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Resumo

A pesquisa em fotonica biomedica esta claramente tomando a direcdo do
entendimento de processos biolégicos a nivel celular. A resolugdo necessaria
para atingir esse objetivo requer praticamente ferramentas fotonicas. Contudo,
uma integracdo de diferentes ferramentes fotGnicas e uma aproximacao
funcional serdo necessarias para acessar 0S processos biomecanicos e
bioquimicos celulares. Deste modo nés podemos observar eventos
bioquimicos disparados mecanicamente ou eventos mecanicos disparados
bioquimicamente, ou até mesmo observar simultdneamente eventos
biomecéanicos e bioquimicos disparados por outros meios, entre outros,
eletricamente. Uma das grandes vantagens das ferramentas fotbnicas € a sua
facilidade de integracdo. NOs desenvolvemos uma ferramenta integrada
incorporando pinga éptica simples com Microscopia Confocal “Single-photon” e
Multiféton. O sistema consegue realizar microscopias de fluorescéncia excitada
pela absorcdo de dois fétons e geracdo de segundo harmdnico em conjunto
com manipulagdes dpticas. Medidas de forca, elasticidade e viscosidade de
membranes esticadas podem ser monitoradas em tempo real pelas
microscopias confocais, bem como protozoarios capturados opticamente,
como, por exemplo, Trypanosoma cruzi. Nés mostraremos varios exemplos do
uso de tal ferramenta integrada e seu potencial para observar processos

mecanicos e bioquimicos a nivel celular.



Abstract

The research in biomedical photonics is clearly evolving in the direction of the
understanding of biological processes at the cell level. The spatial resolution to
accomplish this task practically requires photonics tools. However, an
integration of different photonic tools and a multimodal and functional approach
will be necessary to access the mechanical and biochemical cell processes.
This way we can observe mechanicaly triggered biochemical events or
biochemicaly triggered mechanical events, or even observe simultaneously
mechanical and biochemical events triggered by other means, e.g. electricaly.
One great advantage of the photonic tools is its easiness for integration.
Therefore, we developed such integrated tool by incorporating single Optical
Tweezers with Confocal Single and Multiphoton Microscopies. This system can
perform 2-photon excited fluorescence and Second Harmonic Generation
microscopies together with optical manipulations. Force, elasticity and viscosity
measurements of stretched membranes can be followed by real time confocal
microscopies. Also opticaly trapped living protozoas, such as Trypanosoma
cruzi. Integration with CARS microscopy is under way. We will show several
examples of the use of such integrated instrument and its potential to observe
mechanical and biochemical processes at cell level.

Vi



indice

Capitulo 1 INFOAUGAOD ... e 1
Capitulo 2 ASPECLOS TEOMCOS. ... .ueeiieeeeiiieeee e 8
2.1 PINGA OPHCA vt 12
211 Principio de Funcionamento da Pinga Optica ..........ccccoeueveveveenne 12
2.1.2  Ordem de Grandeza da Forca da Pinga Optica........c.c.ccceveveee.. 15
2.1.83  Abertura NUMEIICA ...t 17

2.2 Microscopia ConfoCal .........eeveiiuiieeiiiie e 18

2.2.1 Microscopia Confocal no Formalismo da Optica Geométrica:

EXPlICAGAO INTUILIVA ....eeeiiiieeeee e 20
2.2.2  Resolucdo Microscopia Confocal: Tratamento Rigoroso............. 32
2.2.3 Comparacdo dos Resultados..........cccccoeriiriiiiiiniiiiiiesiecee 57
P2 R W0 o [ g 1= ETo7= T o - WP 59
2.4 Optica NAO-LINEAC ......coeeeivieeeeeeeeeeeeeeeeeee e 62
2.4.1 Fluorescéncia Excitada por Absor¢ao de dois fétons .................. 63
2.4.2  Geragdo de Segundo HarmoONICO........ccuueeeieeeeiiiiieee e 72
Capitulo 3 Sistema Experimental ..o 81
3.1 Laserpara a Pinga OptiCa.......cccoeuevevieeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee e 83
3.2  Microscopios: Optica Simples e Optica Infinita ...........cccceeveveveeeennne. 85
3.3 Alinhamento da Pinga OPtiCa ...........coveveveeeeeereeeeeeeeee e 88
3.4 O MicroscOpio CONfOCAI ......cceeeiiuiiiiieeiiiiiiee e 92
3.5 Alinhamento do Laser de Arginio ..........ccuueeeeeeeiiiiiiieee e 95
3.6  Laserde TiiSafira .......oooueiiiiiiiieee e 97

Vii



3.7 Alinhamento do Laser de Ti:Safira para Microscopia “Multiféton” e SHG

100
Capitulo 4  ReSUNAOS .......oeiiiiiiiiieee e 102
4.1  Microscopia Confocal “Single-Photon” ... 102
4.2  Microscopia Confocal MURIfOtON .........ccccveiiiiiiii e 115
4.3 Resultados da Microscopia SHG .........ccccceeeeiiiiiiiiieee e, 120
4.4  Resultados com a Pinga OPtiCa .........ccoeevevevevrreeeeeeeeieeeeeeeeeennes 124
45 Resultados da Pinga Optica + Microscopias Confocais.................... 128
Capitulo 5 Conclusdes e Perspectivas.........cccooieieeeiieiiiiiieee e 133

viii



Capitulo 1
Introducao

Um dos principais objetivos em biociéncias no momento é obter um profundo
entendimento dos processos celulares, pois a célula é a unidade basica da vida.
A ironia da historia foi que a humanidade aprendeu a destruir o mundo onde vive
antes de entender os processos celulares mais simples da vida. Mesmo a
estrutura do DNA s6 foi descoberta depois da bomba atémica. Ainda que a vida
seja um fendmeno complexo, ndo parece que o esforco para entender os
processos celulares seja mais dificil do que o esfor¢o para entender os processos
nucleares. Como qualquer cientista de materiais sabe, a grande dificuldade de
copiar processos € a necessidade de seguir toda uma seqiéncia de eventos no
tempo. Nao basta que alguém conheca todos os componentes de uma amostra
para ser capaz de reproduzi-la. Companhias usam espides, ou contratam
empregados de companhias concorrentes, para aprender 0s processos dos
competidores. Contudo, ndo existe ninguém para se perguntar sobre os processos

da vida além da propria natureza.

Esse fato impde restricobes sobre as ferramentas necessarias para a realizacao

dessa tarefa. Primeiro, precisamos de ferramentas para observar continuamente



0s processos no tempo de uma maneira ndo destrutiva, isto é, ferramentas
funcionais. Estudos de células fixadas estao, portanto, descartados. A observacao
tem que ser remota, sem contanto e sem contaminacgdo. E necessario também
gue seja capaz de disparar processos, ou mudar seu curso, para poder chegar a
exata relacao de causa-efeito. As informacdes relevantes para os processos da
vida sdo bioquimicas e biomecanicas com, pelo menos, resolugdo espacial sub-
celular. A resolucdo espacial ideal seria a resolugédo capaz de discriminar a co-
localizagdo de proteinas, significando resolugédo da ordem de poucos nm, abaixo
do limiar de difracdo das microscopias O6pticas. Noés acreditamos que as
ferramentas fotbnicas serdo, praticamente, as uUnicas capazes de realizar essa
tarefa. A resolucdo de nm é atingida hoje apenas com microscopios eletronicos,
de forca atdmica ou de tunelamento. Apesar da resolucdo espacial optica ser da
ordem de 200 nm, ainda abaixo do ideal, estd na faixa certa de energia porque 0s
niveis moleculares eletronicos e vibracionais caem na regidao do UV-VIS-IR. A
resolucao espacial pobre para os niveis vibracionais na regiao do infravermelho,
pode ser melhorada através da espectroscopia Raman que traz a informagéo
vibracional para o visivel. Técnicas baseadas em elétrons e raios-x, tais como
Espectroscopia Dispersiva de Raios-X (EDS ou EDX), Espectroscopia Fotoelétrica
de Raios-X (XPS) usadas em Microscopia de Eletrébnica de Varredura ou
Transmissdo (SEM ou TEM) provém informacdes sobre os elementos quimicos,
porém requerem vacuo, incompativel com a vida. Além disso, a penetracdo do
feixe de elétron é muito baixa para observar uma célula de 10-20 um, e sdo muito
mais destrutivos do que feixes de luz. Apesar de microscopias de forca atbmica e
tunelamento apresentarem resolucao atémica e nao precisarem de vacuo, elas
sao técnicas de contato, incapazes de observar um evento dentro de uma célula
sem destrui-la. Nés acreditamos que técnicas épticas livres de contato fornecerao

as melhores ferramentas para observar processos celulares.

As duas maiores dificuldades das técnicas fotdnicas sao o limite da difracao para
resolucao e a pouca penetracdo. O limite da difracdo € uma lei da optica linear e
tem sido quebrado através de observagbes baseadas na éptica nao-linear. O



recorde hoje é uma resolucdo de 16 nm'. A penetragdo pequena se deve ao fato
de que a probabilidade para o espalhamento de Rayleigh depende de 1/A* o que
torna complicado evita-lo. Para o estudo de processos celulares em um conjunto
pequeno de células vivas no microscopio penetragdo de 100 um da Optica é
suficiente. Para estudos in-vivo de animais a observacdo nao destrutiva de
processos celulares se complica. Por outro, a luz do UV-IR € a unica radiagdo que
pode ser transportada por fibras Opticas com espessura de 100 um, o que
permitiia 0 acesso aos 0rgaos internos com procedimentos minimamente

invasivos.

A Optica também abriu caminho para a observacdo de processos biomecanicos
apods o trabalho pioneiro de Ashkin® na década de 80. A importancia da bioquimica
para os processos celulares se inicia pelo combustivel da vida, essencialmente
bioquimico. Além disso, o reconhecimento de microorganismos invasores é
bioquimico, a quebra das moléculas dos alimentos é feita através de enzimas que
atuam no nivel bioquimico. Os eventos biomecanicos também tém papel muito
importante. O primeiro passo para a infecgdo € o movimento em direcdo a célula e
a adesdo a sua parede. Forcas, torques, elasticidades, viscosidades,
permeabilidades e deformacbes sao variaveis importantes que precisam ser
medidas. Forgas na escala micrométrica sdo da ordem, ou menor que, centenas
de pico-Newtons. Técnicas muito sensiveis sdo necessarias para medir tais
forcas. Forgas épticas estdo na faixa correta, de 200 pN até dezenas de femto-
Newtons. O desenvolvimento da pingca éptica abriu a possibilidade de observar
eventos biomecanicos no mundo da microscopia nunca antes possivel nos 400
anos da microscopia optica. Contudo, uma integracédo de diferentes ferramentas
fotbnicas sera necessaria para a observacao simultanea dos processos celulares
biomecéanicos e bioquimicos. Uma das grandes vantagens das ferramentas
fotdnicas é sua facilidade de integracao.

'S, W. Hell, M. Dyba e S. Jakobs, Curr. Op,. Neurobio. 14, 599 (2004); S. W. Hell e J. Wichmann, Opt. Lett.
19, 780 (1994); T. A. Klar, S. W. Hell, Opt. Lett. 24, 954 (1999); T. A. Klar, E. Engel e S. W. Hell, Phys.
Rev. E. 64, 066613 (2001); T. A. Klar, M. Dyba e S. W. Hell, Appl. Phys. Lett.78, 393 (2001).

% Ashkin, J. Dziedzic, J. Bjorkholm, S. Chu: “Observation of a Single-Beam Gradient Force Optical Trap
for Dieletric Particles”. Optics Lett. 11, pg. 288, 1986.



O desenvolvimento de lasers de femto-segundos na década de 90 possibilitou o
uso de técnicas Opticas nao-lineares nas ciéncias da vida. A principio com a
técnica da Fluorescéncia Excitada pela Absor¢ao de Dois Fétons (TPEF = “Two
Photon Excited Fluorescence”) da Microscopia Multiféton®. Menor foto-degradacéo
e maior penetragdo sdo vantagens da microscopia multiféton. Técnicas baseadas
em tempo de vida da fluorescéncia como Imagem por Tempo de Vida da
Fluorescéncia (FLIM = “Fluorescence Lifetime Imaging”), Fluorescéncia por
Transferéncia Ressonante de Energia (FRET = “Fluorescence Resonant Energy
Transfer’) e Espectroscopia de Correlacdo de Fluorescéncia (FCS =
“Fluorescence Correlation Spectroscopy”)*>®"8° que existam antes da
microscopia multiféton, foram melhoradas com processos multiféton. No final da
década de 90 a microscopia de Geragcdo de Segundo Harménico (SHG = Second
Harmonic Generation)'® permitiu a observacdo de moléculas sem simetria de
inversdo, especialmente as estruturas de colageno e as interfaces. A
Espectroscopia Raman tem duas dificuldades principais para fazer a aquisicdo de
imagens de amostras biolégicas. Uma é a presenca da fluorescéncia que mascara
completamente o sinal de Raman, forcando os pesquisadores a utilizarem
excitagdo na regiao do infravermelho em que o sinal Raman e a resolugao
espacial sdo mais pobres e os detectores menos eficientes. A outra é o tempo
necessario para adquirir imagens com boa resolucdo, que pode ser da ordem de
varias horas. Essas duas dificuldades foram solucionadas pelo aumento do sinal
de Raman com a microscopia de Espalhamento Coerente de Raman Anti-Stokes
(CARS = “Coherent AntiStokes Raman Scattering”)"".

