oxigeno, en donde
encontramos que las variaciones de SaPO: entre los diferentes fototipos de piel estan bien
diferenciados; provocando sobrestimaciones de SaPO:, cuando el instrumento se ha
calibrado en fototipos V y VI; caso contrario provoca subestimaciones de SaPO: cuando el
instrumento se calibr6 en fototipos I y I [141]. Tomando en cuenta el factor de atenuacion
de la melanina para cada fototipo de piel, asi como la sobre-estimacion y subestimacion de
SaPO: que esta provoca; fue elegido un par de A/= 710 nm y 42=940 nm con base en la
premisa de tener una menor atenuacion provocada por la concentracion de melanina,

garantizando que la luz que penetra hacia la dermis alcance los lechos vasculares.

Posterior al estudio de concentracion de melanina en piel humana y sus implicaciones en la
estimacion de SaPO;. Fue posible establecer el disefio y fabricacion del par de fuentes de
iluminacién monocromatica LED a A1 y A2; ademas de la electronica de control. Asi también,
se establecieron los requerimientos necesarios de responsividad que la camara de carga
acoplada (CCD) que debiese poseer con respecto a Al y A2 empleadas en la estimacion de

SaPO:.

Sin embargo, dado que la responsividad de la camara CCD es 3 veces mayor en Al respecto
a A2, se implemento un incremento de potencia para A2, proporcional a responsividad de Al,
cuyo objetivo consistié en compensar el nivel de sensibilidad de la cdmara; debido a la

importancia que representa esta variable en la estimacion de SaPO:.

Con la conformacion del sistema de vision fue necesario validar la capacidad de estimar
saturacion de oxigeno (SaQ:), asi como su caracterizacion a partir de las imagenes que el
sistema habia adquirido. Para lo cual se disefi¢ y fabrico un simil liquido artificial de
hemoglobina oxigenada (HbO:), que mimetiza las propiedades Opticas de absorcion de esta.

A partir de este simil se demostro la capacidad de detecciéon que tiene el sistema en
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mediciones de SaO: con base en el simil de HbO,. Haciendo notar que las estimaciones de
SaO:> se realizaron bajo una técnica de procesamiento innovadora, la cual contempla
segmentos de unidades minimas de superficie (UMS) en arreglos matriciales de 4 x 4 que
determinan valores tipicos de la matriz; fijando la resolucion del sistema de vision en hasta

0.1% en mediciones de SaO:.

Posterior a la validacion del sistema de vision, se desarrolld e implementd una prueba
experimental de concepto en un grupo de cuatro voluntarios, los cuales declararon gozar de
salud en el momento en el que se midieron sus niveles de SaPO;, ademés de poseer un
fototipo de piel mediterraneo. Inicialmente, se midi6 su SaPO: en el dedo indice izquierdo a
través del oximetro de pulso comercial Rad-5 y posteriormente se midi6 con el sistema de

visién; con una exactitud * 1% respecto al Rad-5 con una buena tolerancia al movimiento.

Ademas, tambien se estimo la SaPO: en la parte dorsal de la mano izquierda, de forma similar
a como se estimo SaPO: en el dedo indice, presentando la misma exactitud y tolerancia al
movimiento. La finalidad de utilizar las mediciones realizadas con el Rad-5 es para que estas

se utilicen como referencia de calibracion para el sistema de vision.

Confirmando la capacidad del sistema de vision para estimar SaPO: a través de imagenes
espectroscopicas de reflectancia difusa en dos RO/ distintas del cuerpo humano, utilizando
las mismas configuraciones del sistema y unicamente adecuando los coeficientes de ajuste
respecto de la curva de calibracion. Esto presenta una ventaja de robustez de las técnicas de

procesamiento empleadas y descritas a lo largo del trabajo.

Finalmente, durante el desarrollo del presente trabajo de investigacion se identificaron ejes
tematicos poco explorados, los cuales pueden ser la base de trabajos futuros de investigacion.
En el caso de los tejidos numéricos, analizados a través de simulaciones Monte Carlo
multicapa, es posible ampliar el disefio a nuevos tejidos inmersos en problemadticas, por citar
un ejemplo la arterioesclerosis, una afeccion la cual produce acumulacion de placa en el
interior de las arterias y una de la principal causa de muerte en los Estados Unidos y Mexico;
entre otros tejidos inmersos en problemas de salud. Respecto de los similes opticos utilizados

para imitar la distribucion de luz de un tejido bioldgico, es posible ampliar los disefios hasta
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ahora implementados como herramientas de calibracién o para registrar una medicion de
referencia en dispositivos de mediciones Opticas. Desde la perspectiva de la metodologia de
procesamiento de imdgenes, es viable explorar nuevas técnicas de procesamiento de
imagenes, asi como de procesamiento de sefiales que incrementen la sensibilidad del sistema
y que permitan incorporar mediciones de desdrdenes de coagulacion o de plaquetas. Con
relacion a la validacion del sistema de vision, consideramos necesario ampliar las
estimaciones de SaPO:, a un mayor nimero de voluntarios con pigmentacion de piel diversa,

para robustecer la estimacion de SaPO: en todos los fototipo de piel.

Por lo que corresponde a la aplicabilidad del sistema de vision en estimaciones de saturacion
de oxigeno periférico sin contacto, a través de espectroscopia de reflectancia difusa y como
perspectiva a mediano plazo; es posible estimar SaPO; en zonas del cuerpo como la cara, el
cuello, el antebrazo e incluso los pies, y en todas aquellas zonas en donde el sistema
circulatorio se encuentre a poca profundidad. También es posible ejecutar mapeos de SaPO:
sobre heridas de pie diabético que aporten informacion respecto del estado de oxigenacion
sobre la herida. Dicha informacion contribuiria en un mejor diagnostico por parte del
personal médico, reduciendo los tiempos de cicatrizacion, asi como la reduccion de costos

inherentes a los tratamientos del padecimiento.
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