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Resumen

En este proyecto de investigacion doctoral se desarrolld6 un modelo tedrico para la
reflectancia coherente de una interfaz plana en contacto con una pelicula delgada de tejido
biolégico. Dicho modelo permite utilizar la medicién de reflectividad como sensor para estudiar
el contacto del tejido bioldgico con la interfaz y el indice de refraccion del medio que rodea a
las células y del interior de las mismas. Se desarroll6 un segundo modelo tedrico, basado en la
Aproximacién de Difraccion Andémala, para calcular la reflexiéon de la componente coherente
de la luz esparcida en una suspension de células, confinada formando una pelicula delgada
entre dos interfaces planas y paralelas entre si. La Aproximacion de Difraccion Andémala ofrece
una herramienta versitil y simple en el modelado analitico de las células como esparcidores.
En este trabajo nos enfocamos en particular en la reflexion interna de luz; esto es cuando
la luz incide desde un medio con mayor indice de refraccion. Las predicciones de nuestros
modelos resultan consistentes con teorias de medio efectivo bien establecidas (como la teoria
de medio efectivo de van de Hulst), y presenta mejores resultados que dichas teorias para
angulos de incidencia bajos, y para dngulos de incidencia mayores al dngulo critico dado por
el indice de refraccion del medio matriz. Se obtuvo una excelente coincidencia de nuestro
modelo con mediciones experimentales de la reflectividad interna de una pelicula delgada de
sangre completa, permitiéndonos inferir caracteristicas promedio como la forma y tamafio de
los eritrocitos, asi como los indices de refraccion intra y extracelular. La medicion por reflexion
tiene la ventaja de dejar libre el semiespacio de transmision, lo cual permite interactuar con
la muestra, activa o pasivamente durante la medicion (por ejemplo, mediante el calentamiento
de la muestra o la observacién con un microscopio 6ptico). Por otro lado, la configuracion
de reflexion interna es muy sensible a cambios en el indice de refraccion de los medios
involucrados, en particular cerca de los angulos criticos. Como parte del modelo para la pelicula
confinada, se analiz6 la contribucion de células y/o biomoléculas en contacto Optico con el
medio de incidencia, agregdndose una correccion importante después del segundo angulo critico
en la curva de reflectividad interna como funcién del dngulo de incidencia. Ademas, se discute
el reto que impone medir correctamente la componente coherente de la luz esparcida en este
tipo de sistemas, ya que debido al gran tamafio de las células en comparacion a la longitud de
onda incidente y al bajo contraste de indices de refraccion tenemos luz difusa muy cerca de
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la direccion de reflexion especular (mezclada con la luz coherente). Es decir, que las células
por si mismas no reflejan la luz; por lo cual la luz reflejada en una interfaz con un semiespacio
de células en suspension no contiene informacion de las células, s6lo del medio matriz. Esta
circunstancia hizo posible la implementacion directa de un dispositivo para el monitoreo en
tiempo real de un proceso de lisis celular, provocado al someter los eritrocitos (o glébulos rojos
de la sangre) a un estrés osmotico. El dispositivo detecta el cambio de indice de refraccion
en el medio extracelular debido al mezclado con la hemoglobina que sale del interior de los
eritrocitos, con una precision mayor a la de un refractometro comercial (refractometro de
Abbe). El dispositivo permitié diferenciar entre sangre de individuos con anemia y sangre
sana, aportando una aplicacidén segura en el diagndstico de patologias relacionadas con este
padecimiento. Se espera que el modelo y metodologia desarrollados contribuyan a la generacion
de nuevos sensores para el monitoreo de otros procesos bioldgicos, como el crecimiento de
bacterias o la coagulacion de la sangre.
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Capitulo

Introduccion

1.1. Antecedentes

El uso de herramientas 6pticas en aplicaciones médicas data del siglo X VII, con la invencién
del microscopio Optico. Este aparato permiti6 identificar la célula como la unidad fundamen-
tal en la actividad metabdlica de un organismo, convirtiéndose en un equipo imprescindible,
incluso en la actualidad, para el diagnostico y seguimiento de la evolucion de enfermedades a
nivel de tejidos bioldgicos. Posteriormente, en el siglo XIX, el descubrimiento de los rayos X
abrio las puertas hacia las técnicas de diagndstico médico de cardcter no invasivo, siendo parti-
cularmente importante en la obtencion de imégenes de tejido 6seo [1]. Actualmente, una larga
lista de técnicas Opticas complementan y agilizan la metodologia usada tradicionalmente para
el diagndstico y tratamiento de enfermedades. Los ejemplos van desde los aparatos de uso més
comun, como oximetros de flujo o pulseras inteligentes (que pueden detectar la oxigenacion
de la sangre, el ritmo cardiaco y la presion arterial), hasta las técnicas mas sofisticadas a nivel
de laboratorio, como la citometria de flujo (con la que se pueden determinar caracteristicas de
células individuales a partir del esparcimiento de la luz) o la espectroscopia de fluorescencia
(que se puede usar para el monitoreo de un proceso de cicatrizacion in vivo) [1-3]. La rama
de la ciencia donde el conocimiento y la tecnologia existente en el campo de la 6ptica se po-
nen a disposicion de aplicaciones médicas se conoce con el nombre de ()ptica Biomédica [4].
Aunque algunos autores prefieren el término de Fotonica Biomédica [1] para referirse al uso
de cualquier frecuencia dentro del espectro electromagnético, en este trabajo centramos nuestro
interés en el intervalo de frecuencias dpticas o intervalo visible.

Para el desarrollo de nuevos dispositivos en el marco de la ()ptica Biomédica y sacar el
maximo provecho de la tecnologia disponible, es necesario entender como se propaga la luz en
un tejido bioldgico. El andlisis de la propagacion de luz en cualquier medio (o material) consiste
basicamente en estudiar la reflexion y transmisién desde (o hacia) un medio de referencia. A
partir de este enfoque, la propiedad Optica que adquiere mayor relevancia es el indice de refrac-
cién del medio bajo estudio. El indice de refraccion determina la velocidad de propagacion de



1.1. Antecedentes

la luz en el medio en relacion a la velocidad de la luz en el vacio, por lo cual estd directamente
relacionado con la composicién del medio. En materiales homogéneos el indice de refraccion
tiene un valor constante o uniforme en todo el espacio. Si el material es, ademads, transparente
su indice de refraccion es una cantidad real; mientras que si este material presenta pérdidas por
absorcion hablaremos de un indice de refraccién complejo, n = n’ +in”, cuya parte imaginaria
n”" cuantifica dichas pérdidas. En muchos textos de Optica, los autores referencia a la parte real
del indice de refraccién como el indice de refraccion; aqui también utilizaremos dicha termino-
logia, a menos que sea necesario aclarar si se trata de un indice de refraccion complejo. Desde
hace més de 100 afios, existen equipos comerciales disefiados para medir sencilla y rapidamente
(usando la ley de Snell) el indice de refraccion de liquidos transparentes, el mas conocido de
ellos es el refractometro de Abbe. En este aparato se hace incidir luz en varias direcciones a la
vez, de modo que la luz atraviesa una pelicula delgada de la muestra y luego se refracta hacia
un prisma de vidrio, que tiene un indice de refraccion mayor. La luz que se transmite al prisma
estd limitada a dngulos de viaje menores al angulo critico correspondiente a la interfaz vidrio-
muestra, por lo que midiendo el dngulo que limita el cono de luz transmitida se determina el
indice de refraccion de la muestra bajo estudio [5]. Con el refractometro de Abbe también es
posible medir muestras absorbentes siempre que la atenuacion que experimenta la luz al atrave-
sar la muestra sea suficientemente pequefia, lograndose obtener una lectura clara de la parte real
n’ del indice de refraccion [6,36]. Cuando no se satisface esta condicién es necesario recurrir a
otros métodos para medir el indice de refraccion, también llamados técnicas de refractometria
no convencionales, como la medicién de reflexién interna cercana al dngulo critico [37]. De
manera similar, esta condicion es aplicable en el caso de medios no homogéneos, en donde las
pérdidas se producen a causa del esparcimiento de la luz por discontinuidades del indice de
refraccion en el espacio.

En medios no homogéneos, tales como una suspension de particulas o un tejido bioldgico,
la luz incidente en una direccién determinada es esparcida en todas direcciones en mayor o
menor medida. El patrén de esparcimiento especifico depende principalmente del tamafio de
los esparcidores, relativo a la longitud de onda de la luz incidente. Por ejemplo, particulas pe-
queiias comparadas a la longitud de onda esparcen la luz isotrépicamente (esparcimiento de
Rayleigh) [7,42]. A medida que el tamafio aumenta cambia el patron de esparcimiento, con-
centrdndose mds alrededor de la direccion de incidencia para particulas grandes respecto a la
longitud de onda. La distribucién de intensidad de luz esparcida por una particula se describe
utilizando la matriz de amplitud de esparcimiento S(8), donde 6 es el angulo de esparcimien-
to medido desde la direccion de incidencia. Dicha distribucion también dependera de la forma
geométrica de la particula, su orientacion, su indice de refraccion y el indice de refraccion del
medio que la rodea. Por ejemplo, el problema del esparcimiento de una onda electromagnéti-
ca por una particula esférica (no necesariamente dieléctrica) fue resuelto analiticamente y de
manera exacta por Gustav Mie a inicios del siglo XX; dicha solucién se denomina teoria de
Mie y se ha extendido a otras geometrias con simetria esférica o cilindrica [7]. Para geometrias
de particula mds complicadas se suelen utilizar simulaciones numéricas o aproximaciones. En
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1. Introduccion

el caso de particulas grandes (comparadas a la longitud de onda) y tenues (que su indice de
refraccion no difiere mucho del circundante) una alternativa que ofrece muy buenos resultados
es la aproximacion de difraccion anomala [24,51], que se describird mas adelante.

Cuando se analizan sistemas de varias particulas también constituye un factor importante la
fraccion de volumen que estas ocupan; en este parametro estin ligados el tamafio y la densidad
en nimero de particulas. En un sistema de particulas con baja fraccién de volumen (particu-
las pequeiias y/o baja densidad), donde hay suficiente espacio entre las particulas como para
asegurar que el campo electromagnético esparcido por una de ellas no afecta a las demas a su
alrededor, se calcula el campo total esparcido por el conjunto de particulas como la suma de los
campos esparcidos por las particulas individuales [7]. Este escenario describe el esparcimiento
simple, y muy pocas veces se satisfacen estas condiciones. En caso contrario tendremos espar-
cimiento multiple, como ocurre en suspensiones de células como la sangre completa (donde
las células ocupan una fraccion de volumen cercana al 50 %) o en un tejido bioldgico. Por otro
lado, la luz esparcida por un conjunto de particulas suele analizarse por separado en dos compo-
nentes: coherente y difusa. La componente coherente estd asociada al promedio de los campos
electromagnéticos sobre todas las posibles configuraciones del sistema, esta componente man-
tiene una relacion de fase determinista con el campo electromagnético incidente; esto quiere
decir que ambos campos pueden producir interferencia (independientemente de la coherencia
temporal o espacial de la fuente de iluminacion). La componente difusa, también llamada in-
coherente, corresponde a las fluctuaciones alrededor del promedio y su relacion de fase con
la luz incidente es aleatoria. Podemos medir luz difusa en casi cualquier direccion de esparci-
miento, mientras que la componente coherente s6lo se localiza en la direccién de incidencia
(o direccién de esparcimiento frontal, = 0). La propagacién del campo esparcido coherente-
mente se puede describir mediante una constante de propagacion efectiva que caracteriza a un
medio homogéneo equivalente (medio efectivo), y en algunos casos dicha constante puede ser
interpretada como un indice de refraccion efectivo (n.5), que es un nimero complejo en gene-
ral. En una pelicula inhomogénea, como la que se muestra en la Figura 1.1, podemos hablar de
reflectancia y transmitancia difusas, asi como de una reflectancia y transmitancia coherente.

Si es posible definir un indice de refraccion efectivo de la pelicula de espesor d (en la Figura
1.1), entonces la componente coherente se refracta siguiendo la ley de Snell con la parte real
de este indice de refraccion efectivo complejo, y la transmitancia (7') a incidencia normal se
calcula con la conocida ley de Lambert-Beer: T = exp (Qed), siendo @, el coeficiente de ex-
tincion del medio efectivo, que es proporcional a la parte imaginaria de n. ¢ [8]. En 0 estardn
mezclados, en el caso més general, el esparcimiento y la absorcién de la luz por las particulas,
asi como la absorcion por parte del medio matriz. A diferencia del fenémeno de absorcion, el
esparcimiento puede modificar también la parte real del indice de refraccion efectivo.

Existen varios modelos tedricos de medio efectivo que proporcionan expresiones analiti-
cas para calcular el indice de refraccion efectivo de un medio turbio (o que esparce la luz);
por ejemplo, el modelo de medio efectivo de Maxwell Garnett es muy utilizado para estudiar
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Figura 1.1: La luz incidente en una pelicula inhomogénea se esparce en todas direcciones
(luz difusa). La componente promedio (o coherente) de la luz esparcida se refleja y se
transmite siguiendo la ley de Snell.

suspensiones de nanoparticulas metdlicas esféricas, pequefias comparadas a la longitud de on-
da [8]. Para suspensiones de particulas grandes y tenues (por ejemplo, células bioldgicas), se
han obtenido muy buenos resultados con la teoria de medio efectivo de van de Hulst [9, 10]. En
el caso particular de tejidos bioldgicos y luz visible, se tiene que los esparcidores (las células)
son grandes comparados a la longitud de onda y el indice de refraccion efectivo correspondiente
tiene un origen no local, por lo que hay que manejar cuidadosamente este concepto [11].

La componente difusa de la luz esparcida ha sido la mds utilizada para interrogar y analizar
tejido bioldgico. Por ejemplo, existen técnicas de medicion basadas en la espectroscopia por
reflexion o transmision de luz difusa, se usa en la oximetria de flujo [12, 13], pero también pa-
ra distinguir tejido sano de tejido enfermo o para estudiar la microcirculacién de la sangre en
tejido [14, 15], entre otras. Sin embargo, para aplicar correctamente las teorias que describen
la propagacion de luz difusa (teoria de transferencia radiativa) se requiere un recorrido largo
de la luz dentro de la muestra, y la inferencia de pardmetros microestructurales a partir de las
mediciones no es directa [2, 16, 17]. La razon por la cual la componente coherente ha sido poco
estudiada en esta drea es que penetra muy poco en el tejido; sin embargo, penetra los suficiente
para interrogar una pelicula delgada de biotejido. La ventaja de usar la componente coherente
es la alta sensibilidad a los pardmetros microestructurales del tejido y la relativa simplicidad en
su interpretacion y modelado. En particular, la medicion de la reflectancia coherente o reflec-
tividad (definida como la reflectancia de colimado a colimado), en configuracién de reflexion
interna, puede ser muy ttil en la determinacién de propiedades promedio de una capa delgada
de células [18].

En las Figuras 1.2(a) y 1.2(b) se ilustra, respectivamente, la variacién de las parte real n} e
imaginaria n} del indice de refraccion de una pelicula delgada homogénea a partir de la curva
de reflectividad interna como funcién del angulo de incidencia R (8;). La pelicula esta confinada
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1. Introduccion

entre vidrio (n; =~ 1.5) y aire (n3 =~ 1), y hemos calculado la reflectividad como el valor absoluto
al cuadrado del coeficiente de reflexion de Fresnel para tres medios homogéneos [41,42]. Dicha
formula incluye la interferencia entre multiples reflexiones en la pelicula delgada, las cuales
hemos borrado en este caso usando una integral gaussiana en el angulo 0, simulando lo que
ocurre experimentalmente.

En este caso, las curvas corresponden a polarizacion TM (o paralela al plano de incidencia),

1.0f
o8 nff =03 x T
e
3
-FE 0.6}
hs
4
=B n!! =1.2 x 107 %
=
(0]
" oz {t nlf =21x 1074
0.0E : . ‘ ‘ I é . . |
20 30 40 50 60 70 20 30 40 50 60 70
° (o]
0; (°) 8; (°)

Figura 1.2: Curvas de reflectividad como funcién del dngulo de incidencia (en polarizacién
TM) para una pelicula delgada homogénea (con espesor d = 100um) de indice de refraccién
complejo ny = njy + injy; (a) variando la parte real n5 y (b) variando la parte imaginaria n}

pero los detalles que observaremos no varian con la polarizaciéon de la luz. Notemos que es
posible encontrar regiones de alta sensibilidad en este tipo de curvas (cerca de los dngulos
criticos), lo cual nos permite identificar rdpidamente si la variable de cambio estd afectando
la extincion del medio o la parte real del indice de refraccion ny. Si suponemos que n; es un
indice de refraccion efectivo, inmediatamente podemos asociar dichos cambios con propiedades
microscopicas de la pelicula. Sin embargo, si se trata de una pelicula de tejido biolégico o
una suspension de células, la teoria de medio efectivo no siempre es aplicable y es necesario
desarrollar un modelo tedrico especifico para la componente coherente del campo eléctrico
reflejado.

1.2. Objetivo general

El objetivo general de este proyecto de investigacion doctoral consistid en estudiar tedrica
y experimentalmente la reflectancia coherente, en una configuracion de reflexion interna, de
tejidos bioldgicos y/o suspensiones de células bioldgicas para derivar valores promedio del
tamafio y forma de las células, los indices de refraccién dentro y fuera de ellas, asi como la
fraccion de volumen que ocupan dichas células; ademads, parte del objetivo general fue adaptar
la medicion de la reflectividad Optica interna para el monitoreo especifico de alguna de estas
propiedades y mostrar su utilidad como sensor para estudiar la cinética de procesos bioldgicos.
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1.3. Objetivos especificos

1.3. Objetivos especificos

= Modelar tedricamente la reflectividad Optica de una interfaz plana en contacto con
tejidos bioldgicos o suspensiones de células bioldgicas, utilizando la Aproximacién de
Difraccion Andmala.

= Optimizar un dispositivo experimental para obtener la curva de reflectividad como
funcion del angulo de incidencia de la luz, R(6;).

= Analizar el error en la medicion de reflexion coherente debido a la luz difusa y proponer
maneras de reducirlo al minimo posible.

= Revisar y mejorar el método de procesamiento de los datos experimentales de
reflectividad interna, incluyendo la construccion de la escala angular en la curva R(6;).

= Comparar las predicciones de los modelos tedricos con mediciones experimentales de la
reflectividad interna como funcién del dngulo de incidencia de la luz.

» Estudiar la validez de teorias de medio efectivo conocidas en su aplicacion a medios
biologicos.

= Abordar las limitaciones del concepto de indice de refraccion efectivo para tejidos
biologicos.

= [dentificar qué propiedades fisicas promedio de un tejido biol6gico pueden ser extraidas
de la comparacion con el experimento y explorar la sensibilidad de la curva R(8;) frente
a cambios en dichas propiedades.

= Demostrar la aplicabilidad de la reflectividad Optica interna, medida a un 4ngulo de
incidencia fijo y como funcién del tiempo, para monitorear un proceso de lisis de
eritrocitos (células sanguineas) y explorar su utilidad como herramienta de diagndstico
de anemias.



Capitulo

Esparcimiento de luz por una cé€lula biologica

En este capitulo se presenta la aproximacion de difraccion anémala (ADA), que ha sido
el punto de partida de los modelos desarrollados en este trabajo de tesis para el estudio de la
reflectividad Optica de suspensiones de células y/o tejidos biolégicos. También se muestra la
aplicacion detalla del método de expansiéon en ondas planas (o método de la transformada de
Fourier) para calcular la distribuciéon de amplitud de esparcimiento por una particula esférica
usando la ADA. Dicho método se utiliza en los capitulos 4 y 5. Hemos elegido el caso mds
sencillo para la geometria del esparcidor, con el objetivo de validar el uso de la ADA mediante
la comparacion de resultados con la teoria de esparcimiento de Mie, la cual ofrece la solucion
exacta de este problema. Con la aproximacién de difraccién anémala se pueden introducir otras
geometrias de particula, de manera sencilla y sin aumentar la complejidad del problema.

2.1. Aproximacion de Difraccion Anémala

En lo siguiente se obtendrd una expresion general para calcular el patron de esparcimiento
de una particula esférica, de indice de refraccion n;, constante, inmersa en un medio matriz que
consideraremos infinito y con indice de refraccién n,,, también constante (ver Figura 2.1). Para
ello utilizaremos la aproximacion de difracciéon anémala, que describiremos mds adelante.

Supongamos que una onda electromagnética de la forma:

E; = Ege'n" g, 2.1)

viajando en el medio matriz, incide sobre la particula. La fase de la onda es ¢ = ik, - r — i,
donde k,, es el vector de onda incidente y r es el vector de posiciéon. Aqui hemos considera-
do que la luz incidente viaja en la direccion positiva del eje z; es decir, que k,, = k;,a;, donde
km = nyko es la magnitud del vector de onda en el medio matriz y ko es el nimero de onda en
el vacio a la frecuencia ®, mientras que é,, es el vector de polarizacion.

Supongamos que los indices de refraccion n,, y n;, no difieren demasiado, es decir, que exis-
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X

//-/Y

\

Figura 2.1: Esparcimiento por una particula esférica con indice de refraccién n,, cercano

)

al indice de refraccién n,, del medio matriz. Estrictamente, los frentes de onda se curvan
dentro de la particula (n, > n,, en el caso representado), pero la ADA permite ignorar esta

~ 1.

curvatura si

np
Nm

te un bajo contraste de indice de refraccion entre la particula y el medio que la rodea ( :ll—i ~1);
por otro lado, las dimensiones caracteristicas de la particula deben ser mayores que la longitud
de onda del haz incidente (a > A). Bajo estas condiciones podemos aplicar la aproximacion
de difraccion anémala (ADA), que consiste en suponer que la onda no se refleja ni se refrac-

ta al pasar por la particula, solamente experimenta un cambio en su fase A(x,y,z) (retraso o

incremento, dependiendo del signo de (n, — n,,)), proporcional al camino geométrico / (x,y,z)
recorrido en el interior de la particula [19,20].

Teniendo en cuenta la ecuacién (2.1) y que ky, - r = k;,,z, podemos calcular el campo total
E 7 justo después de atravesar la particula, en el plano z=0, como:

E7 (x,y,z=0) = Egelfott»i=0),~ioig, (2.2)

con A(x,y,z=0) =[(x,y) (n, —ny), donde [ (x,y) es la distancia geométrica recorrida por la
luz al atravesar toda la particula. Siguiendo un procedimiento similar al descrito en el apéndice
D, pero en este caso para una particula esférica y un vector de onda incidente paralelo al eje

z obtenemos que [ (x,y) = 2Re { Var—(x*+ yz)}. Notemos que [ (x,y) representa la sombra
geométrica proyectada por la particula en el plano xy, [ (x,y) = 0 fuera de dicha sombra. En

ese caso E7 (x,y,z =0) = Egpe "™é,,. A partir de ahora, no escribiremos el factor e '“". Queda
implicito que este factor esta presente y solo cuando se requiera se expresard explicitamente.

2.1.1. Campo esparcidoen z =0

Se define el campo esparcido o radiado E por la particula, como la diferencia entre el campo
total E7 y el campo incidente E; en z = 0:



2. Esparcimiento de luz por una célula biolégica

ES(X,y,ZZO):ET<x7y,Z:O)—E[(X,y,Z:O). (23)

Sustituyendo las ecuaciones (2.1) y (2.2) en la ecuacion (2.3), se tiene que:

E, (x,y,2=0) = Eg [/ (mm) _q g, 2.4)

donde se ha supuesto que no hay cambio en la polarizacién. Sin embargo, del campo
E(x,y,z=0) solo nos interesa su proyeccion en el plano xy, por lo que la ecuacién (2.4) se
modifica como sigue:

E,1 (x,,2=0) = Eo [0 (w=m) _1 ;. (2.5)

La ecuacion (2.5) representa el campo esparcido o radiado por la particula en z = 0 bajo la
ADA. Para calcular el campo esparcido en cualquier punto del espacio para z > 0 realizaremos
una expansion de ondas planas utilizando el método de la transformada de Fourier.

2.1.2. Meétodo de la transformada de Fourier

En general, podemos escribir un campo eléctrico como una expansion en ondas planas.
Escogemos un plano de referencia (en este caso z = 0) y aplicamos la transformada de Fourier
en x € y a la componente transversal del campo eléctrico [21]:

[ (ke ky) = // E; (x,y,z=0) e_ikxx_ikyydxdy, (2.6)

donde k. y k, son las coordenadas en el espacio de Fourier y E; (x,y,z=0) es la compo-
nente transversal (a la normal del plano de expansion) del campo eléctrico esparcido. En es-
te caso E; | (x,y,z=0) estd en el plano xy y como el campo incidente tiene vector de onda
a lo largo del eje z tenemos que el campo sélo tiene componente transversal y por lo tanto
Eg (x,y,z = 0) =E;, (x,y,z = O)

Para expandir el campo en z = 0 y propagarlo en el semiespacio z > 0, debemos garantizar
que el campo radiado satisface la ecuacion de Helmholtz homogénea en tres dimensiones,
suponiendo que no hay densidades de carga (V - E = 0) ni corrientes (J = 0). El campo eléctrico
debe ser solucion del sistema de ecuaciones:

VxVxE—kiE =0, (2.7a)
V-E=0. (2.7b)
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Teniendo en cuenta la identidad V x V x E = V(V-E) — V2E, en la ecuacién (2.7a), y
desarrollando la ecuacién (2.7b), tenemos que:

V2E+k2E_ a_z_l_i-}a—z—i-kz E=0 (2.8a)

m= — o2 ayZ aZZ m ] .0a

aEx (X,y,Z) + aEy (xaya Z) + aE'Z (X,y, Z) =0. (28b)
ox dy Jz

Si aplicamos la transformada de Fourier bidimensional (xy) a las ecuaciones (2.8a) y (2.8b)
nos queda lo siguiente:

82
oE
kxEx (x,3,2) + kyEy (x,y,2) = z% —0. (2.9b)

Si definimos k, =  /k3, — k% — k3, entonces la ecuaci6n (2.9a) nos queda como:

82
[a—zz+k§}E(kx,ky,z) =0, (2.10)
cuya solucion es de la forma:
E (ky,ky,2) = f (ky,ky) €™, (2.11)

que se trata de una onda que se propaga en la direccion positiva de z.

Sustituyendo la ecuacién (2.11) en la ecuacion (2.9a) obtenemos que:

kxfx(xa)’7z>+kyfy+szz =k-f=0, (2.12)

a partir de lo cual tenemos que:

_kxfx - kyfy _ _kL 'fl
k; ke

donde f| es la transformada de Fourier en bidimensional en el plano xy del campo eléctrico

fo= (2.13)

transversal (en el plano z = 0). Por lo anterior concluimos que al campo f (ky,ky) de la
ecuacion (2.6) es necesario sumarle la componente f.a, descrita por la ecuacién (2.13), para que
sea solucion de la ecuacion vectorial de Helmholtz propagante en la direccién z > 0. Entonces,
utilizando la ecuacion (2.11), obtenemos lo siguiente:

E; (ke ky,2) = [f 1 (ko ky) + f; (ke ky) @) €. (2.14)

10



2. Esparcimiento de luz por una célula biolégica

Tomando transformada inversa de Fourier de la ecuacion (2.14) en las componentes &, y &,
tenemos que:

1
(2m)?
conk = (ky,ky,k;) y r= (x,y,2). f1 (kx,ky) estd dado por la ecuacion (2.6).

By (032) = — [[IF1 (k) + £ ko k) ] ¥ by, (2.15)

Noétese que la ecuacion (2.15) representa una expansion de ondas planas (tanto homogéneas
como evanescentes o inhomogéneas) que se propagan en la direccidn z > 0. Este resultado se
ha obtenido a partir del campo transversal en z = 0, esparcido por la particula.