A integracdo dessas técnicas biofotbnicas em um Unico sistema permitiria a

observacdo simultdnea de eventos mecéanicos e quimicos necessarios para

> W. Denk, J. H. Strickler, and W. W. Webb, Science 248, 73 (1990)

*T. Minami and S. Hirayama, J. Photochem. Photobiol. A — Chem. 53 (1): 11 (1990)
5J.R. Lakowicz and K. W. Berndt, Rev. Scientific Instrum. 62 (7), 1727 (1991)

® W. Becker et al., Microscopy Res. Technique 63 (1), 58 (2004)

"T.Haet al., PNAS 93 (13), 6264 (1996)

8 G. W. Gordon et al., Biophysical J. 74 (5), 2702 (1998)

?G. Szavo et al., Biophysical J. 61 (3), 661 (1992)

P, G. Campagnola et al., Biophysical J. 77 (6), 3341 (1999)

'J. X. Cheng JX and X. S. Xie, J. Physical Chem. B 108 (3): 827 (2004)



acompanhar processos celulares. Apesar da grande vantagem dessa integragao,
ha muito poucas contribui¢des na literatura mostrando pinga Optica em paralelo
com fluorescéncia multiféton ou microscopia confocal’?. A ferramenta biofotdnica

ideal conteria:
1. Pingas épticas simples e multiplas;

2. Microscopias confocais de fluorescéncia excitada por absorcdo de um féton
[Single-photon];

3. Microscopias confocais de fluorescéncia excitada por absorgdo de dois ou
mais fétons [Multiféton];

4. Microscopias MW [multiwavelength - com 16 canais simultdneos em
diferentes comprimentos de ondas] baseadas no tempo de vida da
fluorescéncia como FLIM, FRET e FCS;

5. Microscopias SHG/THG [Second and Third Harmonic Generation];
6. Microscopia SFG [Sum Frequency Generation];
7. Microscopia CARS;

8. Micro-espectroscopias de fluorescéncia e espalhamentos Rayleigh, Raman,
Hiper Rayleigh e Hiper Raman;

9. Micro-espectroscopia de forca éptica.

O trabalho desenvolvido nesta tese inclui os itens: 1, pingas 6épticas; 2,
microscopia confocal “single-photon”; 3, microscopia confocal “multiphoton”; e 5.
microscopia SHG. O item 4, microscopias FLIM-FRET-FCS esta sendo adquirido
nesse momento, sé devendo estar disponivel em 2008. Os itens 6, microscopia
SFG e 7, microscopia CARS, dependem do bom funcionamento de dois lasers de
pulso curto sincronizados no tempo. Embora esses lasers ja estejam instalados no
laboratério vieram com a Optica errada e o tempo gasto na burocracia alfandegaria
para corregao do erro inicial inviabilizou sua utilizagdo no prazo do trabalho dessa

12 M. Goksor, J. Enger and D. Hanstorp, Optical manipulation in combination with multiphoton

microscopy for single-cell studies, Applied Optics, 43 (25) 4831 (2004)



tese. As micro-espectroscopias, itens 8 e 9, ja foram demonstrados anteriormente
pelo grupo em outro microscopio'®. Entretanto, sua readaptagdo no novo
microscépio invertido da Olympus, a base atual para todas as demais técnicas,
ainda requer a fabricagdo de algumas partes mecéanicas, atualmente em

andamento.

No capitulo 2 apresentamos as descricoes teodricas de cada técnica utilizada.
Pretendemos apresentar nesse capitulo tanto uma explicacao intuitiva quanto uma
explicagdo rigorosa dos fendmenos envolvidos, devido o carater multidisciplinar
dessa tese. A explicacao intuitiva se dirige aos leitores das areas das ciéncias da
vida. Procuramos evitar ao maximo a utilizacado da fisica e matematica mais
rigorosa necessaria para uma descricao mais completa dos fendmenos. Segue-se
a apresentagdo intuitiva uma descricdo mais rigorosa dos fenémenos.
Acreditamos que, mesmo o leitor da area de ciéncias da vida, possa aproveitar as
férmulas finais dessa descricao mais rigorosa sem a necessidade de acompanhar
as deducdes das mesmas. Neste capitulo descrevemos as técnicas de pincas
Opticas, microscopias confocais e os fendmenos de absorcdo de dois fétons e
SHG. Mostraremos como € possivel para a pingca éptica capturar particulas em 3
dimensdes, qual a ordem de grandeza das forcas Opticas e qual o papel da
objetiva para seu funcionamento. Na parte sobre microscopias confocais
apresentamos uma explicacdo intuitiva utilizando a o6ptica geométrica. Segue-se
uma explicagdo rigorosa utilizando a difragdo da Optica ondulatéria. Nesta secéo
obtemos os limites para a resolugcao dessas microscopias e o papel do pinhole nas
mesmas. Discutimos sobre a absorcao de dois fétons a partir da eletrodinamica,
da mecanica quantica e sobre a conexao entre os dois formalismos. Mostramos
que a probabilidade de absor¢édo de dois fétons depende da intensidade do laser
ao quadrado, tornando assim desnecessario o uso do pinhole como filtro espacial.
Logo a seguir apresentamos a geragdo de segundo harménico através de um
formalismo classico da analise de um oscilador ndo harmdnico, salientando as

semelhancas com a TPEF. Dessa andlise mostramos quais os tipos de moléculas

13 Adriana Fontes, "Sistema de Micromanipulacéo e Microandlise com Pingas Opticas", tese de doutorado
orientada por Carlos Lenz César, defendida em abril de 2004.



podem ser observadas com essa técnica e discutimos porque colagenos sao
especialmente bons para geracao de segundo harmdénico. Discussao apenas dos
aspectos mais basicos da fluorescéncia, visto que se trata de um assunto corrente

tanto na fisica quanto nas ciéncias da vida.

O capitulo 3 é voltado a descricdo do sistema experimental desenvolvido nessa
tese. Apresentamos cada etapa do alinhamento do sistema separadamente,
facilitando assim o entendimento dos procedimentos essenciais para a realizagao
de cada técnica. O ponto mais importante desse capitulo € mostrar o que é
necessario para integrar experimentalmente todas as técnicas discutidas no

capitulo 2.

Finalmente, os resultados obtidos com o sistema integrado que desenvolvemos
serdo mostrados no capitulo 4, o qual contém inUmeras imagens que demonstram
o bom funcionamento do sistema, tanto com cada técnica funcionando
isoladamente quanto a operacado em conjunto de todas. Esse capitulo termina com
uma sequéncia de imagens que falam por si, seguindo o ditado de que uma
imagem vale mil palavras. Essas imagens mostram todo o poder de manipulacéo
e andlise que esse sistema oferece. Em muitos casos obtivemos filmes que nao
podem, obviamente, ser apresentados em papel. Nessas situagdes procuramos
apresentar uma sequéncia de imagens que ilustram o comportamento dinamico. O
exemplo de maior impacto foi de um filme praticamente em tempo real de um
parasita, Trypanosoma cruzi, fixado no intestino de um inseto, barbeiro,
juntamente com as imagens de fluorescéncia. No capitulo 5 apresentamos as

conclusoes e perspectivas.



Capitulo 2
Aspectos Teoricos

O objetivo desse capitulo é apresentar os aspectos tedricos das técnicas utilizadas
nessa tese, ou seja: Pingas Opticas; Microscopia Confocal “single-photon” e “muilti-
photon” e microscopia SHG. Principalmente aqueles aspectos mais importantes
para o entendimento ou do procedimento experimental ou para a interpretacao dos

resultados obtidos.

A maior tradicdo do nosso grupo € na area de pingas épticas, na qual o grupo
desenvolveu trabalho pioneiro no Brasil, iniciado em 1990, e que ja gerou trés
teses de doutorado, trés de mestrado, mais de uma duzia de publicacdes em
revistas internacionais e um sem numero de trabalhos em conferéncias nacionais
e internacionais. O desenvolvimento tedrico envolvendo expansdo do feixe
incidente altamente focalizado em ondas parciais para entendimento das forcas
pticas foi descrito com detalhes na tese de Anténio Neves'* sem qualquer
aproximagao e na Aproximagao da Integral Localizada na tese de doutorado de
Adriana Fontes'. Explicagdes mais intuitivas foram apresentadas nas teses de

' Antdnio Alvaro Ranha Neves, “Forcas Opticas em Pincas Opticas: Estudo Tedrico e Experimental’, tese
de doutorado orientada por Carlos Lenz Cesar, defendida em marco de 2006.
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mestrado de Adriana Fontes, de Gustavo Pires e de Liliana Pozzo™. A tese de
doutorado de Marcelo Brandao, defendida pela Faculdade de Medicina, inclui uma
descricao do funcionamento da pinga éptica voltada para profissionais da area de
ciéncias da vida e demonstra suas aplicacbes na caracterizacao de elasticidades

de hemacias'®.

Dada a existéncia de um grande numero de teses antecedentes e o objetivo do
trabalho dessa tese de integracédo das diversas ferramentas, ndo faz sentido uma
descricao rigorosa da teoria das forcas Opticas, a qual pode ser facilmente
encontrada nas teses citadas, disponiveis publicamente apds preenchimento de
um cadastro no site http://www.ifi.unicamp.br/ seguindo os links: biblioteca (BIF);
teses digitais; biblioteca digital IFGW.

Entretanto, para deixar esse capitulo auto-suficiente, sem obrigar o leitor a
procurar outras referéncias, e deixar claro quais sdo os parametros importantes da
pinca éptica, a necessidade e o papel dos componentes épticos utilizados e o
procedimento de alinhamento experimental, incluimos uma descricao qualitativa
ao nivel da optica geométrica do principio de funcionamento da pinga Optica. Essa
descricao contempla todos os aspectos importantes de uma pinga 6ptica podendo,
inclusive, servir de guia para quem se proponha a reproduzir nosso sistema
experimental. Uma mudanca importante do trabalho dessa tese em comparacgao
com o trabalho das teses anteriores foi 0 uso de um microscopio de Optica infinita.

Os procedimentos de alinhamento nesse caso sao diferentes.

Ja o trabalho com microscopia confocal do grupo se inicia em novembro de 2006
com a instalagdo do microscopio da Olympus. Como se trata de um trabalho

recente ndo existem teses anteriores descrevendo os principios de funcionamento

' Adriana Fontes, ""Uso de Lasers para Manipulacio e Medidas de Células Vivas", tese de mestrado
orientada por Carlos Lenz Cesar, defendida em agosto de 1999; Gustavo Pires Marques, “Andlise do
Potencial de Calibracdo da Forca Optica através de Dispositivos de Microscopia de Forca Atomica”, tese
de mestrado orientada por Carlos Lenz Cesar, defendida em dezembro de 2005; Liliana de Ysasa Pozzo,
“Desenvolvimento de Metodologia de Medida Vetorial de Forcas em Tempo Real de Microorganismos
Utilizando Pincas Opticas para Estudos de Quimiotaxia e Osmotaxia de Parasitas”, tese de mestrado
orientada por Carlos Lenz Cesar, defendida em julho de 2006.

' Marcelo Mendes Branddo, ""Andlise e caracterizacdo da deformidade de eritrécitos em membranopatias",
tese de doutorado orientada por Sara T. O. Saad e Carlos Lenz Cesar, defendida em maio de 2003 pela
Faculdade de Ciéncias Médicas da UNICAMP.
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do mesmo, e € objetivo dessa tese preencher essa lacuna. Em particular
pretendemos mostrar claramente que a grande vantagem da microscopia confocal
em relacdo a microscopia de fluorescéncia convencional (“wide field”) é,
basicamente, a resolucéo axial, na direcdo z do eixo do microscopio, que permite
reconstruir imagens em 3 dimensdes a partir das “fatias Opticas” da amostra
observada. Nosso objetivo na descricao intuitiva foi explicar o funcionamento do
microscépio confocal utilizando apenas a Oéptica geométrica. Essa explicacédo
permite entender o papel do “pinhole” tanto na espessura da “fatia dptica” quanto
na resolucédo lateral. Entretanto, o modelo de Optica geométrica € incapaz de
explicar quantitativamente as resolucdes obtidas com a microscopia confocal, pois
nem sequer considera a difracao e sua dependéncia com o comprimento de onda.
E comum se considerar a difragdo em modelos que utilizam a aproximacgéo
paraxial, em que os angulos dos feixes de luz com o eixo Optico sdo pequenos.
Muitas expressdes analiticas comumente utilizadas se baseiam nessa
aproximacao. Embora sejam uteis para apontar tendéncias de dependéncias de
parametros, como o comprimento de onda, por exemplo, totalmente excluido de
modelos da éptica geométrica, essas aproximacdes deixam de ser validas para o
caso dos microscopios confocais modernos que utilizam objetivas de grande
abertura numérica. Para o caso mais realista de grandes aberturas numéricas o
resultado é dado em termos de integrais sem expressdo analitica. Apesar da
auséncia de uma expressdo analitica, o fato é que hoje pacotes como o
Mathematica permitem a utilizagcdo de funcdes definidas através de integrais,
calculando seus valores e obtendo graficos, inclusive em trés dimensdes, em
pouco tempo. A secdo 2.2 descreve todos esses aspectos, do modelo de Optica
geométrica até os resultados das aproximagdes paraxiais € o0 resultado

quantitativo rigoroso.

Uma boa parte das aplicacbes de biofotonica envolve fluorescéncia. Na maioria
das aplicagdes se utilizam marcadores fluorescentes exdgenos, funcionalizados
para se ligarem quimicamente a proteinas especificas. Esses corantes s&o
comercializados e é possivel trabalhar com os mesmos apés encontrar em tabelas

as bandas de excitagdo e emissdo. Mesmo a auto-fluorescéncia, gerada pelas
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moléculas fluorescentes enddgenas, ja foi muito estudada e as bandas de
excitacao e emissdao da maioria dos fluor6foros enddégenos ja foram descritas e
tabeladas. Fluorescéncia é uma area da fisica e da quimica muito estudada com a
existéncia de milhares de livros e referéncias sobre o0 assunto. Nosso objetivo em
relacdo aos aspectos tedricos da fluorescéncia nesse capitulo serd apenas de
apresentar o vocabulario basico e as idéias intuitivas que apontam tendéncias

gerais sobre o comprimento de onda das bandas de fluorescéncia.

