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MOTIVACION

Uno de los objetivos de la Maestria en Ciencias (Fisica Médica) de la UNAM es desarrollar nuevas
alternativas para solucionar problemas médicos, aplicando la fisica al campo de la medicina. La idea de
realizar el presente trabajo esta encaminada en esa direccién a largo plazo, al disefiar un dispositivo
experzmental basado en una nueva técnica de la fisica aplicada a la medicina. E! objetivo es obtener

o8 de tomografia Optica, es decir, imégenes de cortes del tefide humano para diagndstico médico.
Lo que me motivé para realizar esta tesis fucron los primeros resultados experimentales de transmision de
luz a través de un calculo renal introducido en un cubo de lucita y a través de los dedos indices de varias

personas.

Este trabajo puede ser la raiz de futuras investigaciones con esta nueva técnica de la fisica aplicada a la
medicina.



OBJETIVOS

Obietivo General

Disefiar un dispositivo experimental de tomografia éptica con un laser semiconductor de 650 nm.

Ohbjetivos particulares

Desarrollo de programas de computadora para la adquisicion de datos experimentales, su almacenamiento
y procesamiento para la formacion de imégenes tomograficas.

Disefio det sistema mecénico y electrdnico del dispositivo



RESUMEN

En el presente trabajo se describe el disefio de un dispositivo para obtener imdgenes de tomografia dptica
con un laser semiconductor de 650 nm. El trabajo comienza con la descripeidn de algunas caracteristicas de
representacién digital de imagenes, la interaceién de la radiacién electromagnética con el tejido y diferentes
tipos de reconstruccién de imdgenes. Posteriormente se describe el disefio del sistema mecanico y del
sisterna electrénico det dispositivo. Los algoritmos de reconstruceién implementados fueron los de la técnica
de retroproyeccién v la técnica iterativa o método algebraico. Se muestran algunas imdgenes reconstruidas a
nartir de datos simulados. Los tiempos de reconstruccion fueron del orden de segundos para la técnica de
retroproyeccion y de minutos para cada iteracion de la técnica iterativa. Finalmente se muestran resultados
experimentales iniciales de transmisién a través de un célculo renal introducido en un cubo de lucita
utilizando un laser de helo nedn de 632.8 nm v a través de un caramelo con una pasa utilizando un laser
semiconductor de silicio de 650 nm.

En el capitulo 1 se describen los conceptos generales sobre la representacion digital de imagenes, las
caracteristicas del laser, la interaccidn de la luz con una superficie y el espectro efectromagnético. En el
capitulo 2 se trata lo referente a la imagenologia Optica, la interaccion de la luz con el tejido, propiedades
Gpticas del tejido, tomografia 6ptica y algunas aplicaciones médicas. En el capitulo 3 se describen las
técnicas a seguir para la reconstruccin de la imagen tomogréfica donde se detallan los principios de los
algoritmos de retroproyeccidn, iterativos v de la transformada de Radén. En el capitulo 4 se describe el
disefic del sistema de tomografia optica: dispositivo mecénico, arreglo dptico y sistema electronico. En el
capitulo 5 se describe la metodologfa que se propone para alcanzar el objetivo de este trabajo definiendo el
modelo fisico de propagacion del laser sobre un objeto, los algoritmos del barrido del laser sobre el objeto en
el plano X-Y y los algoritmos de reconsiruccion de la imagen. En el capitulo 6 se presentan los resultados
experimentales de transmision de un laser de helio-nedn de 632.8 nm de longitud de onda a través de un
célculo renal v a través de los dedos indices de varias personas, los cuales fueron el antecedente y la
motivacién para realizar este trabajo. Ademds, se presentan los resultados experimentales utilizando un laser
semiconductor de 650 nm de longitud de onda v del programa de computadora del barrido y reconstruccion
de la imagen tomografica con datos de coeficientes de atenuacion de transporte simulados. Finalmente en el
capftulo 7 se presentan las conclusiones y perspectivas del presente trabajo.

Este trabajo esta enfocado dnicamente en el disefio del dispositivo, quedando como proyecto su
construccion.




INDICE

H

(3]

Intreduccién

1.1 Representaciéon digital de imégenes

[
1.12

1.2 Léser

ieimiAn Aa i gerac
Adquisicidn de imagenes

Procesamiento

1.2.1 Atenuacion de un haz [aser monocromatico
1.3 Espectro electromagnético

imagenologia optica

2.1 Interaccidn de la luz con el tejido
2.2 Propiedades opticas del tejido

221
222
223
224
225
2.2.6

2238

Absorcién

Dispersion

Ley modificada de Beer-Lambert
Transmitancia

Espectros de absorcion de diferentes componentes del tejido

Croméforo

Agua

Melanina

Lipidos

Hemoglobina
Citocromo oxidasa
Micglobina

Algunos tipos de tejido

Técnicas para medir el factor de camino diferencial (FLCD) en el tejido

Método del tiempo de vuelo
Espectrometro 6ptico de intensidad medulada

Factores que influyen en la longitud total de camino dptico

Tipe de tejido
Coeficiente de absorcion y longitud de onda

2.3 Tomografla dptica

231
232
233

Técnicas de la tomografia optica
Métodos de obtencién de imigenes
Modelos de transporte de luz en e! tejido

2.4 Aplicaciones médicas

2.4.1
242
243
244
245

Tomografia éptica de imdgenes de cerebro neonatal
Teomografia dptica modulada por uitrasonido
Tomografia éptica para la localizacidén de hematomas
Tomografia dptica utilizando tintes flucrescentes
Tomografia éptica difuisa

Reconstruccion de imagenes

3.1 Métodos de reconstruccitn de imédgenes

33.1
33.2

(5]
Lad
[(¥3)

Método de retroproyeccion

Método iterativo

Reconstruccion simuitéanea

Correccion haz por haz téenica aigebraica
Correccion punto por punio

Método analitico

Andalisis de Fourier bidimensional

Péagina

(SRR NI UUR ST N N ]



Transformada bidimensional de Radon 36

4, Sistema de tomografia optica 3%
4.1 Dispositivo mecénico 39
4.1.1  Componentes del sistema mecanico 39
Motores de pasos 39

4.12  Modelo del barrido del haz sobre la muestra 39

4.2 Arregle Optico 41
421  Caracteristicas de los componentes opticos 41
Detectores v léser 41

Arreglo optico 43

4.3 Sistema electrdnico 41
4.3.1  Convertidor analdgico-digital 42
432  Control del sistema 42
43.3  Etapa de potencia 43

5. DMetodologia 45
5.1 Algoritmos 43
5.1.1  Modeio fisico de las proyecciones 46
Generacion de la proyeceidn 45

Formacién de a imagen 50

5.1.2  Algoritmo de reconsiruccidn 56
5.1.3  Ejecucién del programa 37
Ment principal 37

5.1.4  Procedimientos del programa fuente 38
Graficacion de los datos experimentales 38

Cronograma de los fotodetectores 59

Barrido de la muestra en ef plano X-Y 60
Reconstruceion de la imagen 6%

6. Resultados 55
6.1 Antecedentes 63
6.2 Resultados de los componentes del dispositivo 70
6.2.1  Sistema mecanico de prucha 70
6.2.2  Caracteristicas del sistema de accionamiento 71
623  Caracteristicas de la imagen del bairide X-Y 71
6.2.4  Resultados de prueba del elgoritmo de reconstruccion 72

6.3 Resultados del programa de reconstruccion de imagenes 73
6.4 Resultados de un modelo {dulce) GO
6.5 Portamuestras de tomografia dptica 51
7. Conclusiones y perspectivas 93
Apéndice A g5
Apéndice B 96
Apéndice C 99
Apéndice D 102
Apéndice E 103
Apéndice F 105
Apéndice G 106
Apéndice H 107

Referencias 112



Capitulo 1

INTRODUCCION

En este capitulo se introduce la técnica de tomografia dptica y se describen conceptos bdsicos de
representacion de imdgenes, las caracteristicas de un Idser, la interaccidn de la luz con una superficie y el
espectio electromagnético.

En la medicina actualmente se utilizan las téenicas de tomografia computarizada TC, tomografia por
emision de fotones TEF, ultrasonido ¢ imagenologia por resonancia magnética [RM para la formacion y
reconstruceidn de imagenes. La tomografia optica TO puede ser una nueva técnica para diagnéstico
médicot™ !,

Uno de los objetivos de la tomografia dptica es formar imégenes de rebanadas o secciones transversales de
un objeto a partir de la informacién que se obtiene al hacer incidir un haz de luz visible de longitudes de
onda del rojo (622 nm-780 nm) o de un intervalo del infrarrojo cercano (780 nm-1100 nm) sobre el objeto.
Al interactuar la radiacidn con el objeto una parfe del haz de luz se transmite y otra es absorbida, dispersada
y/o reflejada. De esta manera es posible obtener informacion relacionada con el objeto por el que la tuz se ha
transmitido. Con alguna técnica de reconstruccidn se genera la imagen dei objeto.

La técnica de TC utiliza un haz de rayos X, mientras que la técnica de TO utiliza fotones para formar
imagenes de partes especificas del cuerpo y obtener informacién sobre anormalidades del tejido, tumores de!
cerebro o de mama. La luz que se utiliza en TO no es radiacién ionizante sobre un amplio espectro de
fongitudes de onda por lo que es radiacidn “inofensiva”. En particular, la iz infrarroja pasa a través de
ciertas estructuras, como el crdneo, el cerebro y el seno. Esto puede ser aprovechado para cuantificar
propiedades dpticas como los coeficientes de absorcién y dispersion del tejido. La TO cercana al infrarrojo
ha sido reconocida como una técnica de diagndstico no invasiva ideal, debido a su bajo costo y a sus pocos
efectos colaterates!',

Por la naturaleza misma del transporte de los fotones a través del tejido es muy dificil tener un modelo
matematico aproximado en TO. En las iméagenes obtenidas con rayos X, la radiacién se propaga a todo lo
largo del cuerpo, atraveséndolo en linea recta desde la fuente hasta el detector, mientras que en 10, la
radiacion esté sujeta a la alta dispersién de la luz al atravesar el tejido, io que complica la reconstruccion'™.



El tejido bioldgico al ser un medio altamente dispersor, provoca que los fotones tomen caminos irregulares
de propagacion; Ia longitud del camino Optico es, normalmente, varias veces la distancia geométrica entre Ia
entrada y la salida del tejido. Ocurren multiples eventos de dispersion para los fotones que se propagan a
través del tejido, lo que produce un amplio intervalo de caminos por recorrer, y por lo tanto, diferentes
tiempos para diferentes fotones en su recorrido. Los recorridos de los fotones varian con la dispersidn,
stendo dificil predecir sus trayectorias, por lo que es necesario el desarrollo de modelos de transporte
complejost™**. Hasta la fecha la reconstruccién de la imagen tomografica es un problema abierto en TO,

1.1 Representacion digital de imagenes

El término imagen monocromatica se refiere a una funcién bidimensional de intensidad de luz fix,y),
donde x y y representan las coordenadas espaciales y el valor de f en un punto cualquiera (x3) es
proporcional al nivel de gris entre blanco y negro de la imagen en ese punto.

Una imagen digital es una imagen f{x,3) que se ha discretizado tanto en las coordenadas espaciales como
su intensidad. Una imagen digital puede considerarse como una matriz cuyos indices de renglén y columna
identifican un punto de [a imagen y el valor del correspondiente elemento de ia matriz, indica el nivel de gris
en ese punto. Los elementos de una distribucion digital de este tipo se denominan elementos de la imagen,
cominmente llamados “pixeles”, abreviatura de su denominacion inglesa, picture elements. En tres
dimensiones ¢f elemento de la imagen se denomina “voxel”.

111 Adquisicidn de imdgenes

Para la adquisicién digital de imagenes se necesitan dos elementos. El primero es un dispositivo fisico
sensible a una determinada banda de! espectro de energia electromagnética (rayos X, UV, visible 0 IR ) que
produzea una sefial elécirica de salida proporcional al nivel de energfa detectado. El segundo, denominado
digitalizador, es un dispositivo para convertir la sefial continua del sistema a forma discreta o digital
(convertidor analbgico-digital).

Para la luz visible e infrarroja entre los dispositivos utilizados frecusntemente estan los detectores
fotosensibles (6 fotodetectores) de estado solido, los cuales tienen un voltaje de salida proporcional a la
intensidad de la radiacién incidente sobre su area activa.

1.1.2 Procesamiento

El procesamiento de imégenes digitales implica procedimientos gue normalmente se expresan en forma de
algoritmos. Asi, con la excepcion de la adquisicion de las imagenes y su representacion, la mayor parte de
las funciones de tratamiento de la imagen pueden ser implementadas por soffware, donde los sistemas
actuales de procesamiento de imagenes son una combinacién de computadoras, periféricos y hardware
especializado en tratamiento de imagenes, de manera que la informacion global estd controlada por el
software que se ejecuta en la computadora principal.

1.1.3 Muestreo y cuantificacion

Para el procesamiento digital de imagenes, una funcion de imagen f{x,») debe ser digitalizada, espacial y/o
temporalmente, La digitalizacion de las coordenadas espaciales (x,y) se denomina muestreo de la imagen y
la digitalizacion de la amplitud de la sefial con respecto al tiemupo se conoce bajo el nombre de
cuantificacion del nivel de gris.



Una imagen continua ffxy) se describe de forma aproximada por unz serie de muestras igualmente
espaciadas, es decir espacialmente periddicas, organizadas en forma de una matriz M x N como se indica en
la ecuacion (1.1), donde cada elemento de la matriz es una cantidad medida.

]' F(0,0) FOD - FOM =D 1
[ I,O) f(l]]) LM -T
s A B

!}f{N*l,O} F(N=-11) f(Nul,M——l)}

El término de fa parte derecha de la igualdad para la ecuacién (1.1) representa lo que comdnimente se
denomina imagen digital, donde a cada elemento de la mafriz se le denomina elemento de la imagen y se
muestra mediante un pixel dentro de una pantalla visual.

1.2 Laser

Un laser (amplificacién de luz por emisidn de radiacidn estimulada) genera un haz coherente {las ondas
estdn en fase), monocromatice (las ondas son de una sola longitud de onda) colimado, siendo portador de
cierta energia. El laser de gas He-Ne emite en el visible (632.8 nm.). Todos los laseres de diodo estan
construidos con materiales semiconductores y tienen las propiedades caracteristicas de los diodos eléctricos,

1.2.1 Atenuacién de un haz 1aser monocromatico

La velocidad en el vacio para todas las ondas electromagnéticas es:

b (12)

t.;"lfoﬂo
donde € es la permitividad del vacio y p la permeabilidad del vacio: syup = (8.85x10° 5" /m’kg)(4rx1 D
‘mke/c’) o e Sl 12x10%a, por lo que  vadx] O'm/s o cominmente representada por

0=2.997624562x10m/s 1. 1m/s.

En materiales dieléctricos la velocidad de fase es

donde &, es la permitividad y . es la permeabilidad del medio en cuestion.

[a razdn entre la velocidad de una onda electromagnética en el vacio y su velocidad en la materia se
conoce como indice de refraccién absotuto y esta dada por

N
p=t=l L (1.4)
L Tl

El transporte de energia por unidad de tiempo (potencia) a través de un drea unitaria se representa por el
vector de Pointing §, es decir §=¢” ExB, donde E es el campo eléctrico, B el campo magnético, v § la
potencia por unidad de 4rea que cruza una superficie cuya normal es paralela a 3.



La irradiancia es el valor promedio en el tiempo del vector de Pointing <5>

2 2
C Ep . CEOZ

S, g
.St = 2 [EOJCBO [24 [—\S.— EO

Entonces I ¢s proporcional al cuadrado de la amplitud del campo eléctrico y 1a intensidad depende del 4rca
de coleccidn. Otras formas de expresar 1o mismo son:

/
;=582 (1.5)
‘“D |
y
i= 50c<152 (1.6)

El haz incidente y el haz refractado cumplen la siguiente relacion, conocida como la ley de Por
otra parte, un haz de luz generalmente puede considerarse como una linea si es coherente en el espacio y
corresponde a la direccion de flujo de la energfa radiante a través de una direccidn. Su interaccién con una
superficie esta regida por tres ieyes basicas de [a reflexion y la refraccidn:

1. Los haces incidente, reflejado v refractado estan todos en el plano de incidencia
2. E!é4ngulo de incidencia es igual al 4ngulo reflejado (figura 1.1)

g,=6, (1.7

3. Snell (figura 1.1), donde #, es el indice de refraccidén del medio de incidencia i, & el 4nguio de
incidencia, 6, el dngulo de reflexién, 6 el angulo de refraccidn y », el indice de refraccion del medio
de transmisidn 7.
nisenﬁj = nzsenﬁt (1.83
El tiempo ¢ que tarda un rayo de luz en atravesar m capas delgadas de diferente indice de refraccién n, y
espesor s, esta dada por

(1.9)

En esta refacién la suma se conoce como la longitud de camino dptico (1..C.Q.) atravesado por el haz, es
decir:
(Lc.o)=1En(s)ds (1.10)

La reflectancia R se define como la razdn del flujo (o potencia) reflejado al incidente, es decir

I cosqd, |
S SN S (1.1
II. 90381. Ji

donde g = @, aplicando la ecuacién (1.7), mientras que la transmitancia T se define como la razén de flujo
transmitido al incidente y esta dada por
I , cos Br

- 11. cosﬁi

(1.12)



Figura 1.1 Representacion de la ley de Snell

Por conservacion de la energia se tiene que
R+T+A=1 (1.13)

donde A4 es la absorcién que se define como el flujo absorbido por el cuerpo.
Cuando el énguio de transmision es igual a 90° se tiene que

Sent, = n, {114

donde 8, es el dngulo de reflexion total interna, por lo que de la ecuacién (1.13) se obtiene que R=1.
2 q

1.3 Espectro electromagnético

La tabla 1.1 muestra los intervalos de longitud de onda en los que se divide ef espectro electromagnético.
Las longitudes de onda del rojo e infrarrojo cercano abarcan el intervalo de 622 a 3000 nm.

A
Rayos Gamma <005 A
Rayos X 0.05A-1nm
Ultravioleta 1 nm— 390 nm
Visible Violeta 390 nm — 453 nm
Azul 455 nm — 492 nm
Verde 492 nm — 577 nm
Amarillo 577 am — 597 nm
Naranja 597 nmm - 622 nm
Rojo 622 nm— 730 nm
Infrarrojo IR cercano 780 nm - 3 000 nm
IR intermedio 3000 nm -6 000 nm
IR lgjano 6 000 nm — 15 000 nm
IR extremo 15000 nm -1 mm
Microondas I mm—20cm
RF > 20 cm

Tabla 1.1 Longitudes de onda correspondientes al espectro electromagnetico




Capitulo 2

IMAGENOLOGIA OPTICA

En este capitulo se describen la interaccicn de la luz cor &l tejido, las  propiedades dpticas del tefido,
espectros de absorcion de diferentes cromdforos dentro de intervalos del infrarrojo cercano, algunas
técnicas de tomografia dptica y aplicaciones médicas.

Las mediciones de transmitancia de la radiacidn del infrarrojo cercano (IRC) pueden ser utilizadas para
monitorear el grado de oxigenacion de células, de tejido, del cerebro de nifios recién nacidos y de misculos
esqueléticos %1 fo que muestra el potencial de diagndstico de los métodos dpticos.

Esto ha permitido el desarrolio y el amplio uso de la espectroscopia clinica del infrarrojo cercano (EIRC),
ya que ofrece un medio seguro y no invasivo de monitorec de las funciones cerebrales sin el uso de

- - 4
radioisétopos u otros agentes de contrastet™,

La imagenologia basada en la radiacion del infravrofo cercano ofrece ciertas ventajas sobre algunas
técnicas radioldgicas existentes. Primero, la radiacién es no ionizante y pueden repetirse dosis razonables
sin dafiar al paciente. Segundo, los métodos Opticos tienen el potencial de diferenciar los tejidos suaves
debido a sus diferentes grados de absorcién y dispersion en las longitudes de onda del infrarrojo cercano y
tercero, la absorcion especifica por cromoforos naturales (como la oxihemogiobina HbO;) permiten obtener
informacién funcional™™.

La investigacidn en imagenologia del infrarrojo cercano se ha enfocado a una variedad de aplicaciones
clinicas posibles, como el desarrollo de un medio de monitorear ¢l cdncer de mama, particalarmente si se ha
L . . . 4
alcanzado el limite de dosis de exposicidn por {a mamografia de rayos X



2.1 Interaccion de la luz con el tejido

Existen varios mecanismos de interaccién entre la luz y el tejido. Las principales categorias de interaccion
que producen alteraciones en la composicion o estructura del tejido son:

Fotoguimicas: se refieren a la absorcidn de luz por las moléculas presentes o depositadas en el  tejido.
Estas interacciones forman las bases de la Terapia Fotodindmica (TFD) 1.

Térmicas: se refieren a los efectos bioldgicos debido ai depdsito de energia térmica en un tejido. Estas
interacciones son utilizadas cominmente en cirugia con lasert®!,

Fotodisociarivas: en el intervalo de las longitudes de onda del ultravioleta los fotones poseen suficiente
energia para producir la foto-disociacién de biopolimeros!™.

Electromecdnicas: suceden a tasas de fluencia muy altas donde se induce el rompimiento dieléctrico del
tejido, que puede producir la formacion de plasma. La rapida expansion del plasma genera una onda de
choque que puede romper el tejidoysl.