2.1.3. Método de Rayleigh de fase estacionaria

En general la integral en la ecuacion (2.15) es dificil de resolver, excepto cuando tomamos el
limite de campo lejano: r — . El razonamiento que utiliza el método de Rayleigh es considerar,
que en el limite cuando r — oo, el término ¢’* en la expresién (2.15) oscila muy rdpido, entonces
su contribucion a la integral en varios puntos del plano k,ky es nula, excepto en un punto que se
denomina de fase estacionaria, en el cual k - r se mantiene constante con cambios pequefios en
ky y ky. Los puntos de fase estacionaria se encuentran donde las primeras derivadas de k - r con

respecto a k, y ky se anulan. Para encontrarlos dichos puntos, escribimos:

ag‘k' ) _o, (2.162)
d(k-r)
5 O (2.16b)

Para facilitar la evaluacion de las derivadas realizaremos un cambio de coordenadas
cartesianas a esféricas, con r = (x,y,z) = (rsinBcos,rsinBsin¢,rcos0). Expresando el
producto k - r en este sistema de coordenadas, tenemos que:

kor =k +kyy+k.z = r(kxsin9c0s¢+kysin9sin¢+ k2 — k2 —kgcose) L@

Sustituyendo la ecuacion (2.17) en las ecuaciones (2.16a) y (2.16b), efectuando las derivadas
y realizando el dlgebra, obtenemos los valores de k, y ky en el punto de fase estacionaria, para
el cual utilizaremos las coordenadas k; y k>, respectivamente:

k1 = ky, sin@cos ¢, (2.18a)
ky = ky, sinBsin ¢. (2.18b)

Al evaluar la integral (2.15) en la region que rodea al punto de fase estacionaria, tendremos
que el término [f | (ky,ky) + fz (k. ky) @] = f (ki ky) toma el valor constante f (ki,k>) y sale de

11
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la integral, qued4dndonos por resolver solamente la integral de ¢

realizaremos una expansion en serie de Taylor de k - r en una vecindad del punto (kj,k;) hasta

. Para resolver esta integral,

orden 2:

1 82k-r|

A o ki k

2 okz
%k-r |
kO, 172

10%-r

2
Ea—k%bq,kz (kx —k1)”+

k-r=k-rlii+ (ky — ko)* +

(ke —k1) (ky —k2). (2.19)

En la expresion anterior se ha tenido en cuenta que las derivadas de orden 1 se anulan
al evaluar en el punto de fase estacionaria. Desarrollando término a término, usando las
expresiones (2.17), (2.18a) y (2.18b) y haciendo un poco de dlgebra, obtenemos que:

K k3
k-rl = L4224 kypcos?O | r=kyr (2.20a)
! Ky ko
o’k-r 1 k%
— = —+ 55z 2.20b
iz ke (km * k?ncosze) r (2.200)
o’k -r 1 k%
— = —+ 552 2.20
8k§ o do (km + K3, 00526) : (2.20c)
2 .
ok kikar (2.20d)

Ik, 0k, e = i3, cos2 0
(2.20e)

Sustituyendo estos resultados de las ecuaciones (2.20a)-(2.20d) en la ecuacién (2.19),
veamos que se puede reescribir esta tltima como sigue:

k-r~ kyr — (Pu* + Qv* + Ruv) , (2.21)

2 2
conu:(kx—kl),v:(ky—kz)szg(é-k—kl Q:%(%n—f——kz R = Kk

k3, cos20’ k3,cos20’ " T k3 cos20”

La solucion a la integral en (2.15) va quedando de la forma:

eikmr o5} (P ) ) R
E,(r) ~ 7 £ (k1 ko) / / ¢ i(PEHQRWY) gy, (2.22)

(

Nos queda por resolver la integral [[* e
el exponente del integrando como:

_i(PutOV? o
i(Pu+Qv +R“V)dudv, para lo cual reescribiremos

+ OV, (2.23)

Ry )2 R%2

Pu2+Qv2+Ruv: (\/Fu—i- AP

12
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donde se realizé6 un completamiento cuadrético. Definiendo w = v/Pu +
integral como sigue:

2
1—/7 P"“”+Mmev—/7 “i(-fro)rdw (2.24)
VP

. ) vt —tn)2 T -
Las integrales en w y v son de la forma [~ e i(t—10)" — \/%e '4; asi que:

5 f’ nos queda la

_ _27tikmcos6, (2.25)

r

donde hemos utilizado la definicion de las constantes auxiliares P, Q y R, dadas en la ecuacion
(2.21). Sustituyendo el resultado de la ecuacion (2.25) en la ecuacion (2.22) obtenemos:

—ik;, cos© pikn

E; (r) ~ 2nr

"f (kmsinB®cos , ky, sinOcos ). (2.26)

La expresion (2.26) corresponde al campo eléctrico esparcido o radiado por la particula,
en un punto de observacion, con radio vector r = (rsin@cos®,rsin8sin¢,rcos6), muy lejos
de la particula (r — o). Por dltimo, nétese que f (ky, sin®cos®,k,,sinBcosd) = f (k1,k2), es la
transformada de Fourier del campo en z = 0, expandida a z > 0, y evaluada en el punto de fase
estacionaria.

De las ecuaciones (2.11) y (2.14), tenemos que:

fki,ko) = f1 (ki,k2) + Mflz- (2.27)

K2 — 12— 12

Finalmente, la expresion (2.26), para el campo esparcido (en la aproximacién de campo
lejano) nos queda como:

. 1 (ki ko) K
0038 tar { £, (h ko) Tk K (2.28)
Tr k2 — k2 _ k2

m 1 2

y su magnitud al cuadrado I (r) es proporcional a la irradiancia esparcida:

— ik cos0\ > —f 1 (k1,ka) k.
A(r)z(;"—) £l ko) Tl Ky | (2.29)
r 12, — k2 — I3

con f (ki,ka) =Eoe; 1 [, [eikol(x’y)("f”’") — 1| e~h¥=iky dxdy, segiin las ecuaciones (2.5) y
(2.6); los limites de integracion de la integral doble se pueden simplificar, teniendo en cuenta
que [ (x,y) = 0 fuera de la sombra geométrica de la particula.
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2.2. Comparacion con la teoria de Mie

La teoria de Mie nos da la solucion exacta al problema del esparcimiento por una esfera
[7]. Dicha teoria ha sido extendida para tratar otros casos con simetria esférica o cilindrica;
sin embargo, para geometrias mas complejas, como la de un eritrocito humano (que tiene
forma toroidal), la teoria de Mie no tiene solucién analitica exacta. Para el caso de células
(con dimensiones del orden de um) y luz visible se satisfacen las condiciones de aplicacion
de la ADA, siendo muy simple el cambio de geometria mediante el cdlculo de la funcion
I(x,y) [9,22-24]. En la Figura 2.2 se grafica la potencia de luz esparcida por unidad de dangulo
solido (en W /sr), como funcién del dngulo de esparcimiento 6, para una particula esférica de
radio a = 4um, con n, = 1.402, n,, = 1.33 (|np/nm| ~ 1.05). Se consideré una onda plana
incidente, con vector de onda paralelo a la direccion z (como en la Figura 2.1), A = 670nm, y
una amplitud del campo eléctrico incidente |E;| = 1V /m. Se comparan los resultados del calculo
de la potencia esparcida por unidad de dngulo sélido utilizando la ADA vy la teoria de Mie. En
el primer caso se multiplica la ecuacién (2.29) por % (I, - r*); en el segundo caso, se calcula este
producto como el valor absoluto del promedio entre los coeficientes de la matriz de amplitud de
esparcimiento S1 (8) y S (8), dividido por k2, (lo cual equivale a I - %), segtin se describe en el
capitulo 4 (ecuacion 4.75) de la referencia [7].

De la comparaciéon mostrada en la Figura 2.2 se puede notar que la ADA constituye una

I, -r% (W/sr)

-2 |
10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90

Figura 2.2: Potencia esparcida por unidad de dngulo sélido (W /sr) para una particula
esférica, como funcién del dngulo de esparcimiento 6. Se comparan las curvas obtenidas,
utilizando la ADA y con la teorfa de Mie. En este caso se cumplen las condiciones de
aplicacion de la ADA: bajo contraste de indices de refraccion entre la particula (n, = 1.402)
y el medio matriz (n,, = 1.33), |n,, /n,,| = 1.05; y el radio de la particula (a = 4um) es mucho
mayor que la longitud de onda incidente (A = 670nm), a =~ 6A. Hemos considerado una onda
plana incidente, con amplitud de campo eléctrico |E;| = 1V /m.
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muy buena aproximacion, sobre todo para dngulos de esparcimiento cercanos a la direccion de
incidencia. Este resultado nos permite utilizar la ADA con cierta libertad para otras geometrias
de particula, siempre que se cumplan las condiciones para su aplicacion. Como veremos mas
adelante, la ADA continua siendo valida cuando los indices de refraccion de la particula y/o
del medio que la rodea son cantidades complejas; tal es el caso de los glébulos rojos de la
sangre (eritrocitos), que estdn llenos de una solucion de hemoglobina (cromé6foro) que presenta
absorcion de la luz.
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Capitulo

Monitoreo del indice de refraccion efectivo
de una suspension de c€lulas y su aplicacion
al estudio de la fragilidad osmotica de
eritrocitos

De acuerdo con la aproximacion de van de Hulst, en una suspension de particulas grandes
comparadas a la longitud de onda, la parte real del indice de refracciéon (IR) efectivo es
practicamente igual al IR del medio que rodea a las particulas. Esto implica que el IR efectivo
(parte real) es insensible a la mera presencia de células bioldgicas en suspension. Sin embargo,
si estas intercambian material con el medio que las rodea el IR del medio extracelular podria
variar y afectar la parte real del IR efectivo. Esto nos lleva a especular que midiendo el
IR efectivo de una suspension de células biolégicas podriamos monitorear el intercambio
de sustancias entre el medio que rodea a las células y el interior de éstas. En este capitulo
reportamos la demostracion de la viabilidad de esta idea en un ejemplo especifico: el proceso
de lisis de eritrocitos, que se denomina hemdlisis. Ademads, mostramos una posible aplicacion
de valor en el diagndstico médico de enfermedades asociadas a la fragilidad de la membrana
celular de los eritrocitos.

3.1. La prueba de fragilidad osmoética en sangre

De los biofluidos presentes en el cuerpo humano, la sangre es el que mayor informacion
fisioldgica aporta acerca de la salud general del organismo. El anélisis de los pardmetros san-
guineos es de los estudios médicos mds recurrentes en las primeras etapas del diagndstico de
enfermedades [25]. La sangre es un fluido, considerado también como un tejido conectivo, y
estd compuesta principalmente por células suspendidas en un liquido conocido como plasma.
Las células en suspension en la sangre son: eritrocitos o globulos rojos, leucocitos o glébu-
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aplicacion al estudio de la fragilidad osmética de eritrocitos

los blancos, y las plaquetas. El plasma estd compuesto principalmente por agua y es un medio
isoténico para estas células, ya que su concentracion de sales es similar a la del medio intra-
celular. Las células ocupan aproximadamente el 45 % del volumen total de la sangre; de esta
cantidad alrededor del 96 % corresponde a los eritrocitos y el resto a los glébulos blancos y pla-
quetas, que estdn relacionados al sistema inmunoldgico y la coagulacion respectivamente. La
simplicidad celular de los eritrocitos los convierte en un objeto de facil estudio, ya que carecen
de nticleo y de organelos en su interior. El citoplasma o medio intracelular de los eritrocitos es
basicamente una solucién acuosa rica en hemoglobina, que es la proteina encargada de trans-
portar el oxigeno desde los pulmones hacia los tejidos y de llevar el diéxido de carbono de
regreso a los pulmones [26]. La molécula de hemoglobina es un croméforo o pigmento, res-
ponsable del color rojo brillante de la sangre (oxigenada); esta molécula representa cerca del
90 % de las moléculas no acuosas dentro de los eritrocitos [27]. La forma caracteristica de un
eritrocito o globulo rojo es de disco biconcavo (mas delgado en el centro que en la periferia) y
estd delimitada por su membrana celular y el citoesqueleto en su interior. Esta forma propicia
que el eritrocito se deforme con facilidad, y sin alterar su funcidn, para pasar por capilares muy
estrechos a lo largo del sistema circulatorio. Cualquier alteracién en la morfologia, densidad o
en la resistencia de la membrana celular de los glébulos rojos puede dar informacién del estado
de salud de una persona [28].

Los eritrocitos tienen un tiempo de vida medio de 120 dias en el organismo humano; este es
el periodo que tarda la médula 6sea en producir nuevos eritrocitos [26,27]. Sin embargo, puede
existir la destruccion prematura de eritrocitos debido a alteraciones quimicas y morfoldgicas
de la célula, como ocurre en la anemia hemolitica [29]. En este tipo de anemia la membrana
celular de los eritrocitos es mds fragil, volviéndose poco resistente a deformaciones, lo cual oca-
siona su rompimiento o hemdlisis al pasar por capilares. Al haber menor cantidad de eritrocitos
disminuye la viscosidad de la sangre lo cual puede desencadenar en problemas circulatorios y
fallas cardiacas, al implicar un mayor esfuerzo del corazén para bombear la sangre [26, 29].
Dentro de la anemia hemolitica se agrupan la esferocitocis hereditaria (eritrocitos esféricos) y
la drepanocitosis (eritrocitos con forma de hoz). El método utilizado, en laboratorios clinicos,
para diagnosticar este tipo de anemias es la prueba de fragilidad osmética. Esta prueba permite
cuantificar la resistencia de la membrana celular comparando con los valores reportados para
eritocitos sanos [30,31].

La prueba de fragilidad osmética consiste en diluir sangre en soluciones acuosas de varias
concentraciones diferentes de NaCl por debajo de la concentracion isoténica (< 0.9 %deNaCl),
o hipotdnicas. Cuando las células estan en un ambiente hipotdnico el agua comienza a entrar en
las células a través de la membrana celular, por 6smosis [32], para equilibrar la salinidad den-
tro y fuera de los eritrocitos. Durante este proceso los eritrocitos van aumentando su volumen
(se hinchan o inflan) hasta alcanzar el limite de estiramiento que la membrana celular puede
soportar. Al sobrepasar dicho limite la membrana celular pierde su integridad y el contenido
intracelular (solucion de hemoglobina) se dispersa en el medio matriz. Pasados 30 minutos, se
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3.1. La prueba de fragilidad osmética en sangre

determina el porcentaje de hemdlisis en cada muestra midiendo la absorbancia, que aumenta
mientras mayor cantidad de hemoglobina haya disuelta en el medio extracelular. Posteriormen-
te, los datos se organizan en una grafica de porcentaje de hemdlisis en funcién de la concentra-
cion de NaCl de la solucién hipoténica correspondiente. A partir de dicha grafica se determina
el intervalo de concentraciones de NaCl donde se registra del 10% al 90% de la hemolisis,
lo cual es el pardmetro de comparacion entre diferentes muestras de sangre [30]. Cualquier
corrimiento o acortamiento del intervalo, con respecto al reportado para eritrocitos sanos, se
correlaciona con anomalias de la membrana celular de los eritrocitos bajo estudio. Este método
resulta bastante engorroso y requiere gran cantidad de tiempo por parte del experimentador,
ademads de que proporciona informaciéon muy aproximada con pocos datos experimentales.

Una alternativa a la prueba de fragilidad osmoética convencional es estudiar la cinética del
proceso de hemolisis, lo cual puede ofrecer mayor cantidad de informacién y puede ser més
expedito desde el punto de vista experimental. Las mediciones eléctricas han sido una opcion
explorada exitosamente por Pribush et al, quienes mostraron en 2002 la posibilidad de monito-
rear la dependencia temporal de un proceso de hemolisis en suspensiones diluidas de eritrocitos
en un medio hipoténico mediante mediciones de capacitancia y conductancia eléctrica [33].
En dicha investigacion se observé un aumento exponencial de la conductancia, con un ligero
retraso en tiempo respecto a la sefial de capacitancia, lo cual los autores pudieron relacionar
al inflamiento de los eritrocitos y posterior ruptura de su membrana. Sin embargo, las sefales
eléctricas dependen de muchos factores lo cual representa un inconveniente para su modelado e
interpretacion [34]. Este problema también se ha abordado dpticamente a través de la medicion
de transmitancia en tiempo real de una suspension de eritrocitos durante la hemolisis [35]. La
desventaja de la medicién de transmitancia en este caso es que, mezclado con la absorcion de
la hemoglobina hay esparcimiento de las células aun sin hemolizar, lo cual dificulta la interpre-
tacion de los resultados.

Recientemente, colaboradores de nuestro grupo de investigacién, mostraron que es posible
obtener la curva tradicional de fragilidad osmética midiendo el indice de refraccion (con un
refractometro de Abbe) de suspensiones de eritrocitos sometidos a diferentes valores de estrés
osmotico [36]. En este capitulo se describird un dispositivo optico alternativo que se desarroll6
con el objetivo de monitorear en tiempo real la evolucién del proceso de hemdlisis a través del
cambio del indice de refraccion (IR) de la solucién bajo estudio [37]. A medida que se rompen
los eritrocitos, y se libera mas y mds hemoglobina hacia la matriz, el IR aumenta. En este caso,
el IR se mide a través del cambio en la reflectividad interna de una interfaz en contacto con la
suspension de eritrocitos. A continuacidn se describe el método y dispositivo propuestos, asi
como los resultados obtenidos.
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3. Monitoreo del indice de refraccion efectivo de una suspension de células y su
aplicacion al estudio de la fragilidad osmética de eritrocitos

3.2. Arreglo experimental

A partir de los discutido en el capitulo anterior, en una suspension de eritrocitos,
estrictamente deberiamos hablar de un indice de refraccion efectivo de la suspension (7.¢). En
el caso de células y luz visible, la expresion de van de Hulst para n, ¢ es aplicable incluso para
fracciones de volumen f > 10%; y suponiendo células de radio a (esféricas) tiene la siguiente
expresion:

3 .5(0
nef:nd{l—kiif%}, 3.1
donde n, es el indice de refraccion del medio matriz, x = kon.a es el pardmetro de tamafio
de la particula, o célula en este caso (de IR n.), y f es la fraccién de volumen que ocupan
las células. La amplitud de esparcimiento en la direccién de incidencia, S(0), es en general un
numero complejo que depende del tamaio y forma de las particulas, y del contraste de indices
de refraccion entre los esparcidores y el medio matriz. Para particulas no esféricas, como son
los eritrocitos en condiciones normales y en un ambiente isotonico, el segundo término de la
ecuacion (3.1) debe promediarse sobre todos los tamaiios y orientaciones posibles. Sin embargo,
para valores de f < 10% y en agitacidn, es valido considerar que la orientacion de las células es
aleatoria [37]. En el rango de longitudes de onda de la luz visible, los esparcidores (eritrocitos)
son grandes comparados a la longitud de onda y el segundo término de la ecuacién (3.1) es
practicamente un nimero imaginario. Asi que, podemos aproximar la parte real del IR efectivo
como la del medio matriz, n.r = ng. Ademas, para mediciones de reflectividad en una interfaz
plana en contacto con una suspension de células es mucho menos relevante el esparcimiento,
ya que la reflectividad depende de los coeficientes de amplitud de esparcimiento en direcciones
alejadas a la de incidencia. Para particulas grandes, estos coeficientes decaen rapidamente con
el angulo de esparcimiento [38,39]. Entonces, el IR medido por reflexién es basicamente el IR
del medio que rodea a las células (medio matriz), y la presencia de los eritrocitos puede igno-
rarse.

La Figura 3.1(a) muestra un esquema del arreglo experimental utilizado para la medicién
del indice de refraccidn en tiempo real de una suspension de eritrocitos. Se utiliza un diodo l4ser
(con longitud de onda, A = 670 nm) como fuente de luz, que incide sobre un prisma triangular
de vidrio (con IR, n, = 1.5151 a la longitud de onda incidente) cuya base estd en contacto
con la muestra bajo estudio. La luz reflejada en la interfaz prisma-muestra es colectada por el
fotodetector 1 en la Figura 3.1(a)). Se trata de una configuracion de reflexion interna, donde se
cumple que n,, > ny. Se ilumina la interfaz a un dngulo de incidencia cercano al dngulo critico
0. (a partir del cual hay reflexion total interna); en esta region la intensidad de luz reflejada tiene
una fuerte dependencia con el dngulo de incidencia ;. La posicion del dngulo critico depende
del IR del medio externo (biofluido), 6. = sin~! (ng/n,); por lo que si fijamos 6; justo antes de
0. la medicién de reflectividad tendra una alta sensibilidad a los cambios de n,.

Como se muestra en la Figura 3.1, la base del prisma junto con una cavidad semi-cilindrica
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Figura 3.1: (a) Esquema del dispositivo experimental [37]. (b) Diagrama ilustrativo de los
rayos incidente, reflejado y transmitido en la interfaz prisma-muestra. También se muestran
las etapas del proceso de hemdlisis inducida por hipotonicidad: (I) Forma normal del
eritrocito; (II) inflamiento debido a la entrada de agua al interior del eritrocito; (III) ruptura
de la membrana celular y liberacion del citosol hacia el medio matriz.

de teflon forman el recipiente que contiene a la suspension de células. Este recipiente (o
contenedor) tiene una capacidad de 2 ml, y dentro de él se coloca un agitador mecénico que
evita la sedimentacién y permite que la hemoglobina liberada por los eritrocitos (durante la
hemodlisis) se mezcle rdpidamente con el medio matriz. La velocidad de rotacion del agitador
mecanico (100 rpm), asi como sus aspas, fueron ajustadas de manera que no se induzca
hemolisis mecdnicamente. El prisma y la pieza de teflon se colocan sobre un goniémetro, que
permite encontrar facilmente el dngulo de incidencia cercano al dngulo critico de la interfaz
prisma-muestra (ver Figura 3.1(b)). Se utiliza ademds un haz de referencia que se obtiene con
un divisor de haz colocado antes de la entrada al prisma. El haz de referencia es registrado por
el fotodetector 2 en la Figura 3.1(a)) y sirve para verificar la estabilidad del ldser durante el
experimento. Las sefiales de voltaje de ambos fotodetectores se guardan en una computadora
para luego ser procesadas.

3.3. Metodologia de calibracion y medicion

El 4ngulo de incidencia se fija alrededor de 61° y se registra la sefial en el fotodetector 1
con el contenedor de la muestra vacio y limpio; es decir, se mide la intensidad reflejada por la
interfaz vidrio-aire. A este dngulo la interfaz vidrio-aire da una reflectividad méxima (reflexion
total interna), por lo que el voltaje medido se usa como referencia para normalizar las medicio-
nes subsecuentes. La posicion y velocidad del agitador mecdnico se mantienen constantes para
todos los experimentos.

Para fijar el angulo de incidencia a utilizar durante el monitoreo de un proceso de hemdlisis,
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se llena el contenedor con agua tridestilada y se ajusta el goniémetro en la posicion angular que
corresponde a una indicacion de 0.8 en reflectividad. El dngulo resultante estd a menos de 1°
del dngulo critico. Una vez concluido este paso debemos calibrar el instrumento para traducir
las mediciones de reflectividad a IR del medio externo (la muestra). Para esto se prepararon
una serie de cinco soluciones de NaCl en agua tridestilada, con diferentes concentraciones e IR
conocido, a servir como puntos de calibracion. El intervalo de calibracion se escogio teniendo
en cuenta los indices de refraccion involucrados en el proceso de hemolisis; el IR de la he-
moglobina en el intervalo visible es de aproximadamente 1.40 [40], mientras que una solucién
hipotdnica tiene un IR cercano al del agua (aproximadamente 1.33).

Las muestras de calibracion parten del IR del agua tridestilada (n = 1.3324) y se prepararon
en orden ascendente en pasos de aproximadamente 0.0020 agregando cada vez una mayor
concentracion de NaCl (cloruro de sodio). El IR de cada muestra se midi6 usando un
refractometro de Abbe comercial. En la Figura 3.2(a) se muestra un ejemplo de la sefal
de voltaje obtenida durante el proceso de calibracién, a medida que se llena y se vacia
consecutivamente el contenedor del dispositivo. Ademads, esta grifica permite tener una idea
de la relacion sefial a ruido de nuestro dispositivo experimental con muestras transparentes y
homogéneas, y con el mecanismo de agitacion en funcionamiento. El ruido RMS extraido de la
sefal, en un intervalo de tiempo donde el contenedor estd lleno, es de alrededor de +0.004 V.
Tomando el cociente entre este valor y el voltaje promedio de la sefal en ese intervalo, y luego
elevando al cuadrado el resultado obtenemos una relacion sefial a ruido mayor que 100000.

Para construir la curva de calibracion, se ajustd una curva tedrica de reflectancia, R, como
funcién del indice de refraccion, n, y para un dngulo de incidencia, 0;, fijo. Se asumié que la
polarizacion luz reflejada estd dada por una combinacién lineal de la reflectancia de Fresnel
para los estados de polarizaciéon TE y TM, como sigue:

R (l’l, 9,‘) =aRrE (l’l, 9,‘) + bRy (l’l, 9,‘) 3.2)

donde Rrg y Rty son la magnitud al cuadrado de los coeficientes de reflexion de Fresnel
correspondientes (r7g y rry) en una interfaz plana [41, 42]. Los pardmetros de ajuste de la
ecuacion (3.2) a los puntos de calibracién son los coeficientes a, b y el angulo de incidencia
0,. Se tom6 como IR del medio de incidencia el valor nominal del IR del vidrio BK7 [43] a
la longitud de onda de trabajo. En la Figura 3.2(b) se muestra la curva ajustada a los puntos
de calibracion de la Figura 3.2(a). En este caso el dngulo de incidencia ajustado fue de 61.54°,
y los coeficientes a = 45 % para polarizacion TE y b = 55 % para polarizacién TM. Con esta
curva de calibracidn, es inmediata la conversion de los valores de reflectividad medidos, entre
0.35 y 0.85, al correspondiente IR del medio externo. De esta manera, el dispositivo queda listo
para monitorear en tiempo real la evolucién del IR durante un proceso de hemolisis en una sus-
pension diluida de eritrocitos.

Para asegurarnos de que durante la hemdlisis la sefial medida depende unicamente de la
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Figura 3.2: (a) Gréfica de la sefial de intensidad (en V) como funcién del tiempo obtenida al

llenar y vaciar el contenedor, consecutivamente, con las cinco muestras de calibracion. (b)
Curva de calibracién de reflectividad como funcion del indice de refraccion de la muestra, en
un intervalo continuo entre n = 1.3324 y n = 1.3409; el 4ngulo de incidencia es 0; = 61.54°
y la polarizacién de la luz es 45 % TE y 55 % TM.

liberacion de hemoglobina por los eritrocitos, se centrifuga (a 3000 rpm por 15 minutos) la
muestra de sangre para separar los eritrocitos del plasma. Luego de esto se toman (con una
micropipeta) 200 ul de eritrocitos centrifugados y se depositan en el contenedor del dispositivo,
que previamente se llena con 1.8 ml de solucién hipoténica. La muestra de eritrocitos se
introduce aproximadamente 2 minutos después de iniciarse la toma de datos, lo cual permite
verificar la estabilidad de la senal de base. Para soluciones suficientemente hipotdnicas, la
liberacién de hemoglobina y el consecuente incremento del IR comienza casi inmediatamente
después de que se introducen los eritrocitos a analizar. La variacion del IR es suave y continua
durante todo el proceso de hemdlisis, que dura alrededor de 10 minutos. En la Figura 3.3(a)
se muestra una curva de R como funcién del tiempo, ¢, obtenida tipicamente al utilizar la
metodologia descrita anteriormente.