A continuidade desse trabalho envolve a utilizagdo da optica nao linear. Sdo dois
os fendmenos basicos: a absorcdo de dois fétons e a geracdo de segundo
harmonico. A geracédo de segundo harménico pode ser explicada de forma intuitiva
classicamente no modelo do oscilador ndo harménico. Com esse modelo se
podem extrair varias consequéncias sobre a simetria das moléculas capazes de
gerar SHG. Essas idéias intuitivas sdo importantes para se perceber que tipos de
moléculas sdo mais eficientes na geracdo do SHG. Com isso se pode mostrar a
importancia do colageno na geracao do SHG. Ja na absorcao de dois fétons o
tratamento intuitivo € mais complicado envolvendo um grau maior de utilizagcao da
matematica. Uma descricdo intuitiva baseada apenas na probabilidade de
ocorréncia do efeito permite a extracdo das principais conclusbes sobre as
vantagens da microscopia confocal multiféton, e sua dependéncia com a duracao
do pulso de luz, com a distancia ao foco do laser e a intensidade do feixe
incidente. Diagrama intuitivo de processos de dois fétons também permite extrair a
conclusdo de que o processo depende da intensidade do feixe ao quadrado.
Entretanto nenhuma conclusdo se pode extrair sobre as propriedades das
moléculas que apresentam alta absor¢cdo de dois fétons e regras de selecao do
processo. Para isso necessitaremos de uma descricdo quéantica, que sera
desenvolvida de forma mais aprofundada nesse capitulo. Outro aspecto que
merece destaque em relagdo a éptica ndo linear é a dualidade de tratamento do
fenbmeno, ora em termos da eletrodindmica, ora em termos da mecénica
guantica. Ambos os tratamentos exigem alto nivel de utilizacdo da fisica e
matematica, e a descricdo com que trabalhamos nessa tese visa apresentar um

quadro mais unificado entre os dois formalismos. No tratamento de eletrodinamica
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classica a preocupacédo é com os aspectos macroscépicos do fendmeno através
de uma expansao em série de Taylor nos campos eletromagnéticos em termos de
susceptibilidades de varias ordens, primeira, segunda, terceira, etc. Mas os
valores das susceptibilidades s6 podem ser extraidos através da mecénica
qguantica ao nivel microscépico com teoria de perturbacdo. Mostraremos como
essa conexao é feita e como as regras de selecao e leis de comportamento sao

extraidas com os diferentes formalismos.

Com essas descri¢des teodricas formamos um conjunto tedérico completo capaz de
explicar nossos resultados e procedimentos e que permitem prever o

comportamento de diferentes moléculas em relagao as diversas técnicas.

2.1 Pinca Optica

2.1.1 Principio de Funcionamento da Pinc¢a Optica

A captura Optica pode ser explicada através da dualidade onda-particula dos
fétons proposta por Einstein ao explicar o efeito fotoelétrico. O entendimento
intuitivo de como a transferéncia de momento do féton da origem a uma armadilha
optica em trés dimensdes pode ser obtido através da dptica geomeétrica. A Optica
geométrica permite inclusive a obtencdo de resultados quantitativos razoaveis
quando o tamanho da particula é bem maior do que o comprimento de onda do
feixe incidente. Ela falha quando as duas dimensdes sao comparaveis e quando
ressonancias de Mie entram em jogo. Nesse caso apenas um formalismo
eletromagnético vetorial completo, como o desenvolvido na tese do Anténio

Neves'®, sera capaz de chegar a resultados quantitativos precisos.

Para entender como a Oéptica geométrica pode explicar a armadilha Optica,
considere a particula esférica com indice de refragdo maior do que o meio a sua
volta da Figura 1. Como ondas os raios de luz sofrem refragdo, como particulas
transferem momento. Pela refragdo, o raio incidente se aproxima da normal ao

penetrar na esfera e se afasta da mesma na saida. Com isso o raio muda de
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direcdo e, correspondentemente, de momento. Como 0 momento é conservado a
esfera percebe um impulso na dire¢do da bissetriz do angulo entre os raios

incidente e espalhado. Com isso podemos entender o aprisionamento em trés

dimensoes.
direcio ﬁ incidente
da forga
:EJ. incidente
A ]_5 particula F refratado
ﬂ.ﬁ foton
p refratado recuo da particula

que desviou o raio

Figura 1 Refracdo e choque com o centro espalhador

A Figura 2 mostra as trajetorias dos raios de luz em quatro diferentes situagdes:
(1) quando o indice de refracdo n; da particula é maior do que n, do meio exterior
e quando o raio nao desviado encontraria 0 eixo vertical da esfera acima do
centro; (2) quando o raio ndo desviado encontraria o eixo abaixo do centro. Nos
dois outros casos o indice de refracdo da particula € menor do que o do meio
exterior.

raio incidente

raio incidente

9

n,>n, raio refratado n, >n,

Zo>0 Zo<0

raio refratado
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raio incidente
raio incidente

|'|11|'|2
Zu:'u

raio refratado

n, < n,

raio refratado
=<0

Figura 2 Trajetdria dos raios para os casos de n1>nz e ny< n

Agora considere dois raios que se encontrariam no ponto zo se a esfera nao
estivesse no caminho. A Figura 3 mostra que a transferéncia de momento de dois
raios simétricos a e b, no caso ni > nz, geram uma forga que tende a levar o centro

da esfera para o foco do laser z,.

raios incidentes b

j raios refratados

n, > n,

Figura 3 Transferéncia de momento dos raios simétricos para ny > ny

As componentes horizontais das forcas F, e F, se anulam, porém suas
componentes verticais se adicionam gerando assim uma forca restauradora que
traz o centro da particula para o foco do laser. Ocorrendo o inverso quando ns <
Ny, surge uma forga que afasta a particula do foco do laser, como mostra a Figura
4.
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Fa Fb

b raios refratados
Fb

Figura 4 Transferéncia de momento dos raios simétricos para ni<n;

n,<n,

A Figura 5 ilustra os raios e a direcao da forca para o foco do laser em diferentes
posicdes no caso ni >n.. Delas, se compreende que, se ny > np, a forca é
restauradora tendendo sempre a trazer o centro da particula para o foco do laser,
e se ny < ny a tendéncia é expulsar a esfera do foco do laser. Esse quadro
simples da éptica geométrica mostra intuitivamente como se pode construir uma

pinca optica.

Figura 5 Forca resultante para dois raios em diferentes posi¢des de foco para ny >

N2

2.1.2 Ordem de Grandeza da Forca da Pinca Optica

Podemos fazer uma estimativa da ordem de grandeza da forga da pinga Optica
supondo que um feixe de laser com 1 W de poténcia seja completamente
absorvido pelo objeto. Neste caso a forca sera dada por
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_dp _ n° fotons _ poténcia « hv _ potencia

F (2.1)

P psion =
dt tempo 7o hv c c

Portando a forgca da pinca sera

1w

=————=310"N 2.2
3-10°m/s 22)

Na prética, apenas 100 a 200 mW do feixe de laser incide na particula e os fétons
sdo apenas desviados, em lugar de completamente absorvidos, de modo que as
forca oOpticas sdo bem menores do que nN. Forcas maximas da pinca optica sao
da ordem de 100 pN. Para obter uma idéia do que a forga da pinga pode
manipular suponha que o objeto capturado seja um cubo de 1um de aresta e
densidade igual a da agua. Sua massa sera

m = densidade x volume = 10° kg /m* x (10_3 )3m3 =10"kg (2.3)

A aceleracao nesse cubo devido a for¢a da pinca sera

a =

F 3-10°N
=10 e :3-106%2=3-105g (2.4)

onde g é a aceleracdo da gravidade. Aceleracbes dessa ordem de grandeza
permitem manipulagéo total das particulas capturadas. Agora se considerarmos

um cubo com 1mm de aresta teremos uma aceleracdo de 3-107 g, que torna-se

desprezivel frente a outras interacdes microscépicas. Podemos ver, portanto, que
pela ordem de grandeza, que a pinca éptica pode movimentar particulas da ordem
de até 50um, que é da mesma ordem do tamanho da grande maioria de células e
microorganismos. No limite inferior particulas com até 40 a 50 nm podem ser
capturadas. A forca dptica cai com a dimenséo da particula capturada e deixar de
capturar as particulas quando ultrapassada pelas forgas impulsivas do movimento

Browniano.
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2.1.3 Abertura Numeérica

Uma caracteristica muito importante das objetivas, de grande influéncia para o
bom funcionamento de uma pinca Optica € a abertura numérica [NA = numerical
aperture]. A abertura numérica é definida como o angulo do cone de luz na saida

da objetiva, conforme mostra a Figura 6.

NA=L 25
7 (2.5)

>

D)

A——A
cone —
deluz [™8 f

———

Figura 6 Definicdo da abertura numérica

Pela lei do seno de Abbe, r/f =sen6, portanto a abertura numérica de uma

objetiva € dada por
NA =n sen@ (2.6)

onde n é o indice de refracdo do meio onde a objetiva estéa inserida.

A capacidade da pinga Optica de capturar particulas nas trés dimensdes s6 ocorre
se o0s raios de luz possuem componentes nas 3 dire¢ées. Para aumentar a forga
na direcdo z deve-se aumentar a inclinacdo dos raios de luz. Quanto maior a
inclinacédo do raio, maior vai ser a componente vertical da forca. Portando quanto
maior a abertura numérica maior vai ser a forga na direcao vertical, como mostra a
Figura 7. Na pratica, armadilhas Opticas em 3 dimensdes sao obtidas com
objetivas com magnificagdo maior que 60x e abertura numeérica da ordem de 1.
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ik

Pequena abertura numérica: Grande abertura numérica:
menor componente horizontal maior componente horizontal
% l\(%)/'
menor forga vertical maior forga vertical

Figura 7 Papel da abertura numérica na forga vertical

Maiores detalhes do alinhamento e procedimento experimental para a montagem

de uma pinga 6ptica serdo apresentados no capitulo 3.

2.2 Microscopia Confocal

Na microscopia de fluorescéncia convencional o sinal € gerado em todo o cone de
iluminacdo da amostra. Esse fato diminui a resolucdo no plano focal da objetiva,
pois o0 sinal coletado contém informacao de todos os outros planos diferentes do
plano focal da objetiva. Para a reconstrucdo 3D é preciso rejeitar as informacoes
advindas dos planos indesejados. Essa discriminagdo é obtida através da
utilizacdo de um filtro espacial, que impede que sinais gerados fora do foco da
objetiva cheguem ao detector. A Figura 8 mostra um esquema simplificado do
Microscépio Confocal de Varredura a Laser (“Laser Scanning Confocal
Microscope”, LSCM).
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Detector

Filtros
I I

Luminescéncia

Pinhole

Excitacao

Scan horizontal | \

Scan vertical

< Obictiva

Cone de
Luminescéncia

Figura 8 Esquema simplificado de um Microscopio Confocal

No LSCM um laser incide sobre um espelho dicrdico (que reflete o laser mas &
transparente para os outros comprimentos de onda da luz) e é refletido para uma
objetiva. A objetiva focaliza o laser na amostra onde sera gerada a fluorescéncia.
A mesma objetiva € responsavel por coletar o sinal de fluorescéncia, que é
transmitido pelo espelho dicréico e focalizado no “pinhole” posicionado antes do
detector. O “pinhole” estd em um plano conjugado com o plano focal da objetiva,
de modo que apenas a luz coletada no plano focal da objetiva passa pelo mesmo
sem perdas. A obtencdo da imagem poderia ser realizada através do movimento
da amostra ou do feixe de laser. A primeira demonstragcdo de um microscopio
confocal por Marvin Minsky utilizou o movimento da amostra. Entretanto, os
microscépios modernos utilizam a varredura do laser, muito mais rapida do que a

movimentacdo da amostra, pois utilizam espelhos pequenos montados em
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galvanémetros. Isso da a possibilidade de escolher a area de excitacdo da
amostra. A imagem final € formada pela detecgéo da intensidade da fluorescéncia
de cada ponto da varredura do laser na amostra.

A Figura 9 mostra como o “pinhole” atua para eliminar o sinal fora do plano focal,
pois a imagem de uma fonte pontual de luz posicionada fora do plano focal gera
uma imagem fora do plano do “pinhole”, que barra a maior parte dos raios que
atingiriam o detector. Percebe-se, portanto, que a capacidade do “pinhole” para
atenuar a fluorescéncia dos planos afastados do plano focal depende da sua
abertura. A resolugao vertical aumenta com a diminui¢cao da abertura do “pinhole”.
Na realidade, existe uma abertura 6tima, abaixo da qual a resolugcao axial muda

muito pouco mas a intensidade do sinal coletado diminui drasticamente.

Figura 9 Papel da abertura na resolugao vertical da LSCM

2.2.1 Microscopia Confocal no Formalismo da Optica
Geométrica: Explicacao Intuitiva

Apesar da 6ptica geométrica ser incapaz de explicar todo o fenédmeno fisico, ja
que nao considera a difracdo, desenvolveremos um modelo utilizando apenas a
Optica geométrica para explicar o papel do “pinhole” para o aumento das
resolucdes lateral e axial. Esse formalismo permite obter uma idéia intuitiva do
papel do “pinhole” na formacado da imagem no plano do detector e explicar a
capacidade de efetuar um seccionamento éptico da Microscopia Confocal.
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A Figura 10 sera utilizada para definicdo dos eixos e denominacdes que
utilizaremos. O eixo de simetria de um sistema éptico, neste caso na direcao
horizontal, € chamado de eixo Optico. Esse eixo sera colocado na diregdo z ou
direcdo axial, sendo sua origem o ponto onde esta a lente. Deslocamentos no eixo
X, perpendicular ao eixo Optico, serdo chamados de deslocamentos laterais, com
sua origem no proprio eixo éptico. A posicao do objeto é definida pela distancia zg
nadirecao axial e a posigao da imagem definida por z’o. A distancia focal da lente é
f.