En Ia tomografia optica las tasas de fluencia deben ser o suficientemente pequefias para que estos tipos de
cambios destructivos no sucedan en el tejido.

2.2 Propiedades Opticas del tejido

Los principales fendmenos fisicos que afectan la propagacion de la luz en el tejido biolégico son la
absorcién y la dispersion, siendo este dltimo el mas importante. Aln para secciones submilimétricas de
tejido, los fotones incidentes se dispersan varias veces antes de llegar a las fronteras. Como consecuencia, un
haz laser coherente colimado seré incoherente e isotropico después de atravesar unos cuantos milimetros de
tejido. La dispersién depende en menor grado de la longitud de onda que de la absorcién. No obstante, la
absorcidn varia con el tiempo, lo que refleja cambios fisioldgicos en el tejido. La hemoglobina o moléculas
que acarrean el oxigeno de las células rojas de la sangre muestran un fuerte estado de oxigenacién
dependiente del grado de absorcién. Para la mayoria de los tejidos el indice de refraccidn varia muy poco en
una escala macroscdpica v es tipicamente alrededor de 1.40. Los indices de refraccidn de los constituyentes
del tejyido varian de 1.33, para ¢l agua, hasta aproximadamente 1.55, para la grasa y soluciones concentradas
de proteinas’*®.

2.2.1 Absorcion

La absorcidén de la intensidad de la luz en un medio no dispersor esta descrita por la ey de Beer-Lambert.
Esta ley establece que para un compuesto absorbente en un medio no absorbente, la atenuacion (4) es
proporcional a la concentracion del compuesto en la solucidn (¢) y 1a longitud de camino éptico (d)

A=Iog—j— =g-c-d (2.1
‘o

donde 4 es la atenuacion medida en densidades opticas, /, es la intensidad de la luz incidente en el medio, /
es la intensidad de la luz transmitida a través del medio, a es el coeficiente de extincion especifica del



compuesio absorbente, medido en micromoles por centimetro, ¢ es la concentracidn del compuesto
absorbente en la solucién, medida en micromoles y  es la distancia entre los puntos donde la luz enttd y
sali del medio. Bl producto @- ¢ es conocido como &l cogficiente de absorcion del medio (4). En un medio
que contiene diferentes compuestos absorbenies (excepto concentraciones muy altas no conocidas
normalmente en medios biologicos) el coeficiente de extincitn total es simplemente [a suma lineal de las
contribuciones de cada compuesto:

A=log ?[— = (arlc1 4 anCy + ot ancn)a' 2.2)
0

£l coeficiente de absorcién u, (mm™) se define entonces como
7

di =-p_Ids (2.3)

donde di es el cambio diferencial de la intensidad 7 de un haz de luz colimado al atravesar un camino

infinitesimal dx a través de un medio homogéneo con coeficiente de absorcién . Integrando sobre un
espesor x da

2.4)
Esta ecuacion también puede expresarse con logaritmo base 10 como

-

[= IOIO (2.5}

donde k se conoce como el coeficiente de extincion.

Ei coeficiente de absorcion puede expresarse en términos de la densidad de particulas p y la seccitn eficaz
de absorcion o, como

1, = po, 2.6)

(o2
By=—"7 @7

donde N, es el nimero de particulas en un volamen ¥, cada una con una seccidn eficaz de absorcién o,. Si
el medio contiene dos o mas absorbedores, el coeficiente de absorcidn es la superposicion lineal de cada uno
de ellos, es decir,

LY e
Ha= 5 {E 1 N (2.8)

@

donde Z‘\«;ﬁ,ﬁ’ es el nimero de particulas absorbentes de tipo 7y «,” es ¢l area de seccidn eficaz de las

particulas,
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De o anterior se obtiene la ley de Beer-Lambert:

- 0G
1=1pe 7 (2.9)

El reciproco del coeficiente de absorcidn 1/, es llamado longitud del camino de absorcidn vy es igual aJ
camino libre medio que el fotdn viaja entre eventos consecutivos de absorcién.

La atenuacion también es expresada como densidad dptica (DQ), donde la atenuacion en densidad dptice
estd dada por

I
A(DO) =logy, 70 (2.10)

La absorcion de un material es expresada en ocasiones en términos de densidad Optica por centimetro,
indicando la cantidad de atenuacién en densidad 6ptica por cada centimeiro de espesor de la muestra. Para
convertir de DO/cm a 1, en mm’™, los datos en DO/cm deben ser multiplicados por log,(10)/10=0.2303.

Una relacion similar de atenuacién depende del numero de moléculas absorbentes en la solucién y

establece que para una sustancia absorbente disvelta en un medio no absorbente, la densidad optica es
proporcional a Ja concentracion de la solucidn (e):

I}
A= logm[-fou]:acx (2.11)

donde « representa el nivel de absorcidn por smol de compuesto por litro de solucién por cm y es conocido
como el coeficiente de extincion especifica (umolar em™), el cual se relaciona con 1, mediante

M
a=log 4(e)-% (2.12)
[+
donde ¢ es la concentracion del compuesto (zrmolar).

En una solucién que contienc una mezcla de compuestos, el coeficiente de extincién de cada compuesto es
aditivo, es decir,

A=|K + K+ K =l ragey rra e o @13)

donde 4 es medida experimentalmente (a una cierta longitud de onda), x se conoce aproximadamente, o
-.-@, Se encueniran previamenie para los compuestos purds vy el requerimiento es encontrar las
concentraciones ¢; ...Cp.

2.2.2 Dispersidn

La dispersion de la luz en el tejido es debida a la variacién caética del indice de refraccién a escalas
microscdpicas y macroscopicas. Esto sucede en las fronteras de las membranas de las céiulas asi como en las
fronteras entre varios organelos dentro de la célula. La variacién de los indices de refraccién se da entre los
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fluidos intra y extracelulares, entre el fluido intracelular v el interior al nicleo de la céiula u otros
componentes tales como fas mitocondrias, ribosomas, globulos grasos, glicdgenos y globulos secretores. Asi
como en la absorcidn, el voltmen de un dispersar particular dentro del tejido es tan importante como su
capacidad de dispersidn. Evidencias sugieren que las membranas celulares son la fuente mas importante de

dispersion en el tejido cerebral ya que representan una gran cantidad del contenido sdlido del tejido!™

Lz dispersién es la interaccién fotdn-tejido més dominante a longitudes de onda del infrarrojo cercano. El
efecto de la dispersidn es el de incrementar la longitud del camino viajado por los fotones dentro de! tejido,
por lo que aumenta la probabilidad de que haya mds absorcién. Cuando la radiacion del infrarrojo cercano es
dispersada en el tejido, virtualmente todas las colisiones son eldsticas y la direccidn en la cual viaja el fotdn
dispersado depende del tamafio de la particula dispersadora, de la longitud de onda de Iz luz y de los indices
de refraccion del medio dispersador a través del cual esta anjando.

La atenuacion (4) debida a la dispersidn es proporcional a la densidad de particulas dispersadas (V}, la
seccién eficaz de dispersidn de las particulas (s} y a la longitud del camino dptico (d)

A= Iogm —[-}#N §-d (2,14}
GJ

£l producto Ns es conocido como el coeficiente de dispersion del medio (g), y es la probabilidad por
unidad de longitud de gue un fotdén sea dispersado. El reciproco es el camino [ibre medio entre eventos de
dispersién Los coeficientes de dispersidn para tejidos humanos estin generalmente en ¢l intervalo de 10-100
mm™, burdamente cien veces mas grandes que los de absorcion. Los tejidos altamente dispersores incluyen
fos huesos ja materia blanca de! cerebro y Ia dermis de la piel!™.

El coeficiente de dispersion g, (mm’') para una fuente colimada esté dado por

- X
J=le 1S

o (2.15)

donde J es la componente no dispersada de la luz después de atravesar por una muestra no absorbente de
espesor X. En términos de la densidad de particulas p v Ja seccion eficaz de dispersion o; se tiene que

M= PT (2.16)
0
N_ &
_‘Fg_ar 3
Byt {(2.17)

donde N, es el nitmero de particulas en un volamen V.

La longitud del camino de dispersién //u es la distancia promedio que viaja un foton entre eventos
consecutivos de dispersién y la cantidad u x es el espesor dptico de una muestra expresada en términos de
longitud de camino de dispersion.

Para un medio de dispersién miitiple como el tejido, es necesario considerar la probabilidad de que un
fotén sea dispersado en una direccion dada en cada interaccién. La probabilidad de que un foton incidente a
{o largo de un vector unitario &g sea dispersado en una direceidn é’s estd descrita por {a funcion de fase
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Jég,é"g) Para un medio aleatorio puede suponerse que esta probabilidad es independiente de 'y y que sélo
depende del angulo entre las direcciones incidente y dispersada, 6. De aqui que la funcién de fase pueda
expresarse como una funcidn del producto escalar de vectores unitarios en las direcciones inicial y final, el
cual es igual al coseno del dngulo de dispersidn,, es decir,

f(eg.2g") = f(cosd) (2.18)

La anisotropia puede caracterizarse en términos del coseno medio del angulo de dispersion Hamado factor
de anisotropia g.

g= jl {cosff (cosH)d cos & 2.19)

Los casos limite son g=0 para dispersioén perfectamente isotrdpica y g=1 para dispersién completamente
anisotrdpica de la onda incidente. Los tejidos bioldgicos en el intervalo de longitud de onda infrarrojo
cercano tienen una fuerte dispersion anisotrépica.

Cuando una onda plana inferactia con una particula, de indice de refraccién diferente del medio
circundante, una parte de la luz es dispersada en una direccidn diferente del camino original. En el infrarrojo
cercano, la fuz dispersada en el tejido es por dispersion eldstica, donde no hay perdida de energia y entonces
la fongitud de onda de la luz dispersada no cambia. Algunos tejidos, especificamente los dientes, fluorescen
si las longitudes de onda corta (UUV) son dirigidos directamente hacia ellos, con la luz dispersada siendo de
una longitud de onda més grande (menor energia) gue la Inz incidente. Estos efectos de dispersidén no
elastica son insignificantes con la luz del infrarrojo cercanot*.,

En gencral, la intensidad J; de la radiacion dispersada en una direccion 2  depende de la intensidad 1 y la

direccion 2; de Ia radiacién incidente y la distancia radial 7 a partir de Ja particula. Esto es caracterizado por

una seccién eficaz de dispersion diferencial o(2,,2 ) definida por',

21 (2.,2)
o(z,2)= lim R (2.20)

F— /;

La seccién eficaz de dispersion o se define como la integral sobre todos los angulos de &

2
o, =[fT ole, ed%, (221
La funcidn fase se define como
o(2.,25)
f(2;,85) =~ (2.22)
o

M

y es la densidad de probabilidad de que un fotdn incidente sea dispersado a partir de la direccion e, a una
direccion e,. El coeficiente de dispersion de transporte pt’; se define como

pe=p(1-8) (2.23)
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gue representa el coeficiente de dispersidn de un medio dispersor isotrépico que podria incrementarse a la
misma atenuacidn que tendria un flujo de fotones difuse.

Esta cantidad puede interpretarse como la representacion del coeficiente de dispersién isotrépica v es un
parémetro fundamental en ia teoria de difusion de ia propagacion de la tuz en un medio aleatorio. El camino
medic que viaja un haz colimado de luz antes de hacerse isotrdpico estd dado por 7', .

Considérese un fotdén confinado a un espacio bidimensional que sale de la fuente en una posicién x=0y
gue es dispersado dos veces. La primera dispersidn de Jongitud 4; v la segunda de longitud &5, Si la
dispersién fuera verdaderamente isotropica, la posicidn del fotén después de dos eventos de dispersién serfa
la distancia promedio W, +d.’ a partir de la fuente, Sin embargo, si los dos eventos de dispersion fueran
exactamente en lz misma direccidn, el foton estaria a una distancia mas grande o;+d; de la fuente. De esta
manera en un medio dispersar, donde se tiene una funcidn fase de dispersidn no isotrdpica, la longitud del
camino efectivo es mas grande v el coeficiente de dispersidn es més pequefio.

Combinando la absorcidn y la dispersion se tiene el coeficiente rotal de atenuacion:

Hy = fy 1 (2.24)

donde /7y es el camino libre medio entre cada evento de absorcidén o dispersion. Andlogamente, ¢l
coeficiente de atenuacion de transporte p, se define como

My =M+ p (=)= p, + 4 {2.25)

Para un camino largo a partir de la fuente en up medio infinite, la intensidad decrece como exp(-ipm %)

donde piy es la profundidad de penctracion que esta dada por[“’“]

Hogr = B (y + (L= ) (2.26)

2.2.3 Ley modificada de Beer-Lambert

Cuando se considera un medio altamente dispersor, la relacion de Beer-Lambert puede ser modificada por
un término multiplicativo por el incremento en [a longitud del camino dptico debido a la dispersion. La
distancia optica verdadera se conoce como longitud de camino diferencial (LCD) y ¢l factor de escalamiento
como el fuctor de la longitud de camino diferencial (FLCD):

LCD=FLCD - d (2.27)

donde d es la distancia geométrica entre la fuente y el detector. La ley modificada de Beer-Lambert queda
expresada entonces como

{
A=logy 7 =g-¢c-d-LCD (2.28)
0
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2.2.4 Transmitancia

La transmitancia 7T, se define como

7=t (2.29)

y se relaciona con la atenuacidn o densidad dptica (DO) de un medio mediante

I I
DO =log (—«J =-log [H] 2.30)
10 510
T Iy

La Ley de Beer-Lambert es valida Unicamente para fuentes de luz monocromatica™. En la préctica esto es
imposible de alcanzar.

Todas las fuentes de luz, (por ejemplo el laser) tienen un ancho de banda finito. La transmitancia medida
estd dada entonces por

i rayseo™ A0 g
ro A

2.31
jflz HA)S(A)dA @3

donde J{2) y S(A) son la intensidad de luz que entra y la sensibilidad del detector dependientes de la longitud
de onda, respectivamente, v A(A) es la absorbancia ¢ atenuacién monocromatica.

2.2.5 Espectros de absorcién de diferentes componentes del tejido

El tejido humano contiene una variedad de sustancias cuyo espectro de absorcién a intervalos de
iongitudes de onda del infrarrojo cercano estd bien definido. Estas sustancias estdn presentes en cantidades
gue contribuyen a la atenuacidn de la tuz transmitida. La concentracion de aigunos absorbedores como el
agua, melanina y bilirrubina, permanecen virtualmente constantes en el tiempo. Mientras existen oiros
compuestos como la hemoglobina oxigenada (HbO,), la desoxihemoglobina (Hb) v la citocromo oxidasa
(CtOx) que tenen concentraciones en tejido que estan fuertemente ligadas a la oxigenacién y al
metabolisme del tejido["‘q.

La fuerte absorcion del agua a grandes longitudes de onda limita superiormente los estudios de
espectroscopia 2 menos de cerca de 1000 nm y el limite inferior de la longitud de onda estéd dado por la
fuerte absorcion de la Hb abajo de los 650 nm. Dentro de ia “ventana™ de 650-1000 nm es posible detectar
con detectores muy sensibles la luz que ha atravesado § cm de tejido!™.

Los principales constituyentes del tejido biolégico que coniribuyen a la absorcidn en el NIR son el agua, la
grasa y la hernoglobina{46]. Mientras el agua y la grasa permanecen constantes en escalas de tiempo
pequeéfias, la hemoglobina oxigenada v desoxigenada cambia de acverdo a la funcién y al metabolismo del
tejido. Por ello los cambios correspondientes en la absorcidn pueden proveer informacion fisiologica
clinicamente til.

En las siguientes graficas se muestra el coeficiente de absorcion de diferentes constituyentes del tejido
para diferentes intervalos de longitud de onda,
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2.2.6 Cromoéforos

Un compuesto que absorbe luz en la region espectral de interés es conocido como un croméfore. Cada
cromdéforo tiene su propio espectro de absorcidn que describe el nivel de absorcidn a cada longitud de onda.

Los principales croméforos en el tejido en el infrarroje cercano son los siguientes:
Agua

Fl espectro de absorcidn del agua (figura 2.1) muestra una baja atenuacion para longitudes de onda en €l
intervaio de 600 nm a alrededor de 900 nm v una alia absorcion airededor de los 950 nm en adelante.
Aungue el coeficiente de absorcidn es bajo en un intervalo de longitudes de onda, contribuys
significativamente a la atennacién total tanfo como su concentracién aumente en ¢l tejido bioidgico™!

;
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Figura 2.1 Espectro de absorcion en DO del agua en el intervalo de longitud de onda de 600 nm a 1030 nm

Melanina

La melanina se encuentra en la epidermis de la plel v es una absorbedor altamente efectivo de la luz,
especialmente en la region ultravioleta (UV) dei espectro, Aunque esta absorcidn puede considerarse como
constante e independiente del oxigeno, la concentracidn de melanina en el tejido puede afectar directamente

la reflectancia de la luz a partir de la piel y por tanto la transmisidn de la tuz dentro del tejido que estd por
debajo™.

Lipidos

El espectro de absorcion para la grasa de cerdo (figura 2.2}, considerada como idéntica a la del humang,
muestra un coeficiente de absorcion muy parecido al def agua. Es bajo para longitudes de onda abajo de los
900 nm v aito con un pico alrededor de los 930 nm. Los lipidos o grasas constituyen el 5% del peso del
cerebro neonatal, por lo que su efecto sobre la atenuacidn total es pequedio.
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Figura 2.2 Espectro de absorcion en DO para la grasa de cerdo, que se considera como idéntica a la del
ser humano™ en intervalo de longitud de onda de 800 nm a 1080 nm.

Hemoglobina

Las moléculas de hemoglobina contenidas en las células rojas de la sangre o eritrocites acarrean el 97%
del oxigeno en la sangre mientras que el restante 3% se disuelve en el plasma. En el estado oxigenado la
hemoglobina es llamada oxihemoglobina (HbO;) y en el estado reducido es llamada desoxihemoglobina
(Hb). El espectro del coeficiente de extincidn especifica (o) de la Hb y la HbO, (figura 2.3 a) y 2.3 b))
muestra una fuerte absorcion para ambas en las regiones azu! y verde del espectro visible, v una absorcién
ligeramente més fuerte para la Hb mas alld de los 690 nm. De aqui que la sangre venosa aparezca més
oscura que la sangre arterial. Las dos curvas se intersectan zlrededor de los 800 nm por lo que es posible
determinar la oxigenacidn y el volimen de la sangre si se conocen valores del coeficiente de absorcion a
ambos lados de este punto™. E| fuerte incremento en la absorcidn abajo de los 600 nm pone un limite
inferior para las mediciones de espectroscopia o imagenoclogia al disminuir la profundidad de penetracion
def haz de luz. La saturacién de la hemoglobina (SO,) esta definida como

H’bO2
SO2 = %100
H.b02 + Hb

la que expresa el porcentaje de [a hemoglobina total que estd oxigenada.
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Figura 2.3.a Espectro de absorcicn en pmolar'cm” de lo hemoglobing oxigenada en el intervalo de
longitud de onda de 400G nm a 1000 nm.
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Figura 2.3.b Espectro de absorcién en ,umolar"’cm"de la hemoglobina desoxigenada en el intervalo de
longitud de onda de 630 nm o 1050 nm.

Citocromo oxidasa

La citocrome oxidasa (CtOx) es la enzima terminal en la cadena respiratoria celular, y se¢ localiza en la
membrana mitocondrial. La enzima contiene cuatro grupos activos reductores, dos centros de hierro (a y a5)
y dos centros de cobre (Cuy v Cup), que cambian su estade de reduccién (es decir, aceptan o ceden
electrones) durante la produccion de electrones de la enzima. La absorcidn de la radiacion del infrarrojo
cercano por la citocromo oxidasa sucede principalmente en ef centro Cuy,. El espectro de oxidacion tiene una
forma caracter{stica con un amplio pico centrado alrededor de los 800 nm (figura 2.4} que se pierde en la
reduccién de la enzima. La concentracién total de CtOx en el tejido no varfa y las mediciones en la
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espectroscopia del infrarrojo cercano de los cambios en la CtOx, muestran alteraciones en la concentracion
en estado reducido de Cuy dentro de 1a citocromo oxidasa.

Espectro de absorcion de la Citocromo oxidasa
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Figura 2.4 Espectro de absorcién en umolar’cm” de la citocromo oxidasa en el intervalo de longitud de
onda de 630 nm a 1000 nm.

I.a magnitud de los coeficientes de extincion especificos de 1a citocromo oxidasa son similares a los de fa
hemoglobina, pero como la concentracion de la oxidasa en el tejido vivo estd generalmente al menos un
orden de magnitud por debajo del de la hemoglobina, las mediciones de la citocromo oxidasa con técnicas
Opticas no son tan faciles como las de la hemoglobina. Cuando el oxigeno lfimita la tasa de consumo de
oxigeno por la citocromo oxidasa, el centro Cu, se reduce en mayor grado, por lo que la absorbancia de la
luz del infrarrojo cercano por la citocromo oxidasa puede ser utilizada como un indicador de la
disponibilidad de oxigeno a un nivel celular y del metabolismo celular,

Mioglobina

Existen otros componentes del tejido como la mioglobina que pueden ser grandemente ignorados en el
infrarrojo cercano pero no en el visible, debido a que contribuyan en mayor ¢ menor grado en la atenuacion
total.

Algunos tipos de tejido

Tomando en cuenta el incremento en la dispersion a longitudes de onda bajas, el intervalo til es
aproximadamente de 600 nm a 900 nm. La Tabla 2.1 muestra coeficientes de absorcién y dispersién para
diferentes tipos de tejido!*.