La estabilizacion de la senal de reflectividad es un indicativo de que el proceso de hemdlisis
estd terminando. En todos los casos estudiados en este trabajo la sefial de reflectividad se
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Figura 3.3: (a) Curva tipica de reflectancia como funcién del tiempo obtenida con el
dispositivo experimental durante un proceso de hemdlisis. El tiempo en el cual se introducen
los eritrocitos (¢ = 0) estd claramente marcado por un pico en la sefial. (b) Grafica
correspondiente de indice de refraccién como funcién del tiempo y su ajuste usando tres
funciones exponenciales.

estabilizd alos 12 o 15 minutos de iniciado el proceso. Los datos se almacenan para su posterior
procesamiento. Cuando se detiene el experimento se toman unos microlitros de la mezcla
hemolizada y se mide su IR en el refractometro de Abbe, lo cual establece una asintota para
el IR de la solucion de hemoglobina al final del proceso de hemdlisis. Usando un programa de
computo (MATLAB) y la curva de calibracion, pasamos los datos obtenidos de reflectividad,
R(t), a indice de refraccion, n (¢). Para resumir la informacién proporcionada por cada curva
experimental de n(¢) y poder establecer un método de comparacion entre muestras de sangre
diferentes, propusimos identificar momentos especificos de la curva que pueden ser extraidos
facilmente. Por ejemplo, el momento en que los eritrocitos son introducidos en la solucién
hipoténica esté claramente marcado por un pico en la curva de R (¢) (ver Figura 3.3(a)). Nuestra
propuesta es identificar los instantes de tiempo cuando el aumento del IR corresponde a un
30%, 50% y 70 % de su rango dindmico durante el proceso completo de hemolisis. Aqui nos
referimos al rango dindmico como la diferencia entre el valor inicial y final del IR de la muestra,
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marcados con lineas rojas discontinuas en la Figura 3.3(b). En este caso se puede observar que
n varia desde 1.3325 hasta 1.3385, lo que corresponde a un rango dindmico de 0.0060.

3.3.1. Interpretacion de la curva n(r)

En la Figura 3.3(b) podemos observar una dependencia temporal de tipo exponencial de
la curva n(¢). A continuacién proponemos un modelo que describe bastante bien el comporta-
miento de la dependencia del IR del medio matriz de una suspension de eritrocitos (en agitacion
suave) durante un proceso de hemdlisis inducida por estrés osmoético. Supongamos que en el
instante inicial (r = 0) un conjunto de Ny glébulos rojos estdn suspendidos en un volumen, V,,,
de solucién hipoténica. Inmediatamente, los glébulos rojos comienzan a inflarse hasta llegar a
un volumen méximo, vg, debido a la entrada de agua a su interior por 6smosis. Pasados unos
segundos, un subconjunto de Ny eritrocitos del total experimentan una ruptura parcial de su
membrana; es decir, se le hacen hoyos a la membrana [33]. El contenido de los eritrocitos (ci-
toplasma rico en hemoglobina) comienza a difundirse hacia la matriz hasta que se alcanza un
equilibrio [44]. Asumimos que dicho contenido es reemplazado por solucién hipotdnica, con lo
cual durante el intercambio se modifica el IR del interior de los eritrocitos pero no el volumen,
NovE, que estos ocupan. Por esta razén, el volumen, V,,, de la matriz permanece constante. De
otra manera las células vacias esparcirian considerablemente, lo cual no ocurre experimental-
mente.

Cuando inicia el proceso de difusion del citoplasma, en el instante ¢t = z,, la concentracién
de citoplasma en el exterior de las células es nula atn, C,y; (f;) = 0. Para cualquier instante de
tiempo porterior, ¢ > f;, tenemos que:

Ve (1)

Coxt (1) = (3.3)

donde V. (t) es el volumen de citoplasma difundido al tiempo ¢, proveniente de los Ny
eritrocitos lisados en ¢ = #;. Si suponemos que todos los eritrocitos lisados al mismo tiempo
son iguales, podemos definir la concentracion de citoplasma en el interior de cualquiera de
ellos como:
Ve (l )

Cint (1) = e (3.4)

donde v, (t = 0) es el volumen de un eritrocito antes de la entrada de agua por 6smosis, y al
comenzar la hemdlisis tenemos que Cy (f5) = v (0) /vg.

A partir de la discusion anterior, podemos afirmar que el volumen de citoplasma liberado
hacia el medio extracelular, varia segin la siguiente expresion:

V. (1) = No[ve (0) — ve (1)]. (3.5)
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Durante el proceso de difusion la concentracion C; se incrementa mientras que Ciy
disminuye, hasta que se alcanza un equilibrio. Derivando la ecuacion (3.3), tenemos que:

Ceu (1) 1 3V.(1)

= . 3.6
ot V,, ot (3.6)

Sustituyendo las ecuaciones (3.4) y (3.5) en (3.6), obtenemos la siguiente expresion:
aCext _ _NOVE aCint . (3.7)

ot Vi, Ot

Si suponemos que el intercambio de citoplasma y solucién hipoténica en cada uno de los
eritrocitos estd gobernado por la ley de difusion de Fick [33], podemos escribir entonces que:

acin
= L= B{Coxt (t) = Cint (1)}, (3.8)

donde f es el coeficiente de difusion que depende del niimero y el tamafo de los agujeros
que se abren en la membrana celular durante la hemolisis. Las ecuaciones (3.7) y (3.8) forman
un sistema de dos ecuaciones diferenciales acopladas de ler orden, cuya solucién estd dada por:

Cort (1) = Coy (0) {1 —exp (—au)}, (3.9)

Cint () = [Cint (t5) — Coxr (00)] exp (—0tt) + Coxr (o0) . (3.10)
Las expresiones (3.9) y (3.10) satisfacen las ecuaciones (3.7) y (3.8) para los siguientes
valores de Ceys (o0) y O

Novg

Coxt (00) = TNOVECW (), (3.11)

o Cint (ts)
“= BCint (ts) — Coxt (°°) ’

donde C,y (=0) es la concentracién volumétrica de equilibrio que denota el final del pro-
ceso difusivo; y sustituyendo la ecuacion (3.11) en la dltima expresién obtenemos que o =

(3.12)

B {1 + % . Este modelo podria generalizarse para incluir variaciones del coeficiente de di-
m

fusion P para células individuales dentro del conjunto de los Nj eritrocitos hemolizados.

El modelo encontrado para C,, (¢) establece la evolucion temporal macroscépica del IR del
medio exterior a las células, n(¢), que finalmente es lo que medimos con nuestro dispositivo
experimental. Debido a la homogenizacidn constante con el agitador mecénico, se puede hablar
en cada momento del IR de la mezcla dado por el siguiente promedio volumétrico entre los
indices de refraccion involucrados, ng y ng:

Vin—Ve Ve
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y usando la ecuacion (3.3) obtenemos la expresion:

n(t) =ng+Cey (t) (nc —ng), (3.14)

que junto con la ecuacion (3.9) dicta la cinética del proceso de hemdlisis de un subconjunto
de células similares. Uno puede asumir que después de algiin tiempo otro subconjunto de
eritrocitos se hemoliza, y tendremos varios procesos de difusidn sucesivos que se superponen.
Esto se explica teniendo en cuenta que pueden coexistir diferentes poblaciones de eritrocitos,
debido al recambio periddico que realiza el organismo. En la Figura 3.3(b), se incluye un ajuste
a la curva experimental de IR; en este caso se requirieron dos funciones exponenciales de la
forma dada por la ecuacién (3.14). Podemos apreciar que el primer proceso empiezaent =0y
el segundo alrededor de r = 200 s. Estos tiempos aparecen sefialados en la grafica de la Figura
3.3(b) con flechas rojas. Podemos decir que la teoria propuesta se ajusta bastante bien a los
datos experimentales. En los resultados que se presentan a continuacion, se utilizé el mismo
modelo para ajustar todas las curvas experimentales de 7 (¢) obtenidas.

3.4. Resultados

Se llevaron a cabo varios experimentos siguiendo la metodologia descrita anteriormente,
usando eritrocitos separados a partir de muestras de sangre provenientes de individuos sanos y
de otros individuos diagnosticados con anemia hemolitica. En ambos casos dichos individuos
donaron voluntariamente 3 ml de sangre completa, que se almacené en tubos de ensayo de vidrio
(tubos Vacutainer) con anticoagulante (heparina) en su interior. Tanto la extraccion de la sangre
a los sujetos, como los andlisis de biometria hematica y diagndstico patologico fueron realizados
por personal especializado en el laboratorio del banco de sangre del Hospital General de México
“Dr. Eduardo Liceaga”. Estos procedimientos fueron realizados en un periodo méaximo de 3
horas a partir de que se extrajo la sangre a los sujetos, después de lo cual se almacen6 en un
refrigerador a —4 °C hasta el momento de su recoleccién para aplicar la metodologia propuesta.

3.4.1. Sangre sana

Las Figuras 3.4 y 3.5 muestran las curvas de IR como funcién del tiempo obtenidas para
diferentes muestras de sangre de individuos sanos (a partir del andlisis del banco de sangre). Las
gréficas de la Figura 3.4 se obtuvieron usando una solucion hipotdnica con una concentracion
en peso de NaCl de 0.09 % (10 % del valor isotonico), mientras que para las graficas presenta-
das en la Figura 3.5 se us6 0.18 % de NaCl (20 % del valor isoténico). En todas las graficas la
linea roja discontinua indica el valor final del IR de la mezcla (muestra totalmente hemolizada)
obtenida posteriormente con un refractometro de Abbe.

Noétese que en las curvas de la Figura 3.4 hay un pequefio lapso de tiempo, entre el momento
en que se afiaden los eritrocitos y el momento en que comienza a aumentar el IR de la muestra.
Atribuimos esto al tiempo que le toma al primer grupo de eritrocitos alcanzar su volumen limite
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Figura 3.4: Curvas experimentales de indice de refraccion como funcién del tiempo
obtenidas a partir de una suspensién de eritrocitos provenientes de sangre sana en una
solucién hipoténica al 0.09 % de concentracion de NaCl. Se utilizé sangre de tres individuos
distintos para obtener las curvas (a), (b) y (c).

y comenzar la hemdlisis. Sin embargo, no se encontré ninguna correlacion entre este tiempo
y el intervalo de tiempo que le toma a la muestra hemolizarse completamente. Estos lapsos de
tiempo no son observables en las graficas de la Figura 3.5.

Por otra parte, en algunos experimentos (ver Figura 3.4 (a) y (b)) la linea discontinua roja esta
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Figura 3.5: Curvas experimentales de indice de refraccién como funcién del tiempo

obtenidas a partir de una suspensién de eritrocitos provenientes de sangre sana en una

solucidn hipoténica al 0.18 % de concentracién de NaCl. Se utilizé sangre de tres individuos

distintos para obtener las curvas (a), (b) y (c).

claramente separada del valor de IR alcanzado al final del intervalo de tiempo en el que se midio.
Esto significa que la hemdlisis atin no habia concluido al momento de detener el experimento
y que se completd cuando se extrajo la muestra para medir su IR en el refractémetro de Abbe.
En el caso de la concentracion de 0.18 % de NaCl utilizada en los experimentos de la Figura
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3.5 no se nota practicamente esta diferencia, lo cual indica que la hemdlisis ya habia concluido.
No tenemos una justificacion concreta para explicar estas diferencias observadas entre las dos
concentraciones utilizadas.

Las tablas 3.1 y 3.2 muestran los valores de tiempo: #30%, ts09% Y t70% para cada una de
las curvas presentadas en las Figuras 3.4 y 3.5. Podemos apreciar que los tiempos de la tabla
3.1 son, en promedio, menores a los de la tabla 3.2. Esto se debe a que los datos de la tabla
3.2 corresponden a un ambiente con mayor concentracion de NaCl (menos hipotonico) para los
eritrocitos. Una mayor concentracion de sales retrasa el proceso de inflamiento y ruptura de los
eritrocitos, al estar mds cerca del valor isoténico. Se puede observar también que los valores de
tiempo 130%, s09% Y t709% en la tabla 3.1 estdn mds cercanos entre si que en la tabla 3.2; lo cual
sugiere que la concentracion correspondiente al 20 % del valor isotonico permite apreciar mejor
las diferencias entre distintas muestras de sangre. Se realizaron pruebas usando otras soluciones
hipoténicas con concentraciones de NaCl mayores al 20 % del valor isoténico, pero la hemolisis
fue demasiado lenta y el comportamiento de la curva n (¢) fue menos reproducible para estos

casos.
Muestra 3¢ [S] t509% [S] 0% [S]
a 50.0 82.0 263.0
b 55.0 86.0 175.0
C 43.0 84.0 126.0

Cuadro 3.1: Valores de tiempo 30, t50% Y t709 para muestras de sangre sana, hemolizadas

en una solucion hipoténica al 0.09 % de NaCl (ver Figura 3.4).

Muestra  130%[s]  ts50%[s] t70%]s]
a 118.0 144.0 174.0
b 73.0 128.0 206.0
c 61.0 91.0 118.0

Cuadro 3.2: Valores de tiempo 309, fs0% ¥ t709 para muestras de sangre sana, hemolizadas
en una solucién hipoténica al 0.18 % de NaCl (ver Figura 3.5).

3.4.2. Sangre con diagnostico de anemia

En la Figura 3.6(a) y (b) se muestran las curvas de IR como funcién del tiempo obtenidas
para dos muestras de sangre de individuos diagnosticados con anemia hemolitica (por el
laboratorio de Hematologia del banco de sangre), presentando baja fraccion de volumen de
eritrocitos (2.64 x 10 ul=' y 1.64 x 10%ul~!, respectivamente) y bajos niveles de hemoglobina
en sangre (9.8 ¢/ul y 5g/ul). En la Figura 3.6(c) presentamos la curva para un caso de sangre
de un individuo con anemia drepanocitica (fraccién de volumen de eritrocitos 1.97 x 10°ul =y
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nivel de hemoglobina en sangre 7 g/ul). Se utilizé una solucién hipotdnica al 0.18 % de NaCl,
teniendo en cuenta que dicha concentracion dio mejores resultados para la sangre sana.
En la tabla 3.3 se presentan los valores de los tiempos 1309, 509 Y 709% correspondientes
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Figura 3.6: Curvas experimentales de indice de refraccién como funcién del tiempo
obtenidas a partir de sangre de tres individuos diferentes diagnosticados previamente con
anemia y una solucién hipoténica al 0.18 % de concentracién de NaCl.

a la Figura 3.6. Se puede notar que en este caso la hemolisis ocurrié6 mas rapidamente que
en los casos mostrados en la Figura 3.5, para eritrocitos sanos en un ambiente con la misma
concentracion de NaCl. Dicho resultado se puede atribuir al hecho de que los eritrocitos con
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este padecimiento son menos resistentes al inflamiento provocado por el estrés osmotico.
Muestra  130%[s]  t50%[s] t70%]s]

a 38.0 61.0 107.0
b 25.0 38.0 54.0
c 42.0 56.0 87.0

Cuadro 3.3: Valores de tiempo #39¢, fs0% Y t70% para muestras de sangre de individuos con
anemia, hemolizadas en una solucién hipoténica al 0.18 % de NaCl (ver Figura 3.6).

3.4.3. Discusion

Todas las Figuras de la 3.4 a la 3.6 muestran una dependencia exponencial simple o una
sucesion de funciones exponenciales. Esto soporta la idea de que la liberacion de citoplasma
(rico en hemoglobina) a través de los agujeros de la membrana de los eritrocitos lisados es un
proceso continuo de principio a fin y que su cinética estd gobernada por la superposicion de
procesos difusivos simples. De hecho, podemos apreciar en las Figuras de la 3.4 a la 3.6 que el
ajuste del modelo matematico propuesto en la seccion 3.3.1 se aproxima muy bien en todos los
casos a las curvas experimentales.

En la mayoria de los casos se ajusté mas de un proceso exponencial. Por ejemplo, las grifi-
cas en las Figuras 3.4(b) y (c¢), 3.5(a) y 3.6(c) muestran un segundo proceso exponencial retra-
sado con respecto al primero; mientras que en las Figuras 3.5(b) y (¢) y 3.6(c) podemos ver un
tercer proceso exponencial. El inicio de cada nuevo proceso exponencial estd marcado con una
flecha de color rojo en las gréficas. Por lo anterior, podemos especular que nuestra metodologia
es capaz de distinguir entre poblaciones de eritrocitos con diferente fragilidad osmotica dentro
de una misma muestra. Podriamos pensar que existe una distribucion de tiempo de vida medio
para el total de eritrocitos en la muestra. Sin embargo, en individuos sanos lo normal es que
todos los eritrocitos tengan las mismas propiedades (incluido el tiempo de vida) [45]. Bajo cier-
tas circunstancias de salud los tiempos de produccion de los eritrocitos de un individuo pueden
verse afectados. Seria interesante investigar en el futuro proximo si las desviaciones del proceso
exponencial simple, observadas en nuestros resultados, estan correlacionadas con algtin asunto
de importancia médica.

La determinacion de los coeficientes o (ver ecuacion 3.12) y los tiempos de inicio del se-
gundo o tercer proceso exponencial en cada caso, mediante el ajuste de varias funciones expo-
nenciales consecutivas a los datos experimentales, supone otra manera de cuantificar la cinética
del proceso de hemolisis. Sin embargo, pensamos que el método propuesto de encontrar los
valores de tiempo 1309, 50% Y t70% €s mds simple y por lo tanto mas conveniente. Como se de-
mostré en la subseccion 3.4.2, dicho método es suficiente para distinguir entre eritrocitos sanos
y con diagnosticados con anemia. La concentracion seleccionada (0.18 % de concentracion de
NaCl) para la solucién hipotdnica de base, ralentiza el proceso de hemolisis con respecto a la
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de 0.09 % de NaCl, pero permite obtener una medicion mas precisa de los tiempos 1309, 509 Y

170%-

Hemos sefalado anteriormente que sin la agitacién continua de la muestra no podriamos
afirmar que el IR medido es un indicador de la cantidad de citoplasma (rico en hemoglobina)
liberado en tiempo real por las células. En la seccion 3.2, nos aseguramos de que el agita-
dor mecdnico utilizado no constituye, por si solo, un agente causante de hemolisis por estrés
mecanico. Sin embargo, una vez que se coloca a los eritrocitos en un ambiente de estrés osmoti-
co la agitacién mecdnica pasa a ser un estrés adicional para las células, por lo cual puede afectar
la cinética del proceso de hemdlisis. Es por esto que enfatizamos en que, con la metodologia
propuesta, se deben mantener constantes las caracteristicas del agitador (aspas y velocidad de
rotacion) para poder comparar los resultados obtenidos para diferentes muestras de sangre.
Queda pendiente para el futuro, realizar una investigacion detallada sobre la repercusion de la
velocidad y forma de las aspas en la cinética de la hemdlisis monitoreada a través del dispositi-
VO propuesto.

También debemos considerar que el contenido intracelular de los eritrocitos, ademds de
hemoglobina, tiene sales en solucién, y cuando se difunde hacia el exterior causa un aumento
en la concentracion salina del medio extracelular, lo cual en teoria disminuye el estrés osmotico.
Debemos investigar mds adelante, si este cambio gradual de concentracion salina es importante
0 no para la evolucién temporal del IR con la metodologia presentada. Por ultimo, es posible
introducir algunas mejoras al método de ajuste de funciones exponenciales sucesivas. Por
ejemplo, podriamos considerar varios procesos exponenciales simultdneos (que comiencen al
mismo tiempo) pero que tengan distintas constantes de tiempo o. Esto también es algo que
consideramos investigar en el futuro.
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Capitulo I

Reflectividad optica de una interfaz con una
distribucion aleatoria de contraste de indice
de refraccion

En el capitulo anterior analizamos el indice de refraccién efectivo de una suspension de
células utilizando el modelo de van de Hulst ((3.1)). En el caso particular de la sangre, vimos
que la medicion de reflectividad de luz visible de una interfaz plana en contacto con la suspen-
sién es més sensible a cambios en el indice de refraccidon del medio que rodea a las células, que
a la propia presencia de éstas. Las células en suspension no constituyen un problema, ya que, al
ser tenues y grandes en comparacion a la longitud de onda, el retroesparcimiento es casi nulo.
Sin embargo, si algunas de estas células se adhieren a la interfaz ;podriamos seguir aplicando el
mismo andlisis? La respuesta es no. En general, debemos separar el andlisis de la reflectividad
de la interfaz y del interior del medio externo para tomar en cuenta la contribucion de las células
en contacto con la interfaz.

En el presente capitulo, se derivan expresiones analiticas para la reflectancia superficial
de una interfaz plana inhomogénea, donde tenemos particulas grandes de diferentes indices de
refraccion en contacto 6ptico con el medio de incidencia, lo que resulta en un patrén aleatorio de
contraste de IR. Los resultados pueden ser aplicados al caso de células adheridas a la interfaz o
microgotas rociadas sobre esta. Se ilustran y discuten algunas aplicaciones practicas del modelo
desarrollado [46].

4.1. Modelos de reflectancia superficial

Supongamos que una onda plana, proveniente de un medio homogéneo con indice de refrac-
cién (IR) real n;, incide sobre una interfaz plana con un medio no homogéneo. Consideremos
que el medio no homogéneo es un semiespacio infinito en las direcciones x, y y z > 0, compuesto
por un medio externo de IR r, e inclusiones o particulas de IR n1, que supondremos de tamafio
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4.1. Modelos de reflectancia superficial

grande respecto a la longitud de onda A incidente. Podemos pensar en dichas inclusiones como
células o microgotas para el caso de A en el intervalo visible. Nos interesa particularmente el

caso en que algunas de las particulas realizan contacto ptico con la interfaz, como se ilustra en

la Figura 4.1. Asi que la interfaz tendrd algunas regiones (o dreas) de contraste de IR entre los
medios n;-n, y entre los medios n;-n1, formando un patrén aleatorio de areas de contraste de IR.

Si existe una diferencia considerable entre los indices de refraccion n, y n;, la onda incidente

serd esparcida por la interfaz. En general, también puede haber luz esparcida por las particulas
desde el interior del medio externo; sin embargo, en este andlisis ignoraremos dicha contribu-

cion.

Supongamos que la onda incidente est4 polarizada linealmente y dada por E' = Egexp (iki r— i(ot) éi,

ZA ) Ty‘_ L .
. |
/A (%
»
n;
(b)

Figura 4.1: (a) Reflexion interna en una interfaz parcialmente cubierta por microgotas
de indice de refraccién n; o (b) en contacto Optico con un medio bioldgico. En cada
caso se muestra una vista superior de la interfaz correspondiente (desde el semiespacio
de transmisién) mostrando las dreas de contacto entre las microgotas, o células, y la interfaz

donde k; es el vector de onda en el medio de incidencia y ® es la frecuencia de la onda. Asu-
miremos que las dreas de contacto de IR externo ny, distribuidas a lo largo de la interfaz, tienen
dimensiones grandes comparadas a A. Entonces, podemos aproximar el campo eléctrico refleja-
do en cualquier lugar cercano a la interfaz desde el medio de incidencia, E" (x,y,z = 07), como
el producto entre el campo eléctrico incidente y el coeficiente de reflexion para una onda plana
evaluado en los indices de refraccion involucrados en esa posicion de la interfaz y para la po-
larizacion correspondiente. La expresion del campo eléctrico reflejado cerca de la interfaz es la
siguiente:

E" (x,,2=07) = Eoro (r,) €*'e,, 4.1

donde r| = xa, + yay, a, y a, son los vectores unitarios en el plano xy, y &, es el vector
de polarizacion de una onda reflejada especularmente en una interfaz homogénea e infinita. El
coeficiente de reflexion de la onda plana, cerca de la interfaz, se define como:

rie siel IR del medio externo es n,

4.2
ri1  siel IR del medio externo es n; (4.2)

ro(er) = {
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Aqui, rj. y ri1 son los coeficientes de reflexion de Fresnel [41,42] para una interfaz entre
los medios de indices de refraccion n; y n,, y una interfaz entre entre los medios de indices de
refraccion n; y ny, respectivamente.

La aproximacion en la ecuacién (4.1) es andloga a la aproximacién que se usa para
modelar la difraccién de la luz por una abertura grande en una pantalla opaca [47,48], o a
la aproximacion de difraccion anémala usada cominmente para modelar el esparcimiento por
células [49-51], o también puede considerarse equivalente a la aproximacion del plano local
tangente usada en superficies rugosas [52-54].

4.1.1. Reflectancia coherente superficial

La reflectancia coherente de la interfaz corresponde al cuadrado de a magnitud del
coeficiente de reflexion superficial de la onda promedio. La onda promedio se obtiene a partir
de promediar los campos magnéticos reflejados sobre todas las configuraciones permitidas para
las posiciones y formas de las regiones de contacto de la interfaz con las particulas (de IR
n1). Resulta conveniente expresar la onda reflejada como una expansiéon de ondas planas. El
procedimiento a seguir para esto es estandar en los casos donde la componente tangencial del
campo electromagnético estd sobre un plano de referencia usando el método de la transformada
de Fourier [21]. Primero se indica la transformada bidimensional de Fourier de la componente
tangencial del campo eléctrico (E" (x,y,z = 07)) en el plano de referencia (en este caso el plano
es z = 0). Luego se indica la transformada inversa bidimensional de Fourier y se completa el
kernel, de modo que satisfaga las ecuaciones de Maxwell, obteniéndose lo siguiente:

1 oo .
E"(x,y,2<0) = oy / / S (kesky) o btk k) gie e, (4.3)

donde k, = , /kl-2 — k)% — k%, k; es la magnitud del vector de onda en el medio de incidencia.

[ (ke ky) = f1 (ke ky) + [z (k, ky) @z, con f (ki ky) y fo(kesky) = k1 - f1 (ki,ky) Kz, son la
componentes tangencial y perpendicular (al plano z = 0), respectivamente, del kernel de la
expansion en ondas planas del campo eléctrico. a, es el vector unitario en la direccion z, y
f1 (ky,ky) es la transformada bidimensional de Fourier de la componente tangencial del campo
eléctrico en z =07, tal que:

S (ke,ky) = / / E’ (x,y,z=0") e~ ik ty) gy, (4.4)

donde

Ej_ (X,y,ZZO_) = Eoro (xay) eik;x (ér)J_a (45)

y (&), esla componente tangencial de &, (es decir, sus componentes x € y).
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Como se menciono anteriormente, la onda reflejada coherentemente en la interfaz se obtiene
de promediar la ecuacion (4.3) sobre todas las posibles configuraciones del patrén de contraste
de IR. EI resultado queda en términos del promedio de las ecuaciones (4.4) y(4.5). En el
miembro derecho de la ecuacién 4.5 el operador promedio, (), solamente aplica sobre ro (r)).
No es complicado obtener este promedio si asumimos que el promedio configuracional en
cualquier punto de la interfaz, r , es igual al promedio sobre una interfaz de dimensiones
infinitas. Supongamos una interfaz cuadrada de lados L — oo. Entonces podemos escribir lo
siguiente:

L/2 L2
<I’0 (rL _I}grc}oﬁ/L/z L/zr rL r,. (46)

Sustituyendo la ecuacién (4.2) en la ecuacion (4.6), es facil ver que se obtiene:

(ro(ry)) =rie®, +ri1 Oy, 4.7)

donde ®, y O son las fracciones del drea de la interfaz donde el medio externo tiene IR 7,
y ny, respectivamente. En lo siguiente, nos referiremos a ®, y ®; como la fraccién de contacto
del medio e o del medio 1.