Lente

Eixo optico f £ T_,

Figura 10 Definigcdo dos eixos em relacdo a lente

Resolucao Lateral de um Objeto Pontual

Definiremos a resolucao lateral como a distancia maxima que um objeto pontual
pode se afastar do eixo éptico na direcéo lateral e ainda passar pelo “pinhole”, ou
seja, sem perder sinal detectado. O objeto esté posicionado inicialmente no ponto
Zp e sera afastado do eixo Optico na direcdo lateral de uma distancia x como
mostra a Figura 11.
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Figura 11 Posicbes do objeto e sua respectiva imagem para o célculo da
resolucéo lateral

A imagem de um objeto fora do eixo optico também se localiza fora do eixo, como
mostra a Figura 11. O maximo afastamento x do objeto no plano focal sem perda
de sinal apds o “pinhole” é aquele em que sua imagem cai na borda do “pinhole”

em x’ = 2 Utilizando a semelhanca dos triangulos temos que

v X
Z _f f (2.7)

Isolando x na equagéao (2.7) obtemos a posicdo maxima em que se pode afastar o

objeto do eixo déptico na direcéo lateral

= ¥ a (2.9)

Na realidade os fabricantes de objetivas sé fornecem as especificacbes da
magnificacdo, da abertura numeérica e da distancia de trabalho das objetivas, e

nao da distancia focal ou do raio da abertura. Assim podemos expressar a
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equacao (2.9) em termos da magnificacao através de:

x X f 1
=—=—= =
f x z,—f 2 _q (2.10)

X

20— f

|
3
I

(2.11)

Para uma objetiva de 100X de aumento, portanto, um “pinhole” com 100 um
levaria @ uma resolugdo lateral de 1 um, enquanto um “pinhole” com 20 um

implicaria em uma resolucéo lateral de 200 nm.

Profundidade de Campo

A distancia que um objeto pode caminhar sobre o eixo Optico sem prejuizo da
qualidade da imagem é conhecida como profundidade de campo (“depth of field”,
DOF). Para calcular a DOF utilizaremos o mesmo procedimento anterior,
deslocando, agora, o objeto na direcao axial sobre o eixo 6ptico como mostra a

Figura 12.

Figura 12 Posicdes do objeto para céalculo do DOF

A posicéo inicial do objeto é zp e sua imagem estd em zy'. Os indices 1 e 2 indicam

as novas posi¢des do objeto e os indices ~ as suas respectivas imagens. R é o
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raio da lente. Na figura a posicao z; indica uma aproximacao do objeto em relacao
a lente, a qual afasta sua imagem da posi¢ao z, inicial. A posi¢cao z, indica o
contrario, um afastamento do objeto em relagdo a lente e, conseqlentemente,
uma aproximacao da imagem da mesma. Essas duas posi¢cées sdo as posi¢cdes
limites que o objeto pode ocupar para que os raios formadores de suas imagens
possam passar pelo “pinhole” e chegar ao detector. Os raios da imagem de um
objeto em uma posi¢cao mais proxima a lente do que z; serdo focalizados depois
de z¢’ e, dessa forma, barrados pelo pinhole. Da mesma forma, qualquer dos raios
da imagem de um objeto em uma posi¢cdo mais afastada da lente do que z, serdo

focalizados antes de z,’ e, também, serdo barrados pelo “pinhole”. A distancia
entre essas duas posicoes € a DOF. A DOF pode ser calculado por geometria

simples utilizando semelhanca de triangulos. Considerando a posi¢céo z1 temos:

R a
P (2.12)
Z] Zl - ZO
Isolando z, temos
1 R-al a 1
z R z, Rz (2.13)

A equacao das lentes delgadas se aplica a todas posi¢coes dos objetos e de suas

respectivas imagens:

I 1 1

7z z. f (2.14)

n n

Utilizando a equagéo das lentes delgadas para a posicao 1, ja substituindo o valor
de z, de (2.13)

R—a 1 1
—+—

R z, z

1
_7 (2.15)
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1 1 R—ai

Z, f R Z(') (2.16)

Aplicando a equagao das lentes delgadas para a posi¢ao Z, podemos substituir o

valor de Z(;
1 1 a1 1 1 1 1 a1l 1 1 a a
—=—-(1-)| =+ —+—| - |=—F+——-—=
z, f R(f zoj f oz R(f zo} z, Rf Rz,
+g 270_1) (2.17)
:Rf+a(zo_f): R f
Rfz, 2o
1
<z = <y
1+£ ﬁ_ (2.18)

Concluimos assim que podemos aproximar o objeto da lente até uma distancia
maxima z; dada pela equagdo (2.18) anterior. O “pinhole” barra os raios
formadores da imagem de qualquer objeto em distancias mais préximas do que

essa.

Para a distancia maxima Z, devemos repetir os mesmos passos anteriores,

porém com cuidado para evitar distancias negativas. Por semelhanca de

triangulos temos

R a

5, z—Z, (2.19)

O que resulta em
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1

= afn %o (2.20)
R\ f

Obtemos uma equagao muito semelhante ao do caso de zi, envolvendo apenas
um sinal diferente no denominador que advém do fato de que a distancia z,’ é
menor que z;. Tomando a diferenca entra as distancias dadas pelas equacdes
(2.18) e (2.20) temos a DOF

<o <p

M=a-n=— " T (2.21)
B ISR BT T
R\ f R\ f

20(%_ J
Az = R\ f

<p

2
ai(z (&2
R\ f
Substituindo m da equacéao (2.10) na equacgao de Az
2R“
_ m
Az = 7 %o (2.23)
a
1-] —/—
(mR j

Se levarmos em conta que valores tipicos do tamanho do “pinhole” estao na faixa

de micrémetros, valores tipicos da magnificacdo estdo entre 10x a 100x e valore

2
a
tipicos de R estao na faixa de milimetros, podemos desprezar o termo (ﬁj no
denominador, uma vez que a << mR, obtendo a expressao:
a a z

Az=t—z7,=% =0 2.24
mi
f
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Lembrando que a abertura numérica é definida por

N.A.=nsen@ (2.26)
Portanto
NA
senG:N—A = tanfd = n = NA (2-27)
n NA®  +/n* — NA®
1- b
Dessa forma
R NA
tanf=—=—""_ (2.28)
f \/n2 — NA?

A equagédo (2.24) pode, entdo, ser expressa em termos dos parametros da

objetiva como:

(2.29)

(m+1)/n* — NA?
Az=+ > a
m

NA

Seccionamento Optico de Objetos ndo pontuais.

Nos casos anteriores consideramos um objeto pontual e a capacidade de
discriminacdo da sua posicdo nas direcbes lateral e axial, baseada no DOF.
Entretanto, na microscopia confocal, o objeto ndo € pontual, pois a excitacao da
amostra se da em todo o cone de focalizacdo do laser. Esse fato esta
exemplificado pela Figura 13.
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Figura 13 Formagéo da imagem levando em conta o cone de excitacdo

A area pintada de laranja representa o cone excitacdo na amostra. Os raios azuis
mostram onde a imagem do ponto (p,z) estara e os raios vermelhos mostram onde
a imagem do ponto (-p,z) estara. O ponto z; é o objeto em foco e z’, a posi¢ao de
sua imagem conjugada. O ponto z representa o ultimo plano do cone de excitacao
em que seus raios mais externos na posigdo p ainda conseguem passar pelo
“pinhole”. As posicdes z’ e p’ representam sua respectivas imagens. Para qualquer
plano do cone em uma distdncia maior do que z os raios mais externos serdo
barrados pelo “pinhole”. A variacdo na intensidade do detector, portanto, é capaz
de discriminar imagens de objetos advindos de diferentes posi¢des. Vale a pena
ressaltar que ndo ha como o detector discriminar qualquer ponto interior ao cone,
ndo importando sua posicao z e p, pois todos os raios advindos desses pontos
chegam ao detector. A Unica diferenca entre eles € que a intensidade de luz de

cada plano esta distribuida em uma area maior ou menor.

A Figura 13 mostra de onde vem o poder de seccionamento éptico da Microscopia
Confocal. A idéia agora € calcular o valor de z em que teremos essa condi¢do
limite. A semelhanca de tridngulos da Figura 13 fornece:

R__P L ,_n"2p (2.30)
ZO ZO_Z ZO
P _p f

=—=p = P (2.31)
=f f = f
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F é a distancia focal da lente na equagéao 2.31. A posi¢ao p’ pode ser escrita em
termos de R, zo, z, Z’ e 2y’ conforme mostra a Figura 14 a seguir. Na posicao da
lente, para z = 0, a reta tem altura R, e tem altura p’ para z = z'. Precisamos da

altura na posicao z = zy'.

(R.,0)

p,2)

(a,Z’)

Figura 14 Posicao de p'

A reta em vermelho pode ser descrita a partir da seguinte equacao

(p',2)=(R0)+ A(a—R,z,) (2.32)

Onde temos que achar o valor de A. Separando o termo de p
P =R+A(a-R)=(1-AD)R+ la (2.33)

No ponto da imagem fora de foco z = z’ entdo

d=doy = A=L (2.34)
2o
Com isso temos uma equacgao descrevendo qualquer ponto p’ da reta vermelha na
Figura 14:

’

P =(1-9)R+Za (2.35)

<p “
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Substituindo o valor de p’ da equacéao (2.35) na equacéao (2.31) obtemos

S pma-Fyr+Ea (2.36)

z—f 2y 2y
Podemos também substituir o valor de p utilizando o valor da equacgéo (2.30)

U S A S (2.37)

2=f =z 2y 2y

Utilizando novamente a equacao das lentes delgadas para z e zg

S (2.38)
z f z z 7f
i:l_i 1 :Zo_f (239)
, oz <y 1z .
Portanto a razao z'/z’g sera
i: o zn—f 2z~ f) (2.40)
o 2=f faoo z2(z—f) '
Substituindo o valor de z'/z’y na equagéo (2.37)
S wTip g (r-g PR (2.41)
z=f z Zo(z=f)
f(zg=DR=2y(z— fIR-(R-a)z(z,— ) (2.42)
2R +a(z, - f)]=2/Rz, (2.43)
2/R
= 2.44
“ToR-a(z- )" (2.44)
= #ZO (245)
14+— = (22 -1)
2R f

A equacdo (2.45) da o valor maximo de z para que 0s raios ainda sejam
detectados na situagdo da Figura 13. A posicdo maxima de z foi calculada na
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situacdo em que z < z,, devemos considerar também o caso em que z > 2

mostrado na Figura 15.

Figura 15 Formacao da imagem levando em conta o cone de excitacao para o

caso em que z > 2

A idéia nesse caso € a mesma, calcular a posicdo z maxima em que o plano do

cone de fluorescéncia formara a imagem. Por semelhancga de triangulos:

R__P L ,_Thp (2.46)
Z, 2—2%, 2,
P _—-p__ . f

TP, T, (2.47)
z=f f f-z

Utilizando os mesmos passos chegamos a uma equacao semelhante a equacao

(2.45) s6 que com um sinal trocado, como no caso do DOF:

Z (2.48)

A diferenca entra as duas distancias maximas calculadas pelas equacgdes (2.45) e
(2.48) nos fornece a distancia entre os planos excitados pelo cone de

fluorescéncia que formardo a imagem:
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- 2 (2.49)
lafz
4 R’ ( f J
Substituindo a magnificacdo m e fazendo as mesmas aproximagdes para a
<< mR:
Az=+L1 4 (2.50)
2 mR

Podemos ver pela equacédo (2.50) que a presenca do “pinhole” melhora a
resolucdo em z, ja que quanto menor o “pinhole” menor sera a distancia entre os
planos de excitacdo que chegardao ao detector. A resolugcdo dada pela equacgao
(2.50) tem a metade do valor da resolugdo dada pela equacgéo (2.24). A Tabela 1
mostra alguns valores de Az calculados a partir das equagodes (2.29) e (2.50) em

funcéo do valor de a, a abertura do “pinhole”, para m = 100x, NA=1,4en=15.

a (um) | DOF (nm) (Eq. 2.24) Az (nm) (Eqg. 2.50)
200 777 389

150 583 292

100 389 195

50 194 97

40 155 78

30 117 59

20 78 39

10 39 20

Tabela 1 Valores de DOF e da resolucao axial em funcao da dimensao da
abertura a do “pinhole”

2.2.2 Resolucao em Microscopia Confocal: Tratamento
Rigoroso

Para sistemas sem aberragcbes a imagem de uma fonte pontual pela Oéptica
geométrica é também um ponto. Entretanto, efeitos de difracdo da Optica

ondulatéria fazem com que essa imagem nao seja mais um ponto para esta
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abordagem. A intensidade de luz da imagem sera distribuida nas trés dimensoes.
Define-se a “Point Spread Function”, PSF, como a distribuicdo da intensidade da
luz no plano imagem de um objeto pontual. O célculo da formagao da imagem na
Microscopia Confocal envolve trés passos:

1. Calculo do campo de excitacdo no plano objeto — PSF da excitacao
2. Calculo de interagdes da radiagdo com a matéria
3. Calculo da resposta no plano imagem — PSF de deteccao

Nessa se¢do vamos desenvolver um calculo rigoroso, levando em conta a éptica
ondulatéria, dos trés passos anteriores, e, entdo chegar aos limites de resolucao
da Microscopia Confocal.

2.2.2.1 Calculo da PSF de Excitacao

A amplitude do PSF de um microscopio esta relacionada com a intensidade do
campo eletromagnético (EM) no plano da imagem quando observamos uma fonte
pontual de luz (Born and Wolf, 1999, pp. 484-499)"". Ndo é possivel detectar
flutuacdes nas amplitudes diretamente, mas pode-se detectar o médulo quadrado
da PSF, denominado de intensidade da PSF, que é a intensidade da imagem
formada pelo objeto pontual no detector do microscépio. Claro que objetos reais
nao sao pontuais, porém podemos considerar objetos reais como uma
superposicao de objetos pontuais. Portanto a PSF de um objeto real é a soma de
todas as PSFs de cada objeto pontual.

Para calcular a PSF partiremos de uma representacdo conhecida como
Representacao do Espectro Angular (REA). A Representacao do Espectro Angular
(REA) foi introduzida por Weyl'® e consiste em uma forma de representar os
campos eletromagnéticos em um meio homogéneo. Nesta representacao os

campos EM sdo descritos como uma superposicao de ondas que sao solugdes

' M. Born and E. Wolf; “Principles of Optics”, Tth Expanded Ed. Cambridge: Cambridge University Press

8y Weyl; “Ausbreitung elektromagnetischer Wallen iiber einem ebenen Leiter” Ann. Phys. (Leipzig),
60:481-500, 1919.
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das equacdes de Maxwell. Mandel'®, Richards e Wolf?>?" e Novotny?? fazem uso
desta técnica para descrever os campos focalizados. A teoria desenvolvida nessa
secao esta baseada nesses trabalhos.