El hecho de que la dispersion en el cerebro neonatal es baja en comparacion con la del cersbro
adulto, combinado con el tamaifio pequefio de la cabeza neonatal (6-12¢cm) v la delgada capa de
liguido cefalorraguideo, sugiere que la luz probablemente penetre a mayor profundidad dentro de
la materia blanca del cerebro neonatal comparado con la del adulto, proponiendo la factibilidad de
la modalidad de imagenologia del cerebro neonatal . El espesor de la capa de liquido
cefalorraquideo es importante porque muestra baja absorcion y casi ninguna dispersion, por lo que
actia como una guia de luz, la cual puede canalizar los fotones alrededor de la cabeza sin penetrar
mucho en la materia gris y en la blanca*®. La mayoria de las mediciones presentes en la Tabla 2.1
fueron hechas utilizando muestras de tejido ir vifro que pueden dar resultados muy diferentes a los
resultados in vive, por lo que los datos deben ser tomados con ¢ierta reserva.
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I ’ i
| Tipa de tejido Muestra l L [om] J 1, [mm pe [mm] 1
l Materiz gris neonafal mvitro | 650-900 | 0.04-0.08 0.4-0.9 [
Matcria blazca inviero | 630-900 0.04-0.07 05-12
neonatzl | i
| Cerebro atulto mvitro | 700-900 0102 | 25
]
Materia gris adutto nvive % 311 L 0.018-0.019 E 0 48-0.74
T
LMateria gris adulto 1 Vivo | 849 * 0.018-0.019 0.43-0 74
| Materia bianca adulto | vivo 849 | 0.013 0.98 |
|
| Créneo adulto 17 vive 849 ) £.022 091
Materia gris adulto i vitro ! 650-900 0.04-0.06 %_ 1.9-2.2
Materia blanca adulto invitro | 650-900 002003 |~ 810 5
Cerebro de cerdo | vitro 630 0.026 ] 3.7 '
Crineo de cerdo in vitro £50-900 004005 | 26132 |
Tejido sano de seno in vitro 700-500 0.022-0.0735 } 0.53-1.42
Carcinoma de seno inviro | 700-900 0.045-0.050 |  0.89-1.18
Tejido sano de seno i Vivo { 800 0.002-0.003 J 072-122
i

Tabla 2.1 Coeficientes de absorcidn y dispersién para diferentes tipos de tejido

2.2.7 Técnicas para medir el factor de la longitud de camino diferencial (FLCD) en el
tejido

Método del tiempo de vuelo

Para determinar el tiempo de vuelo de Ia luz a través del tejido, se utiliza un laser de pulsos de
picosegundos y detectores ultrarrapidos. El haz del laser se divide y una parte se toma directamente como
referencia de! tiempo. La otra parte del haz se dirige a través de la muestra de tejido. La referencia temporal
vy la sefial que ha atravesado la muestra de tejido son registradas simuitineamente. La distancia gecméirica d
entre el centro de la fibra de transmisidn y el centro de {a fibra de deteccidn se mide aproximadamente.

La diferencia temporal <t> entre la [uz que entra y la que se transmite en el tejido es utilizado en el cdlculo
del factor de la longitud de camino diferencial en una aproximacién simple del tiempo de vuelo:

c 't
FLCD:LCD= LA
d an

(2.32)

donde ¢, es la velocidad de la luz en el vacio, 7 es el indice de refraccion del tejido (generaimente tomado
como 1.40)“4].

Espectrémetro dptico de intensidad modulada

En lugar de realizar mediciones espectroscépicas en el dominio temporal se pueden realizar en el dominio
de frecuencias, con un menitoreo continuo del camino total que la luz del infrarrojo cercano recorrs a través
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del tejido. La figura 2.5 a y b, muestra esquematicamente las mediciones de la razén diferencial de la
longitud del camino ptico en el dominio temporal™™** y de frecuencias®™ >,

Muestra

Area=1

To

Dominio temporal

Figura 2.5.a Mediciones del FLCD en el dominio temporal

A\ |
i
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Dominio de frecuencias Cambio de fase

+

Figura 2.5.b Medicién del FLCD en el dominio de frecuencias

- Una fuente de Iaser continua es modulada desde frecuencias de corriente directa hasta unos cuantos cientos
de MHz v se registra la diferencia de fase entre la Juz que entra y la que sale del tejido. Si P es la diferencia
de fase en radianes, entonces para las frecuencias de modulacion disponibles menores a 200 MHz , la
distancia total recorrida a través del tejido (LCD) est”

Pc
LCD =Y (2.
2nfh

[S8]
il
L
S~

donde fes la frecuencia de modulacion.

Para algunos estudios clinicos se ha desarrollado un espectrémetro de este tipo™. Consiste de cuatro
fuentes diodo laser de intensidad modulada que producen luz en la regién del infrarrojo cercano que permite
medir la longitud del camino Gptice para cada longitud de onda y simultdneamente realizar mediciones
de espectroscopia convencional para determinar el cambio en la concentracién de Hb, HbO; y CtOx. El
cambio en la atenuacidén medida puede ser corregido por las variaciones de la longitud del camino dptico.
Como la distancia medida es la longitud total del camino optico, este instrumento hace innecesaria la
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medicién manual de la distancia geomélrica 4 vy representa un mejoramiento en la precisiéa de las
mediciones espectroscépicas y de la longitud de camino 6ptico.

2.2.8 Factores que influyen en la longitud total del camino dptico
La longitud del camino &ptico depende de los siguientes factores:
Tipo de tejido

Mediciones del FLCD en cabezas de recién nacidos v adultes, en antebrazos y pantorrillas marcan una
diferencia entre estos cuatro tipos de tejxdo va que depende directamente de la proporcién de tejido suave,
muscule v hueso en el tejido ituminado™*.

Coeficiente de absorcion v longitud de onda

Existe una relacidn entre el FLCD v la longitud de onda, por tanto, del coeficiente de absorcidn en la
cabeza de adutto, el antebrazo, la pantorrilla (in vive) y la cabeza infantil. El FL.CD ha sido estimado a partir
del tiempo medio de vuelo medido entre 740 y 840 nm y en todos los tejides generalmente decreca con el
incremento de la longitud de onda aunque tarnbién exhibe caracteristicas de absorcion de la Hb!*

Geometria del emisor-detector

En simulaciones por computadora se ha visto que el FLCD para un objeto esférico depende de la posicién
angular, El FLCD puede variar significativamente entre e¢misor-detector a 4ngulos de 180° a 60° y mas
répidamente para &ngulos menores. Un estudic experimental mostrd que en todos los tejidos, la razon
diferencial de la longitud de camino Gptico, inicialmente disminuye con el incremento de la distancia
geométrica d. El valor llegd a ser casi constante para distancias fuente-detector arriba de 2.5 em,

2.3 Tomografia Sptica

La tomografia dptica se ha desarrollado entre otras cosas para la visualizacion del estado de oxigenacion
del tejido (como el del cerebro). Se basa en que el tejido humano tiene una relativa transparenma a 1a luz del
infrarrojo en el intervalo de 700-1000 nm al lado del espectro visible altamente atenuadol'”?

Los coeficientes de dispersion {(u;) de muchos tejidos suave:> han sido medidos en varias longitudes de
onda y estdn pormalmente en el intervalo de 10-100 mm”. Como consecuencia las mediciones de la
intensidad transmitida a través de unos pocos milimetros de teﬁdo son dominadas por la dispersion de la luz
y el contraste de las imagenes estd gobernado por las interacciones de los fotones en la superficie. Ei grado
de dispersién generaimente decrece con el incremento de la longitud de onda, aunque la eleccién de la
longitud de onda se complica con la necesidad de considerar las caracteristicas Opticas relativas de los
d[ferem?g tejidos bajo investigacidn, la disponibilidad de fuentes convenientes y la sensibilidad del
detector!™

En general, la tarea en tomografia Gptica es desarrollar aproximaciones sobre el funcionamiento de la
translummamon por dos vias, Una es la aproximacién directa, que se basa en asumir que los fotones menos
dispersados proveen una mejor resolucion espacial, ya que asf se propagarian casi en linea recta a través del
tejido. La imagenologia de tomografia éptica invoiucra entonces filiros apropiados © “compuertas” para
aislarlos de los componentes transmitidos de dispersion miltiple. Se ha propuesto una gran variedad de
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técnicas de compuertas y medidas experimentales, las cnales se describen més adelante aungue para mayor
detalle se recomienda consultar la referencia [46], ya que no es la finalidad de esta tesis,

Algunas técnicas se basan en que una fraccién de fotones pueda propagarse sin dispersion o peérdida de la
polarizacion o coherencia inicial, mientras otras téenicas hacen un filtro de acuerdo a Jas longitudes de los
caminos de los fotones™,

La otra aproximacion es la indirecta, que se basa en asumir que dado un conjunto de medidas de luz
transmitidas entre pares de puntos sobre la superficie de un objeto, existe una Unica distribucion
tridimensional de dispersores y absorbedores internos. Asi, la imagenologia de tomografia Optica tiene la
tarea de resolver el problema inverso utilizando un modelo apropiado del fransporte de los fotones a través
del tejido. En principio, las medidas podrian ser de cualquier tipo incluso la intensidad total transmitida
como ¢n el presente trabajo. Sin embargo, son mas convenientes las mediciones de una o mas caracteristicas
de la distribucion temporal de la luz transmitida o en un equivalente en el dominio de frecuencias. Por
gjemplo, la técnica de tiempo de vuelo medio del fotdén es mucho menos dependiente de las interacciones
superficiales que la técnica de Ia intensidad total transmitida.

Muchos de los sistemas experimentales utilizados para imdgenes opticas de tejidos utilizan haces de luz y
detectores con pequefias 4reas sensibles™!. En la imagenologia directa, propésito del presente trabajo,
frecuentemente se barre linealmente sobre una superficie bidimensional como se ilustra en la figura 2.6.

Imagen de una
proyeccién
Detecior

Figura 2.6 Barrido lineal sobre una superficie bidimensional

2.3.1 Técnicas de la tomografia optica

Las técnicas que se utilizan en imagenologia del infrarrojo cercano (IIRC) y en la espectroscopia del
infrarrojo cercano (EIRC) son las de intensidad continua, intensidad modulada y de resolucidn temporall*®
(figura 2.7).

Los detectores utilizados en la técnica de intensidad comtinua miden los camblos en la atenuacion,
registrando ef cambio en la intensidad de la luz que sale de la superficie del tejido respecto a la que entra. Es
posible entonces calcular i, y 4, ajustando los datos a un modelo de transporte de 1uz®, Esta técnica es la
utilizada en este trabajo por ser la més simple de implementar y mas barata respecto a las ofras dos.
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Figura 2.7 Técnicas utilizadas en espectroscopia e imagenologia del infrarrojo cercano

En la téenica de intensidad modulada, una fuente de luz (tipicamente una corriente modulada de un diodo
l4ser) es modulada en intensidad por radio frecuencia (RF), midiendo la intensidad detectada (1), el cambio
de fase (¢} v la profundidad de modulacién (M) relativas 2 la sefial de entrada’™.

ia técnica de resolucién temporal, mide la respuesta temporal del tejido a un pulso Mser ultracorto (de
pocos picosegundos). La distribucién temporal de la luz que sale de la superficie del tejido es comunmente
detectada, ya sea con una linea de detectores sincronizados, o con un sistema de conteo de joidn tnico de
tiempo correlacionado Bn el Gltimo caso un detector de conteo registra fotones individuales y mide su
tiempo de vuelo relativo a un pulso de referencia. De esta manera se construye un histograma de distribucion
de tiempo de {legada (también llamada funcidn de esparcimiento puntual temporal FEPT). La funcion de
esparcimiento puntual puede ser interpretada como una respuesta al impulso por el tejido examinado con un
arregi%}éptico fuente-detector; su forma y desplazamiento temporal dependen de las propiedades dpticas del
medio™.

2.3.2 Métodos de obtencidn de imagenes

Existe una variedad de técnicas experimentales para la imagenologia dptica en la medicina como son el
métado de deteccion colimada, discriminacicn de polarizacién, compuerta coherente, disparo ultrarrdpido,
camara lineal v algunas otras en el dominio de frecuencias que se describen detalladamente en las
referencias [46] a {54].

2.3.3 Modelos de transporte de luz en el tejido

La propagacién de la luz a través del tejido esta gobernada principalmente por las interacciones de
absorcidn v dispersién, siendo la titima ¢! mecanismo dominante. Por consecuencia un pulso muy corto de
luz colimado al entrar en un medio altamente dispersor como el tejido, Hega a ser difuso y disperso en el
tiempo después de 5610 unos pocos milimetros de camino (figura 2.8},

La propagacién de la luz en el tejido puede ser descrita, en principio, utilizando la teoria electromagnética.
£l tejido puede ser considerado como un medio aleatorio y entonces las variaciones del campe elécetrico
pueden ser descritas con las ecuaciones de Maxwell. Dicho tratamiento no es factible por la complejidad del
problema. En lugar de ello, el problema puede simplificarse ignorando los fendmenos ondulatorios como ia
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interferencia, la polarizacion y las propiedades de particulas como las colisiones ineldsticas. Esto da una
buena aproximacidn para espesores grandes (mayor a algunos mm) de tejido bioldgico en el infrarrojo.

Intensidad
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. L) .
tiempo tiempo

Figura 2.8 Modelo de propagacion de un pulso de fuz a través del tejido

Existen diferentes modelos para describir el transporte de Iuz en el tejido come el modelo de la ecuacicn
de transferencia radiativa (ETR), los modelos deterministicos como el de aproximacion de difusion de la
ETR y el de \a teoria de Kubelka-Munk, los modelos estocisticos eomo el método de Monte Carlo (M) yel
de la caminata aleatoria (C4) que se describen en mayor detalle en las referencias [3], [30], [43], (48] v [55]
a[59].

2.4 Aplicaciones médicas

En los ¢ltimos afios se han invertido esfuerzos considerables en los sistemas de imdgenes tomograficas que
utilizan juz del espectro del infrarrojo cercano™'®"*%%, La tecnologia para hacer medidas de transmisién de
luz en sujetos humanos esté actualmente disponible en algunos casos® y en otros est4 en desarrollo vy ha sido
aplicada en una variedad de estudios piloto concernientes con el monitoreo de oxigenacién de la sangre,
deteccion de hemorragias, imagenes funcionales de la actividad del cerebro, diagndsticos de la enfermedad
de Alzheimer, diagnosticos tempranos de enfermedades reumaticas en articulaciones y deteccién de cancer
de mama. Sin embargo, el mayor reto consiste en el desarrollo de algoritmos que reconstruyan
eficientemente las mediciones en imagenes de secciones transversales de varias partes del cuerpo.

En la tomografia Optica se han hecho pruebas sobre maniquis de propiedades dpticas del tejido humano, y
su fase en tejido in vivo esta en desarrollo. El presente trabajo esta enfocado para realizar pruebas
experimentales en cuerpos geomeétricos semitransparentes a la luz visible de longitud de onda de 650 nm. Y
entonces 2 partir de estas pruebas, aplicarlo a maniquis con propiedades épticas semejantes a las del tejido
humano. En seguida se describen algunas de las aplicaciones de la tomografia ptica.

2.4.1 Tomografia dptica de imagenes de cerebro neonatal

El potencial clinico de esta técnica es detectar enfermedades del seno y la obtencién de imégenes
cerebrales de recién nacidos™. Una de las ventajas de esta técnica es que su radiacion es no ionizante. Es por
ello que la tomografia éptica a futuro se puede ver como una modalidad importante en el diagnéstico y
tratamiento de enfermedades.
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]

Figura 2.9 Imdgenes de un maniqui de un cerebro neonatal. La imagen de la izquierda muesira una

rebanada del maniqui y la imagen derecha su reconstruccion después de 100 iteraciones utilizando el
. . . 2

método del gradiente conjugado”’ 253

La imagen izquierda de {a figura 2.9 muestra una imagen de una rebanada del maniqui de un cranec de
recién nacido v la imagen derecha, su reconstruccion después de 100 iteraciones utilizando el método de
gradiente conjugado descrito en las referencias [12] y 123]. Los pardmetros opticos de modelo del craneo se
muestra en la Tabla 2.1.

| 4y (']
| piel 0.022
hueso 1 0.025
Tejide normal —
materia gris 0.02
materia blanca 0.01
centro 0.1
arriba izgquierda 0.02
Lesiones -
arriba derecha 0.05
abajo derecha 0.05

Tabla 2.1 Parémetros Gpticos del modelo de un crdneo neonatal

2.4.2 Tomografia 6ptica modulada por ultrasonido

La modulacion ulirasénica de onda continua de Wz laser dispersada (figura 2.10) ha sido utilizada por
primera vez para obtener imagenes de objetos en simulaciones de tejido de medios turbios (flujo sanguineo

por gjemplo) © densos®.

La hipotesis es que la onda ultrasonica enfocada sobre el medio turbio modula la luz del laser que pasa a
través del punto focal ultrasénico. La luz del laser modulada detectada por un tubo fotomultiplicador refleja
las propiedades Opticas y mecénicas en la zona focal. Objetos ocultados en manigquis de tejido de 5 cm de
espesor pueden ser localizados con resofucion milimétrica por barrido v deteccidn de alteraciones de las
sefiales Opticas moduladas por ultrasonido!®™, La tomografia dptica modulada por ulirasonido se basa en
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fotones difusos abundantes. Esta técnica tiene el potencial de proporcionar una herramienta de diagndstico
no invasiva, no ionizante y barata para enfermedades como el cancer de mama.

Ondas
ulirasénicas

fotomultiplicador
Foco uitrasdnico

Figura 2.10 Tomografia dptica modulada por ultrasonido

2.4.3 Tomografia Optica para la localizacion de hematomas

La luz en un intervalo de 800 a 1100 nm del espectro del infrarrojo cercano es absorbida débilmente por el
tejido humano. De aqui que es posible detectar una parte de Ia luz retrodispersada en una distancia de pocos
centimetros del punto de irradiacion. Dependiendo de la distancia horizontal de la fuente al detector, las
trayectorias de los fotones forman un perfil con forma de banana con diferenies profundidades de
penetracion como se muestra en la figura 2.11.

A una distancia de 5 centimetros, los fotones dispersados pueden penetrar la piel humana, ¢l créneo,
espacio licuoso y partes del tejido cerebral. Como la hemoglobina tiene un coeficiente de absorcidon mucho
mas alto que el del liguido cefalorraquideo, vn hematoma subdural entre el craneo y el cerebro reducird la
cantidad de fotones retrodispersados. Esto decrementa la sefial en el fotodetector. ILas mediciones en
diferentes posiciones a la izquierda y a la derecha de la cabeza proporciona una poderosa herramienta para la
localizacion de hematoma. Para mayor detalle ver las referencias [6], [61] y [62].

2.4.4 Tomografia optica utilizando tintes fluorescentes

Se estén desarrollando tecnologias de imagenologia de 2D y 3D para tejidos bioldgicos, utilizando la
transmision de luz del infrarrojo cercano aliamente dispersada con y sin Ja adicion de tintes fluorescentes
exdgenos. Este método, que surge de investigacion no invasiva, sera potencialmente atil en una variedad de
aplicaciones, incluyendo el monitoreo no invasivo de cancer de mama y la visualizacién en tiempo real de
los procesos hemodinamicos en el cerebro. Para mayor detalle consultar fa referencia®.

2.4.5 Tomaografia Optica difusa

En la tomografia Optica difusa las mediciones de propagacién de luz difusa en el tgjido podran
proporcionar nueva informacién al campo de la medicina acerca de la hemodindmica, citocromos, ipidos,
agua y metabolismo del tejido. Para mayor detalle consultar la referencia { 641.
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Fuente Detector Detector Detector
Fuente Fuente

Efecio banana

Capas de tejido

a b ¢

Figura 2.11 Efecto banana de la dispersion para tres distancias horizontales aj, b) y ¢) entre la fuente y el
detecior. A mayor distancia {caso c) se detecta la retrodispersion de capas mds profundas
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Capitulo 3

CONSTRUCCION DE IMAGENES

En este Capitulo se desarrolla el andlisis de la atenuacion de un haz de Tuz ol arvavesor un objeto y se
describen los métodos de reconstruccion de imdgenes de retroproyeccion, iterativo o algebrdico y analitico.

Considérese un objeto homogéneo a través del cual pasa un haz laser. Ei factor de atenuacion por unidad
de distancia tiene ia relacion

= 11, A 3.1)

donde Ny es el namero de fotones que salen de la fuente, N, el nGmero de fotones que llegan al detector, .
¢l factor de atenuacion de transporte por unidad de distancia y A/ la distancia recorrida por los fotones.
Resolviendo esta ecuacién diferencial con respecto a / se cbtiene:

o THd
N(OH=N Iz tr (3.2)

Fn realidad u, no es constante debido a que el objeto no se compone de un material homogéneo. La
dependencia de la posicion se denota por z4, (x,)). El exponente es remplazado por Ja integral de linea, v la
medida del nimero de fotones N, estd dada por:

- i M (x:y)dS
Nd _ Nfe I[myecz‘c:vm.cz tr

Aliernativamente,
. N I
jff"ayeczoriar Hy (x,)ds = In }\‘[; (3.4)




en donde la cantidad del lado izquierdo representa la proyeccion Pgl). Se supone aqui que los haces laser
son monocromaticos, pero en la practica esto no es cierto. La ecuacion del detector se modifica, quedando
como:

[ 1, (e, E(A)ds

Np =N (B0 dE(A) (3.5)

donde N, es el niimero total de fotones de todas las energias registradas en ¢l detector, mientras que N(E(2))
es el numero de fotones de energia E/4), que salen de la fuente y z4.(x,y,£(4)) es el factor de atenuacién en la
posicion (x,y) para la energia F(4).