Usando la ecuacion (4.7) en la ecuacion (4.5), sustituyendo el resultado en la ecuacion (4.4),
haciendo las integrales y usando el resultado en la ecuacion (4.4) nos queda la onda reflejada
promedio como:

(E") = Ey[rie®, + r1®1] ¥ Te,. (4.8)

El coeficiente de reflexiéon coherente superficial rg.,;, estd dado por el cociente entre la
amplitud de (E") y la amplitud de la onda incidente. En un sistema de solo dos medios en
contacto con la interfaz con el medio de incidencia, debemos tener que ®, + ®; = 1, asi que
podemos escribir que ®, = 1 — ®;. Luego, el coeficiente de reflexiéon coherente superficial
puede escribirse como sigue:

IScoh = Tie + (rit — Tie) ©1, (4.9)

veamos que el resultado no depende de la forma de las regiones de contacto.
Podemos generalizar la expresion anterior para casos donde haya mds de un tipo de
particulas en contacto con la interfaz. Si tenemos N medios distintos, adicionales al que

identificamos como medio externo de IR ., con indices de refraccion ny, ny, ..., ny, la ecuacion
(4.9) se modifica de la siguiente manera:

N
rscoh = rie+ Y., (rij —rie) ©. (4.10)
=1
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La reflectancia coherente superficial Ry, estd dada por el cuadrado de la magnitud de esta

ultima expresion; o sea:

2
N
Rscon = |Fie + Z (rij—rie) ©;] . 4.1D)

J=1

En la Figura 4.2 se muestran el cdlculo correspondiente al modelo derivado para la
reflectancia coherente superficial, Rg..p, en configuracion interna y como funcién del angulo
de incidencia con que se ilumina la interfaz para dos estados de polarizacion (TE y TM). En
este caso se ha considerado que hay solamente un medio adicional (con IR n; = 1.40) al medio
externo (con IR n, = 1.00) haciendo contacto 6ptico con la interfaz, como en la ecuacion (4.9).
Las curvas corresponden a tres valores distintos de la fraccion de contacto ®1, para un medio

de incidencia con IR n; = 1.50.
Podemos apreciar de la Figura 4.2 que las curvas presentan dos dngulos criticos (cuya posicion

f—ey=005___ 1 1
e,=01{({ Y/ | | 7 ~ I'I
I
< 0.6} 106} o
E TE N ™ J
= 104}
102F (b) ﬂ
i
oE QE=t=mee,
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0:(°) 0:(°)

Figura 4.2: Curvas tedricas para la reflectancia coherente superficial como funcién del

angulo de incidencia para polarizacién (a) TE y (b) TM de una interfaz plana vidrio-aire,

en contacto con una distribucién aleatoria de particulas (inmersas en el medio externo).

En cada caso se graficaron las curvas para tres valores diferentes de la fraccion de area de

contacto de las particulas sobre la interfaz.

estd marcada por las lineas rojas verticales), uno correspondiente al contraste de indices de
refraccion de la interfaz n;-n, y el siguiente a la interfaz n;-n;. Ademas, las curvas de Ry,
se caracterizan por tener un pico invertido en el segundo angulo critico, que es mas profundo
a medida que aumenta la fraccién de contacto de las particulas. Para polarizaciéon TM (Figura
4.2(b)) se observan picos mds acentuados, en comparacion a la polarizacién TE (Figura 4.2(a)),
en todos los valores de ®1. Después del segundo dngulo critico, las curvas transitan suavemente
hacia la reflexion total interna (que se alcanza en 90°). Este comportamiento difiere del
observado en una interfaz homogénea, donde la curva de reflectancia interna como funcién
del angulo de incidencia presenta un cambio dréstico de pendiente en el dngulo critico (pasa de
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4.1. Modelos de reflectancia superficial

estar indefinida a pendiente cero, indicando la reflexion total interna). La razén de que la forma
observada para Rg,;, cerca del segundo dngulo critico, sea diferente es la interferencia entre
los dos términos en el miembro derecho de la ecuacion (4.9). Nétese que rj y rj; son ndmeros
complejos, de magnitud 1 después de sus correspondientes angulos criticos; y su fase depende
del angulo de incidencia. Entonces, al tomar la magnitud al cuadrado (ver ecuacién (4.11))
aparece un término que depende de la diferencia de fase entre rj, y rj;. Dicha interferencia
también es responsable del pico invertido observado en las Figuras 4.2 (a) y (b), con minimo
situado en el segundo dngulo critico de todas las curvas.

4.1.2. Reflectancia total superficial

Como mencionamos al inicio de esta seccion, la aproximacién utilizada en la ecuacién (4.1)
es vdlida cuando las regiones o dreas de contacto de las particulas, sobre la interfaz, son grandes
comparadas a las dimensiones de la longitud de onda de la radiacién incidente. En ese caso, el
campo esparcido en la direccién de reflexion por una determinada drea de contacto se concentra
alrededor de una region cercana a la direccion de reflexion especular. Entonces, en la préctica,
si la medicidn de la reflectividad de la interfaz (entendida como la reflectancia de colimado
a colimado) se realiza usando un fotodetector simple, cuyo angulo sélido de deteccién es pe-
quefo pero de tamaio finito, lo que estaremos midiendo en realidad es la reflectancia total de
la superficie.

La reflectancia total superficial Rgr se puede calcular directamente integrando la componen-
te z del vector de Poynting de la onda electromagnética reflejada S”, dividido por la componente
z del vector de Poynting de la onda incidente S'; es decir:

R I /L/2 /L/2 S| d* (4.12)
= lim r, .
ST e L2 L2tz | |S] . -
donde tenemos que:

Sr

| ?’ = |ro (ro)|. (4.13)

SH o

z=0

Esto es, para la correspondiente polarizacion de la luz incidente. Sustituyendo la ecuacion
(4.2) en la ecuacion (4.13), e introduciendo el resultado en la ecuacion (4.12), tenemos que
Rer = |r,‘e|2 O, + |ri1 |2®1. Luego, si usamos que ®, = 1 — ® nos queda la siguiete expresion:

Rsr = Irie|2+(|m|2—|rie!2> 0. (4.14)

Nuevamente, podemos notar que el resultado no depende de la forma de las areas de con-
tacto, ni tampoco existe alguna correlacion entre dreas de contacto vecinas, s6lo depende de O .

38



4. Reflectividad optica de una interfaz con una distribucion aleatoria de contraste de
indice de refraccion

Aqui también podemos intuir facilmente la generalizacion de la ecuacion (4.14) para N
medios, adicionales al medio externo de IR n,., en contacto con la interfaz:

N
2
RST:|rie|2+Z (}r,ﬂ _|"ie‘2) @j. (4.15)
j=1

La Figura (4.3) muestra el cdlculo de Rg7 como funcién del dngulo de incidencia para dos
polarizaciones diferentes (TE y TM). Las tres curvas en cada caso, se obtuvieron variando la
fraccion de contacto ©1.

Puede verse, de las Figuras 4.3 (a) y (b), que la reflectancia total superficial es mayor que la

T—e, = 0.05—— . »
o R I "
S 106} T™
= 0.471 = 10.4}
0.2f (a) 10-2[ (b) i
0 0 |

0 20 40 60 80 0 20 40 60 80
0:(°) 0:(°)

Figura 4.3: (a) Curvas tedricas para la reflectancia superficial total como funcién del d&ngulo

de incidencia para polarizacién (a) TE y (b) TM de una interfaz plana vidrio-aire, en

contacto con una distribucién aleatoria de particulas (inmersas en el medio externo). En

cada caso se graficaron las curvas para tres valores diferentes de la fraccién de area de

contacto de las particulas sobre la interfaz.

reflectancia coherente superficial (Figuras 4.2 (a) y (b)) para cualquier dngulo de incidencia,
como era de esperarse ya que Rgr contiene a Rg.,,. Al igual que para Rg.,p, las graficas de Rgr
como funcion del dngulo de incidencia presentan dos dngulos criticos en las mismas posiciones
(marcadas por las lineas verticales de color rojo). El comportamiento de Rgr es méas parecido,
cerca de los dos dngulos criticos, al observado para una interfaz homogénea: la reflectividad se
aproxima al dngulo critico con una pendiente infinita, y después del angulo critico la pendiente
cae abruptamente a cero.

4.1.3. Modelo combinado

El éxito en la medicion de la reflectancia total superficial (Rg7) estd condicionado por la
dispersion angular de la luz esparcida alrededor de la direccién especular y del 4ngulo sélido de
deteccion del fotodetector utilizado para medir. Si el haz 6ptico incidente tiene una divergencia
angular menor que el dngulo sélido de deteccidn, entonces toda la luz coherentemente reflejada
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(Rscon) es capturada por el fotodetector. Sin embargo, puede ocurrir que la proyeccion del haz
de luz difusa (divergente) que viaja cerca de la direccion especular (en el caso discutido de dreas
de contacto grandes respecto a A) ocupe un drea mayor al drea fotosensible del detctor utilizado.
Entonces, en general, la reflectividad superficial medida es la suma de la reflectancia coherente
y una parte de la reflectancia incoherente (que es la diferencia Rsy — Rsco;). De acuerdo con
este andlisis, podemos plantear este modelo combinado como:

Ry = Rscon +x (RST - RScoh) , (4 16)

donde x es un parametro ajustable que depende de las caracteristicas del experimento.

4.2. Resultados

4.2.1. Comparacion con simulaciones numéricas

El propésito de esta seccion es establecer la validez de los modelos desarrollados y res-
paldar su uso en diferentes aplicaciones. Las simulaciones numéricas exactas son una opcion
muy confiable para comparar con el célculo tedrico, ya que se pueden explorar una gran can-
tidad de configuraciones. La simulacién numérica del esparcimiento por particulas, con forma
y posicion aleatorias, sobre una superficie infinita y de tamafio mayor que la longitud de onda
incidente tiene un alto grado de dificultad, en general. Sin embargo, debido a que los modelos
derivados anteriormente no dependen ni del tamafio ni de la forma de las regiones de contac-
to podemos usarlos en casos donde haya invarianza de traslacion a lo largo de una direccién
especifica, lo cual es equivalente a un problema de dos dimensiones. Por simplicidad, también
asumiremos que el patrén de IR sobre la interfaz es periddico, lo cual puede introducir algunas
oscilaciones en la curva de reflectividad como funcién del dngulo de incidencia. Como vere-
mos a continuacion, dicha periodicidad no impone ningun inconveniente para la comparacion
con los modelos tedricos. Asi que, se simuld un arreglo periddico bidimensional de particulas
(de seccion transversal triangular) en contacto con una interfaz usando el Método de Elemento
Finito (MEF) [55], como se muestra en la Figura 4.4. Elegimos una forma de prisma triangular
para simular las particulas, para evitar que estas introduzcan otras reflexiones en la direccion
especular. Asi nos aseguramos que las contribuciones a la reflectancia coherente solo provienen
de la superficie de contacto.

Para llevar a cabo el célculo de la reflectancia coherente como funcién del dngulo de incidencia,
en configuracion interna, se usé el MEF mediante el programa de cémputo COMSOL 5.3, el
cual permite resolver numéricamente la ecuacion de Helmholtz en el dominio de la frecuencia.
Se utiliz6 un equipo de computo con

un procesador de seis nucleos a 2.4 GHz y 32Gb de memoria RAM. El tiempo que toma realizar
las simulaciones depende del tamafio de la celda unitaria; en este caso vari6 entre 1 y 32 horas.

En la Figura 4.4 (a) se muestra un esquema bidimensional de la celda unitaria que que
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Medio externo,
n, = 1.00
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|_, x Puerto 1
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Figura 4.4: (a) Esquema del sistema simulado. Las particulas estin representadas por

Fronteras periddicas de Floquet

Fronteras periédicas de Floquet

Medio de incidencia,
n; = 1.50

prismas triangulares que cubren parcialmente la interfaz con el medio de incidencia. (a)
Vista bidimensional de la celda unitaria simulada. (b) Vista tridimensional del sistema
periddico simulado.

compone la estructura periddica simulada. Su representacion equivalente en tres dimensiones
se muestra en la Figura 4.4 (b). Esto corresponde a tener invarianza de traslacion a lo largo del
eje y. El periodo de la red bidimensional, a lo largo del eje x es 2a + b, donde b es la base del
prisma triangular (particula) y 2a es la distancia entre los bordes mas proximos de dos particulas
contiguas. Entonces, podemos definir la fraccidon de contacto para este sistema como:

b

— . 4.17
2a+b ( )

0

En todas nuestras simulaciones se utiliz6 una longitud de onda A = 630 nm para la luz inci-
dente y se fij6 una altura 4 = 2 um para las particulas triangulares. El IR de las particulas se tom6
como n; = 1.40, rodeadas por aire (n, = 1.00) y en contacto con el medio de incidencia con IR
n; = 1.50 (vidrio). En ambos lados de la celda unitaria (Figura 4.4 (a)), usamos las condiciones
periddicas de Floquet para reproducir la periodicidad de la red a lo largo del eje x. Ademas,
ponemos condiciones de frontera en los puertos de entrada y salida de la celda unitaria (puertos
1 y 2 en la Figura 4.4 (a)). En el Puerto 1, definimos una onda plana incidente con polariza-
ciéon TM, que viaja en una direccion especifica (0;). Las capas que se incluyen en los extremos
superior e inferior de la celda unitaria bidimensional (PML: “perfectly matched layer”, por sus
siglas en inglés) nos permiten trabajar con una celda unitaria de tamafo finito para modelar
semiespacios infinitos, absorbiendo todos los campos que inciden sobre ellas. Por como estan
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definidas, las capas PML no absorben perfectamente las ondas que llegan con dngulos mayores
a75°. Esto se corrige ajustando la longitud de onda, por un factor 1/cos6;, en el dominio de la
capa PML [54,56].

Se calculé el campo electromagnético reflejado y el campo transmitido en los puertos 1y
2, respectivamente. A partir de los campos en el Puerto 1 podemos calcular la intensidad de
la componente reflejada en la direccion especular, y posteriormente la reflectancia coherente.
Integrando el vector de Poynting en el Puerto 1 podemos calcular también la reflectancia total.

Con el fin de evaluar el error numérico en nuestras simulaciones, se calcul6 el mismo proble-
ma usando dos mallados diferentes. En el mallado més grueso se vari6 el tamafio de la particion
entre 0.6 nm y 60 nm, para todo el espacio de simulacion. En el mallado mas fino se redujo
el tamafio de la particién dentro de las particulas, quedando en un intervalo entre 0.3 nm y 10
nm. En todos los casos, la maxima tasa de crecimiento utilizada fue de 1.1. En la Figura 4.5,
se muestran las simulaciones numéricas de la reflectividad como funcion del dngulo de inci-
dencia para la geometria representada en la Figura 4.4 y con ®; = 0.17 y b = 5Sum, usando
los mallados grueso y fino descritos. Podemos apreciar que las diferencias entre las curvas de
reflectividad obtenidas son menores que 0.02 aproximadamente. Por lo tanto, en lo adelante
usaremos el mallado fino para nuestras simulaciones, y podemos asumir que el error en el valor
de la reflectividad es menor que 0.02.

El resultado de las simulaciones corresponde a toda la luz reflejada coherente e incoherente-

1 T T T T
—Mallado grueso
@ —Mallado fino
= 0.8F
@
S 06k
O 0.6
8
= 04f
&
13
o0}
F 0.2
e
0/ ; ; *
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Figura 4.5: Comparacién entre las curvas de reflectancia interna coherente como funcién
del angulo de incidencia para la misma celda unitaria y dos mallados distintos, con ®; =
0.17 y b =5 um. Pueden observarse oscilaciones de interferencia espureas al ser insuficiente
la discretizacion del dominio de simulacién.

mente, en la direccion especular. Esto incluye las contribuciones de la reflexion en la superficie
y del esparcimiento proveniente del interior de las particulas. Sin embargo, dada la forma de
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las particulas (Figura 4.4), para la reflectancia coherente no se espera una contribucién signi-
ficativa del interior de las particulas; es decir, la reflectancia coherente calculada a partir de la
simulacién corresponde a la reflectancia coherente superficial que modelamos en la seccion 4.1.
Pero no podemos decir lo mismo en el caso de la reflectancia total. Para probar esta hip6tesis,
llevamos a cabo dos simulaciones, manteniendo iguales todos los pardmetros excepto la forma
de las particulas. En la Figura 4.6 se muestran los resultados de dichas simulaciones, asumiendo
en un caso particulas triangulares y en el otro particulas rectangulares con su segunda interfaz
rugosa (como se muestra en las subfiguras al interior de la grafica en la Figura 4.6 (a)). Se puede
apreciar, a partir de la Figura 4.6 (a), que las curvas de reflectancia coherente para ambos tipos
de particula son iguales dentro de los limites del error numérico, para todos los dngulos de inci-
dencia. Por el contrario, en las curvas de reflectancia total graficadas en la 4.6 (b), podemos ver
que hay diferencias importantes entre las dos curvas, particularmente antes del primer angulo
critico. La razén es que las reflexiones en las interfaces particula-aire contribuyen de manera
importante a la reflectancia total. Entonces, en lo siguiente solo compararemos los resultados de
las simulaciones para la reflectancia coherente con el modelo de reflectancia coherente super-
ficial, Rg.op. Sin embargo, la aproximacion subyacente para derivar el modelo de reflectancia
coherente superficial es la misma que se usa para obtener el modelo de reflectancia total super-
ficial. Por lo tanto, podemos suponer que ambos modelos tienen los mismos limites de validez.
En la Figura 4.7 se grafican las curvas de reflectancia coherente, en configuracion interna, como
funcién del angulo de incidencia de una interfaz vidrio-aire en contacto parcial con particulas de
IR n1 = 1.40, simuladas con el MEF. Usamos un ancho de la celda unitaria de 2a+b =29um, y
tres valores diferentes para la longitud de la base b de las particulas triangulares: 5, 10y 16 ym.
Los valores correspondientes de la fraccion de contacto ®; son: 17 %, 34 % y 55 %, respectiva-
mente. En la Figura 4.7 se incluyeron las gréficas de la reflectancia coherente superficial R,y
(ecuacidn (4.11), con N = 1) utilizando los valores de la fraccion de contacto mencionados y el
mismo contraste de IR considerado para las simulaciones.

Podemos observar que las simulaciones con el MEF y las curvas del modelo tienen la misma
tendencia y en algunas secciones tienen una buena coincidencia. Las oscilaciones en las curvas
de reflectancia simuladas con el MEF,observadas entre 40° y 70°, se deben a la periodicidad
introducida por simplicidad en la simulacién. Las curvas que predice el modelo Rsc,j, para un
patrén aleatorio de contraste de IR en la interfaz, no presenta estas oscilaciones. Sin embargo,
obviando esta diferencia la simulacién y el modelo tienen buena coincidencia, excepto cerca
de los dngulos criticos en 8; = 41.8° y 69.0°. Nétese que la coincidencia entre la simulacién y
el modelo mejora detrds del segundo angulo critico a medida que aumenta la fraccién de con-
tacto @;. En este caso, el aumento de ®; se debe a un aumento del tamafio de las particulas.
Este comportamiento es esperado, ya que la aproximacién utilizada en la ecuacién (4.1), para
derivar los modelos, es mejor lejos de los bordes de las dreas de contacto, y para particulas méas
grandes la razon entre el drea y su contorno aumenta. En la subfigura, dentro de la Figura 4.7 (a
la izquierda), podemos ver que las simulaciones y el modelo coinciden satisfactoriamente para
angulos bajos, para todos los tamafios de particula considerados. A partir de este resultado po-
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Figura 4.6: (a) Simulacién de la reflectancia interna coherente como funcién del angulo de

incidencia para dos formas diferentes de particula; a la izquierda se muestran las secciones

transversales de cada geometria utilizada. (b) La misma comparacién en términos de la

reflectancia total. Para ambas simulaciones usamos ®1 =0.17y b = 5Sum.

demos aseverar que la aproximacion usada en la derivacion del modelo es muy buena, incluso

para dreas de contacto con dimension lineal de 5 um.

A continuaciéon abundaremos en el punto discutido anteriormente. En la Figura 4.8 se

grafican las simulaciones de la reflectancia coherente como funcién del dngulo de incidencia,
usando el MEF, para dos casos: b = 5Sum y b = 10um, manteniendo una fraccion de drea de
contacto de las particulas constante ®@; = 0.34. Estas gréficas ayudan a evaluar la exactitud del

modelo comparado a las simulaciones.
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Figura 4.7: Curvas de reflectancia interna coherente, como funcién del 4ngulo de

incidencia, para tres valores distintos de la fraccion de contacto de las particulas sobre una
interfaz plana vidrio-aire. Las curvas continuas fueron obtenidas mediante simulaciones
usando el MEF (descrito en el texto). Las curvas discontinuas se obtuvieron usando el
modelo para Rg..;, dado por la ecuacion (4.11) (con N = 1). Se muestra una amplificacién
de la region angular entre 0° y 25°.

La diferencia entre ambas curvas simuladas es la razén area/perimetro de las regiones de
contacto de las particulas con la interfaz entre los medios interno y externo (ver subfiguras
dentro de la Figura 4.8). Podemos notar una mayor cercania entre la simulacioén y el modelo
Rscon, cuando las particulas son de mayor tamaio (mayor razén drea/perimetro). De hecho, la
curva simulada para » = 10um parece mostrar un pico invertido en el segundo dngulo critico,
como predice el modelo. Es presumible, que para particulas mas grandes podamos observar un
pico mas evidente en el segundo dngulo critico. Sin embargo, la capacidad de computo requerida
para realizar estas simulaciones sobrepasa nuestras posibilidades actuales.

4.2.2. Aplicacion experimental

Como se menciond en la seccion 4.1, las aplicaciones de los modelos propuestos pueden ir
desde la medicion del IR de liquidos rociados sobre una superficie de vidrio hasta el monitoreo
de la adherencia o caracterizacion de un tejido bioldgico a una superficie plana [S7-62]. En esta
seccidn, presentamos un ejemplo de aplicacion experimental como prueba de concepto para
mostrar como se usa el método propuesto. Se midio la reflectividad interna, como funcién del
angulo de incidencia, de una interfaz en contacto con una pelicula delgada de tejido epitelial
de Allium cepa (nombre cientifico de la cebolla blanca comestible). La muestra se presion6
suavemente y se extendié sobre la cara plana de un prisma semicilindrico de vidrio (BK7;
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Figura 4.8: Comparacién entre las curvas de reflectancia coherente como funcién del
angulo de incidencia, simuladas para los sistemas representados a la izquierda. Ambos
sistemas tienen la misma fraccion de contacto, ®; = 0.34, y se muestra la curva
correspondiente calculada con el modelo de Rg.op,.

n; (A) ~ 1.52 [43]). En la Figura 4.8 aparece representado un esquema del arreglo experimental
usado [11,63]. Se ilumind la interfaz prisma-tejido usando una fuente laser de A = 515 nm y
variamos el dngulo de incidencia con una resolucién de 0.2°. Con un fotodetector de silicio se
midio, para cada posicion angular, la luz reflejada por la interfaz en la direccion especular. Nos
aseguramos de no tener contribuciones de la interfaz externa tejido-aire, colocando un pedazo
de algodén mojado detras de la pelicula delgada de tejido (esto no se muestra en la Figura 4.9).
Las fibras del algodon generan esparcimiento de la luz y el agua nos da un menor contraste de
IR en la nueva interfaz tejido-algodon mojado. De esta manera, borramos la reflexién en esta
segunda interfaz y es como si tuviéramos un semiespacio de tejido.

En la Figura 4.10 se muestra la comparacion entre la curva de reflectividad experimental (linea
roja con circulos rojos) y las predicciones de los modelos tedricos, de reflectancia superficial,
propuestos anteriormente. La reflectividad medida muestra claramente tres dngulos criticos en:
41.1°,63.4° y 69.1°. Esto nos indica, segtin el andlisis tedrico desarrollado en la seccion 4.1,
que en total hay tres medios haciendo contacto 6ptico con la superficie plana del prisma de
vidrio. Nuestra hipétesis es que las células no estdn en contacto directo con el prisma, sino que
hay una pelicula delgada de medio extracelular, con IR n,, entre ellos (regién I en la ampliacion
de la Figura 4.9). En algunas zonas de contacto, cuya fraccién de contacto llamaremos @1, la
pelicula de medio extracelular es tan delgada que localmente la interfaz es vista (por la luz)
como una interfaz vidrio-medio intracelular, este ultimo de IR n;. La fraccién de contacto con
el medio extracelular, la denotamos como ®,. También habra regiones de la interfaz, donde el
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Figura 4.9: Diagrama esquematico del principio de medicién utilizado. Se muestra una
ampliacion de la zona de contacto. Las células no estdn en contacto directo con el vidrio,
sino que hay una pelicula delgada de medio extracelular en medio (region I). En las regiones
de tipo II, hay bolsas de aire entre el vidrio y la pelicula de tejido biolégico.

tejido no haga contacto (quedando espacios llenos de aire en medio, con IR n, = 1.00); a estas
zonas les llamamos region tipo 11 (4.9).

Ajustamos entonces, el modelo para R, dado por la ecuacion (4.16), y usando las ecuaciones
(4.11) y (4.15) para N = 2. Del ajuste del modelo combinado, pudimos determinar que el tejido
tiene una adherencia o fraccion de contacto del 45 %; es decir, que @, + ® ~ 0.45. De la misma
manera, obtuvimos los indices de refraccion de los medios intracelular y extracelular. Aunque
no podemos asignar de manera inequivoca un IR a cada uno de estos medios, si sabemos que el
segundo dngulo critico observado en la curva de reflectividad esté relacionado con un IR de 1.36
y el tercer dngulo critico corresponde a un IR de 1.42, en contacto con el prisma. Suponemos
que, como en otros tejidos bioldgicos, el medio intracelular tiene una mayor concentracion
de solutos y por tanto tiene mayor IR [60, 64]; o sea, que n; = 1.42 y n, = 1.36. Del ajuste
de la altura de la curva de reflectividad, entre el segundo y tercer angulo critico, separamos los
valores de la fraccién de contacto como: ®, = 0.25 y @1 = 0.20. El valor ajustado del pardmetro
experimental x fue de 0.9.

4.3. Discusion

Debemos resaltar que, en general, no es complicado ajustar los pardmetros involucrados en
el modelo. En este caso, no fue necesario utilizar ningtn algoritmo especial de ajuste para en-
contrar dichos pardmetros, dados por la ecuacién 4.16: x, n,, ny, nz, ®,, @1 y ®,;. Como primer
paso, se selecciona el valor de x en el modelo combinado R,,. Para ello, se debe prestar atencion
a la seccién de la curva de reflectividad, detrds del dltimo angulo critico (en este caso es 69.1°).
Se elige el valor de x que reproduce la forma suavizada de la curva experimental después de
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Figura 4.10: Reflectividad interna experimental como funcion del dngulo de incidencia de
una interfaz vidrio-aire en contacto con un tejido epitelial vegetal (Allium cepa). Se ajusté

el modelo de R,, como una combinacién lineal de las componentes coherente y total de los
modelos de reflectancia superficial, para un valor del pardmetro experimental x = 0.90. Se
muestra (a la izquierda) una imagen de microscopia 6ptica de la pelicula de tejido bioldgico
medida.

este angulo. De esta parte de la curva se puede medir la contribucion relativa de los modelos
de reflectancia superficial coherente e incoherente. Notese que el modelo de reflectancia total
superficial Rgr (ecuacidén 4.16 con x = 1), representado por la curva verde punteada en la Figura
4.10, predice reflexion total interna después del dltimo angulo critico, lo cual no ocurre expe-
rimentalmente. Esto significa que una parte de la reflectancia incoherente (Rsy — Rscop) no fue
capturada o quedo fuera del fotodetector. Solamente un valor del pardmetro x permite reprodu-
cir el comportamiento de la curva de reflectividad después de 69.1° (en este caso fue x = 0.9),
siendo esta parte poco sensible a los valores exactos de los demds parametros del modelo. En
la practica, esta region angular es la mds importante de la curva para identificar rdpidamente
si hay contacto de uno o mas medios adicionales al medio externo, al no observarse el transito
abrupto hacia la reflexion total interna inmediatamente después del ultimo angulo critico. En
el siguiente capitulo veremos cdmo la contribucién del modelo desarrollado es muy relevante
para lograr el ajuste en esta regién angular, incluso cuando tenemos reflexiones provenientes
del interior del medio externo.