Consideraremos um campo elétrico E(7) em qualquer ponto do espaco e um eixo

z. No plano z = constante extraimos a transformada de Fourier dos campos em

duas dimensoes, x e y dada por:

1
4

ek, k,;2)=— IIE(x,y,z)e_i[kxm"y]dxdy (2.51)

E sua transformada inversa dada por:

E(x,y,2)= j I e (kx,ky;z)ei[k*x+k"y]dkxdky (2.52)

—o00—00

onde k, e k, s@o as freqUéncias espaciais correspondentes as coordenadas x e

y. O campo E(¥) com dependéncia harménica em w em um meio homogéneo,

isotrépico e livre de fontes satisfaz a equacédo de Helmholtz:
(V2 +k2)E@F) =0 (2.53)

onde k=nw/c e n=4 ue. Definindo k, =,/k’-k;—k. com Im(k,)>0 podemos

inserir a representacdo de Fourier do campo (2.52) na equacao de Helmholtz da
qual obtemos:

ek, k,;2)=e(k,,k,;0)e" (2.54)

19 L. Mandel; E. Wolf, “Optical Coherence and Quantum Optics”, Cambridge University Press, New York,
1995.

20 E. Wolf, “Electromagnetic Diffraction in Optical Systems. 1. An Integral Representation of the Image
Field.” Proc R Soc Lond Ser-A, 253(1274):349-357, 1959

21g, Richards, E. Wolf; “Electromagnetic Diffraction in Optical Systems. 2. Structure of the Image Field in
an Aplanatic System.” Proc R Soc Lon Ser-A, 253(1274):258-279, 1959.

22L. Novotny, B. Hecht; “Principles of Nano-Optics”, Cambridge University Press, New York, 2006.
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A equacao (2.54) nos mostra que podemos calcular o espectro de Fourier do
campo elétrico no plano imagem (z = 0) multiplicando o espectro do plano objeto
por um propagador e**. A definigio de k. com a parte imaginaria positiva nos da
uma solugdo finita para todo o espago z. Podemos substituir o valor de &k .« ;z)

na equacao (2.52)

E(x.y.0) = [ [k, .k, 00" ag an (2.55)

—o0—00

A equacao (2.55) é a equacao conhecida como REA. Teremos uma equacao
semelhante para o campo magnético H. Para que a equacao (2.55) obedeca as

equacdes de Maxwell ainda é preciso impor a restricdo V- E =0. Essa restricao

implicaem k - E =0, fazendo com que o vetor k tenha diregdes perpendiculares
aos campos. Considerando o caso de um dielétrico sem absor¢cédo seu indice de

refragdo é uma grandeza real e positiva e 0 numero de onda k uma grandeza real.

Dependendo dos valores de kx € ky, 0 k;dado por k, =,/k* —k; —k; pode ser real,

ik, z

o termo e oscilatério, ou imaginario, que da origem a campos evanescentes.

Essas duas solugbes caracteristicas sdo dadas por:

[k xtk,y] ik,
el[ o "}]eh‘k“‘z k: +ky2 <k?

o m 2.56
. [k, +k),y]e k||| k? +k§ >k* (2:59)

A primeira equagdo em (2.56) é uma solucao tipo onda plana enquanto a segunda
apresenta solucao tipica de ondas evanescentes. O REA é uma superposicao
dessas solugdes. Porém como estamos analisando o plano imagem em uma

distincia grande em relacdo ao plano objeto, a contribuicdo das ondas

evanescentes sera nula e a integral do campo se reduzira a regido k’ +ky2 <k’.

O feixe paraxial

Quando os campos se propagam ao longo de uma direcdo z (k quase paralelo

ao eixo-z) e divergem pouco na diregao transversal (k, e k, muito pequenos
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quando comparados a k), como na propagacao de um feixe de laser, podemos

fazer a aproximacao paraxial. Expandindo k, em série:

Wk +7)

2k

ko =k1- (k2 +&2)/k* =k - (2.57)

Esta aproximagéo simplifica bastante a integracdo e representa o caso de feixe
com focalizagao fraca.
Campos para Regioes Distantes

Estamos interessados nos campos em regides distantes 7, do plano objeto. Para

isso vamos introduzir um vetor unitario adimensional § na dire¢cdo de 7, dado por:

§=(s,,8,,5.>0)= (

\:|><

A >oj (2.58)
r

r

onde r> =x>+y’+z° é a distancia de 7,

até a origem. Para determinar o campo

distante E_ vamos fazer r — « e reescrever (2.55) como:

k, ky k,
T

E_(s,.s,,5,) = lim ”E(kx, O)elk{ R le dk, (2.59)

froe (k2+k2 )<k

A integral dupla é avaliada através do método de fase estacionaria (Mandel'®,
Born®). Conforme kr — o a integral ir4 oscilar rapidamente levando assim a uma
tendéncia de cancelamento dos termos positivos e negativos. Contudo existem

pontos no intervalo de integrag@o onde a fase € estacionaria, isto é, pontos k, e

k, onde:

Vo (k .k, )=0 (2.60)

k. .
Sendo @(kur,ky):%sx+7)s),+%sz e k =k’-(>+k>). Com isso o

comportamento assimptético da integral (2.59) serd determinado pelo

» Born, M.; Wolf, E. Principles of Optics (Pergamon, UK, 1970).
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comportamento do integrando nesses pontos estacionarios. Podemos expandir a
funcéo ®(k ,k ) em série de Taylor em torno desses pontos

Dk, k) =Dk, ,k, )+l(‘1>u-(kx —k, )’ +2® (k,—k )k, —k, )+P (k,—k )*)
0 0 2 - 0 ) 0 0 J J 0 (2.61)
1
=Dk, ,k, )+ 5 (@& +20 {n+@ 1)
onde =k -k, € n=k —k, . Aintegral torna-se entao
k, k,
ikr| =g +"0s,+0s,} 00 o0 ﬁ( 2 2)
— i . k X k y Kkt 12 (bx.‘(§ +2(I)'W§77+(I)XV77
E.(s,,s,,5.)=¢é(k, .k, ;0)e Jj e dédn (2.62)
Completando o quadrado:
o & 120 @ 2—<1>_22¢"y Oy o2 > 7
ws T2P n+® = 15+ q)—mfmq)ixn o2 | TP
i o & -0 , (2.63)
_ Xy XX Yy Xy
=o §+q>xx77 +7¢M n

Xy

o
Chamando v=¢+ s n chegamos a

XX

2
ki) k»“o kﬂs 0 oo kr 5 iﬂcbxxcb.\tv_q)x,\' 2

Ew(sx,sy,sz) =é(k, .k, ;O)elk{ T } J j PRI T dvdn

—oo—00

2.64
kg oo Kao w kP, Py ( )
420 ) br Lu®y ~ Py

=45(kxo’kyo;0)eik{k C lIelzw dVJ.el2 > "an

0 0

oo kr 5

Estas integrais sao as integrais de Fresnel e valem

Ieiauzdu _ %\/%ei—iﬂ'ﬂ (2.65)
0

Para prosseguir precisamos determinar quais sdo os pontos estacionarios

1 0
CI)x . =E(Sx ts. @kzj

=0 (2.66)

Z
ks, 0
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1 k)’o
s R A =0 (2.67)

Sendo assim

= I k) = ik T )
ko= szk

20

(2.68)

Portanto o ponto de fase estacionaria € em Pl(sxk,syk,szk). Neste ponto temos
2
-5 k> -1 s
=—= 14+ =—14+]|—=| <0 2
Kk, ( )T E [s J (269)
P 4

_Sz k}z, —1 Sy 2
:kk 1+k—2 :k_21+s_ <0 (2.70)

19 [S ) kxj C—skk| o —1s,s,
xy To T - 3 2 2 (271)
A k ok k, 5 kk; p ok s,
O termo da segunda integral de Fresnel vale:
@@, - ), = (2.72)
S +S
O resultado de 2.59 pode, entado, ser expresso como:
. - wl | 27ks? . [27k(s +sfi i
Ew(sx,sy,sz):e(sxk,syk;O)ek( me /4}[ %e MJ 273)

ikr

= —27[iksz g(sxk’ svk’o) ‘
’ r

A equacao (2.73) nos mostra que o campo longinquo no plano imagem pode ser

expresso apenas em termos do espectro de Fourier é(ks,,ks,;0) , no plano objeto,
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trocando k, — ks, e k, — ks, . Isto implica que o vetor unitario satisfaz

k. k, k
A 5, .2 i 274
#0880 (k k kJ (2.74)

o que significa que somente as ondas planas com vetor de onda & = (k,.k,,k ) do

espectro angular em z = 0 contribuiem para o campo longinquo no ponto
localizado na diregcao do vetor unitario s. O efeito de todas as outras ondas planas
€ cancelado por uma interferéncia destrutiva. A partir da equagéo (2.73) junto com
(2.74) podemos escrever o espectro de Fourier como

. _—ikr

lre
27wk

Z

é(k,,k,;0) = E_(k,.k,) (2.75)

Entdo o REA pode ser escrito como

. —ikr
- ire
E(x,y,2)=

= ilk x+k ytk. z dkxdk
H E, (k, .k, )e it (2.76)

2z (k2442 Je? k.

No nosso sistema o laser passa por uma objetiva de grande abertura numérica
com campos altamente focalizados. Os campos de um laser focalizados sao
determinados pelas condi¢bes de contorno do elemento de focalizagcdo e do
campo Optico incidente.

Campos Focalizados

Os campos na vizinhanca de uma lente podem ser obtidos a partir da Optica
geométrica. Nesse caso o comprimento de onda finito € desprezado (k — ) e a
energia é transportada ao longo do raio. A lente é um sistema éptico aplanatico'®,
Figura 16, portanto satisfaz a condi¢do seno de Abbe

h=f sen@ (2.77)

assim como a condi¢do da conservagao da energia, conhecida como apodizacgao:

E,|=|E,| /%0056’ (2.78)
1
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Figura 16 Detalhes da condicdo seno de Abbe e leis de intensidade da optica
geomeétrica

Onde h é a distancia do feixe ao eixo 6ptico, f € a distancia focal da lente e 6 é

o angulo de divergéncia. Portanto através da condicdo seno o nosso sistema
Optico pode ser representado como mostra a Figura 17.

Figura 17 Representacao geométrica de um sistema aplanatico e coordenadas
utilizadas
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Os feixes incidentes sao refratados pela esfera de referéncia de raio f. Neste caso,
todos os caminhos até o foco F tém o mesmo atraso de fase, tornando assim
possivel ignorar o atraso de fase entre feixes diferentes. Denota-se um ponto
arbitrario nesta esfera de referéncia por (x_,y.,z.) € 0 campo arbitrario perto do

foco por (x,y,z). Estes pontos também podem ser representados em

coordenadas esféricas por ( f,8,0) e (r,?, @) respectivamente.

‘<11

Utilizaremos a seguinte notagdo para vetores: V para um vetor qualquer e V =

<u

para o vetor unitario na dire¢do de V . Para descrever os feixes refratados pela
esfera de referéncia, definiremos os vetores unitarios p, @, 6. Os vetores p e ¢
(fora da esfera de referéncia) pertencem ao sistema de coordenadas cilindricas do
feixe incidente, enquanto os vetores § e ¢ (dentro da esfera de referéncia)

pertencem ao sistema de coordenadas esféricas do feixe focalizado.

A refracdo dos feixes na esfera de referéncia sera calculada dividindo o campo

incidente em duas componentes: E e E”

inc

onde os indices p e s representam
as polarizacées s e p respectivamente. Com isso podemos escrever 0 campo em

termos dos vetores p e ¢

EV=|E,. -dl¢ Er=|E,. p]é 2.79)

mnc mc

A duas componentes do campo (2.79) sao refratadas de forma diferentes pela

esfera de referéncia. A componente ¢ permanece inalterada. Porém a

componente P se altera com 8. Entdo o campo elétrico refratado E_ é

E_ = [t‘ [Emc (/3]&+ t? [Em /3] é] /% cosé (2.80)
1

O termo da raiz na equacdo (2.80) vem da conservagdo da energia. Os

coeficientes t° e tP sd0 os coeficientes de transmissao.
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Podemos representar também os vetores unitarios ,b,(z?,é em termos das

coordenadas cartesianas i, y,z da seguinte forma

p=cosp x+seng y
¢3=—sen¢fc+cos¢§) (2.81)

6 =cos@cos@ x+cosbseng y—send ?

Usando a representacdo na equacao (2.80) do campo refratado

—sen@ )| —seng
E_(8, @) =1"(0) Eim, (6,0)-| cos¢ cos ¢ ™0 cos6
n
0 0 :

- (2.82)
cos@) | cos@cosl

+1"(O)\ E, (8,0)| send || sengcosd | |"2cosd

n
0 | —sen@

A equacao (2.82) nos da o campo logo apés a refracao na esfera de referéncia.

Levando em conta a simetria do nosso sistema convém trabalhar com a equacéo

do REA em termos dos angulos 6 e ¢ em lugar das frequiéncias espaciais k, e

k, . Isso pode ser feito através das relagoes
k. =ksenfcos¢ k, =ksen6seng k, =kcos@ (2.83)

As diferenciais devem ser alteradas da seguinte forma

dk dk

“=ksenfdOd¢ (2.84)

z

As coordenadas transversais podem ser expressas COmo x = pcos@ € y= pseng.

Com essa mudanca de variaveis podemos representar o REA da seguinte

maneira:

~ ik e—ikf Omax 27T
Eppo=" 7]

| B @ttt agds (s

0 0
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O limite da integracdo em 6 se deve a extensdo finita da objetiva, obtido da
equacao da abertura numérica (2.6). Além do mais, como todos os campos se

propagam na direcdo z positiva, somente o sinal positivo foi mantido.