Considerando un haz laser monoenergético que pasa a través del tejido, la radiacion de dispersion es
minimizada debido a un volimen minimo. La intensidad transmitida [ estd relacionada con la intensidad
incidente I, por la férmula de atenuacién exponencial:

"

I= IO expP (‘utrl F g T Hys +...)s] (3.6)

donde pi+ s+ fhes+... son los coeficientes de atenuacién de transporte para una longitud de onda A en
particular v donde los subindices se refieren a los tejidos de longitud constante s atravesados por el haz. Esto
puede ser escrito como

Infg—( + Fot +.ot )s—sg (3.7
70 Vi oo Tot Hpp T Ty B I__I’urrz' :

La medida de la intensidad transmitida est4 en funcién de la suma de los coeficientes de atenuacién de
transporte de los puntos (x,) que atraviesa un haz en particular. Esto es liamado la suma del haz (p) y es la
informacion bésica a partir de la cual puede ser reconstruida la imagen.

Si el plano a ser reconstruido es dividido en wna matriz de » x n pixeles, un total de » medidas
independientes de la intensidad transmitida se registran desde trayectorias de diferentes direcciones de la
matriz. Esto puede hacerse moviendo la fuente laser y el detector en una seccion transversal de la matriz
para registrar n valores de intensidad sucesiva [; a 1.

La secuencia de intensidades o la correspondiente suma de los haces p; a p, es conocida como perfil p,,; de
intensidad o suma de haces para un 4ngulo @;. Si el laser y el fotodetector son rotados juntos, a través de un
angulo pequefo, puede obtenerse y registrarse un segundo perfil pe;.

El haz del laser tiene un ancho finito y éste puede ser tomado como el ancho w del pixel . En el primer
perfil no hay duda de cuales pixeles contribuyen a la atenuacidn, pero en el caso de perfiles oblicuos varias
fracciones de pixeles son atravesadas por el haz al mismo tiempo. La contribucion de cualquier pixel 7 esta
en funcién de la distancia recorrida w, por el haz j a través de é1. Entonces, la suma del haz p, por los 7
pixeles intersectados esta dada :

n
Pj = ,ley#tri (3.8)
I=

donde 1, representa el coeficiente de atenuacién de transporte del pixel 1.
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Las rotaciones se lievan a cabo hasta que se registren suficientes datos de manera que la suma de los haces
de los perfiles permitan un analisis y reconstruccién de los coeficientes de atenuacion de transporte de Jos
pixeles individuales (figura 3.1}

7
7

a) b

¢) d)

]

Figura 3.1.c y d Proyeccion p, awun dngulo ¢) 0 =90"ydj} o =133"

3.1 Métodos de reconstruccion de imagenes
1.os métodos de reconstruccién mas comunes son los siguientes:

1. Método de retroproyeccion
2. Método iterativo
3. Método analitico

El objetivo de todos ellos es producir y desplegar una aproximacidn del coeficiente lineal de afenuacion de
cada elemento de la matriz imagen. Los tres métodos matematicos de reconstruccion de imégenes citados
serén descritos en las secciones sigulentes.

3.3.1 Método de retroproyeccion

Bl método de retroproyveccidn, llamado algunas veces “método de las sumas”, es el mds antiguo para la
reconstruccién de imégenes. El principio se muestra esquematicamente en fa figura 3.2, con una
_econstruccién bidimensional de un corte transversal de un bloque sélido. El bloque es barrido en los gjes X



y ¥, por ¢l movimiento del haz para producir los perfiles de las figuras 3.2.a y 3.2.b. El contraste de las
etapas es proporcional a la cantidad de radiacién que pasa a través del blogue. Por el centro se transmite una
menor cantidad de radiacién, haciendo menor ei coniraste en ese perfil de la imagen. La escala de grises es
proporcional a este contraste. Cuando los perfiles de las dos imagenes son superpuestas o retroproyectadas,
se obtlene una vaga reproduccién del objeto original. En la préictica, deben afiadirse mucho mas
proyecciones para mejorar la calidad de la imagen, pero el principio es el mismo.

a] n

Figura 3.2 Representacion de la técnica de retroproyeccion simple para dos perfiles

Todos los puntos en la imagen retroproyectada reciben contribuciones de densidad de las estructuras
vecinas. El efecto resultante se muestra en la figura 3.3.

L

Figura 3.3 Técnica de retroproyeccion para cuatro perfiles

El circulo oscuro representa un material denso. El material denso atenta fuertemente el haz y produce
picos en los perfiles de la imagen. La retroproyeccién de los haces de estos picos produce un efecto estrella
como se muestra en la figura 3.3.b). Un gran nimero de proyecciones oscurecerd el efecto estrella pero la
densidad del fondo permanece como ruido que deteriora la calidad de la imagen.

Los datos del perfil son refroproyectados en el plano de la matriz imagen M,.,, tomando los valores de
cada haz y aplicados a los pixeles que atraviesa. Para cada pixel pix;, ,; de la matriz M., la contribucién de
las diferentes proyecciones son sumadas, s decir:
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m
S (3.10)

pixli, jl P

donde pixp es la suma de las m proyecciones p, que atraviesan al pixel pix;,; para todos los éngules de
proyeccién o. Esta téenica se ilustra en la figura 3.4

{
a 712> 9 9 w72 En
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5001
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Figura 3.4 Implementacion del métoda de retroproyeccion

Supdngase que se inicia con la matriz 7,2,3,1 como se ilustra en la figura 3.4, Con la primera proyeccidn
las sumas de los haces vistos horizontalmente son medidos como p;a =9, pgo "=4. La retroproyeccion coloca
esos nimeros dentro de los pixeles que son atravesados por los dos haces. Supongase ahora que la segunda
proyeceidn estd a un dngulo de 45° respecto a la primera. La sumas de los haces son p;” =2, p," =3 y
p:""=8, v esos valores son sumados a los pixeles incluidos en la trayectoria de los haces. La tercera
proyeceion vertical da p 773, p;"=10 y esas son retroproyectadas y sumadas obteniéndose un nuevo total.
Realizando una nueva proyeccion se obtiene p;m =1, p2[35ci5 v pi =T que retroproyecténdolas en los
pixeles da una suma total de 34,19,22.16. Si ahora, como Gltima etapa se le sustrae un fondo de 13 a todos
los valores y se divide entre 3 se obtiene las resuitantes 7,2,3,1. Asi se obtienen los valores buscados. Este
método es demasiado simple para ser puesto en préciica. Las limitaciones s¢ presentan cuando se considera
la retroproyeccion de manera anéloga para un solo objeto pequefio y denso. Cada perfil retroproyecta un
corte de alta densidad Optica a través de la matriz, resultando un objeto de forma de estrella con Zm picos

para /n proyecciones como se muestra en la figura 3.5

Figura 3.5 Efecto estrella consecuencia de la técnica de relroproyeccion




3.2.1 Método iterativo

Una reconstruccion iterativa inicia con una suposicion, por ejemplo, que todos los puntos de la matriz
tienen el mismo valor, y compara esta suposicién con los valores medidos, haciéndose correcciones para
hacerlos coincidir, y entonces repetir el proceso una y otra vez hasta que los valores medidos sean los
mismos o estén dentro de los limites aceptables.

Dependiendo de la secuencia de correccidn de la matriz, que puede ser por haz o por un solo punto, existen
tres variaciones de reconstruccion iterativa.

Reconstruccion simultanea

Todas las proyecciones para la matriz entera son calculadas al inicio de la iteracién y todas las
correcciones son hechas simultaneamente en cada iteracion.

Correccion haz por haz o técnica algebraica

La suma de un haz es calculada y corregida. Esas correcciones son incorporadas dentro de la suma de un
haz futuro, con el proceso para cada haz en cada iteracién.

Como punto inicial un valor uniforme es asignado a cada pixel en la imagen v las sumas de los haces son
calculadas para cada vista. Esas sumas son entonces comparadas con los valores medidos y las diferencias
son utilizadas como correcciones a los pixeles que contribuyen a las sumas del haz en particular. La
correccion mas simple es la de dividir la diferencia entre la cantidad de pixeles del rayo y sumarle este valor
a los valores asumidos o iniciales. El proceso es repetido para cada proyeccién para completar una iteracién.
El procedimiento total se repite entonces comparando los nuevos valores calculados con los valores medidos
de la suma de los haces. Un ¢jemplo se ilustra en la figura 3.6.

Tomando la matriz de cuatro pixeles 7,2,3,1, si se asume un vaior uniforme inicial de los pixeles de
3,3,3,3, entonces la primera proyeccién horizontal da sumas calculadas de los haces de p,° =6, P2 =6 y sumas
de rayos medidos p;"=4. Asi, ia correccion para los elementos de p, es % (p," p;°} = +3/2 y para los
elementos de pyes Va(p; - p;°) =-1.

Esto genera una nueva matriz. Para la primera proyeccion oblicua (45°), p,"=6 Y , p;"=2 y p;"=2, p;"=8,
ps5' =3, obteniéndose una segunda matriz corregida. Enseguida se realiza !a correccién para la proyeccién
vertical (90°} y posteriormente para la segunda proyeccién oblicua (135°) para compietar la primera
iteracion. El resultado se parece al original y se espera que repitiendo el procedimiento se acerque cada vez
mas al valor verdadero.

Pero los valores podrian tender a “vagar™ o dejar de converger, particularmente cuando un gran numero de
proyecciones son tomadas en secuencia y las sobrecorrecciones pueden ser repetidas.

En la préctica, la convergencia toma lugar més rapidamente cuando se utilizan grandes dngulos entre
correcciones de proyecciones sucesivas. Sien la secuencia, la proyeccidn horizontal es seguida de la
proyeceion vertical y después por la primera (45°) y segunda oblicua (135°) el resultado sera

3|1 4% | 4% 6% | 2% 7| 2% 712

313 2 2 3 | Y 3% 1

— L

L2
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Figura 3.6 Implementacion de la técnica algebrdica.

Es un tanto fortuito que el resuitado sea obtenido en una sola iteracién. Normalmente cinco o més
iteraciones podrian ser requeridas. La secuencia tiende a converger rapidamente, pero puede ser confandida
en las etapas finales por la presencia de ruido o por la falta de datos suficientes. Cada proyeccidn adhiere un
término de correccién negativo o positivo, mejorando la suma del haz mismo. Este efecto reduce la
intensidad del efecto estrella, pero no puede evitarse completamente. Esta técnica es conocida como fécnica
de reconstruccicn algebrdica.

Correccidn punto por punto

En la técnica de correccién punto por punte, los calculos y las correcciones son hechas para todos los
haces que pasan a través de un punto. Esas correcciones son utilizadas en céleulos posteriores, con el
proceso repetido para cada punto.

En ia técnica de correccidn punto por punto se toman todos los haces que pasan a través de un pixel
individual y se aplica un factor de correccién al valor medido, y se procede a hacer lo mismo para cada pixel
en la imagen en turno para completar la primera iteracion. Esto se conoce como técnica de reconstriccion
iterativa simultdnea.



3.1.3 Método analitico

Los métodos analiticos difieren de los métodos iterativos en que se utilizan férmulas exactas para |
reconstruceion analitica. ‘

Los dos métodos mas populares son los siguientes:

1. Analisis de Fourier bidimensional
2. Transformada de Radén

Analisis de Fourier bidimensional

Segtin el anélisis de Fourier, cualquier funcidn espacial o temporal puede ser representada por la suma ds
un mayor o menor ntmero de ondas seno y coseno con frecuencias y amplitndes determinadas.

Transformada bidimensional de Radon

Considérese una rebanada j4(x,y) de un objeto sélido (figura 3.8 a). Considérese un conjunto de hace:
paralelos que intersectan a la rebanada, donde cada haz p estd inclinado un 4ngulo £ con respecto al eje X'
puede ser caracterizado por su distancia perpendicular, ¢, al origen (figura 3.8.b). Se calcula ura integral d:
linea a lo largo de cada haz pgy y se denota por:

Th(l)= ds 3.11
o O=Ip, 57) G.11)

donde s corre a lo largo de la direccion del haz v T¢?) es llamada “transformada de Radon de p{x,y). Par:
cada angulo 8 fijo, T¢?) es una sefial unidimensional para A</0,7/, lo que proporciona una coleccion
completa de proyecciones unidimensionales de la rebanada. Solo se necesita que fe/0,7] ya que ur
intervalo mas grande que éste, implicarfa duplicacion de informacién. IL.a representacion de la ecuacior

normal de la recta del haz pg; esta dada por:

XCos6 + ysenf =t (5.12)
Utilizando la funcién delta de Dirac, se tiene una representacion alternativa:

Tpl)= I§ gz, )0 (xcos 8 + ysend — drdy (3.13)
2
R—

El objetivo es reconstruir la rebanada w(x,y) a partir de Ty?) que generalmente es medida por un arreglo de
detectores.
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Figura 3.8 Representacién a) de una rebanada en el plano cartesiono y b) de la proyeccion Py a un dngulo
8 de una rebanada



Capitulo 4

SISTEMA DE TOMOGRAFIA OPTICA

En este capitulo se describe el disefio del dispositiva mecdnico, arreglo dptico y sistema
electrénico del sistema de tomografio Optica de este trabajo.

4.1 Dispositivo mecanico

¥l disefio del dispositivo mecénico consiste en un sistema de barrido de la muestra en el plano A~
¥y un sistema de rotacion del portamuestras en un intervalo de 180°. El disefio del arregio optico
se compone por dos fotodetectores que se mueven en copjunto con un diodo laser separados a una
distancia constante al hacer el barrido X-¥. Los movimientos del arreglo éptico serdn controlados
por tres motores de pasos, dos para el movimiento X'y ¥ del sistema Optico y otro para la rotacién
azimutal del portammuestras.

4.1.1 Componentes del sistema mecanico

Motores de pasos

1.0s matores a utilizar son del tipo GBM Unipolar Stepper Motors NEMA Size 17. Los motores de pasos
podran desplazar el arreglo dptico a un &ngulo de 1.8° por paso. Las caracterfsticas de funcionamiento de {os
motores se muestran en la Tabla A.1 del Apéndice A.

Para trasladar linealmente la muestra se utilizaran flechas o ejes adaptados a micrometros de la marca
Mitutoyo donde una rotacion equivale a un desplazamiento lineal de 360 pum. Como una rotacién del
micrémetro equivale 2 400 pasos del motor se fendr una resolucion horizontal y vertical de 360/400 um =
0.9 um.

4.1.2 Modelo del barrido del haz sobre la muestra

Bl modelo consiste en barrer longitudinaimente y verticalmente la muestra a diferentes angulos. Es declr,
¢l haz laser serd proyectado sobre la muestra en ¢! plano X-Y a un dngulo azimutal o fijo, desde una
posicidn inicial x, hasta una posicion final x5 en intervalos Ax, v conr un desplazamiento vertical 4y desde y,
hasta y; . Repitiendo este proceso desde un 4ngulo de proyeccion inicial o, hasta un dngulo final ay, en
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intervalos A®. En la figura 4.1 se muestra la vista superior dei prototipo mecénico con el arreglo dptico de
un ldser y un detector, montado sobre un aro rectangular. El desplazamiento x de] arreglo Optico, serd
proporcionado por un motor de pasos y conirolado electronicamente mediante un micrémetro que controla la
rotacién para producir ¢! desplazamiento lineal. La muestra se coloca sobre la base circular de 15 cm de
didmetro y el barrido sobre el eje X puede ser de la misma magnitud que la del didmetro de la base, y el
barrido vertical podra ser de hasta 10 em, obteniéndose un drea total méxima de barrido X-Y de 15 cm x 10
cm.

La figura 4.2 muestra Ja vista lateral de] sistema mecénico. Las dimensiones de la base son de 30 cm x 30
cm. Se muestran tres motores de pasos, uno de ellos controla el desplazamiento del arreglo laser-detector a
lo largo del eje X, el segundo a lo largo del eje Y y el tercero controla el movimiento de rotacién azimutal

del portamuestras con desplazamientos Ae de 1.8°

Tomillo sin
fin

Base de la
muestra

Detector Micrémetro Motor

de pasos

Base del

arregfo optico. Soporte de {a
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deslizamiento de
la base del Bamra de
arreglo optico deslizamiento
Rotacidn w de
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l<__ 15cm _.I : MUestra

Desplazamento enX

™ 30 ¢m

Figura 4.1 Vista superior del modelo del sistema mecdnico.
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Figura 4.2 Vista lateral del sistema mecdnico
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4.2 Arreglo Optico

4.2.1 Caracteristicas de los componentes opticos
Detectores y laser

Una descripcion de las caracteristicas de los detectores de la UDT sensors {del inglés United Deteciors
Technology) se detallan en el Apéndice B. Los fotodetectores que se utilizan en este trabajo son el UDT-451
v el UDT-555 los cuales tienen una drea activa de 5.1 mm”y 100 mun’ respectivamente.

La figura B.4 del Apéndice B muestra las caracteristicas fisicas y de operacion del laser semiconductor
ALPEC de 650 nm de longitud de onda. Su forma es ciiindrica con una longitud de 8.38 cm, un didmetro de
2.29 cm y un peso de 90 gry el didmetro del haz laser es de 1 mm.

Arreglo dptico

El arreglo éptico estard compuesto por un ldser de tipo semiconductor de 650 nm de longitud de onda y
dos detectores UDT 451, también de tipo semiconductor ¢omo se muestra en la figura 4.5

Uno de los detectores regisira los fotones que pasan a través de la muestra y otro la luz que se refleja en
ella.

Detecior de
liz reflejada

Detector de
tuz transmitida

Muestra

Figura 4.5 Esquema del arreglo dptico formado por un ldser semiconducior (650 nmj, un detector de luz
transmitida a través de la muestra y un detector de luz reflejada

473 Sistema electrdénico

Tl sistema electrénico controlard el sistema mecdnico de barrido del ldser sobre la muestra, el arregio
dptico {laser-fotodetector) y serd el medio de interfase del programa para computadora desarrollado para la
tectura, almacenamiento y manipulacién de los datos experimentales.

E! esquema de la figura 4.6 muestra un diagrama a bloques de fa interaccion entre los diferentes sistemas
del dispositiva. Uno de los componentes més importantes del sistema electrénico, es el convertidor
analégico digital, que convierte la sefial analdgica de entrada, proveniente del fotodetector (corriente de
fotoelectrones) a una sefial discreta digital como salida.



42

En seguida se describen las caracteristicas del convertidor analdgico digital (CAD), de los motores de
pasos, de los micrémetros, asi como del arreglo ldser detector.

Figura 4.6 Esquema de los sistemas que intervienen en el disefio del dispositivo de tomografia dprica

4.3.1 Convertidor analdgico-digital

La maxima sefial analégica de entrada al CAD es de 5V por lo que el minimo valor de voltaje digitalizado
es de SV/2° = 20 mV por bit. Esto puede dar una resolucién de 256 niveles de gris o colores falsos para
formar una imagen (Apéndice C).

4.3.2 Control del sistema

La mterfase def puerto paralelo PPI (del inglés Parallel Port Interfase Apéndice D) controla las sefiales
que entran y salen de la PC y de los puertos externos (arreglo optico y sistema mecanico). Los puertos
trabajan de manera independiente. Los puertos utilizados para el sisterna mecanico son el puerto A y el
puerto B.

Se utiliza la misma tarjeta para el control de los tres motores de pasos y para la lectura de los
fotodetectores pero no pueden trabajar simultaneamente ambas partes. Los bits utilizados en la parte
mecanica para fransmitir estas sefiales son los bits de salida (Ag,..,A;) del puerto A y los bits de salida
(Bo,...By) del puerto B, provenientes de [a PPI (figura 4.8).

La salida digital es optoacoplada para aislar las sefiales correspondientes de la PC de la corriente y voltaje
de la etapa de potencia. Los motores de desplazamiento X, ¥ del sistema dptico v de rotacidn @ de la base
de la muestra corresponden a los 4 bits menos significativos (Bg,..,Bs), los 4 bits mas significativos (B.,..,By)
del puerto B y los 4 bits menos significativos (Ap,..,A;) del puerto A, respectivamente.

En la parte Optica, se reciben las sefiales provenientes del CAD (Apéndice C) con una resolucién de 8 bits
(Dg,..,Dg). Los bits generados tienen sus lineas conectadas a los bits correspondientes del puerto B (Bg,..,B7)
de la PPL. El CAD puede controlar la seleccion de hasta ocho canales o fotodetectores por medio de tres bits
{Cy,-.,Cy) del puerto C. Se tiene un tiempo de retardo por programacion de 1 mseg, siendo en este sistema el
tiempo minimo por conversién del CAD.
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Figura 4.8 Esquemas de los puertos A, By C del PPIS255 con el sistema mecdnico y con el sistema Optico

4.3.3 Etapa de potencia

Lz etapa de potencia comprende la recepcion de las sefiales digitales por los puertos de la PPly a suvez se
dirigen hacia fos 3 motores de paso, transformandolas en sefiales analogicas de potencia. Las sefiales de las
fases de los motores que provienen de la PPI son optoacopladas, con ef fin de aislar la tierra entre la PC (con
sefiales del orden de mA) y la etapa de potencia (det orden de amperes).
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Capitulo 5

METODOLOGIA

En este capitulo describe la metodologia donde se desarrolla el modelo fisico de la transmisidn del haz
lgser sobre un objeto, el algoritmo del programa fuente de computadora para la reconsiruccion de la
imagen a partir de la luz transmitida, los diagramas de flujo de la ejecucidn del programa y una breve
descripcion de algunos de sus procedimientos.