Luego procedemos a determinar los indices de refraccion en contacto con el medio de inci-
dencia. En este caso hay dos medios, adicionales al medio extracelular (7,): el medio intracelu-
lar (n1) y el aire (n7). La determinacién de cada uno de estos indices de refraccion es totalmente
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independiente de la del otro y de los demas parametros del modelo. Basicamente, consiste en
encontrar las posiciones de los dngulos criticos correspondientes en la curva de reflectividad,
dadas por las posiciones angulares de los méximos locales de la derivada de la curva con respec-
to a 0;. E1 IR correspondiente en cada caso se calcula, segtin la ley de Snell, como n; = n;sin, ;
siendo O.; el dngulo critico j-€simo observado en la curva de reflectividad. Dada la resolucion
angular del sistema, podemos estimar una incertidumbre del 0.5 % en la medicion de los valores
de IR en contacto con la interfaz. Cuando los medios involucrados no se pueden analizar por
separado (como en un tejido bioldgico), es necesario conocer o suponer alguna relacion entre
los indices de refraccion en cuestion; por ejemplo, en el caso presentado suponemos que n > n,
y sabemos que ny = 1.0 corresponde al aire.

Las fracciones de contacto con el tejido, en este caso ®1 y ®,, mds los espacios de aire
donde el tejido no estd adherido a la interfaz (®;), deben cumplir que (®;+0,) + @, = 1.
Asi que podemos determinar la fraccion de contacto total del tejido (o adherencia) mediante el
ajuste de la altura de la curva después del primer angulo critico (41.1°). Esto fija el valor de
®1 + ©,. Luego ajustamos el valor de ®; o ®, (uno de los dos), sin variar la suma obtenida
anteriormente y hasta obtener la altura correcta de la curva después del segundo angulo critico
(63.4°). Finalmente, debemos sefialar que las fluctuaciones de la intensidad del l4ser, en nuestro
dispositivo experimental, introduce un error aleatorio en nuestras mediciones de reflectividad.
La incertidumbre correspondiente a los datos de reflectividad medidos es aproximadamente
igual al radio de los circulos rojos usados en la Figura 4.10. Las mediciones experimentales
tienen un errores adicionales relacionados al tamafio finito del 4rea iluminada por el laser
(“spot” en inglés) y su leve, aunque notable, desplazamiento por la superficie de la interfaz
durante el barrido angular. Dichos errores resultan en un valor estimado del 1% para la
incertidumbre en la determinacion de las fracciones de contacto.
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Capitulo

Modelado y medicion de la reflectividad
optica interna de una pelicula delgada de
tejido biologico

En capitulos anteriores, vimos cémo la medicién de reflectividad ptica interna se puede
utilizar para monitorear (con alta precision) el indice de refraccion de una suspension de células
biologicas y para estudiar células en contacto con una interfaz plana. De manera general,
podemos decir que en ambos casos se resolvid el problema de reflexién en una sola interfaz
con el medio biolégico en cuestién. Sin embargo, si confinamos una pelicula delgada de ese
medio biol6gico entre dos interfaces planas y paralelas, tendremos una contribucién adicional
a la reflectividad, que contiene informacion de la propagacion de la componente coherente en
el interior de dicho medio, ya sea un tejido o una suspension de células. No estd claro si la
teoria de medio efectivo es aplicable a este problema. En este capitulo proponemos investigar
esta interrogante y desarrollar un modelo de esparcimiento coherente totalmente independiente
del concepto de indice de refraccion efectivo [65]. Nuestro andlisis se basa en la aproximacion
de difracciéon andmala y se reduce al modelo, previamente implementado en nuestro grupo de
trabajo, para una monocapa de células sobre un sustrato de vidrio [18].

5.1. Modelo de esparcimiento coherente basado en la ADA

Consideremos una pelicula de tejido bioldgico, de espesor d, que consiste en una suspension
de células esferoidales de indice de refraccion (IR) n,, confinada entre dos interfaces planas y
paralelas. Los medios en contacto con la pelicula de tejido, y entre los cuales estd confinada,
se consideran homogéneos con indices de refraccion real, ng y no, como se ha representado en
la Figura 5.1. El medio que rodea a las células (o medio matriz), en el interior de la pelicula
confinada, también se considera homogéneo con IR 7;. Se ilumina la pelicula de tejido con una
onda plana dada por E; = Egexp (ik; - r — iot) &;, donde k; = k; @, + k;.a; es el vector de onda
incidente en el medio ng, formando un dngulo 6; con la normal a la interfaz (en z = —d). Una
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parte de la onda incidente entra al medio matriz y se refracta hacia el interior de la pelicula de
tejido. La componente coherente se propaga a través de la pelicula confinada hasta encontrar
la segunda interfaz (en z = 0), con el medio de IR n,, y una fraccién de ésta se refleja. La
onda reflejada viaja de regreso y se refracta hacia el medio de incidencia, en z = —d, con su
vector de onda apuntando en la direccién especular (formando un dngulo —0; con la normal
a la interfaz). Este proceso ocurre repetidamente, ya que hemos considerado que la pelicula
confinada es infinita en las direcciones x e y. Luego, la reflectancia especular neta (o resultante)
en el semiespacio z < —d se obtiene de la superposicion entre la primera reflexion en la interfaz
superior y la contribucién de las multiples reflexiones en el interior de la pelicula de tejido.

Durante su trayecto por la pelicula de tejido, la luz cruza alguna que otra célula. De acuerdo con

kl‘
o
» ni
'd
Y
n;

Figura 5.1: Pelicula de tejido biolégico confinada entre dos interfaces planas (lineas
azules), que delimitan las fronteras con el medio de incidencia (ng) y el medio externo (n,).
Las trayectorias de reflexion y transmision, que sigue la onda electromagnética dentro de la
pelicula de tejido, se representan en color rojo. Las células se representan como esferoides
oblatos, de semiejes a y ¢, con a > c¢. La regién sombreada representa el volumen permitido
para los centros de las células, cuyo espesor en z es d — 2c.

la conocida aproximacion de difraccion andmala (ADA), si el contraste de indices de refraccion
< 1),y las
células son grandes comparadas a la longitud de onda (A) incidente, entonces podemos asumir

An = n, — n; entre los medios intracelular y extracelular es bajo (es decir,

An
P

que la luz no se desvia en su paso por las células. Sin embargo, la onda experimenta un cambio
de fase A(x,y,0;), que depende de la diferencia entre los indices de refraccién (An), como:

A(x,,6;) = k/LAn (r)di, (5.1)

donde k es el nimero de onda en el vacio, r es el vector de posicion y L =L" + L~ es la
longitud del camino geométrico que recorre la luz en la pelicula confinada. L™ corresponde a la
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distancia recorrida desde z = —d hacia la segunda interfaz y L™ a la distancia recorrida desde
z = 0 hasta la interfaz con el medio de incidencia, como se muestra en la Figura 5.1 (flechas
rojas discontinuas). L varia con el dngulo de incidencia ©;.

Aplicando la ADA y considerando solamente las dos primeras reflexiones de la onda
coherente, el campo eléctrico reflejado en la interfaz de incidencia (del lado del medio de
incidencia), o sea en z = —d, puede aproximarse como:

E, (x,y,z = —df) =E <r01 + }’121‘01tleriklzdeiA(x’y’ei)) eik"rér, (5.2)

donde rg; y r12 son los coeficientes de reflexion de Fresnel de las interfaces ng —ny y ny —no,
respectivamente; #o; y £10 son los coeficientes de transmision de la interfaz z = —d, dependiendo

de si la luz esta entrando o saliendo de la pelicula de tejido bioldgico, ki, = ki /n% — ng sin®9;
es la componente z del vector de onda en el medio matriz de la pelicula de tejido bioldgico,
k, = kixa, — ki.a; es el vector de onda reflejado, y &, es el vector de polarizacién de la onda
reflejada en la direccidn especular.

Los dos indices de refraccién que caracterizan a la pelicula de tejido, ny y n,, en general
son nimeros complejos. Entonces, los vectores de onda k fuera de las células y k,, al interior
de ellas, son vectores complejos que corresponden a ondas inhomogéneas. La ecuacion (5.1)
se puede reescribir en términos de estos vectores de onda, obteniéndose una expresion mas
general:

A(x,,8;) :/Ak(r)-dl: A -dl+ [ Ak -dl (5.3)
L Lt L~
donde
ki —ki dentro de las células

A (r)y =477 1 4
(r) { 0 fuera de las células >4

donde
kljf = kix@, + (k:nz + ikgz) a, = (kixx ik;,zizz) + ik;;zéz, (5.5)

y

ki = ki, £ (K, +ik].) a, = (kna. £ K).8,) L ik],a;. (5.6)

La parte real de ambos vectores de onda apunta en la direccién de propagacion del frente
de onda, y su parte imaginaria apunta en la direccion en que la onda se atenua (paralela al eje
7). Notese que al usar las expresiones de la (5.2) a la (5.6), estamos extendiendo el uso estandar
de la ADA al incluir ondas inhomogéneas y evanescentes en el calculo del término de retraso
en fase en la ecuacion (5.3). Originalmente la ADA asume ondas incidentes homogéneas sobre
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una particula (en este caso, célula).

Al igual que en el capitulo anterior, realizaremos una expansién en ondas planas de la
componente tangencial del campo eléctrico reflejado, E, (x,y,z = —d ™) (ecuacion (5.2)), hacia
el semiespacio z < —d. Usaremos el método de la transformada de Fourier [21] tomando el
plano z = —d~ como plano de referencia. Grosso modo, este método consiste en indicar la
transformada de Fourier bidimensional de la ecuacién (5.2) y luego aplicar la transformada
inversa bidimensional, pero completando el kernel para satisfacer las ecuaciones de Maxwell
(en tres dimensiones) en el semiespacio de reflexion. Tenemos lo siguiente:

1
Er (X,y,Z < _d_) =

. B )z//i (ke hy) 077420 g e, (5.7)
T oo

donde ky y k, son las coordenadas del espacio de Fourier y k, = @/ki2 — k2 —k%. En la
ecuaCién (57)’ f(kmky) = fJ_ (kX7ky) +fZ (k)ﬁky)&Z’ donde fJ_ (kx»ky) y fZ (kkay> = _kJ_ :
f1 (ke ky) /k; son, respectivamente, las componentes tangencial y perpendicular de f en el
plano de referencia (z = —d ™)y f (k«,ky) estd dado por:

i lhoky) = / | _E (= —d)e ) dxdy, (5.8)

La ecuacion (5.7) es la parte eléctrica de la onda electromagnética reflejada en el semiespa-
cioz < —d.

Es necesario considerar que, en su paso por las células, la luz experimenta esparcimiento
multiple en diferentes direcciones. Aqui solo nos enfocaremos en modelar la onda promedio
reflejada E<°" (x,y,7) = (E,(x,y,z2 < —d ™)), conocida como la componente coherente de la
luz reflejada. Promediando la ecuacién (5.7) sobre las posiciones de las células (promedio
configuracional), obtenemos que:

: 1 -
E" (x,y,2) = — / / (f1 (keyky) + f: (kesky) ) €% Tdkydky, (5.9)
(2m)” J S +eo
donde k= = (ky,ky,—k;). Como el promedio configuracional se calcula sobre variables

estocésticas del sistema, podemos tomar los promedios individuales de los dos términos dentro
de la integral:

(f1 (ke ky)) = / /i _ <E,L (z= —d)> e (k5 thY) gy (5.10)

(F. O ky)) = 5L <fkt (kesky))

De la ecuacioén (5.10), y usando la ecuacién (5.2), tenemos lo siguiente:

(5.11)
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<E F(e= —d)> = <Eo (rm + r12t01tloez""lzde"AWef)) e, L> , (5.12)

y aqui, el promedio solo aplica al término e"A%:8:)

traslacion de los promedios estadisticos en el plano xy, entonces el promedio serd independiente
de estas variables, y e/2%8) — ¢iA(®) Por Jo tanto, sustituyendo este resultado en la ecuacién

. Ademads, si suponemos invarianza de

(5.12) y al combinarlo con la ecuacién (5.10) obtenemos:

ke, k)Y = Eg (o1 + rintortige™ = { 8300 N ) 5 e~ ik—ki)x o=tk gy (5.13)
y

donde la expresion entre paréntesis se ha sacado de la integral, ya que es una constante
en el dominio xy. Las integrales que quedan se pueden resolver inmediatamente, aplicando la
definicién de la funcién delta de Dirac (8 (B) = (1/2r) [ ePxdx), asi que:

(f L (ke ky)) = Eo (rm + riatortipe* 124 <€iA(x’y’9i) >> 8,10 (ky —kix) 6 (ky) . (5.14)

Finalmente, combinando las ecuaciones (5.9), (5.11) y (5.14) se obtiene la siguiente
expresion para la componente coherente del campo eléctrico reflejado:

1 . .
EX" (x,y,2) = Eo ( ro1 + riatortipe?™izd A9
(2n)°
k. - . .
X (é, l—f—J_k—e”_&Z) / i 8 (ky — kiv) & (ky) ek th0) ez g gk, (5.15)
z (o]

Aqui las integrales en k, y k, se pueden resolver directamente usando las propiedades de la delta

de Dirac [66]. También se puede demostrar que [é, 1+ _kﬁé’i &Z} = é, (ver apéndice A) y de la

4

ecuacion (5.15) resulta que:

EC" (x,y,2) = Eo (701 + riatortige* 14 <€’A(6i)>) e*r7e,. (5.16)

Como se dijo anteriormente, un campo eléctrico proporcional al segundo término de la suma
en la ecuacion (5.16) se refleja en la interfaz superior (ver Figura 5.1), atravesando nuevamente
la pelicula de tejido bioldgico y luego se vuelve a reflejar en la interfaz inferior. Una parte
se transmite al medio de incidencia, afiadiendo una tercera contribucion a la onda coherente
reflejada, y otra parte se refleja de nuevo hacia la pelicula confinada. Este proceso se repite
indefinidamente. La amplitud de las contribuciones al campo coherente reflejado decae en cada
paso por la pelicula inhomogénea. En general, la suma de las infinitas reflexiones converge
rapidamente (ver apéndice B); asi que podemos afadir el resultado a la ecuacién 5.16 para
obtener una expresion mas completa:
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ro1 + ri <eiA(6,-)> o2ikid

1+ rorr12 (€8(0)) ¢2ikid

E" (x,y,2) = Eo ke, (5.17)

La fraccién entre paréntesis, en la ecuacion (5.17), es el coeficiente de reflexién coherente
reoh» ¥ la reflectancia coherente se calcula como:

. 2
roL + ria <ezA(6,-)> o2ikid

1+ rorriz (800 g2k

Reon = (5.18)

Para peliculas de tejido gruesas, o que su espesor abarque varias longitudes de onda
(d > M\), la curva tedrica de R, como funcion del dngulo de incidencia 6; muestra oscilaciones
muy rdpidas, debido a la interferencia entre las multiples reflexiones. Experimentalmente,
dichas oscilaciones en R, (6;) se borran total o parcialmente, lo cual puede deberse a una
resolucion angular insuficiente o a que las interfaces no queden perfectamente paralelas. Si la
pelicula de tejido no es demasiado delgada, es posible quitar estas oscilaciones también en la
férmula tedrica para R.,;, sumando las irradiancias reflejadas en vez de los campos eléctricos
correspondientes [67]. En este caso obtenemos lo siguiente:

Ro1 +R12 ‘<€iA(ei)>‘2 |e2""lzd|2 (1—2Re(13,))
Reon = , 5.19
ot L~ RorRus | (8@ [e2ikiea (5.19)

donde Ry = ‘r(z)l | Re (r(z)l) es la parte real de r(zn, y Ry = }r%z{. Un analisis mas detallado
para llegar a la ecuacion (5.19), se realiza en el apéndice C. Solamente quedaria calcular el

promedio del término que contiene al retraso en fase (%),

5.1.1. Retraso en fase en la pelicula de biotejido

Supongamos que la pelicula de tejido contiene un nimero N de células, con forma de
esferoides oblatos (con simetria de revolucidn respecto al eje z). Ademds, consideremos que
dichas células estdn orientadas como muestra la Figura 5.1, con su eje mayor paralelo al plano
xy. Las células no pueden penetrar las interfaces (en z = —d y z = 0), y supondremos que
son indeformables, lo cual limita el volumen V en el cual podemos encontrar sus centros.
Dicho volumen V esta dado por un area infinita s X s multiplicada por el espesor d — 2c, y
estd representado por regiéon sombreada en la Figura 5.1). Denotaremos el vector de posicion de
la p-ésima célula como r), = (x,,yp,2p). Si una onda plana que viaja en el interior de la pelicula
de tejido, se encuentra a la p-ésima célula en su trayecto de bajada o de subida a lo largo
del eje z (en la direccidn positiva o negativa del eje z), podemos definir la distancia recorrida
dentro de la célula con el vector I (r,,081) o l_(rp,01), respectivamente. El dngulo 6; indica
la direccion de viaje de la parte real de los vectores de onda k1 y k,, en la pelicula de tejido. Asi
que considerando las ecuaciones (5.3) y (5.4) tenemos que:
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N
:/LAki-dzzz (k5 —kF) Ly (7, 00) + (ky —k7) 1 (rp,01)] . (5.20)

Noétese que, si ningun rayo atraviesa, por ejemplo, la j-€sima célula ni de bajada ni de
subida, entonces I (r;,01) =0 o I_(r;,6;) =0, o ambos. El dngulo de incidencia 6; y el
angulo de viaje de la luz dentro de la pelicula de tejido 0, se relacionan por la ley de Snell en la
interfaz z = —d. A partir de la ecuacién (5.20), la exponencial del promedio del retraso en fase
es:

<eiA(ei>> _ < ,f[l o106 —k1) 4y (rp01)+ (K, —kl)-l(rp761)]> . (5.21)

Formalmente, el promedio estadistico () se obtiene de multiplicar por la funcion densidad
de probabilidad g (ry,rp,---,ry) de encontrar una configuracion especifica ry,ry,...,ry de la
posicion de los centros de las células en el volumen permitido V, e integrando sobre todo el es-
pacio N-dimensional d3r1d3r, - - - d°ry. Nétese que cualquier g (rp) valdra cero si r, estd fuera
del volumen V.

Ahora, por simplicidad, asumiremos que las posiciones de las células no estdn correlacio-
nadas entre si e ignoraremos el volumen de exclusion, y en este caso la funcion densidad de
probabilidad se puede aproximar como g (ry,r2,....,ry) = g(r1)g(r2)---g(ry). Esto es vdlido
solamente en el limite diluido, pero puede dar resultados razonables para valores finitos de la
densidad en nimero de células. Bajo las aproximaciones mencionadas, la expresion para el pro-
medio configuracional del retraso en fase introducido por las células se simplifica de la siguiente
manera:

N
iAB)\ _ [ if, AkEdl\ i (K =k )L (rp.01 )+ (K =k )1—(rp.01)] /3
<e >— <e >—E/Vg(rp)e [( ) (rp 01)+( )4-( )]d rp, (5.22)

donde d3rp = dxpdy,dz, es el diferencial de volumen. De la ecuacion (5.22) puede enten-
derse que la luz no atraviesa la misma célula més de una vez, en cada una de las direcciones de
viaje (hacia abajo o hacia arriba) en la pelicula de tejido confinada.

Si asumimos una densidad de probabilidad uniforme de encontrar los centros de las células
dentro del volumen permitido V, tendremos que g (r,) = 1/V. Luego, la ecuacién (5.22) queda:

1 N

<eiA<ei)> ~ {V /V oL kD)1 (rp 1)+ (ky —ky )1 (rp00)] 3y | (5.23)

Sumando y restando 1 en el integrando de la ecuacion (5.23), y teniendo en cuenta que
%fv (+1)d3rp = 1, nos queda lo siguiente:
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<€,~A(ei>> ~ {1 +% /V (ei[(k; k)L (rp 1)+ (kg ki )4 (rp81)] 1) d%,,}N, (5.24)

donde N y V se relacionan por la densidad en nimero de células, p = N/V. Definiendo
la variable auxiliar ¥ = |, (e"[(k;_kf)'”('/”el)+(k17_kf)'l*<'/”91)] — 1) d’r,, obtenemos la

siguiente expresion:

<em<ei>> ~ (1 + éw)pv. (5.25)

Dicha expresion se puede reescribir como:

. v/ @] P¥
<elA(9i)>§ (1+é\y) ] . (5.26)

Asumiendo que % < 1 en la ecuacién (5.26), se puede usar la identidad (1 + %)n =e,y

obtenemos <eiA(9i)> ~ eP¥: es decir:

L0 k) (rp 1)+ (kp k7 ) 1-(rp01)] 1) g3,
<eiA(ei)> gep\ygepfv< P "1 P l)d 13

la cual, combinada con la ecuacién (5.19), nos da una expresion analitica completa para la
componente coherente de la reflectancia, R_.p,.

: (5.27)

Los detalles del cdlculo especifico para la geometria de células utilizada se pueden consultar
en el apéndice D. Aqui solo sefialaremos que los limites de integracion en la ecuacion (5.27)
se pueden reducir, considerando que las funciones I . (rp, 01) son distintas de cero solamente
dentro de la p-ésima célula. Entonces, los limites de integracion en el plano xy estan dados por la
proyeccion geométrica de la célula en ese plano para el dngulo de incidencia correspondiente.
Luego, integraremos en los intervalos —a —dtan6; < x, < a+dtan0; (de la ecuacion (5.6)
tenemos que tan0; = k;y/ k’lz), y —a <y, < a. Los limites de integracion en la direccion z son:
—d +c¢ <z, < —c, indicando que las células no pueden penetrar las interfaces (ver Figura 5.1).
Generalmente, es mas comun escribir la ecuacion (5.27) en términos de la fraccién de volumen
f que ocupan las células, cuya determinacién experimental es mas facil que la de p. La fraccion
de volumen estd relacionada con la densidad en ndmero de células p como sigue:

(Vr/V)
Vb

/5 (5.28)

donde V), es el volumen de una sola célula y Vr es el volumen de toda la pelicula de tejido
bioldgico, con Yr — _4_ Tomando el limite d — 2c en la ecuacién (5.27), la integral en z, se
resuelve analiticamente y da (d —2c), y se llega a la formula equivalente para una monocapa,

V. = d-2c
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coincidiendo con el resultado de la referencia [18].

En lo adelante, nos referiremos a la aproximacién para la reflectancia coherente R.,;, que
resulta de usar las ecuaciones (5.19) y (5.27), como el Modelo de Esparcimiento Coherente
(CSM, por sus siglas en inglés) basado en ADA.

5.1.2. Comparacion con modelos de medio efectivo conocidos

Debido a que el CSM basado en ADA no es propiamente un modelo de medio efectivo
(MME), resulta interesante compararlo con modelos de medio efectivo conocidos. En este ca-
so, usaremos dos MME: van de Hulst y Promedio volumétrico. Un MME homogeneiza las
propiedades locales (que microscOpicamente pueden variar) mediante la definicién de un indi-
ce de refraccion (IR) efectivo macroscopico. Dicha homogeneizacion incurre en algunas fallas,
particularmente cerca de las interfaces. Con esta comparacion también buscamos entender bajo
qué condiciones seria correcto usar un MME para estudiar 6pticamente una pelicula de tejido
bioldgico.

Consideraremos una pelicula de tejido, de espesor d = 7.6 um, confinada entre dos medios
semi-infinitos y homogéneos: vidrio (ng ~ 1.52) y aire (ny ~ 1.00), en una configuracion de
reflexion interna. Para la pelicula de tejido, supongamos una suspension de células esféricas
llenas de una solucién isoténica de hemoglobina (Hb), usando una concentracion similar a la
de los eritrocitos sanos en la sangre humana, con 340 g/L. de Hb [26]. La solucién en el interior
de las células tiene un IR complejo debido a las propiedades de absorcion de la Hb, siendo la
parte real n;) ~ 1.42 para el intervalo visible de longitudes de onda y para la concentracion de
Hb dado anteriormente [18, 68, 69]. La comparacion se efectud para tres longitudes de onda
distintas, A = {690 nm,515 nm,415 nm}, corresponden a regiones diferentes del espectro de
absorcion de la Hb. Entonces se usé n, = 1.42 + ing, donde la parte imaginaria tiene una fuerte
dependencia con A [69]. Es bien conocido que la forma exacta de un eritrocito es la de un disco
biconcavo; sin embargo, al considerarlos esféricos se simplifican los cédlculos sin modificar los
objetivos de la comparacién entre los modelos tedricos. Las células fueron consideradas como
esferas equivalentes de 95um? de volumen [26] y radio @ = 2.8 um [9, 70]. El medio matriz o
medio extracelular se consideré con IR constante n; = 1.35, similar al del plasma en la san-
gre [9,68,71].

El MME del Promedio volumétrico consiste en sumar los indices de refraccion de los
medios intra y extracelular, pesados por su fracciéon de volumen [72], obteniéndose un IR
efectivo dado por la siguiente expresion:

by =ni (1= f)+npf, (5.29)

donde f es la fraccion de volumen de las células. En el MME de van de Hulst, el IR efectivo
estd dado por la siguiente expresion:
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y 3 5(0)
nejch =n (1 +l§f(kpa)3> , (5.30)

donde S(0) es la amplitud de esparcimiento en la direccion de incidencia de una célula
aislada. Cualquiera de estas dos expresiones, (5.29) y (5.30), puede usarse para calcular la
reflectividad de un sistema de tres medios, como si estos fueran medios homogéneos. La teoria
de Fresnel proporciona una férmula para la reflectividad de este tipo de sistemas, que nosotros
modificamos para obtener la reflectividad R sin interferencia por las maltiples reflexiones en la
pelicula delgada, usando las mismas consideraciones que se tuvieron en cuenta para llegar a la
ecuacion (5.19). Se obtiene lo siguiente:

: 2
Roef +Rep2 |62’kefzd| (1 —2Re (r(z)ef) )
R= Dikes.d |2

: (5.31)

I —RoefRe 12 ‘e

donde ro.r es el coeficiente de reflexion de Fresnel de la primera interfaz, que separa la
pelicula de biotejido efectivo y el medio de incidencia; Ro.r y R.r2 son las reflectividades co-
rrespondientes de la interfaz mencionada y de la otra entre la pelicula efectiva y el medio externo

(aire), respectivamente; y kf, = /ngf — n3sin®@;, donde n, es nf}/ en la ecuacién (5.29), o

nZ?H en la ecuacién (5.30).

En la Figura 5.2, se muestran las graficas de la reflectividad como funcién del dngulo de
incidencia, calculadas con los dos modelos de medio efectivo y con el CSM basado en ADA,
con los parametros escogidos y para los tres valores de A mencionados anteriormente. Todas las
curvas tienen un angulo critico cerca de 41° debido a la reflexidn total interna con el aire.

Si la pelicula de tejido biolégico fuera un medio sin atenuacidn, ya sea por absorcién o es-
parcimiento, la reflectividad deberia valer 1 después del angulo critico con el aire. De hecho,
este comportamiento puede verse en la curva correspondiente al MME del Promedio volumétri-
co (curva azul discontinua), para A = 690 nm, en la Figura 5.2(a). En el MME del Promedio
volumétrico, la atenuacion surge solo si hay absorcion en alguno de los medios combinados
en la férmula (5.29) (no incluye pérdidas por esparcimiento); en este caso (A = 690 nm), las
pérdidas producidas por la absorcién de la Hb en el interior de las células son desprecia-
bles (ng (A) = 0.00002), siendo practicamente cero la parte imaginaria de la ecuacién (5.29)
(Im (nf}/ (k)) = 1.16 x 1075). Por otra parte, tanto el MME de van de Hulst como el CSM
basado en ADA predicen una reflectividad menor que 1 (= 0.4) en el dngulo critico con el aire,
y que luego continda decreciendo, para mayores dangulos de incidencia, hasta llegar al angulo
critico entre el medio de incidencia y la pelicula de biotejido (cerca de 62°). Las diferencias con
el MME del Promedio volumétrico son bastante notables. La parte imaginaria del IR efectivo

del MME de van de Hulst, calculado con la ecuacién (5.30), es Im (nZ;{H (7»)) = 0.0023.