O feixe de laser incidente polarizado na direcao x na objetiva pode ser tratado com

alta precisao como um feixe Gaussiano:

E, (8,9)=Ee """ & (2.86)

mc

Além do mais, vamos supor que a objetiva tem uma boa pelicula anti-refletora tal
que podemos desprezar os coeficientes de transmissdo de Fresnel

(t"(8)=t"(8) =1). Portanto podemos escrever o campo distante como

E_(6.¢)=E, (0, ¢)[cos¢ 0—seng ¢3| / ’% cos 6

(1+cos@)—(1—cosb)cos2¢p (2.87)
_ Einc (0’ ¢) ny
== —(1—cos @) sen2¢ —cosé@
—2cos ¢ sen@ &

onde este ultimo estd em coordenadas cartesianas. Resta agora especificar o

perfil da amplitude do feixe incidente E, .. Escrevendo as coordenadas (x._,y..,z.)

da Figura 17 por (f,0,¢) temos
Einc (6’¢) — Eoe—(xiﬂ'i)/@% — Eoe—fzsen29/wj (288)

Este feixe tem simetria azimutal no modo TEM (0,0). Note que aqui a largura do
feixe w, € na entrada da objetiva. O campo elétrico no foco ir4 depender de
quanto o feixe incidente foi expandido em relacao ao tamanho da lente. Como o

raio de abertura da lente vale fsen6,, define-se o fator de preenchimento como

w
% 2.89
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Isto permite redefinir a fun¢cdo exponencial do campo incidente como

sen’6

Fo(@)=e 7 (2.90)

Podemos fazer entao a integral do REA (2.85) de um campo focalizado integrando

primeiramente em ¢ utilizando a relagéo

f{COS n¢}eixcos(¢(p)d¢ =27(i)" J (X){COS I’l(p} (291 )

o lsenng senng
Obtendo entdo as expressdes dos campos como
" I,(p,2)+1,(p,z)cos2@
E“(p.p.2)= %\/n:o el L(p.2)sen2p (2.92)
" =2il,(p,z)cos @

onde as integrais em @ foram abreviadas como

0m1\x
1,(p,2) = [ £,(O)cosOsend(1+cos6) J,(kpsend)e™*’d6 (2.93)
0
Hmux
I, (p,2)= I £, (@)~ cos@sen’8J,(kpsenB)e”’d@ (2.94)
0
Bmz\x
L,(p,z)= Ifw(e)\/ cos@send(1—cos @) J,(kpsend)e’“*°do (2.95)
0

A PSF é proporcional ao médulo ao quadrado do campo elétrico.

Resolucao na Aproximacao Paraxial

Para um sistema de baixa NA, 6. € suficientemente pequeno (4

max

. << 7/2) para
aproximarmos cos@ =1 e senf =6 . Vamos considerar uma onda plana incidente
na objetiva de modo que f,(6) =1. Isso corresponde a um feixe Gaussiano com o

fator sobre-preenchimento f, tendendo a infinito. No plano imagem, em z = 0, os
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termos exponenciais nas integrais sao iguais a 1 e a funcao de Bessel J, vai para

zero. A Unica integral que sobra é a I, que se transforma em

kp Bpnax
2

Ormax
1,(p,2)=2 [J,(kp8)8do=—"— [J,(x)xdx (2.96)
5 (kp)

0

Utilizando a relagéo de recorréncia da funcao de Bessel
d n n
g, ol=x17,,00 (2.97)
dx

2 1P O] emax]} (2.98)
kp6

max

2
IO(p’ Z) = —zkpemax‘ll [kloemaxj| = 01iax|:

(k p)
O termo entre colchetes é conhecido como fungao de Airy. O gréafico da Figura 18

mostra o comportamento da funcado de Airy em termos da variavel adimensional

n

Para p — 0 ela vale 1 pois J, (x) = o

"n!

kpb

max "

quando x — 0. Ela se anula na

primeira raiz da J1 que vale 3,8317. A PSF sera a funcao de Airy ao quadrado que

se anula sempre que k8

max

seja uma raiz da funcao Ji, formando os anéis de

Airy. A Figura 19 mostra as posi¢coes dos anéis de Airy com mais detalhe. A Figura
20 mostra um gréfico tridimensional dos anéis de difracao de Airy.

Funcao de Airy

19
<

Airy (x)

STON e~

' 2

0-9 ?
V.L

kpemax

Figura 18 Grafico da funcao de Airy
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Funcao de Airy ao Quadrado
04
0.03 -

X
N .
> 0.02
<

0.01

e T G T ——
-20 15 -10 5 0 5 10 15 20
kpemax

Figura 19 Grafico da funcao de Airy elevada ao quadrado

(b) Escala de 0 a 0,04

(a) Escalade 0 a 1.

(c) Detalhes dos trés primeiros
anéis de Airy.

Figura 20 Grafico tridimensional mostrando os anéis de Airy de difracdo
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Considerando a resolugdo p como o raio do primeiro anel de Airy, i.e.,

NA

Para a resolucdo axial na aproximacao paraxial devemos fazer agora p = 0 e

examinar |, em funcdo de z. Nesse caso vamos considerar a aproximacao do

. 6’
cosseno até segunda ordem cos @ =1—7.

Omax ikz Ompe ., 0 ikz 2
. 2e™ —ikz— 2e"™ .
1,0.2)=2 | e*sen0df=""— [ ¢ > ke0df=""— [ e™du=
0 kZ 0 kZ 0
KBy KB KO kb, ) kz6?2, . (2.100)
21— 2 4e™e t e 4 —e 4 ,  kea-Tm sen(T)
= = = ’ e —_—
kz i kz 2i - (kz 0> )
4
kz6?
1,00,2)=6,¢ ¢+ ——F— (2.101)
(kzemax )
4

Desconsiderando a fase multiplicativa que percebe-se que caimos na funcao

. senx . . . . ~ .
sinc(x) =——, cujo primeira raiz ocorrem para x = . A resolu¢do axial z, dada
X

. k26,
pela condicao - 7, vale:

2nA
= 2
NA

(2.102)

8 . .
3,28 n 0,6091:3’2 np € sempre maior do que a
NA NA NA

resolucdo lateral pelo menos por um fator de 3.28, uma vez que NA é

A resolugdo axial z=

obrigatoriamente menor do que n para evitar reflexao interna total. Note que ela
depende de NA? em lugar de NA.
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Calculo da PSF de Deteccao

Até agora consideramos apenas a focalizacdo do laser de excitacdo, mas nao a

coleta do sinal de fluorescéncia. Em um sistema confocal moderno o laser de

excitacao é focalizado no foco da objetiva e uma segunda lente, de distancia focal

bem maior, refocaliza a imagem no “pinhole” como mostra a Figura 21. Trata-se

de um microscopio de 6ptica infinita que sera discutido no capitulo 3. Nesse caso
I

a magnificacao lateral é dada por M =7 e a magnificagdo axial é dada por

lat

n f

=—~-. Como M ¢é da ordem 100 a 1000 percebe-se que f << f . Dessa

M .. T .

forma, utilizaremos a situacao descrita na Figura 21 para o calculo da PSF, com
um momento de dipolo & arbitrariamente orientado como fonte pontual de
radiacdo. A radiacdo do dipolo é coletada com uma objetiva aplanatica com alta
abertura numérica com foco f e focalizada por uma segunda lente de foco f' no
plano imagem, em z = 0. O indice de refragdo no meio do objeto é n e o indice de

refragdo no meio da imagem é n’.

objeto n imagem

Figura 21 Configuragéo utilizada para o calculo da PSF de detegéo
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O campo de um dipolo oscilante  na zona de radiacdo é dado por?* :

2 ikr 2 ikr

E(f)=-——"73° e LGByl

— FX(rxa)=-
dre c’ 1’ 4re,c

Podemos escrever o termo[7 (7 - ii) — ii] como:

-y’ +2%) Xy Xz H,
[F(F- 1) — fi] = Xy —(x*+2%) yz 73
Xz ¥z —(x" +yh) || 4

Dessa forma, o campo elétrico num ponto 7 de um dipolo elétrico localizado no

ponto 7 arbitrariamente orientado com momento de dipolo i é definido pela

funcdo de Green diadica G(r,r,) como:

- w’

E(r)= G r,r,): U
(r) P (r,ry)-H (2.103)

onde G=4L{(F—?0)[(F—Fn)-ﬁ]—ﬁ}. Escolhendo o dipolo para estar na posigéao
TT

7,=0 e imerso um meio homogéneo de indice de refracdo n, podemos usar a

22

forma dos campos para regides distantes de G““, expressa em coordenadas

esféricas (r,6,p)
| (1=cos® psen’8) —sengcosgsen’d —cosgsenbcos6

G (",O)sz —sengcosgsen’d (1—sen’gsen’d) — sengsen@cos (2.104)

—cos¢gsenfcos@ —sengsenfcosf sen’@

Para descrever a refracdao na esfera de referéncia f, como feito anteriormente,

temos que projetar o vetor campo elétrico sobre os vetores i, € 7,. Apos a

primeira refracdo o campo propaga como um feixe colimado até a segunda lente f

sendo refratado de novo. Para um dipolo alinhado na dire¢do x, &=y n_, 0 campo

x)

# Equacdo 9.19 do Jackson, J. D., “Classical Electrodynamics”, Third Edition, John Wiley & Sons 1999.
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elétrico apds a segunda lente sera dado por:

(1+cos@cos @) —1(—1cos @ cos ') cos 2¢

2 ikr

EX(6,0)=— @ ’uz" ; —(1—cos @ cos 6')sen2¢p n,cost: (2.109)
b’ 87 2 cos Gsend cos ¢ o8
Onde
sené":%sené’ c0s9':\/1—(f/f‘)2sen2¢9 (2.106)

No limite f<<f  a contribuicio de cos® pode ser aproximada por

Cosgle_%(i,)zsenzg, mas nao a contribuicdo de cosé, ja que estamos tratando de

um sistema com alta abertura numérica. Os campos para dipolos orientados na
direcdo y e z podem ser obtidos de maneira semelhante. Para um dipolo
arbitrariamente orientado, o campo total é obtido pela superposicdo dos campos
na direcdo x,y e z

E_(0,¢)=EY +EY + E® (2.107)

Para obter o campo perto do foco da segunda lente, substituimos o campo E_ na
equacao (2.85). A integracdao com a respeito a ¢ pode ser feita analiticamente e o0
resultado pode ser expresso como:

2

. @ - ~
E(p,9,2) =?GPSF (p,p,2)- 1 (2.108)

0

Onde a PSF diadica € dada por

~

" (I, +1,, cos2¢) [, sen2@ —2il, cos@
G sy = %%ei(kf Ol T,sen2 (I, — T, cos2¢) —2il,senp | (2.109)
0 0 0
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As integrais I, -1 ,, s&o definidas como

Hmax
I, (p.2)= 'f\/cos Gsend (1+cos0)J, (k' p send f | f e V2 el g (2.110)
0
~ €max . f 2 2
I,,(p,2)= j JcosO sen’0J (k' psend f | f e V2SI sl g (2.111)
0

Onnax
I,(p,2)= j cos8 senb(1—cos@) J, (k' psen@ f | f1)e* VI serolgg (2.112)
0

A primeira coluna de GPSF é referente ao campo do dipolo u,, a segunda coluna o
campo do dipolo x, e a terceira coluna o campo do dipolo x_. Essas integrais
(2.110) a (2.112) sao similares as integrais (2.93) a(2.95). As principais diferencas
sdo os argumentos da funcdo de Bessel e da funcdo exponencial. O campo
longitudinal E, é zero porque assumimos que f << f’. As equacdes (2.110) a
(2.112) descrevem os campos de um dipolo elétrico orientado arbitrariamente da

origem até sua imagem. O resultado depende da abertura numérica por 6., e da

magnificacdo M definida por:

L 2.113
- ( )

M =

3 | =

A partir de agora utilizaremos |E|2 para calcular a PSF. Sem perda de
generalidade, nés podemos definir 0 eixo x paralelo ao eixo do dipolo.

Resultados na Aproximacao Paraxial

Novamente, para um sistema de baixa NA, cos@ =1 e senf~0 e sé a integral I,

sobrevive. Para z = 0, obtém-se:

Hmax
In(p.2) = [,k p6 £/ f) 6 d6 (2.114)
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A PSF paraxial no plano imagem de um dipolo orientado ao longo do eixo x é dada

por:
lim |E(x, yz =0 =% £ N J,27D) 2 5=Np (2.115)
<<y gnn 2 M*| Q) |’ MA
Japarap=0, I,, édada por:
01]13)(
Loy (p,2) = Iel““_l/z(f/f) “10d6 (2.116)
0
Cujo resultado é dada por:
i [Bx=0,y=0,0f = Z MM GBI Nz 447)
O <<% Y " 851’11’1' /16 M? (ﬂ'Z) ’ 21’1'M2/1

A distancia z em que a PSF axial se torna zero € quando o seno se anula

NA® 7 M*A
ﬁ=7[:>Z:2n 3
2n'M A NA

(2.118)

também conhecida como profundidade de foco. Percebe-se que no plano imagem
as resolucdes laterais sdo multiplicadas por M e a axial por ' M?. Fazendo uma
comparacao em numeros, para um comprimento de onda de 500 nm, NA = 1.4,
M = 60 x o primeiro anel de Airy no plano imagem se estende por 13 um, e a
profundidade de foco se estende até 1,8 mm. Isso mostra que o diametro do

“pinhole” deve ser da ordem de 10 a 100 um.
Calculo da Interacao [geracao da Fluorescéncia]

O dipolo emissor da sec¢ao anterior é criado pela excitagao da fluorescéncia. Como
ja afirmamos, a formagdo da imagem na Microscopia Confocal envolve trés

passos:
1. Calculo do campo de excitagdo no plano objeto — PSF da excitagao
2. Calculo das interacoes

3. Calculo da resposta no plano imagem — PSF de deteccao
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O primeiro passo foi calcular a PSF de excitagdo E,_ . O terceiro passo foi o

calculo da PSF de deteccdo. S falta agora calcular a interacdo. Para a interacao
entre o campo de excitagao e a particula dipolar assumimos uma relagéo linear do

tipo

i, (©) = &E, (7,,0) (2.119)

exc

A resposta do dipolo no plano imagem é determinada por (2.108)

a)Z

E(r) = 2 éPSF A, (2.120)