5.1 Algoritmos

Se desarrollé un programa de computadora para registrar, almacenar y manipular los datos experimentaies
con el objetivo de obtener imagenes de tomograffa Optica. El meni de opciones comprende en escencia lo
siguiente:

o registro y lectura de archivos de datos experimentales,
s graficacién de los datos experimentales,

o calibracién de los detectores,

e  barrido X-Y sobre la muestra,

e reconstruccion de la imagen tomografica.

Para la formacion de la imagen se utilizan dos algoritmos de reconstruccién de imagenes: el método de
retroproyeccion y el método iterativo (capitulo 3).

Los programas y subprogramas $e estructuraron principalmente con procedimientos y funciones
especificas. En seguida se describe el modelo fisico de las proyecciones, el anélisis del programa y su
gjecucion.
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5.1.1 Modeio fisico de las proyecciones

Generacién de la proyeccion

La reconstruccién de Ia imagen se obtiene a partir de la matriz fmager (figura 5.1} y por las intensidades
medidas de los rayos Iaser o haz (f) al pasar a través de los pixeles fij] de la matriz. El giro de la matriz
Imagen propone obtener las proyecciones a diferentes dngulos (figura 5.2}, para obtener una serie de perfiles
de la muestra que sera atravesada por el haz laser.

pixel [i,j]
IO P T T[T /7\
T3 T 1] ! 3
A S 7 | ] AN
4 T~ By
N ) T ; H| " haz ()
(711 T T] RN ; vl by
A L B N ; EEE
e .
M EEENENEE A o B I
T L AT
N yil ] L
SR T
RERSN SEEN ~_
matriz fimagen pixel del rayo t

Figura 5.1 Representacion matricial de la imagen

La idea fundamental es que fa proyeccidn se genere debido a fa interaccion entre la luz def ldser y las
sustancias que componen el objeto por examinar. Esta interaccion estd dominada por los fendmenos de
reflexién, refraccion y dispersion. Conforme se incrementa la longitud de camino 6ptico dei [dser a traves
del objeto, la atenuacidn es cada vez mayor. Dicha atenuacidn se mide a través del coeficiente de atenuacidn
de transporte 4, el cual esti determinado por (figura 5.3):

I= JO exp[— (‘“trixl F Xy Tt X b ,utmxn)J (3.6

La gran diversidad de longitudes y caminos Opticos que puede experimentar un laser al atravesar un
objeto de diferentes propiedades oOpticas, formas y espesores, hace de la tomografia optica una técnica dificil
de implementar.

El modelo propuesto en este trabajo es el que se muestra en la figura 5.3 y 5.4, donde el laser al atravesar
el cuerpo experimenta los fendmenos de refraccion, absorcidon y dispersion. La cantidad de fotones que

llegan al detector dependera de su area activa (4), el espesor del cuerpo (z), la distancia entre detector-objeto
(d), y el espesor (e) ¢ infensidad del laser I,

El 4rea activa del detector estd dada por

A=rx-radio® (5.2)
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I Haz del laser Deteciores

e =l

4
'al
Movimienio
longitudinal del lase
& aser Intensidades
Movimiento angular medidas
de 1a base o matriz Imagen J

Figura 5.2 Barrido longitudinal del ldser sobre la matriz imagen

TVYVYVYYTY

Figura 5.3. Modelo de la atenuacion del ldser al atravesar diferentes sustancias com coeficientes de

atenuacion de transporte i, distribuidos aleatoriamente

Figura 5.4. La intensidad detectada del ldser de espesor ¢ depende de la distancia del detector d al objeto,
del espesor z del cuerpo y del drea activa A del detector

I ldser hace un barride longitudinal sobre el objeto con incrementos Ar = e y el objeto se mueve angularmente en
intervalos An= w/n,, donde n, s ¢f nimero de preyecciones para angulos de rotacién (Aw) (figura 5.3).
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Figura 3.5. Las proyecciones son generadas al barrer el objeto longitudinalmente en intervalos de Ax y ol
girar el objeto a dngulos con incrementos Aw = w'h,,

La intensidad 7 que llega al detector depende de la geometria v del espesor del objeto, de los coeficientes
de atenuacion de transporte de las sustancias que atraviesa el laser, de la longitud de onda del haz, de su
intensidad inicial I,, de la distancia d del objeto al detector y del &rea activa 4 v sensibilidad del detector
(figura 5.6).

Figura 5.6. Esquema de fos factores que influyen en la intensidad I del haz que llega de la fuente al
detector.

Para el analisis de las proyecciones, considérese un objeto de espesor Ax (figura 5.7). Supdngase que N,
fotones llegan a la frontera Fy y que N = N, - AN fotones liegan a la frontera F» y salen para llegar al detector
donde AN es el nimero de fotones que no llegan al detector .

La relacion que explica la atenuacion en el nimero de fotones es la ecuacién (3.1) tal que:

AN -
ﬁA}—:—»yrrAx (.)1)

donde gy, representa la razon de pérdida de fotones por unidad de distancia debido a los fendémenos de
reflexion, refraccion, atenuacion y dispersion del ldser al atravesar el objeto, ilegando a la ecuacion (3.2)

N(x) = Ny exp(-p,.x) (32)

donde 4, se considera constante sobre el intervalo x.
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lA
!

Figura 3.7. Atenuacion de un haz de N, fotones al atravesar un objeto de espesor Ax

Para el caso de que 4, sea dependiente de las coordenadas (x,y) como sucede al barrer el tejido humano,
debe considerarse que la medicion de un punto de [a proyeccidn es el resultado de lo que se aproxima a una
integral de linea

N { )

A = exptw $haz Hy, (%, y)ds) {5.3)
0

donde ds es el segmento de linea de la frontera F, hasta la frontera 7, de] tejido humano en la trayectoria 45
(figura 5.8) o en forma equivalente:

N
jhaz 'ufl’ (xr y}dS = lﬂ[;\f—] (3.4)
0

—

Figura 5.8. Esquema de una proyeccion generada por un haz del ldser
Respecto a ta formacién de la proyeccidn y siguiendo con Ia geometria de la figura 5.8 se tiene que

N <
Pw(kAt} = £ray0A - B'uf}‘(x’ }’)df =In XIEW (34)
/
donde @ es el angulo de proyeccion, k4t es la coordenada transversal donde se realiza el barrido para
k=12 n
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Una proyeccion P, se forma por medio de un conjunto de mediciones al angulo o, donde cada medicidn es
una integral de linea sobre una trayectoria rectilinea del coeficiente de atenuacién p, .
Formaci6n de la imagen

El problema de reconstruccion no es tan simple para utilizar este algoritmo, sin embargo puede ayudar a la
solucion del problema inverso.

-

{xy)

?wl(tl)

Figura 3.9. Representacion de [a transformada de Radon

El problema que se plantea resolver es el de obtener 1, (x,y) a partir de las proyecciones {Pyy, Poa,... ,Punt
'uf]’(x’y):F(PQJI’PQ)Z’.”PC{JYI) (5‘11)
donde

P ()= 1% Iiooo Hy, (x5, ) (x 008 @ + ysenw — t)dsdy (3.13)

La intensidad de las proyecciones considera la intensidad del laser /; antes de pasar a través del objeto, la
parte reflejada (R), absorbida (4) y dispersada (D) por el objeto y la parte transmitida 7" que llega al detector,
es decir,

Iy=(R+4+D)+T (5.14)

por lo que
R+A+D=1y+T (5.15)

LLa parte absorbida 4 y la parte dispersada D en las ecnaciones (5.14) y (5.15) son consideradas sélo con
respecto a un clemento de volimen que forma parte de la trayectoria en linea recta desde el laser hasta el
detector (figura 5.3). Se considera que hay absorcion cuando la radiacién es absorbida por el elemento de
volimen y dispersion cuando la radiacion dispersada sale de éste sin llegar al siguiente elemento de volimen
de la trayectoria.



El algoritmo de reconstruccidn que se utilizard es una combinacion de la téenica de retroproyeccién
seguida de 1 iterativa o algebraica descritas en el capitulo 3.

La figura 5.10 muestra ¢l 4rea de la base de la muestra dividida en segmentos de longitud igual al diametro
de la base y de espesor igual al del haz laser

De acuerde a lz figura 5.10, el nlimero de pixeles N,z de la matriz Imagen es

Zongitud.a‘e.ia.base— B l:Lx T

v { ddelabase |
pixeles

) 5.16
espesor.del ldser | (3.16)

espesor del  ——

laser 0.5 mm. 15 cm.

Figura 5.10  Representacion geométrica de las dimensiones del espesor del ldser y de la base circular
portamuesiras

La relacion entre la matriz Real (Lx,Ly) v la matriz Imagen [n,m] es la siguiente:
Lx 2”
Ly 2m

donde Lx y Ly son los desplazamientos longitudinales totales en los gjes X y Y respectivamente y 2% es el
nimero de renglones y de columnas de la matriz imagen.

(5.17)

Si Ax y Ay estin dados en milimetros, se tiene la equivalencia de la matriz Real (X({mm),¥(mm})) con ta
matriz de Imagen [2",2"] pixeles (figura 5.11).

La equivalencia entre pixeles y mm es entonces (figura 5.10)

N 27 = X(mm) =V{mm)=Lx =Ly (5.18)

pixeles =

La posicién inicial del lser, en las coordenadas X y, para enviar el primer haz es (Lxy, Lyo). La posicion Py,
de la matriz real se relaciona con el pixel [i,j} de la matriz Jmagen por

kg

Ax . Ayl c
P =[Lx0+(z—I)Ax+-?,Ly0+(J—1}Ay+-j~yJ (5.19}
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Figura 5.11 Relacion entre la posicion (x,y) y el pixel [ij]

L

¥ 7y
Ax=lx

. s
A=)
.
Lyo
Lx
Lxs Lxe

Figura 5.12 Dimensiones de lo matriz Real

La distancia radial del centro (x.,y.) de la matriz al punto P(x,y) es (figuras 5.13 y 5.14)

| 2 2 -
ras(z, =07 = (7, ~ ) (5:20)
donde
Y=y
tané‘-—-éfz: € six=x (3.213
Av  x-x, €
por lo que
-X
9=arcta.n[y C} six#Xx (3.22)
X—x
c
¥

hy
(3]
L
—

=8+ pxyeﬁy[H {



Ly )

¢ Py

P(x,y) pixel(i,j] |
i ]

Figura 5.13 Relacion entre la matriz Real (x.y) y la matriz Imagen [i,j]

Los radios de las matrices Rea! e Imagen son proporcionales, mientras que los éngulos son iguales:

rar y 6=0" (5.24)
donde

p= i Pl P (5.25)
¥

Ay Y
tngd =2 =1 € giywx (5.26}
Ax' -, ¢
por lo que
— y'
9‘:arcmn[ : '“CJJ 5ii#x, (527
i—-x
c

y i, i=x, entonces:

5= ]f para Y=y, {528

2

donde

G'=6+x Pyy ell yiHl (529
entonces (figura 5.15)

x=x, +reosdt y=y, + rsend' (5.30)
hJ

x'= x'c+r"c056" ¥ y'= y'c+r'sen6" (33D

El &ngulo de rotacién @ de la matriz de la muestra para obtener las proyecciones esté en el intervalo

O<ws<rz (5.32)

. T
Enparticular Awm= z ara n_=4 Aw=—-— para n, =36
P P P P ¥ 35 P )
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Figura 5.14 Rotacion dela matriz Real (x,y)

La posicion de cada rayo del laser al barrer la muestra esta P, dada por (figura 5.15)

Lx0+(i~—1)e£LisLx0+fe para i=1,...n (5.34)
Elrayo & pertenece a I; si cumple la condicion: je<ks{i+le (5.35)
e fe-
Lxo

Figura 5.15 Espesor de los rayos ldser al desplazarse sobre el eje X

La rotacién de la matriz Real (x,3) a angulos A provoca atenuaciones diferentes de los haces del laser. El
cambio de un punto Pfx,y) al rotar ia matriz Real (x,y) de ®, a ®; hace que quede frente 2 otro haz como se
muestra en la figura 5.16.

Por geometria analitica se tiene que la distancia de un punto a una recta esta dada por

\A B + C=
dleyy =2 (5.36)

7 2
VAT + B
donde las ecuaciones de las rectas de los haces laser son:

Ax+By+C=0 i=12,..n (5.37)
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Figura 5.16 La rotacién de la matriz Real (x,y) hace que cualquier punto P(x,y) quede frente a un haz
diferente

El seguimiento de un punto P(x,y) al rotar 4 veces a 4ngulos de /4 se muestra en las figuras 5.17.ay b.

Loy JEG Tntot Lo Tatd
[ i o ! _ ]
_FL % ®) @1
\ N
NEEE %
N /| |
N .
N
Figura 5.17.a. Rotacién de la matriz Real (x,y) de 0 a #/4
Loy T, Taco
Loy Loy Tt
I ] )
N ] w
}:‘{ l s}
AN
N
| ]
N N !

Figura 5.17.b. Rotacidn de la matriz Real (x,y) a w2y a 374
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Pero los haces sélo siguen lineas rectas verticales del laser al detector, por 1o que todas las ecuaciones se
reducen a la forma
Ax=-C (5.38)

Yaqued, = I, B,= 0y C, 0, se tiene que

JAT 4B = (1Y +(0) =1 (5.39)
Esto conduce a que las ecuaciones de las rectas de los rayos ldser son:
i x=-~¢, ¢ ={-L} (5.40)

T

por lo que la distancia de la recta R, al punto Px,y) estd dada por

dg (2.7} =% —¢, (5.41)

5.1.2 Algoritmo de reconstruccién

Una vez determinadas las relaciones geométricas entre la matriz Real (x,y) v la matriz Imagen [ij] se
prosigue con la implementacion del algoritmo de reconstruccién.

En este trabajo se utiliza una combinacién del método de retroproyeccion, para obtener la matriz inicial de
reconstruceion y Ia téenica iterativa de reconstruccién algebrdica para terminar de formar la imagen.

La matriz fmagen gfi,j] inicial es tal que

gli,jl=cte.<0 si P, =0 (5.42)

2in
con =0y /2, para determinar el contorno de una matriz fmagen [ij] de forma rectangular.

La relacién del algoritmo de reconstruccidn de retroproyeccién utilizada es
gl 1= D Py ) (5.43)
k=l
donde gfij] indica el nivel de gris del pixel, @ es el namero de proyeccion, k(») es el haz » que pasa por el
pixel [if] ¥ n,, €5 el niimerc de provecciones.

Después de obtener la matriz fmager gfijj se obtienen los nuevos valores de las proyecciones P,
multiplicandolos por un factor de contraste fac onmase para obtener una mayor precisién en los valores de los
coeficientes de transporte 2.

By = Fy * JoCoontrane (5.44)

donde fac onras=10" paran=1,2,3.

Se prosigue a ejecutar el algoritmo iterativo de la técnica de reconstruccién algebréica en la cual de
acuerdo a sus caracteristicas (capitulo 3)
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N ]
reparte = (iﬂ L );Z_f:[f’f }J' (5.45)

Wepr)

donde Zg/ij) es la suma de los niveles de gris de las celdas de la matriz imagen que son parte de la
trayectoria del rayo P, Cra €s el niimero de ceidas en dicha trayectoria y reparte es la cantidad que se
te agrega a cada celda para hacer coincidir P8 con Zg(i,))

5.1.3 Ejecucidn del programa

El software practicamente podra controlar todo el sistema mecénico y registrar la lectura del fotodetector
del dispositivo. Podra realizar ¢l barride de la muestra, capturar, almacenar y procesar los datos
experimentales. Por Gltimo, reconstruird la imagen tomografica a partir de los datos de intensidad
experimentales regisirados por el fotodetector.

El software del dispositivo estd escrito en el lenguaje de programacidn Pascal. Se utilizé este lenguaje
porque se contd con una PC 386 y no soporta ninguna version de Windows. La ventaja es que se tienc la
posibilidad de ejecutar el programa en cualquier PC aungue no soporte ninguna version de Windows y se
puede correr desde MS DOS.

Mend principal
Las opciones del meni: principal son las siguientes:

a) creacion de directorios,

b) busqueda de archivos,

c) graficacién de datos experimentales,

d) captura de datos experimentales de transmision del {aser por el fotodetector,
e} reconstruccion de la imagen tomografica,

f} cronograma de respuesta de los detectores,

g) topologia de respuesta de los fotodetectores,

h}y deteccion dei centre de rotacion de base de la muestra,

1)  barrido X-¥ de ia muestra,

1) obtencidn del contorno de la muestra.

Enseguida se describen brevemente las opciones anteriores
Inicic Para iniciar el programa y ejecutar las opciones d) a i) se debe tener e] laser encendido previamente
durante el tiempo necesario para su alcanzar una estabilidad en la intensidad del haz y los fotodetectores con

su voltaje de alimentacion.

Creacién de directorios Se crean directorios para guardar los archivos de los datos experimentales, de fa
respuesta de los detectores y del barrido X~ sobre la muestra.

Biisqueda de archivos Se realiza la biisqueda de archivos de datos experimentales ya existentes, para su
visualizacion.

Graficacion de datos experimentales Se grafican los datos experimentales como:

4) voliaje de lectura del detector contra tiempo de lectara (cronograma)
b) posicidn (x,)) contra voliaje ¥ de la sefial de lectura del detector (topalogia).
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Captura de datos experimentales del arregle éptico Se realiza la captura de los datos experimentales del
arreglo Optico para calibrar el tiempo de respuesta de los fotodetectores. También se registran los datos
experimentales de transmision del laser al realizar el barrido de la muestra en las direcciones Xy ¥.

Reconstruccion de la imagen Se reconstruye la imagen tomografica a partir de los datos experimentales del
arreglo dptico.

Barrido X-Y sobre la muestra Se controla el movimiento del {aser en el plano X-¥ vy la totacién de la base
porta muestras a través de motores de pasos. El movimiento de rotacién de los motores de pasos depende de
las salidas a] puerto [$378] regidas por las fases de la tabla F.2.

Inicio

‘;Lﬂ

Cronograma

,i Topologia |-

Crear

directorios

el Buscar y leer un
archivo Onei
peibnes Control manual
. de los motores ™™
&-{ Graficar
Posicidn del
laser ™
Lectura de 1

canales

Barrido X Y

Reconstruccion
de la imagen 3 Barrido |
( Fin ) FUECMaEco

Figura 5.18 Diagrama de flujo del programa principal

5.1.4 Procedimientos del programa fuente

En seguida se muestran algunos diagramas de flujo de los procedimientos del programa fuente de
computadora para realizar algunas de las opciones del meni principal.

Graficacién de los datos experimentales

El diagrama de flujo de la figura 5.19 muestra las opciones que se pueden ilevar a cabo, como son la
graficacion de los datos experimentales de respuesta de los detectores (voltaje vs. tiempo) y del barrido de la
muestra en el plano X-¥, es decir (x, 3, Vix, ).

Este diagrama presenta dos opciones, la primera de Datos experimentales se refiere a graficar las sefiales
guardadas y/o registradas en tiempo real de los fotodetectores para su calibracién y las sefiales de deteccion
de luz transmitida a través del objeto proveniente del laser. La segunda del Barrido de la muestra, presenta
los datos almacenados en la PC del barrido X-Y sobre la muestra o en tiempo real.



Cronograma de los fotodetectores

El diagrama de la izquierda de la figura 5.2 se refiere a la lectura de los datos experimentales guardados
de los canales o fotodetectores para su despliegue en pantaila. El diagrama de en medio indica la bisqueda
de archivos de datos experimentaies de cualquicra de las opciones de los fotodetectores.

Grafiear
N
I @ Ment
Datos Barrido
s de la

experimentales
Archivo Archivo

1 ]
Grafica Grafica

e e

Figura 5.19 Diagrama de flujo de la opcidn de graficacion

El cronograma de los fotodetectores muesira la respuesta de un conjunto de fotodetectores al realizar las
lecturas secuenciales, ya sea en serie o en paralelo. En ellos se podrd comparar el tiempo de respuesta, el
tiempo de saturacion asf corno las corrientes de penumbra, de fondo y de respuesta de los fotodetectores,

Lectura Buscar y leer
de canales un archivo

|
[T

Despliegue Cronograma

Figura 5.20 Diagrama de flujo de la lectura de canales y del cronograma

Cronggrama
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Barrido de la muestra en el plano X-Y

El diagrama de flujo del barrido X-Y se muestra en la figura 5.21 donde se definen las esquinas inferior
{x:,y:) ¥ supertor {Xsy;)} de la ventana de desplazamiento, el control de desplazamiento lineal por medio de
los motores de pasos, los puertos de entrada y salida de la interfase entre la PC y el sistema mecéanico y el
arreglo optico.

Lectura de
datos
Barrido X -Y experimentales Obtencién de
contorno
Archivo Archivo rchivo .ﬁ
Barrido L
automatico de Lectura de datos Contorro y
] experimentales y su gréfica
a muestra y su o0 erafica
grifica gra P

Figura 5.21 Diagrama de flujo del barrido del ldser en el plano X-Y

Reconstruccion de la imagen

El diagrama de flujo de la reconstruccidn de la imagen se muestra en las figuras 5.22 a 5.24 y el cddigo de
los procedimientos del programa en el Apéndice H. La reconstruccion tiene dos opcicnes, la de simulacion y
la experimental. La primera opcidn realiza la simulacion de una reconstruccién a partir de una matriz imagen
inicial aleatoria M{r, m] que representa una imagen con valores o pixeles de niveles de gris o colores falsos
aleatorios utilizando figuras geométricas. Con esta imagen se genera una matriz de proyecciones MP[n, ]
donde r, representa el namero de rotaciones de la muestra y #, el nimero de proyecciones P,. La segunda
opcidn genera la matriz de proyecciones MP/n,n/ a partir de los datos experimentales registrados en los
archivos del barrido X-Y de la muestra (figura 5.22).