En la Figura 5.2(b) podemos observar nuevamente un comportamiento similar entre el MME
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Figura 5.2: Comparacidn entre dos modelos de medio efectivo simples y el CSM basado
en ADA, para una suspension de células esféricas con una solucién de hemoglobina en su
interior. Graficas de la reflectividad interna como funcién del angulo de incidencia para
tres longitudes de onda distintas: (a) A = 690 nm, (b) A = 515 nm, (¢) A = 415 nm, que
corresponden a diferentes zonas del espectro de absorcién de la hemoglobina.

de van de Hulst y el CSM basado en ADA. Las pérdidas por absorcién son mayores para es-

ta longitud de onda (A = 515 nm, n}) (A) = 0.0014), por lo que se puede apreciar que la re-
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flectividad es menor que 1 entre los dngulos criticos para el MME del Promedio volumétri-
co. Sin embargo, dada su notable discrepancia con los otros dos modelos, podemos decir que
aun dominan las pérdidas por esparcimiento. En este caso, la parte imaginaria del IR efectivo
del Promedio volumétrico y de van de Hulst son, respectivamente, Im <n5 J‘f (k)) =0.0001 y

Im (nZ?H (x)) —0.0019.

En la Figura 5.2(c), la longitud de onda utilizada es A = 415 nm y las pérdidas por absorcién
debido a la Hb son mucho mayores (ng (A) = 0.023), porque la Hb tiene un pico de absorcién
en esta A. Podemos ver, que en este caso, el MME del Promedio volumétrico estd mucho mas
cerca de la prediccion de los otros dos modelos. Esto significa que en este ejemplo, las pérdidas
por absorcién son mds importantes; sin embargo, el MME del Promedio volumétrico sobresti-
ma dichas pérdidas. En este ejemplo, la parte imaginaria del IR efectivo que predicen ambos

MME estan en el mismo orden de magnitud, Im <nf i (k)) =0.0013 y Im (”Z?H (k)) =0.0011.

En los tres ejemplos mostrados en la Figura 5.2, el MME de van de Hulst (curva rosa con
circulos) presenta una transicion suave hacia la reflexion total interna después del segundo dngu-
lo critico, alcanzando R = 1 pocos grados después. Este comportamiento no se observa en el
CSM basado en ADA, para ninguno de los valores de A utilizados. A partir del segundo dngulo
critico, se espera que la reflectividad del sistema estudiado transite rdpidamente a 1 (reflexion
total interna), ya que después de ese angulo de incidencia la onda transmitida a z > —d es eva-
nescente (penetrando unos pocos cientos de nanémetros en la pelicula de biotejido o menos,
dependiendo del valor de 6;). Ademas de que las células son grandes comparadas a la longitud
de onda, por lo cual practicamente no esparcen luz hacia el semiespacio de reflexion y podemos
concluir que el MME de van de Hulst exagera las pérdidas después del segundo dngulo critico.

Por otra parte, es sorprendente la coincidencia entre el MME de van de Hulst y el CSM
basado en ADA en la region entre los dos angulos criticos. Esto significa que podemos usar
el MME de van de Hulst para modelar la reflectividad de la pelicula de biotejido en este
intervalo de dngulos, el cual delimita la region de la curva que aporta mayor informacion sobre
la microestructura de la pelicula inhomogénea. Este es un resultado importante, considerando
que los célculos usando un MME son més simples y rdpidos computacionalmente. Sin embargo,
debemos notar que para dngulos bajos el MME de van de Hulst subestima, en todos los casos,
la reflectividad de la pelicula de biotejido (ver Figura 5.2). Mientras que el MME del Promedio
volumétrico no es una buena opcién para modelar la reflectividad de la pelicula confinada, por
la ausencia de una contribucién del esparcimiento, excepto en el ejemplo de la Figura 5.2(c)
donde aparentemente domina la absorcion.
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5.1.3. Efecto del cubreobjetos

Usualmente, la pelicula de tejido bioldgico esta confinada entre la superficie plana de un
prisma y un sustrato de vidrio (o un cubreobjetos), paralelos entre si. Especificamente, cuando
trabajamos con una muestra liquida como una suspension de células, el confinamiento se logra
colocando una gota de la suspension sobre el cubreobjetos y presionando éste cuidadosamente
sobre la superficie del prisma, hasta que la suspension llene todo el espacio entre ambas super-
ficies. Este es el caso de todas nuestras mediciones experimentales, presentadas en la siguiente
seccion 5.2. La reflexion de la onda coherente no es en una simple interfaz con el aire, sino en
un sustrato de espesor finito. De hecho, el espesor d; del sustrato de vidrio es generalmente ma-
yor que el espesor de la pelicula de tejido bioldgico bajo estudio ( ver Figura E.1 en el apéndice
E).

El coeficiente de reflexion coherente del sistema difiere del dado en la ecuacién (5.17), cuan-
do se coloca el cubreobjetos como soporte de la pelicula de tejido. En este caso, el promedio
del retraso en fase introducido por las células <eiA(9i)> se separa en el producto (e+) (e/A-),
donde Ay y A_ son los retrasos en fase sobre los caminos L y L_, respectivamente. La razén
para esto es que los retrasos en fase sobre Ly y L_ no estdn correlacionados, en general, ex-
cepto para dngulos de incidencia muy pequenos. Esto se debe al ancho del cubreobjetos, que es
mucho mayor que las dimensiones de las células. Para dngulos de incidencia no tan pequeios
(menores que el segundo angulo critico), las reflexiones consecutivas dentro del cubreobjetos
se separan lateralmente una distancia considerable en comparacion a las dimensiones de las
células. Por lo tanto, un “rayo” de luz dado no puede atravesar la misma célula mas de una vez.

Una discusion més detallada se puede encontrar en el apéndice E.

El coeficiente de reflexion coherente modificado por la presencia del sustrato de vidrio estd

dado por:
ro1 + rige?®izd (eifs) (A (5.32)
r . h pr— N N . M
N T+ rorrigekid (b (eih-)’
Dikzsd, , . .
donde rigp = L2 Aqui ri, y 12 son los coeficientes de reflexién de Fresnel en las

1+r1srs2€2ik1‘?d‘v
interfaces entre el medio 1y el cubreobjetos, y entre el cubreobjetos y el medio 2, respectiva-

mente.

Finalmente, quitaremos la interferencia entre las multiples reflexiones dentro de la pelicula
de biotejido y el cubreobjetos, mediante la suma de intensidades Opticas en vez de los campos,
justo como en la ecuacién (5.19). En este caso, tenemos que la reflectancia coherente de la
pelicula de biotejido, confinada usando un cubreobjetos, es:

207 AN 21/ AN (1 )
(O] [ )] (1= 2Re () -
L= RotRua [l e (e

2ik,
Roi + Ry |e?1:d
Reon =
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Ris+Rp—2Re(r? )Ry
- ;Z_Rlszgl‘Y) 2 donde Ri; = |15 y R = |r2|* y Re (3,) es la parte real

donde Ry =
del cuadrado de r;.

La Figura 5.3 muestra la comparacion entre dos curvas tedricas de reflectancia coherente
R on, como funcién del dngulo de incidencia, usando en un caso la ecuacion (5.19) (curva negra
continua) y en el otro la ecuacién (5.33) (curva roja discontinua), para mostrar la influencia
del cubrobjetos. Ambas curvas se calcularon utilizando el mismo conjunto de pardmetros para
la pelicula de biotejido: d = 4.4um, f = 0.14, n, = 1.42+i0.0014 y ny = 1.35. Aunque no
se observaron exactamente las mismas diferencias para otros conjuntos de parametros (ni en
magnitud, ni en posicion angular), este ejemplo demuestra que en algunos casos la correccion
que introduce la ecuacién (5.33) no es para nada despreciable. Dicha correccién, solo es impor-
tante antes del segundo dngulo critico, ya que para dngulos mayores toda la luz se refleja en la
primera interfaz y no llega al cubreobjetos.

0.6 —sin cubll“eobjetos
---con cubreobjetos

0.4

0.2}

Reflectividad

O- N
0 20

0;(°

1

Figura 5.3: Comparacion entre dos curvas de reflectancia coherente como funcién del
angulo de incidencia, calculadas con el CSM basado en ADA y usando el mismo conjunto

de pardmetros, en un caso considerando la interfaz simple n; /n; (sin cubreobjetos) y en el
otro caso una interfaz compuesta ny /ng/ny (con cubreobjetos).

5.2. Resultados

5.2.1. Sensibilidad del modelo a los parametros de la microestructura

En la Figura 5.4 se muestran varias gréficas, calculadas usando el CSM basado en ADA, para
identificar qué zonas de la curva de reflectividad como funcién del dngulo de incidencia son més
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sensibles a los pardmetros del modelo. Usamos la ecuacion (5.33) para calcular la reflectancia
coherente del sistema (ver Figura 5.1), asumiendo que ny = ngp = 1.52 y que np = 1.0. Se
asume que la pelicula de tejido bioldgico es una suspension de células, con IR complejo, como
si estuviesen llenas de una suspension de hemoglobina. En todos los casos, el volumen de
cada célula se fij6 en el valor reportado en la literatura para el volumen corpuscular medio de
un eritrocito (o glébulo rojo de la sangre), que es V), = 95 um?® [26, 70, 73]. Seleccionamos
cuatro parametros a variar en la microestructura de la pelicula de biotejido. En la Figura
5.4(a) variamos la elipticidad de las células, definida como A = 1 — ¢/a, considerando que
son esferoides oblatos con semiejes a y ¢ (< a). En las partes (b), (c) y (d) de la Figura 5.4,
se asumen c€lulas esféricas (a = ¢ = 2.8 um) de volumen equivalente igual a V;, = 95 um’, y
variando, respectivamente, la fracciéon de volumen de las células f, la concentracién de Hb
dentro de las células y el IR del medio extracelular n;. Para cada pardmetro se presentan cuatro
curvas, que corresponden a cuatro valores del pardmetro bajo estudio y manteniendo constantes
todas las demads variables del sistema. En todos los casos se consideran valores de los parametros
dentro de los intervalos fisiol6gicos reportados para los eritrocitos de la sangre.

De la manera en que se definio la elipticidad A puede ir desde cero, cuando tenemos (a = ¢),
hasta cerca de 1 para a >> c. La Figura 5.4(a) ilustra el cambio de la pendiente de la curva en
la region entre los dngulos criticos (de 41.14° a 62.7°), al cambiar la elipticidad de las célu-
las; en este caso se us6 f = 0.058, n, = 1.42+i0.0014 y n; = 1.36. Por otro lado, la Figura
5.4(b) muestra que el incremento de la fraccion de volumen f disminuye significativamente
la altura de la parte central de la curva y, en menor medida, en la zona de dngulos bajos; es
decir, que aumenta la opacidad de la pelicula de biotejido (se calcul6 con n, = 1.42+i0.0014
y n1 = 1.36). En la Figura 5.4(c) las partes real e imaginaria de n, cambian en corresponden-
cia con la variacion de la concentracion de Hb dentro de las c€lulas (n,; = 1.386 +i0.00078,
npy = 1.394 +1i0.00091, ny3 = 1.402 +i0.001 y nps = 1.425 4 i0.0014). Se escogieron los si-
guientes valores de concentracion de Hb: 260 g/L, 300 g/L, 340 g/L y 460 g/L, distribuidos
alrededor del valor normal reportado para eritrocitos humanos (340 g/L) [68—70, 73,74], usan-
doA=515nm f=0.058 y n; = 1.36. Podemos apreciar que la porcién central de la curva cae
con el aumento de la concentracion de Hb, lo que significa que la luz se extingue mas rapido
en el interior de la pelicula de tejido bioldgico (mayor opacidad); sin embargo, en este caso la
pendiente de la curva practicamente no se modifica.

Finalmente, en la Figura 5.4(d) se ilustra el efecto sobre la curva de reflectividad, al cambiar
el IR del medio extracelular n;. El valor de n; se vari6 alrededor del valor promedio del IR del
plasma sanguineo en humanos, que es 1.351, y usando f = 0.058 y n, = 1.42+i0.0014. El
efecto es distinguible de la variacion de otros parametros, debido a un claro desplazamiento del
segundo angulo critico. Este caso puede darse en circunstancias reales, por ejemplo, en presen-
cia de hemdlisis o de coagulacién [37,75].

A partir de los célculos realizados podemos resumir que la configuracién de reflexion interna

64



5. Modelado y medicion de la reflectividad optica interna de una pelicula delgada de
tejido bioldgico

..... A=0 O - f=0.05
’%0_8 —A=04O (a) {} —f=0.07 (b) -
5= - A=0.T—> --f=0.1
£06|-a-00—=——]|  {}-/-02

----- np].
ELE (c) (@ |
. 3
0.6 "
& 0.4 f\-\
Q \ N
Q: 0.2} \\r

O 20 40 o0 80 O 20 40 o0 80
0;(°) 0;(°)

Figura 5.4: Sensibilidad de la curva de reflectividad como funcién del dngulo de incidencia

para cuatro pardmetros representativos en la microestructura de la pelicula de biotejido,
fijando el volumen de las células en 95um. (a) Se asume que las células son esferoides
oblatos y se varia la elipticidad A entre O y 0.9. Todos los demds ejemplos asumen células
esféricas. En (b) se varia la fraccién de volumen f entre 5% y 20%. En (c) se varia el
contenido de hemoglobina en el interior de las células, resultando en la variacion del IR n,,
y manteniendo constantes los demds pardmetros. En (d) se varia el IR del medio matriz n;
entre 1.34 y 1.39. Todos los ejemplos fueron calculados utilizando d = 7um, ng = ny = 1.52
yny =1.0.

es ideal para explorar Opticamente una pelicula de tejido bioldgico confinada, y el CSM basado
en ADA muestra que la reflectividad entre los angulos criticos es muy sensible a cambios en los
parametros de la microestructura de la pelicula bajo estudio.
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5.2.2. Metodologia experimental

Para medir la curva de reflectividad como funcién del angulo de incidencia usamos un pris-
ma semicircular de vidrio (BK7, ng = 1.52), montado de manera concéntrica sobre un sistema
de gonidmetros cuyo movimiento estd automatizado. Un haz de luz proveniente de un diodo
laser (con longitud de onda A = 515nm y potencia de salida de 50 mW) entra de manera radial
al prisma, se refleja en su base y sale nuevamente de manera radial como se representa en la
Figura 5.5. Se utiliza un fotodetector de Si (con una superficie activa circular de 9.5 mm de
radio), montado sobre un brazo rotatorio, para capturar el haz reflejado en la direccién especu-
lar. Para obtener las curvas de reflectividad como funcién del dngulo de incidencia, se rota el
prisma a velocidad constante y el brazo del fotodetector rota a una velocidad dos veces mayor;
a la vez, la sefial del fotodetector se registra cada fraccion de segundo. Este sistema puede me-
dir la curva de reflectividad en un intervalo angular amplio (entre 10° y 80°), con resolucién
de 0.2°. La curva de reflectividad como funcién del angulo de incidencia sin muestra (interfaz
BK7/aire) se utiliza como referencia para construir la escala angular y también para normalizar
la potencia de la luz reflejada medida por el fotodetector. En el arreglo experimental se utiliza
una lente convergente que ayuda a corregir los errores de alineacion, garantizando que el spot
de luz reflejada coherentemente caiga siempre sobre el drea activa del fotodetector, el cual se
coloca cercano al plano focal de la lente.

Como modelo experimental para la pelicula de biotejido, usamos pequefias cantidades de san-
gre humana completa (sin diluir) confinada entre un cubreobjetos y la base del prisma. Las
muestras de sangre se obtuvieron directamente haciendo una puncién en el dedo de un volun-
tario en nuestro laboratorio. Las peliculas de biotejido se formaron depositando una gota de
sangre fresca sobre el cubreobjetos y presionando éste suavemente contra la cara plana del pris-
ma. La sangre se expande llenando el 4rea cuadrada del cubreobjetos (~ 4 cm?) y formando la
pelicula confinada. Para obtener una estimacion del espesor d de la pelicula, pesamos la gota de
sangre (previo a la medicion) y calculamos su volumen, utilizando la densidad mésica promedio
de la sangre completa (= 1.07 g/cm? [76]). El espesor d de la pelicula de sangre se calcula divi-
diendo el volumen de la gota entre el drea del cubreobjetos. El procedimiento completo, desde
la extraccion de la gota de sangre, pesarla, formar la pelicula confinada y medir su reflectividad,
no toma mas de 4 minutos. Por tanto, podemos asegurar que en este intervalo de tiempo ain no
ha tenido lugar la coagulacion de la sangre [26].

Como comentamos en la seccion 5.1, debido a las caracteristicas del esparcimiento por parte
de la pelicula de tejido bajo estudio tendremos una cantidad significativa de luz difusa distri-
buida alrededor de la componente coherente, muy cerca de la direccion de reflexion especular
por el gran tamaio de los esparcidores (células) con respecto a la longitud de onda y por el bajo
contraste de indices de refraccion. Una gran parte de la luz difusa puede entrar al fotodetector,
causando una medicion erronea de la reflectancia coherente (ver foto en la Figura 5.5(a)). Para
aislar la reflectancia coherente de la difusa, se coloca un iris (o diafragma) justo en frente del
fotodetector bloqueando la mayor cantidad posible de luz difusa. Sin este iris, el &ngulo de de-
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Figura 5.5: (a) Esquema del arreglo experimental usado para medir la reflectividad de una
pelicula confinada de biotejido en configuracion de reflexion interna. En la foto a la derecha,
se muestra el patron de moteado observado tipicamente en el plano de deteccién (PD), en el
cual estdn mezcladas luz coherente y difusa. Se coloca un iris (I) delante del fotodetector,
para reducir la cantidad de luz difusa detectada. (b) Curvas experimentales de reflectividad
como funcién del dngulo de incidencia tomadas usando el iris (g = 0.002 sr), sin el iris
(21 = 0.058 sr), y la diferencia. Las curvas corresponden a tres muestras diferentes de
sangre completa. El espesor de la pelicula confinada en cada caso se indica en la leyenda.
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teccion es Q7 = 0.058 sr. Utilizando el iris, y ajustdndolo para dejar pasar sélo la luz reflejada
coherentemente, el dngulo solido se reduce a Qg = 0.002 sr. Notese que al usar g en lugar de
Qy la apertura de deteccion se reduce en un 97 %, representado por la luz que se queda fuera
del circulo rojo punteado en la foto a la derecha de la Figura 5.5(a). Sin embargo, aunque se
reduzca al minimo posible la apertura de deteccion, siempre queda una pequeia cantidad de luz
difusa que no se puede eliminar.

En la Figura 5.5(b) se muestran curvas de reflectancia como funcién del anglo de incidencia
para tres muestras diferentes de sangre completa, en forma de pelicula confinada, medidas con
el arreglo representado en la Figura 5.5(a). Las curvas rojas se obtuvieron usando €; = 0.058 sr;
es decir, sin el iris (subfigura de la izquierda). Al colocar el iris delante del fotodetector (con
Qs = 0.002 sr) se obtuvieron las curvas negras (subfigura de la derecha), para las mismas tres
peliculas de sangre que en el caso anterior. La diferencia en reflectancia entre cada curva roja y
su correspondiente curva negra se muestra en la grafica principal de la Figura 5.5(b) (curvas de
color rosa). Los espesores estimados para cada una de las muestras de pelicula de biotejido son
4.4um, 6.4umy 7.6 um.

A partir de los resultados en la Figura 5.5(b) podemos estimar el error en la medicién de
reflectancia coherente de peliculas de sangre, con el arreglo experimental utilizado. Las curvas
de la diferencia en reflectancia, mostradas en la Figura 5.5(b), nos indican el orden de magnitud
de la intensidad de luz difusa que entra al fotodetector cuando angulo de apertura es €. Si
suponemos que la luz difusa esté distribuida uniformemente sobre este dngulo de apertura Q;,
entonces la luz difusa remanente, al reducir el dngulo de deteccion a Qg, tiene una contribucion
en la reflectividad medida del orden del 3 % de las curvas de la diferencia en la Figura 5.5(b). El
maximo en intensidad de dichas curvas es aproximadamente 0.2, asi que la contribucion de la
luz difusa a la reflectividad medida con Qg es 0.006. Justo después del primer angulo critico, la
reflectividad medida con Qg es 0.3. Entonces la contribucidn de la luz difusa, para dicha lectura,
equivale al 2% de su valor. Por lo tanto, para la curva negra discontinua estimamos que el error
en la medicion de la reflectancia coherente es < 2 %, a lo largo de todo el intervalo de angulos de
incidencia. Para las otras dos curvas, la punteada y la continua (de color negro) el error estimado
es del 3% y del 10 %, respectivamente. Mientras menor es el valor de la reflectancia coherente,
mayor serd el error relativo que se comete en su medicion debido a la luz difusa mezclada
con el haz coherente reflejado. Dichos errores son suficientemente pequefios para justificar la
comparacion de curvas experimentales con nuestro modelo tedrico.

5.2.3. Comparacion con curvas experimentales

En este apartado, compararemos el CSM basado en ADA con curvas experimentales de
reflectividad como funcién del 4ngulo de incidencia para peliculas delgadas de sangre. Nuestro
principal objetivo es mostrar la posibilidad de extraer informacién de la microestructura de
la pelicula de biotejido, mediante el ajuste de los parametros del modelo; especificamente,
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la fraccion de volumen f, el IR del medio matriz n;, el IR del medio intracelular n, y la
elipticidad de las células A. La fraccion de volumen de eritrocitos en la pelicula de sangre,
en la region iluminada por el laser, no necesariamente debe coincidir con el valor reportado
para una muestra de sangre completa de una persona sana (f = 50 %). Inspeccionamos varias
peliculas delgadas de sangre (formadas con la metodologia descrita) utilizando un microscopio
optico y observamos que la fraccion de volumen de los eritrocitos variaba considerablemente
en la region central de la pelicula, concentrdndose principalmente en los bordes de la muestra
y resultando en una densidad de eritrocitos desconocida bajo el drea iluminada (ver la Figura

5.6).
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Figura 5.6: Imagenes de microscopia Optica de una pelicula delgada de sangre entera,
confinada entre un portaobjetos y un cubreobjetos. (a) y (b) corresponden a diferentes zonas
de una misma muestra, indicando la variabilidad de la densidad en nidmero de células (y por

tanto, de la fraccion de volumen).

En la Figura 5.7, se muestran los datos experimentales (curvas verdes con simbolos
cuadrados) y ajustes tedricos para las tres muestras de pelicula delgada de sangre completa
presentadas en la Figura 5.5(b). En todas las graficas de la Figura 5.7 aparece la curva de
reflectividad correspondiente a la interfaz prisma/aire, que se usa como referencia experimental
(curva azul discontinua y punteada). Los ajustes del modelo tedrico a las curvas experimentales
se realizaron como se explica a continuacion.

Para comenzar, asumimos eritrocitos con volumen V), = 95 um?’ y elipticidad nula A = 0
(células esféricas) y, en cada caso, se ajust el valor de la fraccion de volumen f de manera
que la curva tedrica reprodujera los datos experimentales, garantizando la mejor coincidencia
posible, principalmente en la zona cercana al primer angulo critico (41.1°, que corresponde a la
interfaz BK7/aire) y anterior a éste (region de dngulos bajos). Luego se aumentd gradualmente
la elipticidad hasta lograr reproducir la pendiente de la curva experimental en la regién entre
los dos dngulos criticos. Seguido de esto, se ajustd el IR extracelular ny para coincidir con
la posicion del segundo dngulo critico, marcada por la pendiente casi infinita de la curva de
reflectividad cerca de 62°. Durante todo el proceso de ajuste se mantuvo constante el IR del
interior de las células en n, = 1.42 +i0.0014, que corresponde al IR de los eritrocitos para
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Figura 5.7: Comparaciéon entre curvas experimentales de reflectividad interna como
funcidén del dngulo de incidencia, y el CSM basado en ADA para tres muestras diferentes
de pelicula confinada de sangre completa. Los espesores estimados para cada pelicula de
biotejido son: (a) d = (4.4um=+4%), (b) d = (6.4um=+4%) y (c) d = (7.6um+4%).
Los demds pardmetros del modelo se ajustaron, manteniendo constante el volumen de cada
célula en V, =95 um?. E1 CSM basado en ADA se calcul6 también suponiendo células en

contacto optico con el prisma.
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una longitud de onda de trabajo A = 515 nm y para la concentracion promedio de hemoglobina
en una persona sana, 340 g/L [26]. Posteriormente, fuimos realizando pequefias variaciones al
valor de n,, alrededor de su valor inicial, para mejorar el ajuste general de la curva tedrica
a los datos experimentales antes del segundo dngulo critico. Finalmente, para reproducir el
ascenso gradual hacia la reflexion total interna, a partir del segundo dngulo critico en las
curvas experimentales, supusimos que algunas células, o restos de ellas, se adhieren a la
primera interfaz (en z = —d) por atraccion electrostatica, acumuldndose en forma de islas
sobre la cara plana del prisma (realizando contacto 6ptico) y cubriendo una fraccién ©, de
esta superficie. Bajo dicha suposicién, podemos aplicar el modelo de reflectancia superficial,
desarrollado en el capitulo 4, los detalles de su aplicacion en este caso se discuten en el
apéndice F. Los pardmetros ajustados en este caso fueron la fraccién de area cubierta ©®, por
las islas de biomaterial, el IR 7, de la biopelicula delgada efectiva formada por dichas islas y
el espesor K, de esta pelicula efectiva. Debemos destacar que el efecto de la variacion de estos
ultimos parametros estd muy localizado entre 62° y 75°, y que no introduce practicamente
ninguna modificacion en la forma de la curva antes del segundo dngulo critico. Entonces dichos
pardmetros se pueden ajustar de manera independiente de los otros parametros del CSM basado
en ADA (f, A, V,,d, n1 y np). Los valores inferidos de los parametros del modelo a partir del
ajuste realizado fueron los siguientes: f =0.144+3.6%, A =0.69+1% y d =4.4um+4%
en la Figura 5.7(a); f =0.105%, A=042+1% y d = 6.4um = 4% en la Figura 5.7(b);
f=006+8%,A=042+1% yd="7.6um=+4% en la Figura 5.7(c). Para los tres gréificos
obtuvimos n; ~ 1.36 £0.2% y n, = (1.424+0.7%) +i(0.0014 £3.6 %). Para la correccién
por efectos de superficie aplicada al CSM basado en ADA en la interfaz prisma/muestra
(curvas rojas punteadas), los parametros ajustados fueron ny =1.4+£3.6%, ©, =0.07+7%
y hy =350 nm = 10 % en todos los casos.

5.3. Discusion

En general, el CSM basado en ADA muestra una excelente similitud con las curvas medi-
das de la reflectividad como funcién del dngulo de incidencia para peliculas delgadas de sangre.
Al anadir las correcciones por efectos de superficie propuestas (discutidas en el apéndice F),
se puede reproducir de mejor manera la tendencia de los datos experimentales después del se-
gundo 4ngulo critico, lograndose una excelente coincidencia con los datos medidos. Debemos
resaltar que el MME de van de Hulst (calculado para células esféricas de volumen equivalente)
también predice esta transicion suavizada, pero exagerada, hacia la refleccion total interna (ver
las subfiguras en la Figura 5.7). Sin embargo, no se justifica fisicamente la utilizacién del MME
de van de Hulst después del segundo dngulo critico [11], ya que la luz no entra a la pelicula a
partir de dicho angulo de incidencia.

Los valores ajustados para la fraccién de volumen de los eritrocitos (14 %, 10% y 6 %, en
ese orden) son considerablemente menores que el ~ 50 % reportado para sangre entera. Como
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se explico anteriormente, la fraccion de volumen local varia notablemente entre el centro y los
bordes de las peliculas confinadas, como se muestra en la Figura 5.6.