E,C

Essas duas equagbes permitem eliminar i, e entdo calcular o campo elétrico no
plano imagem. N&s vimos anteriormente que um dipolo #, na origem (7, =0) gera
um campo E(x,y,z) no espaco da imagem de acordo com as equacdes (2.108) a

(2.112). Se transladarmos o dipolo de sua origem para uma posicao arbitraria

7, =0 no espago do objeto, 0 campo no espago da imagem se transformara como:
E(x,v,2) > E(x=xM,y—y M, z—z,M*n'/n) 2.121)

Nesse ponto existem dois limites para o tamanho do pinhole, quando seu diametro
tende a zero e quando seu didmetro tende a infinito. O aumento da resolugéo axial
sera maximo no limite da area do pinhole tendendo a zero. Nesse caso a
intensidade detectada serda simplesmente o campo em 7 =0 multiplicado pela

area infinitesimal do detector dA
S, (X, Y,52,) = ‘E(ng, yM,z,M* n'/n)‘sz (2.122)
O campo E(x,M,y,M,z,M’*n'/n) é obtido das equagdes (2.108) a (2.112) usando

a substituicdo p—> p M,z —zM’*n/n e ¢— @M, entdo, em termos dessas

novas variaveis, o sinal do detector fica

- 2
85X, 9,:2,) = O 15 |G e (P, 9,.2,) A, | dA (2.123)
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Com

L (700 + I~02 cos2¢,) fozsen2¢n — 21'701 cos @,
épsp (p,9,z,) < 87[& I~Ozsen2¢n (700 - 702 cos2p,) — 2il~01sen¢n (2'1 24)
0 0 0
Onde as integrais I,, -1, sao definidas como
~ ik w2 O —1kznsen219
I (p,,z,)=e" "1 j\/cosesen9(1+cosﬁ)J0(kpn senf)e 2 deo (2.125)
0
~ ik (f/f')z Ong P —ikznsenzg
1,(p,.z,)=e€" j\/cos Osen 0 J,(kp, senB)e 2 dé (2.126)
0
~ e (F1F9 O —ikz,,senzﬁ
I,(p,,z,)=e"" j JcosBsenb(1—cosO)J,(kp, senB)e > d6 (2.127)
0

Além da relacédo linear do dipolo com o campo incidente n6s também assumimos
que o dipolo absorve e emite na mesma diregcdo. Isto permite escrever a
polarizabilidade @ como uma matriz diagonal 3x3. O campo de excitagédo é o feixe
gaussiano calculado na secdo do campo focalizado. De acordo com (2.92) e
(2.119) o momento de dipolo pode ser escrito como

a, Ly +1ycos2p,)
U, (o) =ikfE,e™ 1 a,, (I,sen2@,) (2.128)

2
o, (—2il, cos@,), l%

Onde ¢, sdo os elementos diagonais da polarizabilidade e Ey € a amplitude do
campo Gaussiano paraxial incidente. As integrais 1, —/,, s&o as mesmas das
equacgles (2.93) a (2.95). Assumindo onda plana f(68) =1 e que as diferengas nos

expoentes das integrais sdo marginais os dois conjuntos de equacgdes integrais se
tornam iguais. Considerando ainda que o dipolo estad alinhado na direcdo da

polarizagéo, isto é, @, =a_ =0 e desconsiderando a contribuicao de 7,, em
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relacéo a [, o sinal detectado resultante

52060 3,2, 1 @) o< I3[ dA (2.129)

No limite de uma area infinita do pinhole, ou seja, sem pinhole, o sinal detectado é
dado por??

a, 1| dA (2.130)

$,(x,,9,,2, @)

Considera-se  CONFOCAL uma microscopia em que o sinal detectado é
proporcional ao quadrado da intensidade da PSF de excitacdo. Na microscopia
confocal de um foéton o quadrado é obtido através da multiplicacdo da PSF¢,c pela
PSFqet. Por outro lado no caso da microscopia confocal de dois fétons, a excitacao
da fluorescéncia ja& é proporcional ao quadrado da intensidade do feixe de
excitacdo, o que a torna intrinsecamente confocal, independente da presenca do
pinhole. Entretanto, na excitacdo por dois fétons o comprimento de onda € o dobro
do comprimento de onda da excitagdo de um féton. A Figura 22 mostra essas

PSFs na aproximagao paraxial.

PSFs, sem pinhole, 1 e 2 fétons

4.9
L4

1

PSF

27r,np(-)max/)~

Figura 22 PSFs na aproximagéao paraxial para excitagao via 1 féton com pinhole
[azul], sem pinhole [vermelho], e para excitagédo via dois fétons [preto]
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No caso de altas aberturas numéricas é necessario calcular as integrais definidas
acima. A Figura 23 mostra gréaficos de curvas de niveis para as diferentes PSFs.

-0.5 0.0 0.5
Figura 23 Grafico de contorno do logaritmo da PSF na base 2 sem aproximacgao
paraxial. Cada contorno tem a metade do contorno anterior. Eixo horizontal = x;
vertical = z; escala em um. Esquerda: sem pinhole; Direita: com pinhole. Embaixo:
dois fétons

O papel da abertura do pinhole € mais complicado e s6 pode ser calculado

numericamente. Obviamente deve variar entre os limites do raio tendendo a zero

2
I 5

até o raio tendendo a infinito. Higdon et al*® calcularam as resolucdes lateral e

2 P. D. Higdon, P. Torok and T. Wilson, “Imaging properties of high aperture multiphoton fluorescence
scanning optical microscopes”, J. of Microsc. 193, Pt 2, 127 (1999)
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axial em funcao do raio do pinhole para processos de 1, 2 e 3 fétons. A Figura 24
mostra seus resultados.

0.38

=
Lid
.:I.-.

=
L
=

Axial HWHM/,, mm]
=
5

o
B

=
—
=

0.150

um]

0.1254

0. 1004

Lateral HWHM

0.0754

100, 1L4NA
0 10 20 a0 4i) 50 0]

Pinhole radius [um]

Figura 24 Resolugbes lateral e axial para excitagao através de processos de 1
[A=283 nm], 2 [A=586 nm] e 3 [A=850 nm] fétons em funcéo do didmetro do pinhole

2.2.3 Comparacao dos Resultados

Nesta parte vamos comparar os resultados obtidos usando os dois tipos de
tratamento, éptica geométrica e a dptica ondulatéria. Vamos comecar mostrando
um resumo do que foi obtido nos dois casos. A resolugcao lateral foi obtida nas

equacles (2.11) para Optica geométrica e (2.99) para a éptica ondulatéria
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a
Ax = — p=0_6ogi
m NA

O que podemos perceber logo de inicio € que a Optica ondulatéria leva em
consideragdo o comprimento de onda da luz, portanto quanto maior o
comprimento do laser utilizado para excitacdo menor vai ser a resolucéao lateral.
Outra diferenca € a presenca da abertura numérica na resolugcdo da equacao
(2.99), quanto maior a abertura numérica maior vai ser a resolugéo. Vale a pena
ressaltar que, no caso da Optica ondulatéria ndo aparece o tamanho do pinhole.
Isso acontece porque essa formula para resolucdo leva em conta apenas a
excitacdo, ndo levanto em conta que o sinal passa por um pinhole. Apesar disso
podemos ter uma boa intuicdo entre a diferenca dos dois tratamentos. Fazendo
uma comparacdo em numeros, para um comprimento de onda de 500 nm,
NA=1.4, m=60x e a=100 um temos para éptica geométrica uma resolucao de 1,6
um. Ja utilizando um pinhole com raio idéntico ao primeiro anel de Airy de 13 um,
ja calculado, a éptica geométrica fornece a resolucédo de 22 nm, dez vezes menor
do que a resolucao obtida com a éptica ondulatéria, de aproximadamente 217 nm.
O fato de que a Optica ondulatéria impede a formacao de imagens pontuais explica
essa diminui¢do da resolugao.

Comparando agora os valores da resolucao axial temos metade da equacéo
(2.29) para oOptica geométrica e (2.102) para a 6ptica ondulatéria

_Lm+Dyn’—NA® _2nl

AZ 7=
2 m*NA NA?

Aqui as mesmas explicacdes para a resolugcdo lateral podem ser utilizadas para
explicar a diferenca entre os dois enfoques. Em termos de valores, utilizando os
mesmos parametros anteriores e n = 1,5 temos 195 nm para a éptica geométrica e
aproximadamente 765nm para a Optica ondulatéria, um fator de quase 4 vezes
maior para a optica ondulatéria. As expressdes da Optica ondulatéria aqui se
referem a aproximacdo paraxial. O célculo completo para altas aberturas
numéricas melhora em aproximadamente 30% as resolucbes lateral e axial,

diminuindo a desvantagem da Optica ondulatéria frente a 6ptica geométrica.

58



2.3 Luminescéncia

O objetivo dessa secéo é o de apresentar uma explicagao intuitiva dos fenédmenos
da Fluorescéncia centradas nos aspectos importantes experimentalmente para a
aquisicao de boas imagens. A Figura 25 Excitacdo da molécula por 1 e 2 fétons
mostra o processo de excitacao de um elétron do seu estado fundamental para um
estado excitado de energia mais alta. O processo pode ocorrer tanto por absorcao

de um féton quanto de dois fétons

o_\ o_\
E — YA ANAY
\Vj \V4
Excitacao L L
AN AN Emlsiao Excitagdo Elf/l\lssao
VARV
N
Q) QO O

Figura 25 Excitacdo da molécula por 1 e 2 f6tons

O elétron excitado pode decair para o estado fundamental emitindo um féton. Na
auséncia de interacao spin-orbita a regra de selecao para a transi¢cao Optica exige
gue os estados inicial e final tenham o mesmo spin. Transi¢cées entre estados de
spins diferentes sao, portanto, proibidas e o processo de decaimento é lento. Esse
processo é chamado de fosforescéncia. J4 0os processos permitidos por spin séo
rapidos e chamados de fluorescéncia. A diferenca entre a fluorescéncia excitada
por um féton ou dois fétons esta na apenas na excitacdo, a fluorescéncia emitida é
a mesma®. O processo geral de emissdo de fétons pelo decaimento de elétrons
entre dois niveis é chamado de luminescéncia. Dependendo da forma como o
elétron subiu ao nivel de energia mais alto a luminescéncia pode ser chamada de

termoluminescéncia, se a excitacdo foi térmica, eletroluminescéncia, se foi

.. Xu, W. Zipfel, J. B. Shear, R. M. Williams, W. W. Webb: “Multiphoton fluorescence excitation: New
spectral windows for biological nonlinear microscopy”, Proc. Natl. Acad. Sci. USA 93, pg. 10763, 1996.
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elétrica, quimioluminescéncia, se quimica, e fotoluminescéncia, se Optica.
Percebe-se, portanto, que a microscopia confocal lida com a fotoluminescéncia em

geral, e fluorescéncia em particular.

Os conceitos importantes que devemos levar em conta quando estamos tratando
de fluorescéncia de moléculas sao a banda de absor¢ao, ou excitacao, a banda de
emisséo e o “stokes-shift”.

Para entender o Stokes shift e a forma das bandas de excitacdo e emissdao vamos
considerar os niveis de energia de uma molécula representados na Figura 26. O
equilibrio entre os nucleos da molécula acontece no minimo da energia em funcao
da separacao inter-nuclear. Os ndcleos estdo mais fortemente ligados quando o
elétron que os une se encontra no estado fundamental do que quando ele se
encontra no estado excitado. O potencial de energia mais baixo representa o
potencial para o elétron no nivel de energia fundamental, enquanto o de cima
representa o potencial do nivel de energia excitado. Note que o equilibrio do nivel
de energia excitado esta um pouco mais afastado do que o do nivel de energia
fundamental. A molécula pode vibrar, de modo que, para cada um dos potenciais,

temos os niveis de energia vibracionais, também quantizados.

_ Estados eletrénicos
Energia excitados

Estado eletrdnico
) 'fundamental

\-\ = Estado rotacionais

1 .
| Separacaoc internuclear
|

Estados vibracionais

Figura 26 Distancia internuclear na excita¢ao do elétron
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As transicoes que promovem o elétron do estado fundamental para o estado
excitado, a excitacdo, podem acontecer entre o nivel vibracional de energia mais
baixo e os niveis vibracionais do estado excitado. Uma vez excitado o elétron
decai rapidamente para o nivel de vibragdo mais baixo do estado excitado, e
retorna ao estado fundamental através da emissao de fétons entre esse nivel e os
niveis vibracionais do estado fundamental. Isso explica a forma da fluorescéncia

mostrada na Figura 27.

Bandas de Absorcdo e Emissdo Eletrénica
Energia do foton (Elétron-volts)
3.1 2.5 21 Estado
! ! ! Excitado
S Niveis de
Energia
Vibracionais

P

Estado Excitado
Transicbes
Eletrénicas

| ¥

Estado
} Fundamental
Niveis de
Energia
33.3 25.0 20.0 16.7 14.3 Vibracionais
Comprimento de Onda{cm'1 X 10‘3)

100

1

Emission

Intensidade Relativa

Figura 27 Bandas de Absorg&o e Emisséo

A banda em azul é a banda de absor¢do da molécula. E a banda de energia que
os fétons do laser devem ter para excitar o elétron do estado fundamental para o
estado excitado. Ela é larga e possui alguns picos, representados pelas setas
amarelas, devido aos estados vibracionais. A banda em vermelho € a banda de
emissao. A banda de emissdo é a banda de energia em que estardo os fétons
emitidos pelo decaimento do elétron do estado excitado para o estado
fundamental. Ela também € larga e possui alguns picos, representados pelas
setas azuis, também devidos aos estados vibracionais. O “stokes-shift” é o
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deslocamento da banda de emissdao para menores energias, ou maiores
comprimentos de onda, relativa a banda de excitagdo. Isso quer dizer que sempre
que escolhermos um corante, sua fluorescéncia sempre estara deslocada para o
vermelho em relacdo a sua excitagdo. E o Stokes shift que nos permite isolar a
fluorescéncia da excitacdo utilizando um filtro que bloqueia feixes de luz no
comprimento de onda de excitacdo e deixa passar comprimentos de onda
maiores, na banda de emisséo. Portanto nossa escolha de filtros e detectores tem
que levar em conta esse deslocamento para o vermelho. Usualmente a
fluorescéncia € gerada por marcadores exdgenos, a maioria comercial, com
bandas de excitacdo e emissdo bem conhecidas. Conhecendo essas bandas é
possivel escolher os filtros para bloquear a excitacdo e coletar a fluorescéncia.
Quando a fluorescéncia é gerada por moléculas enddégenas € chamada de auto-
fluorescéncia. Entretanto, mesmo nesses casos as moléculas fluorescentes, assim
como suas bandas de excitacdo e emissao, ja sao bem conhecidas. Do ponto de
vista instrumental, portanto, tudo 0 que é necessario se conhecer sobre a
fluorescéncia sdo as bandas de excitacdo e emissédo do fluoréforos, quer sejam

enddgenos ou exdgenos.