El procedimiento de reconstruccion comienza con la inicializacién de constantes y variables globales
(figura 3.23). Se inicializa y se genera la matriz Imagen M[ij] en el caso de la simulacién con nimeros
aleatorios. Se prosigue con la generacion de la matriz de Proyecciones a partir la matriz Jmagen o de los
datos experimentales de los archivos generados con el barrido de la muestra en el plano X-Y.

El segmento 4 definido como un procedimiento de reconstruccidn (Figuras 5.24 y 5.25) define ia rotacién
de ejes X'y ¥, y el cambio de coordenadas cartesianas a polares y viceversa. Una vez obtenida la matriz
Imagen Afn’,m’] se procede con {a aplicacion del método algebrdico.



61

Inicializa Inicializa matriz Genera matriz Lectura de
] imagen imagen archive de datos
¥
n=200 renglones |
m=200 columnas é
nw=34 rotaciones [ . i>Lg

Lx=n Longitud % 1>n
Ly=m Longimd ¥

Fin de

archivo
Awn=mho  Angulo de rotacion
Ax=Lx/n Desplazamiento x L
Ay=Lyfm  Desplazamento y
H=Lx/2  Aboisa central L . - i l
Ye=Ly/2  Ordenada central |
nt=n No de proyecciones ! ‘ I Lee registro
l\-/i{ﬂ,m} Mafriz imagen & t L : L__‘ (X:y‘intensjdad}
MPlawnd  Matz do ML L ] M Jrandom[100] |__|
proyecciones | ;

o]

Figura 3.22 Diagrama de flujo de la formacion de la imagen wimogrdfica: a) con datos similados y b) con
datos experimentales

Inicializa Inicializa matriz Genera matriz Lectura de
1 imagen imagen archivo de dates
=200 renglones
m=200 columnas
=36 rotagiones
Lx=n Longitud Fin de
Ly=m Longrtud y archivo

Aw=mho  Angulo de rotacién
Ax=Lx/n Desplazamiento x
Av=Lym  Desplazamienio y
Ke=Laf2 Abeisa central
Ye=Ly/2 Ordenada cemral
nt=n No de proyecciones
M{n,m] Matriz imagen
MP{nw nt] Matrz de
proyecciones

Lee registro
(x,y,intensidad)

Figura 5.23 Diagrama de flujo de los procedimientos de la reconstruccion de la imagen a) inicializacién de
variables, b) inicializacién de la marriz imagen c) generacion de la marriz imagen y d) lectura de los datos
experimentales del barrido de la muestra
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Retroproyeccifn

'

Op2 = 2
dB; = 71/ g

Segmento A

x=dx/2 + (j-1) * dx
y=Ly-(dy/2 +(i-1) * dy)
r= [(xexY + (yoy Y17

0; = arctan (ye-y / XeX)
0= B; + (1i-1) * d&

X2 =X +1* (Lya/Lx) * cosby
¥2 =¥ +1* (Ly2/Ly) * senby

Tr —Tar T L0t

A%

> 11> ng,

7

Meétodo
algebrdico

‘F

Segmento 4

B4

o

Flijl=-+4

__| MP[[rN/2*(i-1)} 1, = 0

Flij} = Fli;] +MP[iik]

.

Figura 3.24 Diagrama de flujo del método de refroproveccion para obtener la mafriz inicial de

reconstruccion
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Método / Q )
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P
"_V/\ v /\ ] v \ j
N — - _ -
jt> N v | reparte = (MPii t]-suma)/nceldas | ]

F
>n
[ : i
| v Segmenta A
I ] x e A2+ (1) * de

| )i y =Ly -dy/2 + (1) * dy I
= [l ()]

MPIii,j1 = MP[ii,;] * fact trast
l [ii,j (] * factor_contraste 1 0, = arctan (yery { X:X)
Bp=8,+ (1i-1) * &6

Vv X2 =X + 1% (/L) * cosBr ‘ P ¥ "y ]
gmehto
- vi=ya+1* (Liofly) * senfs egime
7 > niteraciones K= [a] + | ]
o

¥

suma =
nceldas =0

@ { suma = suma + F[Lj] | J

nceldas = neeldas + 1 }—‘L

Figura 5.25 Diagrama de flujo del método de reconstruccicn de la imagen tomogrdfica, a partir de la
imagen micial formada por el método de retroproyeccion
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Capitulo 6

RESULTADOS

En este capitulo se presentan los resultados experimentales de transmisidn de luz de longitudes de onda de
632.8 nm a través de un calculo renal, dedos indices de varias personas y de 650 nim a fravés de un modelo
(caramela). Se muestran los resultados de la reconstruccion de imdgenes tomogrdficas utilizando el método
de relroproyeccion e iterativo.

6.1 Antecedentes

Caomo antecedente a la idea de realizar este trabajo estan las primeras medidas experimentales utilizando
un laser de helio-neén de longitud de onda de 632.8 nm. El laser se hizo incidir sobre un calculo renal
introducido en un cubo de lucita, como el que se muestra en la figura 6.1. Los principales componentes de
un céleulo renal se deseriben en el Apéndice E.

La prugha experimental consistié en hacer incidir el ldser sobre el cubo de lucita en direccién
perpendicular a una de sus caras. En el extremo opuesto s¢ colocd un fotodetector UDT555 para detectar la
luz que se pudiera transmitir de acuerdo a la relacion (5.14) y (5.13),

I=Iy(A+R+Dj

Se tomarcn varias medidas de a intensidad de la luz transmitida al ir barriendo en direccién horizonte! las
caras del cubo de lucita con el laser. La idea basica fue medir la intensidad de luz que pudiera pasar a traves
del calculo renal. Se desplazd el cubo de lucita manualmente en direccion herizontal a intervalos de
aproximadamente 1 mm entre el taser y el detector fijos y separados a una distancia aproximada de 10 cm.
El resultado se muesira en ia figura 6.2.

La respuesta Ry, del detector fue del orden de mV. El fotodetector estaba conectado a la PC con una
interfase por lo que se observaron los resultados anteriores en pantalla en el momento de las medicienes y
los datos experimentales se grabaron en archivos de datos (extension .DAT). El programa de computadora
podia seleccionar inicialmente, el intervalo de lectura de ia sefial de respuesta del fotodetector, para obtener
diferentes escalas de las respuestas Ruyp.
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detector

Figura 6.1 Cdlculo renal introducido en un cubo de lucita
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Figura 6.2 Respuesta del fotodetector de la luz del ldser de helio-nedn (632.8 nm) después de atravesar el
caleulo renal

En las figuras 6.2 v 6.3 se muestra que al desplazar el célculo renal entre el ldser y el fotodetector a
diferentes alturas del cubo en la direccidn X el fotodetector dio una respuesta proporcional al espesor y/o
densidad del célculo renal. La respuesta minima del fotodetector de la transmisidn del laser se obtuvo entre
las posiciones de 4 mm, 5 mm y 7 mm de las figuras 6.3.2, 6.3 b y 6.4, respectivamente indicando un mayor
espesor y/o densidad del calculo renal en la parte central que correspondié con su morfologia. Es necesario
aclarar que el desplazamiento del calculo renal entre la posicién inicial y final fue manual por lo que no se
tuvo un control exacto en las posiciones de las escalas del eje X de las figuras 6.2 a 6.4, Las escalas no
necesariamente corresponden a una misma posicion espacial inicial y final. Cabe sefialar que la razdn de
hacer las medidas experimentales fue Gnicamente la de medir si habia o no transmisién de luz sobre objetos
densos como el calculo renal.

El signiente paso consistio en realizar medidas experimentales en tejido vivo, (ya que este trabajo esta
encaminado en esa direccidén en un futuro) por lo que se repitio el experimento utilizando dedos de varias
personas en fugar del calculo renal. Se hizo incidir el haz liser de manera perpendicular sobre Ias ufias de los
dedos indices como se muestra en la figura 6.3, obteniéndose los resultados de las figuras 6.6 y 6.7.
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Figura 6.3 Grdfica de la respuesta del detector a la luz del ldser de helio-nedn (632.8 nm) después de
atravesar el calculo renal
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Figura 6.4 Gréfica de la respuesta del detector a la luz del ldser de helio-nedn (632.8 nm) después de
atravesar el calculo renal

El gje ¥ esta dado en volts mientras el ¢je X estd dado en unidades absolutas, por no tenerse un control
preciso del desplazamiento del dedo entre ¢l laser y ¢l detector.

dedo indice

b

, detector
laser ufia’

Figura 6.5 Esquema del arreglo ptico de transmision del ldser a través del dedo indice utilizando el ldser
de helio-nedn de 632.8 nm de longitud de onda.
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A una escala de respuesta del fotodetector de pocos milivolts (menores de 16 mV) se pudo apreciar una
diferencia de las intensidades de transmision del laser como se muestra en la figura 6.6.

Las gréficas de la figura 6.7 muestran que escalas de respuesta del fotodetector menores a 10 mV, (grfica
izquierda) permiten apreciar diferencias en las intensidades de transmisidn del laser, mientras que en las
escalas de respuesta del orden de 6 volts (grfica derecha) solo se aprecia si hay o no transmisidn.
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Figura 6.6 Grdfica de la respuesta del detector UDT335 a la luz del ldser de helio-nedn (632.8 nm) después
de atravesar el tejido de los dedos indices de dos personas, incidiendo perpendicularmente sobre una parte
de sus ufias
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Figura 6.7 Grdficas a diferente escala de la respuesta del detector UDT533 a la luz del ldser de helio-neén
(632.8 nmj después de atravesar el tejido del dedo indice de wma misma persona incidiendo
perpendicularmente sobre su ufia barrida de extremo a extremo

Ajustando conjuntos de puntos continuos de las graficas de Jas figuras 6.3 y 6.4 se puede ver que al variar
el espesor del objeto en estudio, la respuesta del fotodetector R/¥7 se ajusta a un comportamiento
exponencial (figuras 6.8 a 6.10). Esto podria ser debido a una atennacién similar al tipo de la ley de Beer-
Lambert.
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Figura 6.8 Ajuste exponencial de dos conjuntos de puntos de la grdfica izquierda de la figura 6.3 en sus dos
extremos
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Figura 6.9 Ajuste exponencial de un conjunto de puntos (3 al 7) de la grdfica de la figura 6.4
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dos extremos
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6.2 Resultados de los componentes det dispositivo
6.2.1 Sistema mecanico de prueba

El sistema mecénico de prueba consiste en dos motores de pasos cuyos ejes estan unidos a un micrémetro.
El desplazamiento se Heva a cabo sobre el plano X-Y.

El software del barrido X-Y (figura 6.11) sobre la muestra se encargard de controlar el
microdesplazamiento de arreglo dptico en las direcciones X y Y por medio de los motores de pasos. Fl

barrido se puede realizar en un area definida por el usuario o de manera automatica donde el software
encuentra primero el contorno de la muestra, para barrer posteriormente tnicamente el drea delimitada por

dicho contorno.
/ A
Y

desplazamiento

rebanadas
£
- ————
o
§ / X Par; 0= /2
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N

desplazamiento

1aser
mt 3 =0

Figura 6.11 Bavrido de la muestra en el plano X-Y. Cada voxel o pixel tridimensional representa la
absorcion del ldser en la muestra

Los tiempos de respuesta de integracién de la sefial de los fotodetectores se pueden obtener utilizando la
opcidn del software [lamada “Cronograma”,

El barrido de 1a muestra fue programado de tal manera que se puede realizar simultineamente con la
graficacion de los datos experimentales en tiempo real. El barrido se puede realizar por dos opciones. La
primera consiste en definir ¢l 4rea de barrido dando los puntos iniciales ¢ coordenadas de la esquina inferior
izquierda (X,,y,} de la ventana de barrido y posteriormente de su esquina superior derecha (x;,ys) (capitulo 5).
La segunda consiste en un barrido automatico de la muestra, comenzando en la esquina inferior izquierda
(X»y.). El laser puede realizar su desplazamiento en el eje X hacia la derecha y hacia la izquierda en el
intervalo (x,,X;) hasta localizar un extremo de la muestra (x4,yq). A partir de esa posicién realiza la deteccién
del contorno, siguiendo el perimetro de la muestra hasta llegar al punto inicial {X4,v4). Las coordenadas del
contorno pueden ser grabadas en un archivo (archivo .DAT). Una vez que se obtenga el contorno, el arreglo
optico puede realizar el barrido en el area dentro del perimetro del contorno.

La figura 5.21 del capitulo 5 muestra el flujo secuencial del barrido sobre la muestra. El programa fue
disefiado para obtener y registrar la sefial de hasta 8 detectores simultineamente. La lectura s¢ puede reaiizar
en serie o en paralelo. En el caso de lectura en serie, se leen las sefiales de un sélo detector, y al terminar, se
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prosigue con las lecturas del siguiente v asi sucesivamente. Eu el caso de lectura en paralelo, se realiza una

lectura del primer detector, se prosigue con una lectura del segundo, y asi sucesivamente hasta obtener una
k 2

sola lectura de todos los detectores para repetir nugvamente esta secuencia.

La sefial se obtiene del puerto [$379]. La seleccién def canal (fotodetector) se realiza direccionando el
puerto [$378] con el dato binario canal[0..7]. El desplazamiento del arreglo dptice scbre el gje X 0 Y, se
realiza direccionando el puerto [$378] con el dato binario de! motorX[1..8} 6 del motorY[1..8] (Apéndice
D3,

La sefial digital lefda en el puerto [$379] es la correspondiente a la sefial analdgica de la fotocorriente,
transformada a voltaje {mV) por el convertidor analégico digital MAX118 [Apéndice C). Esta sefial es
discretizada en una escala de voitaje correspondiente a la méxima sefial de SV entre el nlimero de posibles
discretizaciones del MAX118 que es de 255, es decir, una resolucién de SV/255 ~ 20mV.

El desplazamiento XY es de 0.36 min por paso de motor, por lo que se pusden obtener, en teoria, pixeles
de rea (0.36 mm) 2 Uno de los problemas que tiene el desplazamiento por pasos, es el tiempo de barrido de
la muestra, que puede legar a ser de horas, ya que una matriz de {100,100] pixeles, por ejemplo, tardaria

100 x100 x tiempo lectura

donde et tiempo de lectura es del orden de centésimas de segundo. Aunque esto depende en gran medide de
las caracteristicas del hardware utilizado. En el caso de la PC que se utilizé, el tiempe minimo de
procesamiento entre lectura y lectura es de entre 5 y 6 centésimas de segundo, lo que da para la matriz
anterior un tiempo minimo total de barrido XY igual a 100 x 100 x 6 ¢s = 6x 10% ¢5 =600 s.

Otro problema es la friccion del eje de los motores debido al peso del sistema Optico lo que puede
provecar vibraciones que pueden producir ruido en las mediciones.

6.2.2 Caracteristicas del sistema de accionamiento
Respecto al posicionamiento lineal se tienen las siguientes caracterisiicas

e tiene una resclucidn de desplazamiento lineal de 0.36 mm por vuelta del micrometro y de
desplazamiento angular de 0.9

o respecto a la repetibilidad de posicion, ésta no estd limitada a una sola vez, el software puede
controlar el proceso un nimero de veces igual al nimero de rotaciones n,, de la muestra. Pero la
limitacién del proceso recae en el sobrecalentamiento de los motores de pasos y sus consecuencias,
por lo que necesita un ventilador para su enfriamiento,

e yen lo que respecta a la exactitud}, la repetibilidad puede variar en un margen de error de £0.9 pm /
paso.

En lo que respecta al muestreo éptico de las lecturas del convertidor anaidgico digital las caracteristicas
son las siguientes

e la resolucién de lectura de]l CAD es de 20 mV/bit

o la repetibilidad de lectura estd determinada por el software, ya que ef nitmero de lecturas depende
del numero de lecturas de la sefial de [os detectores,

» su exactitud estd determinada por el margen de error de su minima lectura, la cual es de 220
mV/lectura
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En lo que respecta al laser, se debe tener cuidado en dejar estabilizar su potencia antes de realizar las
medidas experimentales.

6.2.3 Caracteristicas de la imagen del barrido X-Y

La relacién entre la imagen real y la imagen de pantalla es la siguiente:

N
longitud dela br.zse(Lx):{~ (5.16)

mimero de pixeles = : -
didmetro def ldser(e)

donde la longitud de la base Lx = 150 mm en ¢l caso de que se desee realizar un barrido de longitud igual al
didmetro de la base de la muestra y el didmerro del haz ldser e =1 mm. Lo anterior da por resultado una
matriz maxima de dimensién 150x150 pixeles de area igual 2 e*=] mm>, en &l caso de que el desplazamiento
lineal Ax del laser sea igual a e = mm, es decir,

Npmelesz_;"‘ - =———=]150 (3.18)

El miitiplo més cercano 2" de 150 pixeles es 2'=128 pixeles, Io que equivale a 128 mm. Por conveniencia
se puede utifizar una matriz imagen de 2'x2” pixeies (capitulo 1).

Se tiene entonces una equivalencia de la matriz Real [128 mm =128 mm] y de la matriz de Imagen [27 x
2"] pixeles (figura 5.10).

La posicidn inicial del Idser sobre los ejes X y Y, para enviar el primer rayo es de (Lxo,Lyo) donde Lxy=
(150 mm-128 mm)/2 = 11 mm y analogamente Ly, = (150 mm-128 mm)/2 = 11 mm.

6.2.4 Resultados de prueba dei aigoritmo de reconstruccion

Las condiciones necesarias para obtener Ia matriz imagen de reconstruccién mas aproximada a la matriz
real depende de:
a) el numero de iteraciones,
b} el numero de proyecciones ny,
c) el factor de contraste f.opmaste,
d) las dimensiones de la matriz real y de [a matriz imagen.

Para probar si los algoritmos implementados en el software daban los resultados esperados de la
reconstruccidn de la imagen se gemeraron matrices con la funcién aleatoria (random) para simular
coeficientes de transporte £, absolutos.

El resultado de la técnica de retroproyeceidn fue el esperado, ya que detectd las coordenadas [x,y] de la
matriz imagen donde se encontraban las zonas homogéneas, es decir, zonas donde los coeficientes de
atenuacién eran iguales o muy parecidos. El tiempo de procesamiento estuvo en el intervalo de 1 a 5
segundos, dependiendo del tamafio de Ias matrices.

En seguida se utilizaron las matrices obtenidas con el algoritmo de retroproyeccidn para aplicarles la
técnica iterativa de reconstruccion algebréaica para evaluar el funcionamiento del algoritmo implementado y
descrito en el capitulo 3. A diferencia de la técnica de retroproyeccion, el tiempo por iteracién aumentaba en
una proporcién cuadrada al aumentar el tamaflo de las matrices llegando a ser del orden de varios minutos.
Pero su ventaja radica en la obtencién de una imagen mds cercana a la verdadera.
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A la matriz de proyecciones MP/[n,n,] se le aplicd el método de retroproyeccion para obtener ia matriz
imagen inicial de reconstruccién Mfn,m/. Esta matriz es la primera aproximacion de la imagen tomografica,
pero todavia muy lejos de ser ia matriz méas cercana a la imagen real.

A partir de esta matriz imagen inicial aproximada, se procede a aplicar ¢l método iterativo o algebraico
para obtener en teorfa la imagen mas aproximada, de la imagen real. Es necesarlc mencicnar que en la
tomografia Optica el proceso de reconstruccion no es tan simple. Para ello es necesario realizar una gran
cantidad de mediciones experimentales, asi como la aplicacidn de diferentes modelos de reconstruccidn que
incluyan [as propiedades de dispersidn de upa gran cantidad de medios con indices de atenuacién de
transporte aleatorios como son los del tejido humarno.

-

a retroproyeccidn inicia con la limitacién de la imagen a una matriz virtual Fjin’ ,m’] (W’ n y m' <)
dentro de la matriz principal M7#,m]. Los limites se obtienen utilizando la matriz de proyecciones MP/n,, 7,/
cuande =0y w=2/2. Las proyecciones cuyo valor de atenuacién es cero, indican que no existe ninguna
muestra entre el ldser y ef detector en esas posiciones de barrido. Las celdas de la matriz que forman la linea
de proyeccion (f) se Uenan con una constante arbitrarta menor de cero sdlo como una forma de stiquetar las
celdas que no intervendran en la reconstruccion de la imagen y en la imagen misma (figura 5.24). Esto es lo
que delimita ia matriz virtual, simplificando asi el dominio de reconstruccion.

El bloque del lado derecho de la figura 524 hace referencia a la generacidn de la matriz de
retroproyeccion, donde se genera la matriz inicial £ m’]. Los valores de #/n'm ] se obtienen celda por
celda (F/fij/) sumando las proyecciones P que inciden en la posicidn [7/] de la matriz en cada una de las
rotaciones de la muestra @ 1...n]. Una vez obtenidos los valores de la matriz de proyecciones A/P/n, 1/, se
multiplican por un factor de reduccion para evitar un desbordamiento en las sumas de las proyecciones, ya
que éstas son de tipo entero y tienen un valor limite superior.