Debido a que todas las curvas experimentales mostradas se obtuvieron utilizando muestras
de sangre de la misma persona voluntaria, es l6gico considerar a la dispersion observada en
los valores de cualquiera de los parametros ajustados, ny, A, n,, como una estimacion de la
incertidumbre en la determinacion de dichos parametros. Por lo tanto, los valores a reportar en
este caso son: n; ~ 1.36 £0.2%, A =0.51+30% y n, ~ (1.424+0.7%) +i(0.0014 £3.6 %).
Nétese que en los tres casos de la Figura 5.7 se ajust6 una parte imaginaria nZ =0.0014, cuya
incertidumbre debe ser menor que 0.00005, la cual estd contenida en el 3.6 % estimado.

El IR n; del medio extracelular (plasma) es ligeramente mayor que el valor medio reportado
en la literatura, de ~ 1.35 [9,68,71]. Una posible explicacion es la presencia de un poco de he-
moglobina en el medio extracelular, debido a la ruptura de la membrana de algunos eritrocitos
por la misma manipulacién de la sangre. La incertidumbre de la elipticidad es bastante grande
(30%). Por un lado, debemos hablar de una elipticidad efectiva, ya que realmente los eritrocitos
tienen una geometria mis compleja que la de un esferoide; por otro lado, probablemente no
todos los eritrocitos se encontraban orientados de manera horizontal al interior de la pelicula
confinada. También debemos remarcar que no se afiadi6 anticoagulante a las muestras de san-
gre, asi que durante las mediciones pudo haber comenzado la agregacion y/o coagulacion de las
células.

A pesar de los errores e incertidumbres en la inferencia de los pardmetros microestructura-
les de la pelicula de biotejido, el hecho de que hayamos podido ajustar el modelo tedrico a los
datos experimentales soporta la idea de que la reflectividad Optica interna constituye un buen
sensor para monitorear diferentes procesos, que involucren la variacidn de estos parametros, en
la pelicula confinada.

El andlisis combinado de los ajustes en la Figura 5.7 y del estudio tedrico de la sensibilidad
de la curva a los diferentes parametros de la pelicula bioldgica confinada (Figura 5.4), nos
permite corroborar que la parte mas importante de la curva de reflectividad interna como funcién
del angulo de incidencia, en este caso, es la region entre los dos dngulos criticos. Podemos ver
que en esta zona estd mezclada la informacion de la fracciéon de volumen de las células, la
elipticidad y el IR de las mismas. Si quisieramos implementar un método mas sencillo para
monitorear en tiempo real algin proceso que introduzca cambios en estos parametros de la
pelicula (sin tener que medir todo el intervalo angular), podemos medir la reflectividad en dos
posiciones angulares fijas (0; ~ 42.5° y 0; =~ 56.5°), con lo cual podriamos tener informacién
de la pendiente de la curva en esta zona. De la Figura 5.4(a) podemos ver que cuando varia
la elipticidad se modificard la reflectividad solo cerca de 01, sin mucha variacién cerca de 0;
mientras que, con el cambio de la fraccion de volumen (Figura 5.4(b)) o del IR en el interior de
las células (Figura 5.4(c)) variard la reflectividad en ambos puntos (01 y 0,), pero en el segundo
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caso no habrd variacion de la pendiente. Por otra parte, se puede medir de manera aislada
(respecto a los deméas parametros) los cambios de IR en el medio extracelular, detectando el
valor de la reflectividad cerca del segundo angulo critico, fijdandonos en 63 ~ 61° (Figura 5.4(d)).
Por tultimo, si hay células o material biol6gico en contacto con el prisma, podremos detectarlo
si medimos un valor de reflectividad distinto de 1, después del segundo angulo critico (por
ejemplo, fijando el dngulo de incidencia en 04 ~ 65°).



Capitulo

Conclusiones y perspectivas

= Se demostrd la factibilidad de monitorear el proceso de hemolisis en una suspension de
eritrocitos sometidos a estrés osmotico en una solucion hipoténica, midiendo en tiempo
real el indice de refraccion efectivo. El dispositivo utilizado se basa en la medicién de
la reflectividad interna de una interfaz vidrio-suspension de eritrocitos, siendo capaz de
determinar en tiempo real el cambio en el indice de refraccion del medio extracelular,
debido a la liberacion de hemoglobina desde el interior de las células durante el proceso.
Se determiné que la concentracion de NaCl idonea para inducir y monitorear el proceso de
hemodlisis con nuestro dispositivo equivale al 20 % del valor isotonico. Se demostré que se
pueden medir con bastante precision (0.1 s) los tiempos que indican un avance del 30 %,
50% o 70 % del proceso de hemdlisis inducido, y que estos tiempos pueden usarse como
una medida de la fragilidad osmética de los eritrocitos. Nuestros resultados mostraron que
la velocidad de la hemdlisis es mayor para eritrocitos de sangre con anemia hemolitica
que para eritrocitos sanos; es decir, que su fragilidad osmética es mayor. Se encontré que
la cinética de un proceso de hemolisis puede modelarse usando una o varias funciones
exponenciales, lo cual es consistente con procesos de difusién simple subyacentes
ocurriendo consecutivamente. La metodologia y dispositivo propuestos resultan en una
prueba mds ripida, que brinda una mayor cantidad de informacién sobre la muestra
de eritrocitos analizada, en contraste a la prueba de fragilidad osmética que se realiza
tradicionalmente en laboratorios clinicos. Este trabajo establece un precedente para el
estudio de la cinética de procesos, en suspensiones celulares, donde ocurra un intercambio
de material entre los medios intra y extracelular; por ejemplo, la absorcion de algin
medicamento hacia el interior de las células. La técnica propuesta también podria ser
modificada para monitorear lisis de otro tipo de células (aparte de los eritrocitos) y bajo
diferentes condiciones de estrés (osmoético, mecanico, o quimico).

= Se derivaron dos expresiones matematicas simples para la reflectancia coherente de
superficie y la reflectancia total de superficie de una interfaz plana que presenta una
distribucién aleatoria de contraste de indice de refraccion, entre el medio de incidencia y
un medio externo inhomogéneo. La simplicidad de los modelos desarrollados deriva de
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suponer que las inhomogeneidades en la interfaz son de dimensiones lineales mayores a
la longitud de onda incidente. Este puede ser el caso de células bioldgicas o microgotas,
en contacto 6ptico con un medio homogéneo, desde el cual se ilumina con luz visible.
Una ventaja de estos modelos es que no se necesita especificar el tamafio ni la forma
de las particulas en contacto con la interfaz, ya que solo dependen de los indices de
refraccion de dichas particulas y del medio externo, asi como de la fraccion de area de
contacto cubierta por cada tipo de inhomogeneidad presente. Mediante la comparacion
del modelo de reflectancia coherente superficial con simulaciones numéricas, se probd
que, en una configuracién de reflexion interna y para tamafios de las inhomogeneidades
mayores o iguales a Sum, los modelos tienen una exactitud de 0.001 para angulos de
incidencia bajos y de 0.02 para angulos altos. Cerca de los dngulos criticos la exactitud
de los modelos aumenta cuando tenemos mayores dimensiones de las dreas de contacto,
a pesar de mantenerse constante la fraccion de area que representan. Aunque los modelos
son aplicables tanto a reflexién interna como a externa, en la primera es més directa
la determinacion de los indices de refraccion de las sustancias que estdn en contacto
con la interfaz. Se propuso un modelo que combina linealmente las contribuciones de la
reflectancia coherente e incoherente en la superficie, resultando mas util en la practica
para comparar con mediciones de reflectividad, ya que la luz esparcida por este tipo de
particulas se concentra cerca de la direccion de incidencia. El modelo combinado incluye
un parametro empirico, cuyo valor es menor o igual que 1, que indica la fraccion de
luz difusa que logra capturar el fotodetector utilizado en el experimento para medir la
reflectividad. Se mostré un ejemplo de aplicacion experimental, donde se obtuvieron los
indices de refraccion intracelular y extracelular de un tejido vegetal en contacto parcial
con una interfaz plana de vidrio, con una exactitud de 0.5 %; también se determiné la
adherencia o fraccion de area de contacto del tejido, con 1% de exactitud. Este modelo
se puede usar en conjunto con el de reflectividad de una pelicula confinada de biotejido
(capitulo 5) para incorporar la adherencia de células o islas”’de material bioldgico a la
interfaz con el medio interno. Por otra parte, también tiene aplicaciones en la medicién
del indice de refraccién de microgotas en contacto Optico con una interfaz.

= Se desarroll6 un modelo tedrico de esparcimiento coherente basado en la aproximacion
de difraccion andmala, para estudiar la reflectividad de una pelicula delgada de tejido
bioldgico confinada entre interfaces planas y paralelas entre si. Se determiné mediante
la comparacion del modelo desarrollado con la teoria de medio efectivo de van de Hulst,
que ésta ultima predice correctamente la reflectividad interna de una pelicula delgada de
biotejido en la regién entre los dngulos criticos, donde la curva es mds sensible a los
parametros microestructurales de la pelicula confinada. Se concluyé también que mas
alla del segundo 4ngulo critico la aproximacion de medio efectivo de van de Hulst no
da resultados confiables en este caso de aplicacion, ya que exagera las pérdidas de la
pelicula efectiva. Esta tltima parte de la curva de reflectividad se logré describir de mejor
manera suponiendo que algunas células realizan contacto 6ptico con la interfaz con el
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medio interno y se utilizé el modelo discutido en el capitulo 4. Se realizaron mediciones
de reflectividad interna como funcién del angulo de incidencia para tres muestras de
sangre completa, confinadas en forma de pelicula delgada, y se obtuvo un excelente
ajuste de la teoria implementada asumiendo los eritrocitos como esferoides oblatos.
Mediante el ajuste de la teoria al experimento se infirieron pardimetros importantes de la
microestructura, como la elipticidad efectiva de las células y el indice de refraccion dentro
y fuera de ellas. Nuestros resultados sugieren que la medicion de la reflectividad interna
de una pelicula delgada de biotejido puede usarse para explorar indicadores de la salud
celular, asi como para seguir la evolucién de algin proceso bioldgico. Aunque nuestro
modelo es aplicable también en configuracién de reflexién externa, las mediciones de
reflectividad como funcién del dngulo de incidencia son mds sensibles en configuracion
interna, las cuales permiten estudiar la transmisién de la componente coherente de la
luz a través de la muestra con solo una pequefia cantidad de esta. Ademads, el arreglo de
reflexion nos deja libre el espacio detras de la pelicula confinada, desde el cual podriamos
excitar la muestra o inspeccionarla con un microscopio, en paralelo a la realizacion
del experimento. La medicion de reflectancia coherente en peliculas de tejido bioldgico
impone el reto de filtrar la luz difusa que viaja muy cerca de la componente coherente;
nosotros resolvimos este problema reduciendo el dngulo sélido de deteccién al minimo
posible para dejar pasar la luz reflejada coherentemente. Finalmente, nuestra medicién
de la reflectancia coherente de una pelicula delgada de sangre tiene una exactitud entre
el 2% y el 10%, entre los angulos criticos, que es la regién mds interesante de la curva
desde el punto de vista del desarrollo de sensores.

Los tres sistemas analizados a lo largo de este trabajo de tesis nos permitieron aislar
diferentes escenarios que pueden observarse, casi siempre combinados, al estudiar la
reflectividad de un tejido bioldgico o una suspension de células bioldgicas. Por ejemplo,
la reflexion cuasicritica de una suspension de células bioldgicas (en agitacion) reveld que
la reflectividad interna no es sensible a la presencia de las células, solamente al indice de
refraccion del medio extracelular. Sin embargo, si las células hacen contacto 6ptico con
la interfaz con el medio de incidencia, podemos medir también el indice de refraccion
dentro de ellas y la fraccion de contacto. Por otra parte, si introducimos una segunda
interfaz en el sistema, confinando la suspensién de células en una pelicula delgada, se
agrega al menos una segunda componente a la reflectividad, que contiene informacion de
la transmision de la luz en la pelicula y por tanto, de la fraccion de volumen que ocupan
las células, asi como de su morfologia. La combinacién del CSM basado en ADA vy el
modelo de reflectividad superficial, mostr6 resultados impresionantes al poder reproducir
de manera muy cercana todas las regiones de las curvas experimentales de reflectividad
como funcion del dngulo de incidencia. Un resultado importante de este trabajo radica
en haber encontrado que el indice de refraccion efectivo de van de Hulst es una buena
aproximacion para describir la pelicula delgada de biotejido en la region entre los dngulos
criticos. Aunque nuestro modelo combinado es mejor y nos brinda una mayor cantidad
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6. Conclusiones y perspectivas

de informacidn, el calculo de la reflectividad con la teoria de van de Hulst es mucho mas
sencillo de programar y por tanto, se puede usar para interpretar las sefiales obtenidas de
manera mas directa. Sin embargo, pudimos constatar que no es correcto definir un indice
de refraccion efectivo cerca de las interfaces con una suspension de células o biotejido,
error que se hace més evidente en el tratamiento por reflexion.

= Por ultimo, la configuraciéon de pelicula delgada confinada, junto con los modelos
desarrollados, es un buen punto de partida para la implementacion de un sensor de
procesos bioldgicos, ya sea en un tejido bioldgico o suspension de células. Observando los
resultados, es claro que el trabajo del capitulo 3 se puede trasladar a pelicula delgada, ya
que fijdindonos en la posicidn del segundo dngulo critico podriamos detectar cambios en
el indice de refraccion de la matriz, provocado por la lisis celular o por la entrada de algtin
farmaco de interés hacia las células. En esta configuracion también es posible monitorear
y diferenciar entre cambios de forma, fraccion de volumen o tamafio promedio de célula
(que esté relacionado a fraccion de volumen) si medimos la reflectividad entre los dos
angulos criticos. Ademas, se puede detectar el contacto dptico de células o restos de ellas
con la superficie del prisma, midiendo a un dngulo fijo detrds del segundo angulo critico.
De manera que, si medimos a dos o tres dngulos fijos simultdneamente (usando varios
pares de laser-fotodetector) se podria monitorear en tiempo real un proceso bioldgico a
nivel celular en una pelicula de biotejido o suspension de células.
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Apéndice A

Relacion entre el vector de polarizacion y el

vector de onda

La siguiente identidad se utiliza en el capitulo 5 para obtener la ecuacion (5.15) a partir de
la ecuacidn (5.16):

ki-é.
e — a; | =er; (A.1)
k;
en este apartado veremos su demostracion.

En nuestro problema hemos supuesto, por simplicidad y sin perder generalidad, que el
vector de onda k es paralelo al plano xz, tal que k = k.a, + k.a,. El vector de polarizacion
del campo eléctrico reflejado esta dado por:

e, =e +eaytea,=e. +ea,. (A.2)

Sabemos por definicion que k-é, = 0, ya que ambos vectores definen una onda
electromagnética transversal. Por lo tanto,

kyex +k.e; =0, (A.3)
y
ky
T_ &% (A4)
k; ey

Luego, expandiendo la fraccion del segundo término en el miembro izquierdo de la ecuacion
(A.1), y usando la ecuacién (A.4) obtenemos lo siguiente:

k]_ * érJ_ _ kx&x * (ex&x + ey&y)
k, k,
Finalmente, combinando las ecuaciones (A.2) y (A.5) obtenemos la identidad de la ecuacién
(A.1).

= —e,. (A.5)
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Apéndice B

Coeficiente de reflexion coherente de la
pelicula confinada de biotejido

En este apartado brindamos una breve derivacion de la expresion para el coeficiente de
reflexién coherente, r.,;, que se puede identificar en la ecuacion (5.17) para una pelicula delgada
de biotejido confinada entre dos medios homogéneos (0 y 2, sin cubreobjetos). Después de la
primera reflexion (rgp), los siguientes términos de la suma se multiplican por los coeficientes de
transmision #y; y 10, que corresponden a la luz que entra y sale de la pelicula de biotejido; otro
de los factores en cada multiplicacién estd dado por el retraso en fase y el factor de atenuacién
introducido por la pelicula, elevado al correspondiente orden de reflexiéon. De esta manera,
obtenemos que:

. , . . 2
Feoh = 101+ to1t10(r12e**1:4 <6’A(X’y ’9")> + rigripet*i <€’A(X’y ’ei)>
. . 3
123, ebikizd <e’A<x%91)> +..). B.D)

2ikizd [ HiA(x.y.0;)

Tomando el término ryse > como factor comun dentro del paréntesis en la

ecuacion (B.1) y haciendo un poco de dlgebra nos queda lo siguiente:

. . ) > . . ) r
Feonh = 101 "‘tOlthrlZeZlklZd <61A(X,y7el)> Z (rIOFIZeZIkIZd <elA(X7y’el)>> ’ (B-2)
p=0

donde la suma sobre p es la conocida serie geométrica, Z;fzohp = {1=py> con h =

rlorlzeziklzd <eiA(ef)>. Entonces obtenemos que:

1 _ r10r1262ik1zd <eiA(9i)> ’

Sumando los dos términos en el lado derecho de la ecuacién (A.3) para obtener una sola
fraccion, y usando que #9110 = (1 +ro1) (1 +r10) y que ro; = —rjo, se obtiene finalmente que:

Teoh = 101 + (B.3)
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ro1 + iz <eiA(9,-) > 2ikizd

14 ropri2 (e2(80)) e2ik1d

(B.4)

Teoh =
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Apéndice

Formula de reflectividad sin interferencia
entre las multiples reflexiones en la pelicula
de biotejido

El cuadrado de la ecuacion (B.4) es la reflectancia coherente R, de la pelicula de biotejido.
Siguiendo un razonamiento similar al usado en el apéndice anterior para obtener la ecuacion
(B.1), sumaremos directamente la potencia de cada una de las multiples reflexiones en la
pelicula de tejido bioldgico, evitando asi la interferencia entre ellas:

2 2 3
Reon = |701]* + lto1t10/? {’r1a|2+ |r10]* <|r1a|2) + <|r10|2) <!r1a|2> +} : (C.1)

. L2
donde |r1€,|2 = ‘rlz <elA(ei)> e?kiz:d| " La nueva definicién de R, dada por la ecuacién

(C.1), difiere de la definicion original solamente por un término de fase.

2 .. . . .
, la ecuacidn anterior se escribe como s1gue:

Si definimos Ry, = ’rxy

Reon = Rot =+ |to1t10]* [Rla +Ri0(R1a)* + (Ri0)* (R1a)” + } , (C2)

y tomando como factor comun al término R, dentro de los corchetes, obtenemos que:

Reon = Rot1 + [to1110|* R1a [1 +Ri0R 14+ (R10)* (R1a)* + } . (C.3)
La suma dentro de los corchetes es una serie geométrica, Z;":O hP = U l py» con h=RioR14.
Por lo tanto, la ecuacién (C.3) se transforma como:
lto1710 R1a
Reon =R —_ C4
coh = Ro1 + I —RoiRi,’ (C.4)
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donde hemos usado que Ri9 = Ryp;.

En la ecuacién (C.4) podemos escribir que:

lto1t10]* = [(1+ro1) (1+r10) >

= |(1+ro1) (1 —ro1)[? (C.5)
2

b

=115

2
por otra parte, usando que |x|~ = xx* tenemos que:

*

2
= (1=7) (1= (")) (C:6)

Luego, combinando los términos de la ecuacién (C.4) en una sola fraccion:

_ Roi (1—RoiR1a) + [to1t10* Ria

Reon = C.7
coh 1— RoR1, ’ ( )
y usando los resultados de las ecuaciones (C.5) y (C.6) obtenemos que:
Ro1 + Ry, —2Re {72
01 la { 01 } (CS)

coh = ’
1 —Ro1R14

2
que es la ecuacion (5.19), con Ry, = Ry3 ‘ <e’A(9’) > ‘ |e2’k11d| . En la expresion (C.8) se debe
tener en cuenta que R, no es una reflectancia, ya que puede tomar valores mayores que 1; sin
embargo, R, siempre es menor o igual que la unidad [67].
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Apéndice D

Célculo de las funciones 1, (r,,0;) para

c€lulas elipsoidales

Partiremos de la suposicion, tomada al inicio del capitulo 5, de que cada célula al interior
de la pelicula de biotejido tiene la forma geométrica de un elipsoide oblato, descrito por la
siguiente ecuacion:

(Z_Zp)z

(c=xp) "+ 0 =yp)” ! (D.1)

a2

donde (x,,y,,2p)) son las coordenadas del centro de la p-ésima célula, en un sistema
cartesiano como el que se muestra en la Figura D.1.

En la Figura D.1 también se representa una linea recta (paralela al plano xz), cuya pendiente
coincide con la del vector de onda de la luz que atraviesa la célula. Recordemos que, debido a
la aproximacion de difraccién andmala (ADA), consideramos que la luz no se desvia al pasar
por la célula. La ecuacion de la recta es la siguiente:

x=tan0;z. (D.2)

Para determinar la distancia recorrida por la luz dentro de la célula, debemos calcular los
puntos de interseccion entre la recta y el elipsoide, (x1,y1,21) ¥ (x2,y2,22). Sustituyendo la
ecuacion (D.2) en (D.1) y haciendo un poco de dlgebra, nos queda la siguiente ecuacion:

7 <62 tan’0; + az) —2z (c2 tan©x, + azzp) + [cz (xf, +yf,) + azzf, — azcz} =0, (D.3)

que debemos resolver para la variable z. Se puede notar que la ecuacion (D.3) es de la forma
Az +Bz+C =0, cuya solucion es:

—B+VB?—4AC

A (D.4)

<12 =
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~
-

(X1, V1, 21) "~

Y <
Figura D.1: Representacién geométrica de la distancia recorrida por la luz en el interior de
una célula elipsoidal, cuyo semieje mayor es paralelo al plano xy.

conA = c2tan?0, +a*, B= -2 (cztanelxp +azzp) yC= c? (xf, +yf,) +a2z%, — a3t

Entonces, la distancia recorrida en la direccidn positiva del eje z estd descrita por el siguiente
vector:

Iy (rp,01) = (x2—x1)ax+ (22 —21)a. (D.5)
A partir de la ecuaciéon (D.2), tenemos que x; = tan01z; y x» = tan0,z7; mientras que
haciendo un poco de dlgebra con la ecuacién (D.4) tenemos que (z2 —z1) = —”92;4‘“, con lo

cual la ecuacion (C.5) queda de la siguiente manera:

o — Re{ BZ— 4AC}

donde se ha tomado la parte real de v/ B2 — 4AC, que se anula cuando el elipsoide y la recta
no se intersecan; es decir, cuando la luz no atraviesa la célulal (rp, 01) = 0. La ecuacién (D.6)
puede obtenerse para otras geometrias de célula, simplemente modificando la ecuacion (D.1).

(tan®a, +a,), (D.6)

Para obtener la expresion equivalente a la ecuacién (D.6), paral_ (r,,01), cuando el vector
de onda que atraviesa la célula viaja en la direccion negativa del eje z, solamente debemos
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D. Célculo de las funciones /.. (r),,01) para células elipsoidales

cambiar el signo de la pendiente de la recta en la ecuacion (D.2). En este caso la recta que se
interseca con el elipsoide es:

x=—tan®,z, (D.7)

obteniéndose que:

Re { (B')? — 4AC}

1_(r,,01) = ) (tan6ia, —a,), (D.8)
con los mismos valores anteriores para los pardmetros A y C, mientras que B’ = —B. Aqui
_ 12 _ .
se ha tenido en cuenta que (zp —z;) = M, ya que se debe cumplir que z» < z1. La

magnitud de los vectores Iy (r,,01) yI_ (r,,01) es la distancia recorrida por la luz en el interior
de la célula de bajada y de subida, respectivamente.
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Apéndice

Multiples reflexiones en el interior del
cubreobjetos

En este apartado se explican las consideraciones a tener en cuenta para obtener la
expresion modificada para r.,;, presentada en el capitulo 5 (ecuacion (5.32)) cuando se utiliza
un cubreobjetos o sustrato de vidrio para soportar la pelicula de biotejido. El espesor del
cubreobjetos es mucho mayor que el espesor de la pelicula confinada de biotejido, dy > d,
como se muestra en la Figura E.1 (el dibujo no esté a escala).

Si consideramos solamente la primera reflexion en la interfaz prisma-biotejido y la primera

[ Y ! v '
[ [ [ ‘ N
] i [ I [ i
[ I (] ¥ [ v '
[ ¥ i i (Y I f
] ‘ [ . [ §
n [ . ] i [ i '
+ [ . [ i (1 I ' ]
) (] i ) ] [ i M)
[ Vood
"o v '
o Vo '
Vo Vo

n 1
Z

Figura E.1: Andlisis de las principales contribuciones a la reflectividad en z = —d —, cuando

se coloca un sustrato de vidrio (o cubreobjetos, de espesor d; > d) entre la pelicula de tejido
y el medio externo, como soporte para lograr el confinamiento. Las multiples reflexiones en
el cubreobjetos provocan que el retraso en fase a lo largo de L ya no se correlacione con
el retraso en fase sobre L_;, para j > 2.

reflexion en el cubreobjetos de vidrio, la contribucion a la onda reflejada, E, = E[-] ke en
z=—(dy+d) , estd dado por el siguiente coeficiente de reflexion:

[] = ro1 +tort10e> 14 (rlseiA +eiA+M) , (E.1)
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E. Muiltiples reflexiones en el interior del cubreobjetos

donde M contiene la informacion de las multiples reflexiones en el interior del cubreobjetos,

M = t1,0,1 <r52 Pk i |y 2 pikseds Ay | (2 13 Gikicds i +...>, (E2)

siendo ryg, Fs1, I2s, t1s Y Is1 10s coeficientes de reflexion y transmision de Fresnel en las inter-

faces del cubreobjetos con la pelicula confinada y con el medio externo. ks = ko4 /ns — ”0 sin’ O
es la componente z del vector de onda dentro del cubreobjetos. En concordancia con la ecuacion
(5.3) (en el capitulo 5), tenemos que A_;(x,y,6;) = [; Ak -dl, para j > 2, es el retraso en
fase que experimenta la onda al pasar por la pelicula de blOte_]ldO en la direccién negativa del
eje z, durante la j-ésima reflexion en el sustrato de vidrio.

Notemos que, al ser muy grande el espesor dg del sustrato de vidrio comparado con el
tamafio de las células (= 150™um para un cubreobjetos de microscopio), para dngulos de
incidencia no muy pequefios, los caminos L_», L_3, ..., estdn desplazados lateralmente (con
respecto a L_ y entre si) una distancia mayor al tamafio de una célula. Entonces, dichos
caminos no atravesardn la misma célula, originalmente atravesada en la direccién positiva de
Z, ni el mismo conjunto de células. Asi que, podemos afirmar que no existe correlacion entre
las ondas que viajan a lo largo de cada uno de estos caminos. Por otro lado, asumimos que
hay invarianza de traslacién en el promedio sobre el plano xy. Luego, cuando tomamos el

promedio configuracional, los factores correspondientes <eiA—f(x’>”ei)> son todos iguales. De

hecho, podemos asumir que <e"A*f (W’el‘)> = < iA-(6; )> y sustituyendo esto en la ecuacion (E.2)
y haciendo el dlgebra obtenemos que:

2iks.d
M= DR s (E3)
1 —rgre?ikads™ - '
Combinando las ecuaciones (E.1) y (E.3) resulta lo siguiente:
Diksyds
; ; : tislg1 o€ 558
[[] = ro1 +to1t10e7 1 | e 4B ST piA ) (E.4)
1 — rgyryeksds

Teniendo en cuenta que los factores ¢+ y ¢~ no estan correlacionados, el promedio
configuracional de la dltima expresion nos da el coeficiente de reflexion coherente:

Diky.d
~ ; ; Nisls1Ts2e™ ~

() = ror +tormige 1 (g () 4 (e ) LOEES o (ia ) )L (ES)

1 — rypropestsds

El factor ¢, en el primer término dentro del paréntesis, se puede escribir como el producto

de dos factores, ¢’® = ¢/®+¢/2- . Sin embargo, aqui los exponentes si estdn correlacionados, ya
que los caminos correspondientes, Ly y L_, usados para calcular Ay y A_ en este factor se
encuentran cercanos entre si (ver la Figura E.1), y por tanto ambos podrian cruzar la misma

célula. Asi, () = (edred-) £ (&) (),
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A partir de lo anterior, vemos que los términos dentro del paréntesis en la ecuacion (E.5)
no pueden agruparse. Sin embargo, en el caso en que el medio de incidencia es vidrio y
el cubreobjetos es de vidrio también, la contribucién del primer término (reflexiéon con el
coeficiente ) es pequeiia en general, comparada con la suma de todas las otras reflexiones. Por
lo tanto, para simplificar las expresiones de trabajo podemos ignorar la desigualdad expresada
en el parrafo anterior, cometiendo un error pequefio, considerando el promedio del producto
<eiA+ eiA*>, como el producto de los promedios <eiA+> <eiA*>. Luego, usando que rjg = —r51 y
que fists] = (1 — r%s), y realizando un poco de dlgebra, la ecuacién (E.5) toma la forma:

(- = ro1 +tortiorspe” ™1z <€iA+> <€iA’> , (E.6)

rs+rs e?ikszds

donde g2 = —1+r15r52€2ik51d5 .

Como sabemos, la onda reflejada correspondiente al segundo término de la ecuacion (E.6)
también experimenta multiples reflexiones dentro de la pelicula de biotejido, delimitada por la
interfaz con el medio interno y el cubreobjetos. Sumando entonces las multiples reflexiones en
la pelicula confinada, resulta lo siguiente:

(3= ro1 + ri ek (eid+) (eid-)
T 1+ rorrigpe2kid (gibyy (gih)

La ecuacion (E.7) reemplaza al coeficiente de reflexion r,,, utilizado en la ecuacién (5.17),

(E.7)

cuando consideramos un sustrato de vidrio, como soporte, a continuacién de la pelicula de
biotejido confinada.
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Apéndice F

Correcciones de superficie afiadidas al
problema de la pelicula de biotejido
confinada

Una pelicula de biotejido es, en general, una mezcla compleja, y es posible que algunas
bioparticulas, como proteinas o restos de células (o plaquetas en el caso de la sangre) se adhieran
a las interfaces. Esto puede deberse a la atraccion electrostética, a la sedimentaciéon o algin
otro fendmeno fisico. Suponemos que el material que se adhiere a las superficies lo hace de
manera irregular, formando islas o ctimulos de material (con indice de refraccion efectivo n,)
en diferentes regiones de la interfaz plana con el prisma (en este caso). En el capitulo 4 se
determiné una expresion analitica para calcular el coeficiente de reflexiéon coherente rg.,;, de
una interfaz con una distribucion aleatoria de contraste de indice de refraccion:

rscoh = ro1 + (rog — ro1) ©g, (FE.1)

donde ry, es el coeficiente de reflexion entre el medio interno (con indice de refraccion
no) y las islas de material adherido, que cubren una fraccion ®, de la superficie. Aqui
ademads, consideraremos dichas islas de material como peliculas muy delgadas de espesor A,
y calculamos rq, a partir de la siguiente expresion:

gt o2ikqzhg o
"og = ~ Dikgohy ’ (F2)
1+ Fogrg1eea

donde 7y, y r41 son los coeficientes de reflexion de Fresnel de las interfaces simples ng —ng y

ng —np, respectivamente; y k,, = k /n?l — n(z) sin?8;. El valor absoluto al cuadrado de la ecuacién
F.1 se puede usar para sustituir la reflectancia Rg; en la ecuacién (5.19) o en la (5.33) (capitulo
5), st queremos introducir esta correccion al modelo CSM basado en ADA.
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ARTICLE INFO ABSTRACT

We analyze the sensitivity of electrical measurements to lysis of biological cells in suspensions. We aim at
discerning the electrical parameter and measuring conditions that are more convenient to monitor the kinetics of
a lysis process. We consider single-frequency measurements of the capacitance and resistance of an electrical

Keywords:
Electrical sensing
Biological-cell suspensions

Lysis capacitor containing a suspension of biological cells at mid-radiofrequencies. We use well-established models to

Resistance s : ST Lo . . .

Caacit estimate the relative sensitivities to variations of the volume fraction of cells during a lysis process. Then we
apacitance

estimate values for the resolution in measuring the fraction of cells that have been lysed with commercially
available LCR meters. Unexpectedly, our results indicate that, despite the total number of ions in solution re-
mains constant during a lysis process, in general, the electrical resistance provides a more appropriate signal for
sensing the evolution of cell lysis than the capacitance. This is contrary to the case when the cell's volume
fraction without lysis is to be measured. We predict that, with single-frequency resistance measurements, a

Effective dielectric function

resolution better than 0.1% in volume fraction of lysed cells should be attainable without much difficulty.

1. Introduction

Biological cells may go through the process of lysis in which the
cell's membrane ruptures and the cytosol dilutes in the surrounding
medium. The degree of ease with which cells are lysed can be a measure
of their integrity and health [1,2]. The endurance of blood cells, such as
erythrocytes or lymphocytes, to some specific stresses, may give valu-
able information about the cells that may help diagnose some health
disorders. For instance, determining the resistance of erythrocytes to an
osmotic stress, which may cause lysis, depending on the state of cells,
can be used in the diagnostics of certain common diseases [2-4].
Therefore, having sensors to monitor the process of cell lysis under a
controlled stress could be used in developing new medical diagnostics
tools.

Currently, there are many techniques to measure the number of cells
lysed during processes such as the addition of solvents or enzymes that
disrupt the cells' membranes, or through mechanical perturbations by
using a blender or sonication [5-8]. These techniques can be divided
mainly in optical and electrical. The optical techniques are the most
popular in the medical area, but they are generally time-consuming
[4,9]. On the other hand, electrical methods are arising as an alter-
native. Recent works show significant advances in electrical measure-
ments combined with microfluidics technology applications [10-16].

* Corresponding author.

These works have focused mainly on single-cell measurements at a fast
rate so that a large number of cells can be analyzed in a reasonable
time. Although single-cell studies can give information regarding what
is occurring locally inside a cell, for developing medical diagnostics
tools it should be more convenient to monitor a large number of cells
and obtaining average properties in a simple and rapid way. Also, the
average electrical response of a volume of suspended cells can be
readily interpreted to infer average properties of cells with well-estab-
lished theories.

Monitoring in time a cell-lysis process via impedance measurements
has already been addressed in Refs. [12, 13]. In these works, impedance
spectroscopy measurements were obtained a few times during a lysis
process in a cell suspension demonstrating the viability of using elec-
trical impedance measurements to distinguish different stages of the
lysis process. However, in order to obtain more detailed information
about the kinetics of a lysis process it would be needed to monitor the
process continuously in time. Although time-continuous spectroscopy
or multi-frequency impedance measurements are viable, the cost and
complexity of such a device would be considerable. For continuous time
monitoring, single-frequency impedance measurements are more ap-
pealing and should be the first option to be considered.

The electrical properties of cell suspensions and tissues have been
studied for many years. Reviews of the electrical properties of tissues
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Abstract: Currently, there are available a few simple analytical approximations to the complex
effective refractive index that may be used for nanofluids. Namely, the Maxwell Garnett
mixing formula with scattering corrections, the Maxell Garnett Mie approximation, the Foldy-
Lax approximation and the small particle limit of the quasi-crystalline approximation. These
approximations are valid either for very small nanoparticles (below a few nanometers in radius)
or for very dilute nanofluids (below about 1% in particles’ volume fractions) and therefore,
do not cover the whole domain of particle suspensions referred to as nanofluids. Here we
propose a new simple analytical approximation based on local field corrections to the Foldy-Lax
approximation. The new mixing formula coincides with the mentioned approximations when
they are expected to be valid and provides physically sound predictions when the mentioned
approximations are no longer valid, within the realm of nanofluids. We compare predictions of
the analytical approximations considered in this work with experimental data published earlier
for nanofluids of polystyrene in water.

© 2019 Optical Society of America under the terms of the OSA Open Access Publishing Agreement

1. Introduction

A nanofluid is a homogenous liquid with nanoparticles of sizes smaller than 100 nm in suspension.
Nanofluids have become of interest in recent years because some of the physical properties of
a fluid can be affected dramatically by a small amount of nanoparticles in suspension [1,2],
opening a new way for designing composite fluids with properties not found in homogeneous
fluids. Different applications of nanofluids have been investigated in recent years, ranging from
heat transfer and solar absorbers to medical applications [1-4].

In order to understand, verify and control the properties of a nanofluid it is desirable to
have simple means to characterize the nanoparticles in suspension. A simple tool could be
measuring at optical frequencies, and correctly interpreting, the complex refractive index of a
nanofluid. Nanofluids are in general, light scattering media. The amount of scattering losses on
the propagation of a collimated beam of light will depend on the size of the nanoparticles and
their refractive index contrast with the host liquid. In light scattering media it is usual to define
an average (or coherent) electromagnetic wave and assign an effective propagation constant to
it [5-9]. From the effective propagation constant one can define an effective Refractive Index
(RI). Such RI has a non-local nature and some precautions may be needed to use it in continuous
electrodynamics formulae [10,11]. Nevertheless, since it is a more common concept when
dealing with fluids, in this work we will be referring to the effective refractive index of nanofluids.

The effective RI of nanofluids depends on the amount, size and state of dispersion of
NanoParticles (NPs) in suspension, as well as on their RI and that of the medium surrounding the
nanoparticles, commonly called the host, base fluid or matrix. The effective RI of the nanofluid
is in general a complex quantity, with both its real and imaginary parts, being a function of the
wavelength of light. To a very good approximation light refracts into the nanofluid according

#369140 https://doi.org/10.1364/0OE.27.028048
Journal © 2019 Received 3 Jun 2019; revised 30 Jul 2019; accepted 31 Jul 2019; published 19 Sep 2019
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Abstract

Background: Monitoring lysis in cell’s suspensions can be a good indicator of cell’s integrity and health. The current tech-
niques to measure the number of lysed cells in some process are generally time consuming. Objective: In this paper, we
investigate the viability of a simple method for sensing hemolysis in real time through the electrical impedance of a paral-
lel-plate capacitor that holds a biological cell suspension. Materials and methods: The method is based on measuring
variations of the effective dielectric function of an erythrocyte suspension during a lysis process induced by osmotic stress.
Our sensor is strongly affected by the so-called electrode polarization phenomenon which prevents sensing variations of the
real part of the effective dielectric function. However, measurements of the imaginary part, and thus of the electrical resistiv-
ity of the suspension, is straight forward. Results: We show that from resistivity measurements, it is possible to sense varia-
tions of the lysed erythrocytes’ volume fraction with a resolution better than 0.1%. Conclusions: The proposed sensor can
offer a high resolution in monitoring hemolysis and is a viable option for developing new rapid diagnostic medical tests.

Key words: Hemolysis. Biological cell suspensions. Electrical sensing. Equivalent circuit.

the lifespan of an RBC, it circulates through arteries,
veins, and small capillaries traveling a distance that
represent 500 km*. The characteristic shape of a bi-
concave disc is fundamental for conferring to the cell
its peculiar deformability; this ability of the RBC to

Introduction

Cell lysis occurs when external stress ruptures the
membrane of a cell, releasing its cytosol to the extra-
cellular medium (Fig. 1). The nature of the mentioned

stress could be mechanical, chemical, viral, osmotic,
etc. Hence, measuring cells’ vulnerability to a partic-
ular stress could be useful to get information about
the cells’ state and integrity’3. For instance, a low
resistance of red blood cells (RBCs) or erythrocytes
to osmotic stress is commonly related with some kinds
of anemia.

The primary function of RBCs is to enable respira-
tion in tissues by providing oxygen and removing car-
bon dioxide through gas exchange in the lungs. During
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change shape is essential for successful passage
through these capillaries and splenic sinuses®. Normal
human RBCs circulate for approximately 120 days and
they are then cleared in a strictly time-dependent
fashion by macrophages®. However, premature de-
struction of RBCs, also known as hemolytic anemia,
is a life-threatening condition’. Hemolysis may result
from diverse pathologies that are intrinsic or extrinsic
to the erythrocytes but whatever the underlying cause
or trigger, although hemolytic anemia is a relatively
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We develop simple models for the optical reflectivity of an interface in optical contact with random media consist-
ing of discrete volumes of arbitrary form and different refractive indices. Examples of interest are surfaces sprinkled
with microdroplets or an interface with biological cells adhered to it at random locations. We focus our attention
to the case of internal reflectivity, in which the incidence medium has a larger refractive index than the refractive
indices at the other side of the interface. Assuming an incident plane wave, we provide simple approximate expres-
sions for the surface’s coherent reflectance and for the surface’s total reflectance. We compare predictions of the
surface coherent-reflectance model with numerical simulations. Then we use the surface’s reflectance models to
interpret experimental measurements obtained with an optical prism and a thin vegetable tissue adhered to its
base. In general, the surface reflectivity can be used to determine fractional contact area between the interface and

microdroplets or biological cells and infer their refractive indices with an accuracy of about 0.5%.

Society of America

https://doi.org/10.1364/A0.383166
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1. INTRODUCTION

Most macroscopic media and surfaces around us are inho-
mogeneous. Characterizing and sensing the properties of
inhomogeneous media and rough surfaces can often be done
expediently by optical means. The propagation and reflection
of light from random media and surfaces has been of inter-
est for many years. Different types of inhomogeneous media
are studied with different techniques and theoretical models
[1-8]. From an optical point of view, inhomogeneous media are
described with random spatial changes of the refractive index
(RI). In inhomogeneous media, light gets scattered depending
on the statistics of the Rl variations. Particle suspensions, mono-
layers, emulsions, turbulent fluids, and biological media are
notable examples of optically inhomogeneous media [9-15].
Scattered light is commonly split into a coherent component
and a diffuse or incoherent one [1,3,16]. The sum of both com-
ponents gives the total optical fields. The coherent component
corresponds to the average electromagnetic fields, whereas the
incoherent or diffuse component corresponds to the fluctua-
tions around the average. Since the power flux is determined
by the magnitude square of electromagnetic fields, both com-
ponents carry optical energy. Inhomogeneities at an interface
can result in light scattering and contribute to an incoherent or

1559-128X/20/13D221-09 Journal © 2020 Optical Society of America

diffuse component and a coherent component of light [16,17].
In many problems, light scattering occurs within the bulk and at
the interface of the inhomogeneous medium [18,19]. However,
in some problems most of the scattering occurs at the interface,
and the surface’s optical reflectivity can be the best option to
investigate the inhomogeneous medium.

Understanding the reflection of light from an interface with
an inhomogeneous medium can have many applications [1].
Here we are specifically interested in the optical reflectivity of
flat interfaces with an inhomogeneous medium consisting of
distinct regions of space, large compared to the wavelength
of light, with two or more discrete values of the RI, which in
general may be considered complex quantities. For simplicity
we may refer to regions of different RI embedded in a boundless
medium as particles. By reflectivity we mean the directional-
directional reflectance. That is, we assume the incident light
arrives at a specific angle of incidence and the reflected light is
measured in the specular direction. It might be also called the
collimated-to-collimated reflectance. The detector must be such
that all the coherently scattered light is captured. However, we
must bear in mind that, depending on the size of the particles
and the areas of contact with the interface, the incoherent com-
ponent of light may be distributed very close to the specular
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Abstract
Identifying abnormalities in red blood cells can provide important medical clues for the
diagnosis, prognosis, and treatment of some health disorders. A common test used to examine
the conditions of erythrocytes in humans is osmotic fragility. The standard technique to
determine the osmotic fragility of red blood cells is laborious and time-consuming, and provides
only approximate values with a few experimental data. In this work, we propose and investigate
a way to measure the osmotic fragility of erythrocytes, rapidly and in a straightforward, more
quantitative and less laborious way, with an optical sensor. The basic idea is monitoring in
real time the refractive index of a suspension of erythrocytes to follow the kinetics of their lysis
as the hemoglobin-rich cytosol is released from the erythrocytes in the surrounding hypotonic
solution during hemolysis, resulting in an increase of the refractive index. We propose a device
to measure in real time the refractive index and demonstrate the feasibility of monitoring the
hemolysis process with high resolution. Our results show that the release of hemoglobin-rich
cytosol during the progress of the hemolysis of erythrocytes in hypotonic media is generally an
exponential-like function of time. We provide a mathematical model that reproduces
experimental curves effectively. We show results for erythrocytes obtained from human blood
stored in a blood bank and from volunteers diagnosed with two different types of anemia:
hemolytic and drepanocytic. We define times, measurable from the kinetics of the refractive
index signal, to quantify the progress of hemolysis as a possible new method of measuring
osmotic fragility.

Keywords: medical optics instrumentation, reflection, sensors, cell analysis,
total internal reflection, refractive index measurements

(Some figures may appear in colour only in the online journal)

1. Introduction medical importance [1-6]. Many methods have been proposed

to analyze biofluids [7, 8]. We can mention a few of the main
The analysis of biofluids in the human body, even small works in this field: study of changes in the scattering prop-
amounts, can provide relevant physiological information of erties of whole blood, correlating them with a difference in

1361-6501/20/095701+11$33.00 1 © 2020 IOP Publishing Ltd  Printed in the UK
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® Optical determination of gold-nanofilms thickness.
® Adhesive layer and nanodefects analysis.
® Measurement of the internal TM reflectivity as a function of the angle of incidence.

ARTICLE INFO ABSTRACT

Keywords: We propose and investigate an alternative optical method to determine the thickness of metallic nanofilms
Nanotechnology thinner than about 50 nm deposited on glass substrates. The method consists of measuring the internal TM
Gold nanofilm reflectivity as a function of the angle of incidence and fitting the curve with Fresnel formulae for a bilayer system
;}elti’lcirziesisty to find the film thickness. Gold nanofilms were fabricated by electron beam evaporation (nominal thicknesses of

20 nm, 30 nm and 50 nm) and characterized by common methods (SEM, AFM, Profilometer). The reflectivity
curve of TM (or p) polarized light presents a clear peak around the critical angle with air and then a dip due to
the excitation of a surface plasmon-polariton mode at the gold/air interface. Fitting the theoretical model around
the reflectivity peak readily gives the film’s thickness, and fitting other sections of the curve away from the
critical angle with air without altering the fit around the peak, provides the thickness and effective refractive
index of the adhesive layer (Cr, Ti). The present approach to gold nanofilm’s thickness measurement is robust
and expeditious. It is less sensitive to surface roughness, contamination and nanofabrication defects such as

nanometer sized holes.

1. Introduction

An important motivation of nanotechnology is to develop re-
producible nanodevices fabricated with large-scale and low-cost tech-
niques in as short a time as possible. For instance, the quality of the
fabrication of nanostructures (e.g., size, geometry, separation, thick-
ness) is critical to guarantee their operation or excite a specific property
[1-4]. Electron beam evaporation is one of the fabrication techniques
most used for depositing metals (e.g., Au, Cr, Ti, Al) of size smaller than
100 nm. For this, the control of the thicknesses of the deposited metal
films is crucial to ensure the quality and operation of the devices
[5-11]. Particulary, manufacturing and studying thin film surfaces is a
very useful option to characterize materials with important applications
in the field of chemistry, optics and electronics [12-14].

* Corresponding author.
E-mail address: irais.solis@icat.unam.mx (V. Solis-Tinoco).

https://doi.org/10.1016/j.optlastec.2020.106604

However, measuring thicknesses of metal nanolayers thinner than
50 nm by standard methods is time consuming and not very accurate.
The most commonly used characterization techniques have several
disadvantages. For example, the thickness measurement by Atomic
Force Microscopy (AFM) [15-17] depends on the mechanisms of the
tip-sample interaction, and the system must be isolated from external
vibrations. Contact profilometry [18] requires a flat surface as a re-
ference, and it does not distinguish between the surface contamination
and the sample. In addition, a lithography process is commonly ne-
cessary to define an abrupt layer step to improve the accuracy of the
AFM or profilometry measurement. Electronic scanning microscope
(SEM) [19-20] is a costly and time-consuming service, it requires va-
cuum conditions and a cross section of the sample to measure its
thickness which implies a careful sample preparation methodology. The

Received 21 February 2020; Received in revised form 13 August 2020; Accepted 10 September 2020

0030-3992/ © 2020 Elsevier Ltd. All rights reserved.
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Abstract

The aim of this work is to propose and evaluate a suitable sensor to determine the leuko-
cyte density in suspension. This sensor could be used to development of a home device
that allows having relevant medical information on the leukocytes of an individual. To
this end, we investigate a simple optical device to measure the average extinction coef-
ficient of leukocytes in suspension. This is equivalent to the measurement of the so-called
optical density of cell’s suspensions, extensively used in microbiology laboratories. The
device utilizes a LED to illuminate a large volume of the sample and a simple lens to col-
lect the coherently scattered light into a photodetector. The resulting transmittance signal
has a high signal-to-noise ratio and follows Beer Lambert’s law, thus, allowing a straight-
forward measure of leukocytes average optical properties in suspension or number-density.
Compared to the standard way of measuring the optical density of cells suspensions, the
proposed device is much simpler and robust. Measurements are insensitive to settling of
cells during measurements. The proposed device could be the basis for designing a ‘point-
of-care’ device to follow up progress of leukemia patients at home.

Keywords Coherent transmittance - Biological cell suspensions - Leukocytes - Scattering
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In this paper, we develop a detailed theoretical model for the optical reflectivity of a bio-tissue film confined
between two flat interfaces based on the anomalous-diffraction approximation. We consider bio-tissue films
consisting of a few layers of spheroidal cells surrounded by extracellular medium. We explore numerically the pre-
dictions of our model and compare them with simple effective medium theories, sometimes used as a first attempt
to understand the optical properties of biological media. Then, we fit the model to experimental reflectivity-
versus-angle-of-incidence curves of confined whole-blood films measured in an internal reflection configuration.
Measurements were performed by confining a drop of fresh blood between a prism and a coverslip. Our exper-
imental results show that it is possible to measure the coherent reflectance with small enough error to infer
microstructural parameters with a good precision. The errors in measuring the coherent reflectance depend on
the reflectivity magnitude. For instance, for a reflectivity of about 0.3 the error is below 2%, and the refractive
indices of cells and surrounding medium can be obtained with a precision better than 1%. These results also indi-
cate that the present model can readily be used to figure out the physical changes experienced at the microscale in

bio-tissue films during a physicochemical process.

https://doi.org/10.1364/A0.433499

© 2021 Optical Society of America

1. INTRODUCTION

Optical techniques have many applications in the analysis
of biological tissues and medical-diagnostics instrumenta-
tion [1,2]. Regarding medical diagnostics, optical methods
stand out mostly because of their noninvasive character and
the small amount of sample requirements for measurements.
Understanding light propagation in biological media is an
essential tool in the development of new optical instruments
and biosensors for medical applications [2—6]. However, bio-
logical media are generally inhomogeneous and anisotropic.
Thus, modeling the interaction of light with biological material,
such as tissues or cells’ suspensions, requires taking into account
the scattering and absorption by cells. Even though the propa-
gation of light in biological media has extensively been studied,
there are still many challenges remaining [7]. There are many
cases where no practical models for the interaction of light with
biological media are applicable. Such is the case, for instance,
of the reflectivity of thin confined bio-tissue films. Here, we
refer to a bio-tissue film as a few layers of cells embedded in a
biocompatible matrix.

Transmitted and reflected light by an inhomogeneous
medium are usually divided in a coherent and a diffuse com-
ponent. The coherent component is associated to the average
of the electromagnetic (EM) fields over all the permitted

1559-128X/21/278588-12 Journal © 2021 Optical Society of America

configurations of the system and the diffuse component relates
to fluctuations around the average [8—11]. In general, the propa-
gation, reflection, and transmission of the coherent component
is simpler to model and understand than for the diffuse com-
ponent. Thus, when possible it is more attractive to use the
coherent component of light to interrogate biological media
and obtain microstructural and composition information. The
coherent component’s propagation can be described with an
effective propagation constant in an equivalent homogeneous
medium and sometimes can be interpreted as an effective refrac-
tive index (RI) [12—14]. For instance, the coherent component
refracts following Snell’s law with a complex effective refractive
index and attenuates accordingly with the imaginary part of this
effective refractive index.

However, when inhomogeneities are large compared to
the wavelength of the incident light (as the case of biological
cells illuminated with visible light) the corresponding effective
RI has non-local nature, and it is not possible to use an effec-
tive refractive index in reflection formulas, such as Fresnel’s
equations [14]. Also, in biological media, the intensity of the
coherent component decays rapidly as it propagates due to
strong scattering by the cells. Thus, only bio-tissue films of
thickness comparable to the penetration depth of the coherent
component can be probed.
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Light’s internal reflectivity near a critical angle is very sen-
sitive to the angle of incidence and the optical properties of
the external medium near the interface. Novel applications
in biology and medicine of subcritical internal reflection are
being pursued. In many practical situations, the refractive
index of the external medium may vary with respect to its
bulk value due to different physical phenomena at surfaces.
Thus, there is a pressing need to understand the effects of
a refractive-index gradient at a surface for near-critical-
angle reflection. In this work, we investigate theoretically
the reflectivity near the critical angle at an interface with
glass assuming the external medium has a continuous
depth-dependent refractive index. We present graphs of the
internal reflectivity as a function of the angle of incidence,
which exhibit the effects of a refractive-index gradient at
the interface. We analyze the behavior of the reflectivity
curves before total internal reflection is achieved. Our results
provide insight into how one can recognize the existence of
a refractive-index gradient at the interface and shed light on
the viability of characterizing it. © 2021 Optical Society of
America

https://doi.org/10.1364/0L.434090

Total internal reflection (TTR) occurs at a flat interface between
two transparent media in an internal-reflection configura-
tion for angles of incidence greater than the critical angle. By
internal-reflection configuration it is meant that light is incident
from a medium of higher refractive index (RI) than that of the
external medium. For angles of incidence slightly smaller than
the critical angle, the reflectivity has a steep dependence on
the angle of incidence. Ideally, for an incident plane wave, the
angular derivative of the reflectance diverges as the angle of inci-
dence approaches the critical angle from the smaller-angle side
and is identically zero for larger angles of incidence. Therefore,
at the critical angle there is an infinitely large discontinuity in
the angular derivative of the reflectance. Locating the critical

0146-9592/21/194801-04 Journal © 2021 Optica Publishing Group

angle for light reflection in an internal-reflection configuration
is thus a convenient and accurate way of measuring the RI of
the external medium, assuming that of the internal medium is
known. This is the working principle of Abbe and Abbe-type
refractometers [1-7].

TIR microscopy and TIR fluorescence (TIRF) microscopy
are established techniques used in physics and biology to track
single molecules and record concentration maps of molecules
near a glass interface [8—11]. TIRF microscopy uses light inci-
dent from the glass side at a well-defined angle of incidence
above the critical angle. Only a thin layer of the external medium
is illuminated by an evanescent wave. The penetration depth
of light can be controlled with the angle of incidence, allowing
depth information to be obtained. Recently, near-TIR micros-
copy was proposed as a technique able to image molecular
interactions on a glass surface [12] and to map the local Rl inside
cells [13]. This technique employs the steep increase in the
reflectivity with the angle of incidence just before the critical
angle to achieve high sensitivity in refractive-index measure-
ment. However, the reflectivity near the critical angle is very
sensitive to the surface conditions at the wavelength scale. A thin
layer with a different RI between the interior of a cell and the
medium of incidence must be considered. The practicality and
high sensitivity of near-critical-angle reflectometry [6,12,13]
lead to exciting new applications.

In view of the aforementioned works, we may ponder the
relevance of a refractive-index gradient in the external medium
in an internal-reflection configuration. Refractive-index gradi-
ents can appear in many physical systems due to concentration
or temperature gradients at the interface. Concentration gra-
dients can in turn occur due to flows, sedimentation, diffusion
processes, ablation processes, etc. Other systems, such as a
disordered monolayer of transparent particles, can be studied
as an equivalent graded-refractive-index film (GRIF) [14],
reproducing the reflectivity predictions of more sophisticated
multiple-scattering models for sub-wavelength particle sizes at
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