El método algebraico se muestra en la figura 5.25. Se inicia con la aplicacion del factor de contraste 2 la
matriz de proyecciones MP/n, /. El objetivo de este factor es aumentar la aproximacion a la imagen real al
hacer coincidir las proyecciones obtenidas a valores de ia matriz de provecciones a valores enteros més
grandes. Por ejemplo para factores de contraste de 1, 10 v 100, hay una mayor precision en la suma de {os
enteros como se muestra en seguida.

Se tiene que eparto = WAL 7] = sumal Py 1) factor de contraste]
nceldas

Seann,= 0,1 =2y MP{0,2] =100, y sea 80 la suma de 3 celdas involucradas en {a proyeccidn MP[0,2],
es decir, sumafPy ;] = 80y nceldas = 3.

Sustituyendo en la ecuacién anierior se tiene que
(o070}
il
{100--98)
10

=6

Jactor de contraste =1 = reparte=

suma + neeldas * reparte = 98;  Ydiferencia = =0.02=2%

(100*1?nsoo)1=66

facror de contraste =10 =  reparte = [
>

{1000 - 998}
1000

suma + neeldas * reparte =998;  Ydiferencia = =0.002 =0.2%
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{100 * 100~ 8000)

hl

Jactor de contraste =100 = reparte= { } = 666

{16000 -5998)
30000

suma + neeldas * reparte = 9998;  %diferencia = =0.0002 = 0.02%

Como se puede ver, para un factor de contraste adecuado, la aproximacién a los valores exactos es mayor.
Esto es un factor importante que se ve reflejado en una mejor aproximacién a la imagen Real.

Con el metodo algebraico, en cada iteracién se obtiene una nueva matriz imagen. Por ello se tiene la
necesidad de realizar en cada iteracion la suma de los valores de las celdas y su conteo para obtener el valor
de cada proyeccion P, Esta proyeccion se compara con la de la matriz de proyecciones MP/n,,ni],
obteniéndose ia cantidad por repartir, es decir,

MP[n@, n, |- sumalP,,|
neeldas

reparte =

Se procede a sumar a cada celda de la mairiz Ffn'm’] el valor de la constante reparte, es decir,
Fin'm’]=Ffn',m'[+reparte. El nimero de iteraciones debe ser de tal manera que se obtenga una matriz
Ffn',m’] que no sufra cambios después de z iteraciones.

Los tiempos de reconstruccion por el método de retroproyeccidn utilizando una PC Pentium IT de 233
MHz se muestran en 1a figura 6.12
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Figura 6.12 Grdfica del orden de la marriz imagen {n] contra el tiempo de reconstruccion para el método
de retroproyeccion

Los datos de la figura 6.12 se ajustan a una funcién polinémica de orden 2 o cuadratica, por lo tanto los
tiempos de reconstruccion pueden interpolarse con la funcidn cuadréitica para matrices de orden mayor a

n=64,

Los tiempos de reconstruccidn de una iteracidn del método algebraico utilizando la misma PC Pentium 11
de 233 MHz se muestran en la figura 6.13. Andlogamente, los datos de la grafica se ajustan a una funcion
polinémica de orden 2. A diferencia del método de retroproyeccidn, los tiempos se incrementan
considerablemente, pasando del orden de segundos al de minutos por iteracion. Pero el método de
retroproyeccion da como resultado una imagen poco precisa en comparacion con la del método algebraico

después de algunas iteraciones.
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Figura 6.13 Grdfica del orden de la matriz imagen [n] contra el tiempo de reconstruccion para el método
algebraico

Por otra parte la grafica de la figura 6.14 presenta los valores tedricos de la profundidad lineal Xmm] de
penetracion de la lnz contra 1,Imm’') para una transmitancia de 20, = 1/256 (equivalente 2 {a resolucion del
CAD de 5v/256 = 20 mV), que pueden utilizarse en las simulaciones de reconstruccion de imégenes.

X Imm]
X mm]

a, [mm’) ¥, am ]

Figura 6.14 Profundidad lineal X[mm] de penetracién de la Iz vs. coeficiente de atemiacion de iransporte
iy fmm’’ | para una transmitancia de I=1/256

6.3 Resultados del programa de reconstruccion de imagenes

Las iméagenes obtenidas utilizando los algoritmos de reconstruccion (descritos y desarrollados en los
capitulos 3 y 3, respectivamente) con valores simulados de coeficientes de atenuacidn de transporte 4, se
muestran en las figuras 6.15 a 6.28. Cada figura muestra cuatro imégenes, de las cuales la primera representa
la imagen original, la segunda la imagen de reconstruceidn por el método de refroproyeccién simple, la
tercera la reconstruceidn de la iteracidn namero uno del método iterativo o algebraico y finalmente la cuarta
representa la imagen en una iteracidn cercana antes de alcanzar a reconstruir totalmente la imagen original.
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Los ejes X ¥ Y representan las coordenadas espaciales en unidades absolutas (u.a.} vy los niveles de gris,
color, o eje Z representan los valores absolutos de . Para la reconstruccion de la imagen se considerd un
mimero de 36 proyecciones entre los 0°y los 180°, es decir, cada proyeccién tenia 5° de diferencia. Todas las
graficas de las figuras 6.15 a 6.28 fueron creadas utilizando el paquete de graficacion de bases de datos
Origin 5.0.

Imagen original Retroproyeccion

6 & 10 12 14 156 18 20 - r—
2 4 012 14 15 2 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

X u.a.
7 X va,
Iteracion 1 Valores de 4 Iteracidn 3
20 20
18 18
16 186
14 14
42 12
o <
S 10 s 10
> >

2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 2 4 6 8 12 12 14 16 18 20
X ua. X u.a.

Figura 6.15 Reconstruccion de la imagen simulada I en escala de grises con pixeles rectangulares.



Y u.a.

10

(LS N - & s )

Imagen original Retroproyeccion

& 8 10 12 14 18 18 20
X ua.

Valores de x,

- 14.00

i 4.000 - 8003

€
.
[

nil

ftera Iteracién 5

6 & 10 12 14 16 18 20 2 4 & B8 10 12 14

X ua. X ua.

Figura 6.16 Reconstruccion de la imagen simulada [ en tonos continuos.
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Imagen original Retraproyeccion

Tteracion 1 Tteracion 10

Figura 6.17 Reconstruccion de la imagen simulada [ en 3D
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Imagen original Retroproyeccion

2 4 6 8 10 12 14 16 18 2¢

X u.a.
Valores de g
-
14 00 -- 16,00
1200 ~ 1400
.. - 10.00 -- 12.00
8000 -- 1000
B s 000 -- 8000
Mg 2 coc -~ 5000
BE ;000 - 4.000
. M C - 2000
Iteracién 1 teracion 3
20

248810121416182@ 24é810‘§21416‘:820

X u.a. X u.a.

Figura 6.18 Reconstruccion de la imagen simulada Il en escala de grises con pixeles rectangulares
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Imagen original Retroproyeccion

Y u.a.

N s O

2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 2 4 B8 8 10 12 34 16 18 20
X ua. X ua.

Valores de s,

Bl 200 — 1500
12.00 -- 14.00
10.00 - 12.00
B s.000 - 10.00

6.000 —~ 8000
FE 4.000 - 6,000
Nl z.00c -- 4.000

Iteracién 1 B o - 2000

Iteracion 10

Y u.a.

2 4 & 8 10 12 14 18 18 20 245810121:11618
X u.a X n.a.

Figura 6.19 Reconstruccion de la imagen simulada II en tonos conlinuos



Imagen original Retroproyeccidén

Tteracién 1 Tteracidn 10

Figura 6.20 Reconstruccicn de la imagen simulada Il en 3D

31
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.. Retroproyeccion
Imagen original proy

Y u.a.

2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 2 4 85 8 10 12 14 16 18 20
X u.a. X ua.

Valores de 4,

14.00 -~ 16 00
12,00 -~ 14.00
1000 - 12.00
P 5 000 - 10.00

W 6.000 - 8.000
I 4000 -- 6,000
B 2000 -- 4.000
M - 2o0c

Iteracién 1 Iieracion 20

2 4 6 8 10 12 14 18 18 20 2 4 6 8 10 12 14 18 18 20
X u.a. X u.a.

Figura 6.21 Reconstruccion de la imagen simulada IIl en escala de grises con pixeles rectangulares
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Retroproyeccion

20
18
18
14
12
g
= 10
P
8
6
4
2 . H
6 8 10 12 14 16 18 20 L L A e N A A Rt
X ua. X ua.
Valores de g,
14.00 - 16.00
112,00 - 14.00
10.00 -- 12.00
FX9 5.000 - 10.00
z:{;»‘_s:’iﬁ 5.000 - 8.000
_:4.000 - 5000
2 2.000 - 4000
o - 2000
J—
Jteracion 1 Iteracion 20
g
=
>

8 8 10 2 14 16 18 20

A ua.

2 4 6 8 40 12 14 18 18 20
X u.a.

Figura 6.22 Reconstruccién de la imagen simulada Ill en tonos continuos
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Imagen original Retroproyeccidn

Iteracidén 1 Tteracidn 20

Figura 6.23 Reconstruccion de la imagen simulada IIf en 3D



Imagen original Retroproyeccion

Y u.a.
u
2

2 4 & 8 10 12 14 16 18 20 2 4 & 8 10 12 14 16 18 20
X u.a. X u.a.

Valores de 1,

- 16 00
- 1400
-- 12 00
- 1200
-- 8000
- 6000
I 2 000 - 4000
Ml - 2000
|
Iteracién 1 Iteracion 30
20 20
18 18
16 i6
14 14
12 12
<
s 10 = 10

2 4 6 8 10 12 14 18 18 20 2 4 6 & 10 12 14 18 18 20
X ua. X u.a.

Figura 6.24 Reconstruccion de la imagen simulada 1V en escala de grises con pixeles
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Imagen griginal

2 4 &6 8 10 12 14
X u.a.

Iteracién 1

2 4 6 8 10 12 14

X u.a.

Y u.a.

Valores de z,

Retroproyeccion

N O ©®

2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
X u.a.

— 16.00
— 1400
— 12.00
— 1000
3 — 8.000
Lii34.000 — 6.000
MR 2 000 — 4.000
Tl - 2000

18 20

Iteracion 30

2 4 &6 & 10 12 14 16 18 20
X u.a.

Figura 6.25 Reconstruccion de la imagen simulada IV en tonos continuos
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Imagen original Retroproyeccion

5 10 15 20 25 30 35 40
X u.a. X u.a.

Valores de z,

14.08 - 16.00
$12.00 - 1400
10.00 -- 1200
8.000 - 10.00
S 5 000 -- 3000
;2000 -- 5000
I 2.C00 -- 4.000
Bl - 2000

Iteracién 5

Iteracion 1

5 10 15 20 25 30 35 40 5 10 15 20 25 30 35 40
X u.a. X u.a.

Figura 6.27 Reconstruccion de la imagen simulada V en escala de grises con pixeles rectangulares
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Imagen original Retroproyeccién

40

35

30

25

20

Y u.a.

19

15 20 25 30 3% 40 s 18 15 20 25 30
X ua. X ua.

Valores de ft,

Tteracion 1 Tteracidon 13

40
35
30
25

20

Y u.a.

15

16

5 20 25 30 35 40 5 10 15 20 25 30
X u.a. X uv.a.

Figura 6.28 Reconstruccicn de la imagen simulada V en tonos continuos
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6.4 Resultados con un modelo (dulce)

Las graficas de las figuras 6.29 a 6.31 muestran las medidas experimentales de transmitancia utilizando un
laiser de 650 nm y un fotodetector UDT-555. El objeto utilizado como muestra fue un dulce de
aproximadamente 12 mm x 12 mm x 4 mm con una pasa en su interior de aproximadamente 2 mm x 2 mm X
2 mm. Los componentes del dulce o caramelo se describen en el Apéndice G. La transmitancia minima fue
de 0.0078 y la méxima de 0.0203. Las gréficas fueron creadas utilizando el paquete de graficacién de bases

de datos Origin 5.0.

0018 o ——— veee. . "

itancla
(=)
5]
[s)]

0.014

Transm
(]
g
(3]

0.010

0.008

0.01762

0.01625
TEZ 0.01487
BB 01350
B coi213
1 0.01075
R o.00938
R 0.00800

-- b o1900
-- 001762
- 001825
-- DDi487
-- 001330
-~ 001213
-- 0.01075
-- 0.00928

1000 2000 3000 4000 S000 6000 7000 S000 9900
X [um]

Figura 6.30 Grdfica de transmitancia de la luz ldser de 650 nm sobre un dulce con wna pasa en su interior

en tono de grises con pixeles rectangulares
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6000

BRE 0 n1ve2 - 061500
WL 01625 — DC1762

001487 — 501825
0 01350 — 001427
001213 — G 01350
001075 - 001213
000923 — 001075
B 0 00800 -- 000938

1000

o
1000 2000 30

00 4000 5000
X [um]

67

8000 7000 8000 8000

Figura 6.31 Grdfica de transmitancia de la luz Idser sobre un dulce con una pasa en su interior en tonos
CORHNUOS

6.5 Portamuestras de tomografia dptica

En la figura 6.32 se muestran los portamuestras de tucita que se utilizardn en posteriores investigaciones
¢n la medicion de la transmision de luz visible e infrarroja con el dispositivo de tomografia éptica descrito
en el capitulo 4. Para el caso del cubo que se muestra en la parte izquierda de la figura 6.32, el barrido del
laser se realizaria en dos o cuatro de sus caras, midiendo la transmisién de luz a través de los dos cilindros
llenos con sustancias conocidas como aire, agua, aceite, grasa, hemoglobina, etc., y se mediran las
propiedades Opticas de absorcidn y dispersidn. Para el octdgono mostrado en la parte derecha de la misma
figura, s¢ podrian hacer barridos del laser sobre cuatro u oche de sus caras y obtener mayor informacién que
proporcione una mejor imagen de reconstriccion.

$=2 mm =2 mm

G mm 20 mm

40 m;

v -

ustancias 10 mm

-— —
“~ I8mm octAgono 10 mm

Figura 6.32 Esquema de la geometria de los portamuesiras a utilizar para obtener tomografias épticas



CONCLUSIONES Y PERSPECTIVAS

Los resultados experimentales muestran que la luz de longitud de onda de 632.8 nm atraviesa muestras de
materiales como un calculo renal y tejido como los dedos indices de personas. También se demostrd que luz
con longitudes de onda de 650 nm atraviesa objetos como los dulces, de espesores del orden de milimetros.
Estos resultados experimentales puede ser un indicio para asentar la posible transmisién de luz en el
intervalo de 632 a los 1100 nm de longitud de onda en materiales y tejido dependiendo de sus propiedades
dpticas de atenuacién y dispersion. Al atravesar las muestras, principalmente las del tej ido humano, la Juz
presenta una alta dispersién, la cual incrementa con el espesor. Por lo tanto, el problema de reconstruccion
de la imagen aumenta con espesores de objetos cada vez mayores. Por otra parte, la velocidad del
procesamiento de los datos para la reconstruccidn de la imagen estd limitada a las caracteristicas del
hardware, tales como la velocidad del procesador, la memoria de acceso aleatorio y la capacidad de
almacenamiento.

Los algoritmos propuestos permitieron la reconstruccion tomografica de iméagenes, tal como se sefiald en
los objetivos. Este estudio puede contribuir al desarrollo de mejores sistemas de tomografia optica.

El estudio de la transmision de fa luz se puede expandir de las longitudes de onda del visible hasta las
longitudes de onda del infrarrojo cercanc. La tomografia Optica con luz visible v del infrarrojo cercano
pueden ser una nueva modalidad de imagenologia médica con un potencial de diagnostico. El caracter no
ionizante de la luz le puede dar a la tomografia éptica una ventaja sobre la tomografia de rayos X. Sin
embargo, su principal desventaja es la alta dispersion que experimenta la luz después de penetrar sdlo
algunos milimetros en las muestras, haciendo el problema de reconstruccion de la imagen muy complejo.

Las perspectivas de esta tesis son las de desarrollar completamente el dispositivo de investigacidn de
tomografia éptica, asi como extender el intervalo de fongitudes de onda, con la intencidn de abarcar el
espectro del visible de 622 a 780 nm y el intervalo del infrarrojo cercano de 780-1100 nm. Ademas de 1o
anterior, se pretende mejorar el software desarrollado en este trabajo y utilizar modelos y versiones de
hardware mas actualizadas para obtener la mayor velocidad de procesamiento posible. También es necesario
implementar modelos de transporte de fotones al algoritmo de reconstruccion, lo cuales consideren el
fenémeno de esparcimiento de la luz dentro de las muestras y utilizar laser de mayor potencia y de pulsos
ultracortos para emplear la técnica de la funcidn de esparcimiento puntual temporal.



APENDICE A

Especificaciones de los motores de pasos
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Los motores utilizados son del tipo GBM Unipolar Stepper Motors NEMA Size 17. Las especificaciones de
los motores se muestran en la Tabla A.1.

Anariin nnr Nrnarn As Qictamna de Taduetancia o
ANZLIS po Namere de SISiema e Voltaje Resistencia Corriente fductancia o
DAso fases control fase
1.8° 4 Unipolar 12 ved 30 ohms 400 mA 23 mH
Torque de Torqug E:le Espamo. de Dxame.tro del LonglFud det Altura Peso
frenado relzjacion montaje gje gje
220 g-cm 2000 g-cm 0.1 plg. 0.197 plg 09 ple. 13 ple. 0 3 1bs.

Tabla A.1 Especificaciones de los motores

Barrido de corrimiento de los motores de pasos

Figura A.1 Diagrama de flujo de las etapas de los molores de pasos

El diagrama de flujo de la figura A.1 muestra las transiciones para ¢l control del motor a pasos indicando la
direccién de rotacidn con el vator de X.
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APENDICE B

Fotodetectores UDT-sensors

El voltaje de salida es proporcional a la intensidad de luz y esté dada por
vsa.l = Ifomnes R-F = (PR)RF

La respuesta de frecuencia de la combinacién amplificador fotodiodo estd determinada por las
caracteristicas del fotodetector, del preamplificador y de la resistencia (Rf) y capacitor (Cr) de
retroalimentacién. Para una ganancia conocida (Rg), los 3dB de respuesta de frecuencia de la combinacion
detector preamplificador esté dada por

fia =¥ 1/ (C#R¥)
Sin embargo, 1a respuesta a la frecuencia deseada esta limitada por el producto de la ganancia de ancho de
banda (GAB) del amplificador operacional (AQ). Para obtener una salida estable, los valores de Rr y Cr

deben ser tales que la respuesta de frecuencia de 3dB de la combinacion detector-preamplificador, sea por lo
menos, la maxima frecuencia del AO, es decir:

f3d135 = f‘max

r

] GBP
V2R (Cp+Cy +Cy)

oo

donde C, es la capacitancia de entrada del amplificador.

En segnida se muestran los diagramas esquematicos de operacién de los sensores UDT-sensors [241.

Detector

Figura Bl Diagrama esquemdtico de los fotodetectores UDT-451y UDT-355



Figura B.2 Fotografia de los fotodeteciores UDT 451 y UDT-555

Las caracteristicas de funcionamiento del fotodetector UDT-555D se describen en la siguiente tabla.

Ntmero de modelo UDT-451 | UDT-355D
r !
) | Area (mm?) 5.1 , 100 !
Area activa : !
Dimension (mm) 2.54 E 113 ;
l minima - i - '
: 200 nm } [
i tipica - - i
[ Respuesta {(A/W)
i minima .60 .60
! 970 nm
g tipica 65 .63
j 0v tipica 85 1500
! Capacitancia (pF)
! -0V tipica 15 300
— — ~
Corriente de penumbra 10V tipica =3 2
(24) méxima 3 23
Resistencia de ; . ) )
desviacion (M) ] -1omy fpica
i 0v tipico - -
NEP (A/ Hz) T
1‘ 970 nm tipico 14e-14 39e-14
Voltaje inverso (V) méximo 30 30
‘ i6 -+ -+7
Intervalo de | Operacidén 0-+70 0 0
t ° 1
temperatura (°C) 1\ Almacenammento -30-+100 -30 - +100
Tipo de empaque 28/DIP 31/ Especial

Tabla B.1 Caracieristicas de los fotodetectores UDT 555
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<« 3mm —

Area dctiva Porta
2 detector
5.1 mm \
Diametro
2.54 mm
Porta Diametro
detector 13 mm

100 mm?

Diametro
11.3 mm

Figura B.3 Esquema de las dimensiones de los fotodetectores UDT-451y UDT-555

Caracteristicas del diedo l4ser

Potencia

SmW Ancho del haz ldser

1 mm

Voitaje de operacion

3IV—3V Angulo de abanico del haz

60°

Dimensiones

Longitud 3.3" x didmetro

0.9" Peso

0.2 libras o 90 gr.

Lengitud de onda

650 nm

Tabla B.2 Caracteristicas del diodo Idser

Didmetro 1 mm

Didmetro 0.9 plg

¢ 3.3 plg

—_—

Laser

Liser 630 nm

Figura B.4 Esquema de las dimensiones del diodo ldser de 650nm

Area dctiva
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APENDICE C

Convertidor analégico-digital MAX118

El convertidor analdgico digital MAX 118 es un microprocesador compatible, de 8 bits y 8 canales. Opera
a un voltaje de +3V y utiliza la técnica de media-captura con un tiempo de conversion de 660 ns.

El diagrama del convertidor analégico digital MAX118 se muestra en la figura C.1

1
- 7]
— . wslz
152 ——a g — E
" it —ftn it [3]
Wi =] Ly T
~ta, | Ny T Mo
T i _1 e E
i e 5 -~ 5
;:‘__ 1 Rk E Dy
T LAl e
e B - 53 E E] o
1l L2
A5 -0t mlcl ol
A I = =
WEASE ] 9 v
res e Na -
cied
A AW A Erly | A
i M1 BN — =
T EEEE 7 fs) w2}
feoarom W eenl 1T " =
WAk Y M W T o ] B
DIPISSOP

Figura C.1 Diagrama del convertidor analdgico digital MAX118

Los canales de entrada del multiplexor son seleccionados utilizando un decodificador direccional. La
Tabla C.1 muestra los estados de entrada para las lineas de direccién para seleccionar cualquier canal.

MAX118
CANAL SELECCIONADO
A2 Al Al
¢ 0 0 N1
0 G 1 INZ
0 1 0 IN3
0 1 1 N4
1 0 e INS
i 0 1 ING
1 i 0 INT
INS
! ! ! {Lee V- si 8¢ selecciona) J

Tabla O 1 Seleccion de canales del MAXI1IS
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SELECCION DE  FOTODRIODO
ENTRADA BINARIA ENTRADA FOTORIODO
HEXADECIMAL
A2 Al AD

0 0 0 300 1
0 0 1 $01 2
0 1 0 $02 3
0 1 1 503 4
1 0 0 $04 5
i 0 1 503 6
I 1 0 $06 7
i 1 1 $07 8

Tabla C.2 Tabla de seleccion del canal o fotodiodo con la combinacion de las entradas A0,A1 y A2 del CAD

EQUIVALENCIA DE LA SALIDA DIGITAL Y LA SENAL ANALOGICA

SALIDA
SALIDA DIGITAL ANALOGICA
BIT MAS SIGNIFICATIVO BIT MENQS SIGINICATIVO
v
(MSB) (LSB) OLTAJE
D7 1 D6 D3 D4 D3 | D2 Di DO
0 0 0 0 0 0 0 0 0mV
0 0 0 0 0 0 0 1 20mV
0 0 0 0 0 0 1 0 40 mv
0 0 0 0 t 0 0 0 160 mV
0 0 0 0 1 1 1 1 300 mV
0 0 0 1 0 0 0 0 320 mV
0 0 0 1 0 0 0 1 321 mV
1 0 0 0 0 0 0 0 512mV
i 1 1 1 1 i 1 1 5000 mV

Tabla C.3 Equivalencia entre la sefial analdgica y la sefial digital del CAD

Los valores de las entradas Aq, A; y A, (Tabla C.2) direccionan el canal {Ino-Iny) o fotodiodo del cual s¢
realize la lectura. La sefial analogica del fotodetector es digitalizada y se obtiene como salida en las salidas

Dy-D.

La Tabla C.3 muestra la equivalencia de la entrada analégica y ia salida digital del CAD. La maxima
sefiai analégica de entrada al CAD es de 5V por lo que el minimo valor de voltaje digitalizado es de 5V/2% =
20mV por bit. Esto puede dar una resolucion de 256 niveles de gris o colores falsos para formar una imagen.
Las salidas Dg-Ds representan el bit menos significativo (LSB) vy las salidas Dy-D; el bit mas significativc

(MSBY).
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La caracteristica del 74L.8244 es que envia primero el MSB o Dato Alto al puerto {$278] y posteriormente
el LSB o Dato Bajo al mismo puerto (Tabla C.4). El software tiene contemplada esta caracteristica por o
que con un pequefio procedimiento se lee la seftal digital que envia el CAD para grabarse en un archivo de

Aot -~ 3 1 s Th
datos expetimentales {capitulo ).

LECTURA HEXADECIMAL DEL PUERTO $278
Y LA CONVERSION HEXADECIMAL A BINARIA

HEX 27 25 27 2% 2 2 2 27 ] BAJO ALTO
SHH D7 D6 D5 D4 D3 D2 D1 D0 $ X DATO $ DATO X
$00 0 0 0 0 0 0 0 0 §X0 $0X
$01 0 0 0 0 0 0 0 i $X 1 $0X
$02 0 0 0 0 0 0 1 0 $X2 $0X
$08 0 0 0 0 1 0 0 0 §X8§ $0X
$09 0 0 0 0 ] 0 0 1 $X9 S0X
$0F 0 0 9 0 i i i 1 $XF $0X
$10 0 0 0 i 0 0 0 0 $X0 $1X
S11 0 0 0 i 0 0 0 1 §X 1 $1X
580 1 0 0 0 0 0 0 0 $X0 58X
581 1 0 0 0 0 0 0 i $X 1 $8 X
SFF | 1 ! 111 ] 11 1 | SXF $FX

Tabla C.4 Conversidn de la lectura hexadecimal del puerto [§278] (sefial proveniente del CAD) a su valor
binario

La posicion del laser se hace por medio de programacién (capitulo 5), donde la sefial adquirida de cada
uno de los electrodos del detector es amplificada y ocupa un canal del CAD. Las sefiales obtenidas deben
estar dentro del rango conversidn del CAD. A la entrada de cada canal del CAD se utiliza un amplificador
no inversor, de una ganancia de $5.5 §, la resolucion del CAD tiene una sensibilidad de ~20mV/bit, siendo
el limite para graficar v maniobrar resultados en la PC. Para el funcionamiento de la parte mecdnica del
dispositivo y la parte Optica del sistema, se utilizan dos tarjetas la de potencia y la de adquisicion.
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APENDICE D

Tarjeta de control

El sistema electrénico es controlado por ¢l software de la computadora personal (PC). Esta envia las
sefiales digitales a los motores de pasos del sistema mecénico y recibe las sefiales analdgicas de los
fotodetectores del sistema Optico. Para ello se utiliza una interfase de comunicacion digital conectada al
puerto paralelo de la PC, conocida como interfase del puerto paralelo (PPI por sus siglas en inglés Paralel
Port Interfase) la cual forma parte de la tarjeta de control (figura 4.10).

Esta tarjeta esta formada por el PPI8255 , un integrado TTL 74LS138, un dip switch, y optoacopladores
con sus respectivas resistencias para el puerto A. La tarjeta se caracteriza por la utilizacion de un
decodificador de direcciones 74LS138 que recibe las direcciones que habilitan la tarjeta. Sus entradas A, B,
C se conectan respectivamente a las lineas del Bus de direcciones de la PC. La configuracion de los pines
del PPI8255 y del 741L.S138 se muestra en la figura D.1.

Los bits de las entradas A, B y C direccionan las salidas de los puertos y la palabra de control. Cada una de
las salidas del 7418138, se conecta a un extremo de un interruptor bipolar, formandose un arreglo de 8
interruptores. Los otros extremos de estos interruptores, van al del PPI8255, por lo que existen 8 posibles
direcciones que pueden habilitar a la tarjeta,

Interfase PP18255 y el TTL 7418138

La figura D.]1 muestra la configuracién de los pines del PP18255 y del TTL 74LS138.

Data Output YO
Data Qutpeet Y1
Data Qutput Y2
Data Output Y3
Data Outpitt Y4
Data Outptt Y5

PPI8255

@0
o]
—
N
-
=
r~

PB1

Figura D.1 Esquema de la interfase PPI8255 y del decodificador direccional 74LS138
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APENDICE E

Motor de pasos

En general, un motor de pasos es un dispositivo de movimiento incremental que convierte sus entradas de
pulsos digitales a movimientos angulares come salida, como se muestra en la figura F.1.

TJ'T
0 1 e [\
S0 e : C U
U
S ) S
Entrada Digital Salida
Figura F.1 Motor de pasos.

En este trabajo se utilizan tres motores de pasos de reductancia variable, generadas por un electroiman,
donde se van modificando las polarizaciones debido a la energizacién de cada una de sus bobinas. Este tipo
de motor tiene conectado ¢l rotor a la flecha de giro. El motor cuenta con 2 bobinas y 4 fases. La
alimentacién del motor es de 12V y cuenta con una impedancia de entrada de algunas fracciones de ohms.
La resolucién angular es de aproximadamente 0.9° £0.2° por cada Y2 paso.

La configuracién electronica de ios estados de magnetizacién (B, By, Bj, Bs) del motor de pasos de
desplazamiento en la direccidn X se muestran en fa figura E.1.

r Y X B v X
MotorX[1]=01 00000¢ | 0101 MotorY[1]=10 0001 0000
MotorX[2}=03 0060 0100 } MotorY[2}=30 0011 0000
MotorX[3]=04 0000 1100 MotorY[3]=20 0010 0000
MotorX[4]=0C 0000 1000 ! MotorY{4]=60 0110 0000
MotorX{3]=08 0000 1010 MotorY[5]=40 0160 0000

| MotorX[8]-04 0000 0010 MotorY[6]=C0 1100 0000
MotorX[7}=62 0000 0019 MotorY[7]=80 1000 0000
MotorX[81=03 0000 0011 MotorY[8]=90 1001 0000

Tabla E.2 Seleccion de las fases para rotar los motores de pasos de desplazamiento en el plano X-Y de
manera secuencial
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Las secuencias utilizadas para el movimiento de los motores de desplazamiento de barrido en el plano X-Y

Se muestran en la Tabla E2

MOVIMIENTO DE LOS MOTORES POR MEDIOS PASOS
MOTOR DE DESPLAZAMIENTO X
Rotacién derecha 1/2 paso HEX HEX Rotacidn izquierda 1/2 paso

B; B, B, By B; By B, By

0 0 0 1 501 $01 0 0 0 1

0 1 0 1 505 $03 0 0 1 1

0 1 0 0 $04 $02 0 0 1 0

1 1 0 0 $0C $0A 1 0 1 0

1 0 0 0 508 508 I 0 0 0

1 0 1 0 304 30C 1 1 0 0

0 0 1 0 502 $04 0 1 0 0

0 0 1 1 503 $05 0 i 0 (.

MOTOR DE DESPLAZAMIENTO Y
Rotacion derecha 1/2 paso HEX HEX Rotacién izquierda 1/2 pase

B Be B; B, B, Bs B B,

0 0 0 1 510 310 0 0 0 1

0 0 1 1 $30 $90 1 a 0 1

0 0 I 0 320 $80 1 0 0 0

0 1 I 0 360 3C0 I 1 0 0

0 1 0 0 540 340 0 1 0 0

1 1 0 0 $C0 360 0 1 1 0

1 0 9 0 330 £20 4] Q 1 0 |
1 | o | o0 1| 890 $30 | 0 0 1 [

Tabla E.2 Seleccion de movimiento de los motores de pasos.



APENDICE F

Componentes de un calculo

Compenentes mayoritarios mas comunes de los caiculos renaies

(Calculos puros

L]

1]

lcico monchidrato (Whewellita)
Oxalato célcico dihidrato (Weddellita)
Fosfato amoénico magnésico hexahidrato (Estruvita)

Fosfato calcico, forma carbonatada (Carbonato apatita), forma hidroxilada (Hidroxiapatita)
Hijdrogenofosfato célcico dihidrato (Brushita)

Acido trico anhidro

Acido Grico dihidrato

Utrato sédico monchidrato

UolLiG i S

Oxalato cél

Urato aménico
Cistina

Calculos mixtos (mezclas binarias mas frecuentes)

Oxalato cilcico monohidrato + oxalato ¢élcico dihidrato
Oxalato calcico dihidrato + fosfato calcico

Acido Grico anhidro + 4cido trico dihidrato

Estruvita + fosfato calcico

Oxalato caleico monohidrato + dcide érico anhidro
Oxalato célcico monohidrato + fosfato célcico

Brushita + hidroxiapatita
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APENDICE G

El caramelo

El caramelo es un material colorante de composicién compleja y quimicamente no bien definido, obtenido
por calentamiento de un azlicar comestible (sacarosa y otros) ya sea sélo o mezclado con determinadas
substancias quimicas. Segin las substancias de que se trate, se distinguen cuatro tipos:

+ Obtenido calentando el azicar sin mas adiciones o bien afiadiendo también 4cido acético, citrico,
fostérico o sulfiirico, o hidréxido o carbonato sédico o potésico. A este producto se le conoce como
caramelo vulgar o cAustico,

* Obtenido calentando el azicar con anhidride sulfuroso o sulfato sédico o potasico.
* Obtenido calentando el azlcar con amoniaco o con una de sus sales (sulfato, carbonato o fosfato
amonico)

e Obtenido calentando el azdcar con sulfato aménico o con una mezcla de anhidrido sulfuroso y
amoniaco.



APENDICE H

Procedimientos de reconstruccién del programa
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Procedimiente de formacién de imagen por el método de retroproyeccion y por la téenica de reconstruccion algebraica

procedure imagen;

const

niteraciones=1;

crandom=100;
=64,

m=64;

nN=36;

Lx=n,

Ly=my

dx=Lx/n,

dy=Ly/m;

d0=pinN;

Lx2=n;

Ly2=n;

nl=n,

ml=m;

dx2=Lx2/nL,

dyZ=Ly2/mL;

epsilon=dx2/2,

xe=Lx/2;

yc=Ly/2;

xc2=Lx2/2;

ye2=Ly2/2;

var
1),k integer;
maximo,minimo,x,y,n,d,tetai. real;
F,F2 array[1..n,1..m] of integer:
MP:array[1..nN,1..nL} of integer,

procedure generamatrizproyecciones;

var
it,jj.1.j integer,
tetaf,x2,y2:real:

begin
for i1.=1 to nN do
begin
for =1 tondo
begin
forj=1to m do
begin
x=dx/2+(-1)*dx;
y=Ly-(dy/2+(i-1)*dy);

rr=sari((xe-x)* (xe-xH(y-ye) *(y-y )

if (x<>xc) then
begin

tetai:=arctan{(y-yc){x-xc)});

{Inicio}

{Declaracién de constantes}

{ Declaracién de variables}

{ Generacion De la matriz de proyecciones P}

if {(x<xc) and (y<yc)) then tetah:=pittetay,



108

if {(x<xc) and (y>vc)} then tetai:=pittetai;
if ((x>xc) and (y<yc)) then tetai:=tetai;
if ((x>xc) and (y>yc)) then tetai=tetai;

end
else
begin
if y>yc then tetai:=pi/2;
if y<yc then tetai:=3*pi/2;
end;
tetafi=tetai+(ii-1)*d0;
x2:=xe2+r*(Lx2/Lx)*cos(tetaf);
y2:=ye2+r¥(Ly2/Ly)y*sin(tetaf);
k:=trunc(x2)+1;
if ((k>=1) and (k<=nL)) then
begin
MPii,k]-=MP{ii k]+F[i,j];
end;
end;
end;
end,
fori=ltondo
begin
forj=1tomde
begin
F[ij]=0;
end;
end;
end;

procedure generamatrizretroproyecciones;

const
nN2=2;
d02=pi/nN2,

var

L,j,1i,jj:integer;
tetaf,x2,y2:real,
horai,mini,segi,csegi:word;

begin

{Generacion de la matriz de retroproyecciones}

gettimethorai,mini,segi,csegl); {Hora inical de la corrida}
gotoxy{10.3);write("Retroproyeccion Tiempo inicial =" horai:2,"",mini:2,""segi:2,"" csegi:2);

forii==1 to nN2 do
begin
fori=ltondo
begin
forj=1tomdo
begin
xe=dx/2+(3-1)*dx;
y=Ly-(dy/2+(t-1)*dy):

rsqri((xe-x)* (xe-x)Hy-ye)* (y-ye)hs

if (x<>xc) then
begin
tetai=arctan({y-vc)/(x-xc));

if ({x<xc) and (y<yc)) then tefai=pi+tetai;
if ((x<xc) and (y>yc)) then tetai-=pi+tetai;
if ((x>xc) and (y<yc)) then tetai=tetai,
I ((x>xe) and (y>yc)) then tetai=tetai;

end
else



begin
if y>yc then tetai:=pi/2;
if y<yc then tetai:=3*pi/2;
end;
tetaf.=tetai+(ii-1)*d02;
x2:=xe2+r#*{ Lx2/Lx)*cos(tetaf);
y2=ye2+r¥*(Ly2/Ly)*sin(tetaf),
k=trunc(x2y+1;
if ((k>=1) and (k<=nL)) then
begmn
if MPTtrunc(nN/2)*(1i-13+1,k]=0 then
begin
FLijJ=-4
end;
end;
end:
end;
end,
for ii.=1 to nN do
begin
for =1 tondo
begin
forj=1tomdo
begin
x.=dx/2+(- 1} dx;
y.=Ly-(dy/2+(-1)*dy);
£ =5t ((xC-X)M(xeXH(y-y ey (¥-yC));
if (x<>xc) then
begin
tetai;=arctan((y-yc )y (x-xc));
if {{x<x¢) and {y<yc}) then tetai=pittetai;
if ((x<xc) and {y>yc)) then tetal:=p1-+tetai;
if {(x>xc) and {y<yc)) then tetai:=tetai;
1f {(x>x¢) and {y>yc¢)) then tetai=tetai;
end
else
begin
if y>ye then tetai:=pi/2;
if y<yc then tetal:=3*pi/2,
end;
tetaf =tetai+(i1-1)*d0;
K2-=xc2+r* (Lx2/Lx)*cos{tetal);
y2 =ye2+r¥(Ly2/Ly)Y*sin{tetat);
k=trunc{x2)+1;
if (k>=1) and (k<~=nL}) then

begin
if’ F[1,jj<>-4 then F[1,j]=abs{trunc{F[iy}(MP[ii.k}/(:0*crandom)))},
end.
end;
end;
end;
gettime{horai, mini,segi,csegi); {Hora inical de la cornida}

gotoxy(28,3);write( Tiempo final = horal:2,'’, mini:2,"" segi:2,"" csegi:2),

end;

procedure metodoalgebraico;

var
contador,i,j,w,tt,z,reparte,Lii,jj,nceldas; integer;
tetaf,x2,y2,5uma, reparte? ;real;
iii~array{1..10} of integer;

{Inicio del método de reconstruccidn algebraico}
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horai,mini,segi,csegi:word;
hora,min,seg,cseg-word,

begin
multiplicaproyecciones;
contador:=0;

bandera:=1,

¢lrscr;

gotoxy(1,4);write(' Factor = ,multiplo:3);
gettime(horai,mini,segi,csegi); {Hora inical de la comrida}

gotoxy(20,4);write('Tiempo inicial = " horai:2,"", mini:2,'",segi:2,""csegi:2);
for z:=1 to niteraciones do
begin
if bandera<0 then
begin
for ii=1 to nN do
begin
fort=1tonL do
begin
gotoxy(20,1); writeln(iteracion ',z:2,' dngulo \ii:2,' =,t:2)
suma:=0;
nceldas:=0;
for i=1tondo
begin
for j:=1tom do
begin
X=dw/2+H(-10*dx;
y=Ly-(dy/2+(i-1)*dy);
r=sqri{(xe-x}*(xe-x)Hy-ye)*(y-ye);
if (x<>xc) then
begin
tetal=arctan((y-yc)/(x-xc));
if ((x<xc) and (y<vc)) then tetai:=pittetai;
if ((x<xc) and (y>yc)) then tetai:=pi+tetai:
if ((x>xc) and (y<yc)) then tetai:=tetai;
if ((x>xc) and (y>yc)) then tetai=tetai;
end
else
begin
if y>ye then tetai=pi/2;
if y<yc then tetai:=3*pi/2;
end;
tetaf==tetai+(ii-1)*d0;
*2:=xc2+r¥(Lx2/Lx)*cos(tetaf),
y2=yc2+r*(Ly2/Ly)*sin(tetaf);
k:=trunc(x2)+1;
if ({(k>=1) and (k<=nL)} then
begin
if k=t then
begin
if F[i,j]<-4 then
begin
suma:=suma+F[ij];
nceldas:=nceldas+1;
end;
end:
end;
end;
end;
if nceldas™>0 then
begin
reparte:=round({{MP][ii,t}-suma)/nceldas);



fori=ltondo
begin
for ;=1 tomdo
begin
x:=dx/24(j-1)*dx,
yi=Ly=(&y/2+(i-1)dy);
E=SAri{{ae-x) (Re-R)+H(y-yo ) (y-y o
if (x<>xc) then
begin
tetai=arctan({y-yc)/(x-xc));
if ((x<xc) and (y<yc)) then tetai.=pi—tetai;
if ((x<xc) and (y>yc)) then tetar =piHetai;
i {{x>xe) and {y<yc}) then tetar=tetal,
if ({x=xc) and (y>yc)) then tetal:=tetal,
end
else
begin
if y>yc then tetai:=pi/2;
if y<yc then tetal;=3%pi/2;
end;
tetafi=tetai+(ii-1)*d0;
x2-=xe2+rH(Lx2/Lx) *cos(tetal);
y2:=ye2+r*(Ly2/Lyy*sin{tetaf);
k-=trunc(x2)+1;
if ((k>=1) and {k<=nL}} then
begin
if k=t then
begin
if Fii,jj<-4 then
begin
Ffiij=round(F[i,j | +reparte);
if Fl1,j1<0 then
begin
FLj1=0,
end;
end;
end,
end;
end;
end;

end;
end;
end;
contador =contador+1;
imprimeFF;
if segi>seg then begin seg:=(60-segiy+seg, min:=min-1 end else begin seg:=seg-segi, end;
if mini>min then begin min:={60-mini)+min; hora:=hora-1 end else begin mm:=min-mini; end,
if horai>hera then hora =(12-horai)+hora else begin hora =hora-horai; end,
end:
readin,
end;
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