2.4 Optica Nao-Linear

Essa secdo é dedicada ao tratamento da éptica ndo-linear. Como mencionado na
introducdo deste capitulo a explicacdo intuitiva dos fenémenos da éptica nao-
linear € mais dificil, jA que a matemética e a fisica envolvidas sdo um pouco mais
sofisticadas. Mesmo assim é possivel explicar intuitivamente as caracteristicas
principais de cada fen6bmeno para um leitor da area de ciéncias da vida.
Basicamente descreveremos os fen6menos da absorcdo de dois fétons e da
geragcao de segundo harménico. Estamos buscando apresentar uma explicagao
macroscopica sobre o fenébmeno, uma explicacdo quéantica e uma ligacdo entre as

duas.
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2.4.1 Fluorescéncia Excitada por Absorcao de dois fotons

2.4.1.1 Explicacao Intuitiva

O processo de absorcao de dois fétons € do tipo 1 féton + 1 féton = 1
elétron excitado. Dessa forma, portanto, é proporcional a intensidade do feixe
incidente ao quadrado e ndo diretamente proporcional a intensidade como na
absorcao de 1 féton. Em outras palavras, a probabilidade de que esse processo
venha a ocorrer aumenta quando os fétons se superpdem no tempo e no espaco.
Quando se usa um laser pulsado em lugar de um laser continuo (cw) os f6tons
que estavam distribuidos no tempo passam a coincidir no tempo, aumentando
enormemente a probabilidade do evento absor¢ao de dois fétons. Por outro lado a
superposicao espacial desses fétons € maior no foco do laser conforme mostra o
esquema da Figura 28. Isso significa que se pode ajustar a poténcia do laser para
garantir que a fluorescéncia gerada seja apreciavel apenas em uma pequena
regiao em torno do foco do laser. Enquanto o processo de excitacao via 1 féton
excita a fluorescéncia em todo o cone de luz incidente o processo de excitacdo por
dois fétons excita a fluorescéncia apenas em torno do foco do laser. Por outro lado
o comprimento de onda dos foétons na excitacdo de dois fétons é o dobro do
comprimento de onda para excitagao via 1 foéton.

Luminescéncia excitada por absorcao de dois fotons
1 féton (I)
S

1 féton

poténcia

So

=
=
<
=
=
(=
B
%]
w0
<
=

laser cw
tempo 2 fotons (I?)
Probabilidade de encontrar dois S,

fotons ao mesmo tempo:
lasers pulsado vs cw

Figura 28. Diferenga entre excitagdées por um féton e dois ou mais fétons.
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2.4.1.2 Microscopia Confocal “Single-photon” x Multiféton

A absorcédo de dois fétons é proporcional a intensidade ao quadrado do laser de
excitagdo. Isso significa que a Microscopia Confocal Multiféton tem todas as
propriedades das Microscopias Confocais “Single-photon”, com a vantagem de
nao necessitar da presenca do “pinhole” na frente do detector. Se a fluorescéncia
s6 € gerada em uma posicdao, no foco, toda a paraferndlia para garantir a
resolugao vertical torna-se desnecessaria e pode-se coletar toda a luz gerada com
o detector em qualquer posicdo. Em outras palavras, enquanto na microscopia
confocal de um féton é necessario se fazer um “scanning” para excitagdo e um
“descanning” para a coleta do sinal, na microscopia confocal multiféton apenas o
scanning € necessario. Além das vantagens da maior resolugéo vertical e melhor
relacdo sinal ruido, a microscopia confocal multiféton ainda tem outras vantagens
advindas do fato de que o espalhamento de luz é proporcional ao inverso da
quarta poténcia do comprimento de onda, ou seja, lespalhado & L. Isso significa que
um laser no dobro do comprimento de onda € 16 vezes menos espalhado,
penetrando 16 vezes mais em amostras ndo absorvedoras. Junto com o fato que,
de um modo geral, amostras biolégicas absorvem mais no visivel do que no
infravermelho, a penetracdo do feixe de excitacdo se torna ainda maior. Isso
possibilita a observacdo de estruturas internas que nao seriam possiveis com a
LSCM de 1 féton.

A presenca do “pinhole” apesar de melhorar a resolucao na LSCM “Single-photon”
acaba por rejeitar muita fluorescéncia. Como a fluorescéncia € gerada no visivel
ela acaba sendo muito espalhada pela a propria amostra. O “pinhole” entdo acaba
rejeitando sinal que estaria sendo gerado no foco do laser. No caso da LSCM
Multiféton como nao precisamos do “pinhole” toda a fluorescéncia gerada é
coletada como mostra a Figura 29.
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1 féton 2 e 3 fétons
detector

Figura 29 Coleta do sinal na Microscopia Confocal de 1 féton e Mulfitéfon

2.4.1.3 Absorcao de Dois Fotons: Explicacao Macroscopica

A expressdao mais geral para a taxa de absorcdo de energia pela matéria na

presenca de campos magnéticos € dada por

<d (energla absorvzda)> _ <]1§"> (2.131)
tempo

dt volume

Sendo que a corrente induzida ; no meio pelo campo eletromagnético pode ser

expandida na forma

—

=_opP -2 v.6
Jj= > +c(VXM) at(V O)+... (2.132)

Aqui j contém termos do dipolo elétrico, dipolo magnético e quadrupolo elétrico

respectivamente. Cada polarizagdo induzida pode ser expandida em série de

poténcia do campo incidente

P=P +P, =y, E+y? EE+ y\) EEE (2.133)
M=M,+M,, =y, -H+y? :HH +... (2.134)
0=0,+0,, (2.135)
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Os y's séo as susceptibilidade linear, de segunda ordem e terceira ordem nao

lineares, elétricas e magnéticas respectivamente. A constante de absorcdo €&
definida por

o <;i(energza absorvida j>/ﬂux0 de energia (2.136)
t

volume

Pode ser expandida como
a=a® +a®I+a”I +... (2.137)

A seguir vamos calcular quais sdo as contribuicbes da polarizacdo do dipolo

elétrico para a.
Susceptibilidade Dipolar Linear

A polarizagéo e sua derivada temporal sdo dadas por

Pe ™ =y, (w)Ee™™ (2.138)
oP _ . i
o —iw, y,Ee (2.139)

Substituindo a derivada temporal na equacgéao (2.131)

<%(e””g ta “’”0””"1“» - <%9{[71§*]> - %%[—ia)){LEE*] (2.140)

volume

Com y, =x'+iy" obtemos a constante de absorcdo o utilizando a equagéo

(2.140)
a=a =@rwlc)y] (2.141)
Susceptibilidade Elétrica Dipolar de Segunda Ordem
A polarizacéo de segunda ordem é
Pe ' =y (w@,)E,e " E, e (2.142)

N&o ha contribuicdo direta da Susceptibilidade Elétrica Dipolar de Segunda Ordem

para absorgdo. Lembrando que j=9P/dt é proporcional a E E,e ™", temos
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<71§“*> =< cteE,E,E ¢ ™' >=cte<e™ >=0. Aqui ( ) denota uma média no
tempo.
Susceptibilidade Elétrica Dipolar de Terceira Ordem
A polarizacao de terceira ordem é dada por
Pe'" =y (00, - w,)E e ™ Ee ' E e’ (2.143)
Sua derivada temporal é

j=0P/ot=-iwy.) (W, —0,)E E,Ee (2.144)

A energia absorvida tem a forma

< d (energla absorvida j> _ %9{[_ le](\;L)ElEI‘E2E;] (2.145)

E volume
Com y\)=x'+iy" obtemos a constante de absor¢cdo « utilizando a equagéo

(2.136)%’
a(@)=a®l,=@rw [ors (e, -,)E,| (2.146)

Ou
2
a® (@) = (327[—2(01);(1&2) (0,0, —o,) (2.147)
C

A constante de absorcdo de dois fétons esta relacionada com a parte imaginaria
da Susceptibilidade Elétrica Dipolar de Terceira Ordem, onde | é a intensidade da

luz : I :(c/87r)|E|2.

2.4.1.4 Aproximacao Microscopica

Antes de tratarmos o problema com o formalismo quantico vamos fazer uma

conexao entre as duas aproximacgdes. A taxa de absorcédo de energia por volume

27V 1. Bredikhin e V. N. Genkin Sov Phys. Solid-State 11, 1871 (1970)
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de um material, € dada pela taxa I', em que uma unica transi¢cdo de g — f

acontece com a absorg¢do de um quantum % vezes a densidade n, de estados

i(energla absorvzdaj ~ T, han, (2.148)
dt volume

Para absorcéo linear podemos calcular a utilizando a equagéao (2.136)

o= Tuons/ (2.149)

Comparando com a equagao (2.141) vemos que a taxa de transigéo I', para uma

transicédo elétrica dipolar esta relacionada com a parte imaginaria de y,
n, =4rn I/ch)y’ (2.150)

Para absor¢éo de dois fétons (hw="ho, +hw,) de uma transi¢cdo elétrica dipolar

temos, comparando com a equacgao (2.147)
Uy =327° /WL = (/20 |E|'|E,[ 7,7 (2.151)

Esta relacao foi dada por Bredikhin e Genkin?’.

Para podermos entender como funciona o processo de excitagdo multifotbnica
utilizaremos a teoria de perturbacao dependente do tempo da Mecéanica Quantica.

O Hamiltoniano de um sistema perturbado é dado por
H=H,+AH'(t) (2.152)

onde Hy € o Hamiltoniano do sistema nao perturbado cujos autoestados formam

uma base completa séo

H|n)=E

n) (2.153)

n

H'(t)=Ve'™ ¢ a perturbacdo e A um parametro de controle que “liga” e “desliga”

a perturbagéo. Podemos expandir qualquer estado |@) nos auto-estados de Hoem
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qualquer tempo t da seguinte forma

—iE,t

n

@)=Y c,(e " |n) (2.154)

—iE,t
O termo e " estara presente na evolugdo temporal de (2.154) mesmo que a

perturbagdo ndo esteja presente, portanto a evolugdo dos coeficientes ¢ (r) se da

somente pela acdo de H'(t). Utilizando a expansao de (2.154) na solucao ¥(t) da

equacao de Schrddinger aa—lf = —%H‘P obtemos

—iE,t

. —iEt ~iE,t .
Z{c{%jeh+ée i }|n>=—%2cn(H+H')e " |n) (2.155)

n n

Multiplicando (2.155) por k|, sendo (k| auto-estado de H, temos

¢ (1) = —%ch DAV, e/ @ (2.156)

E -E
Onde o, =—*

» e V, =(k[V|n) . Agora expandimos os coeficientes cy(t) em

n

ordens de A, da forma ¢, (1) =Y A'c}”

k k

¢O 4 A+ A +...=—%Z(é(0) + A0 + 2D + YAV, O (2.157)

n

Coletamos os termos de mesma ordem em A para obter as equacbes dos

coeficientes cy(t)

¢ =0 (2.158)

¢ :_izc(s—nvk ! (@0t
he (2.159)

Queremos que, quando t = 0, o sistema esteja em |i}, portanto ¢,” = &,,. Assim
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podemos encontrar a equacao para o coeficiente de primeira ordem em (2.159)
¢ = —%Vkiei(wkf_w)t (2.160)

Que é facilmente integravel em t, resultando em

i(a)ﬁ—w)r _1

vy £ - 2.161
nt (o, — o) ( )

A partir de (2.161) podemos agora calcular o coeficiente de segunda ordem.

i(w,,—w)t _1

1 (4 i(@fi-w)t
2 (2) _
¢! _h—QZVn, oo Ve (2.162)

Nesse caso estamos interessados apenas na excitacdo multifotbnica, entao

consideraremos termos que contenham 2mw que contém a multiplicacdo das duas

exponenciais

Ll V.V b
C(Z) - _ fn ' ni ez(a),l,+wf,, a))tdt, 2163
oo Zn:i(wm» —w)g (2.163)

E,~E +E, -E,

Temos que @ 2

ni

+w, =

=w, , assim, ja resolvendo a integral

V V i(a)ﬁ—Zw)t—l _
e :_Lzz. fulni € 1 (2.164)
' T, o) (0, -20)

Como temos que

ixt ixt —ixt ixt

e —1_e2(e? —e?) e?senlxt/2]

= 2.165
X 2ix/2 x/2 ( )
Lembrando que
. Sen’[xt/2]
Lim— -5 =271d(x) (2.166)
e (x/2)
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Podemos reescrever (2.161) e (2.164) da seguinte forma, tomando o mddulo
quadrado, que € conhecido por probabilidade de transicao

c_;.1>2:——; V| 8@, - o) (2.167)

|2

V.V
e @ - il S(E, —E, —2hw) (2.168)

~E,—(E, +E,)/2|
Considerando um potencial perturbativo do tipo dipolo elétrico V = g7 -¢E,, onde é
€ o vetor unitario da polarizacao do campo elétrico, e o fato do coeficiente de
absorcéo ser proporcional a d‘ cf‘z/dt , podemos ver que o primeiro coeficiente da
transigdo de probabilidade diferente de zero sera c!’. Para que isso ocorra @ tem
quer ser igual a @,. Isso quer dizer que para que ocorra a absorgao de 1 féton a

energia do féton incidente tem que ser igual a diferenca de energia entre o estado
inicial i e o estado final f e a forca do oscilador vai ser proporcional a
(ife-7|f) E;. Com isso transicbes podem apenas ocorrer entre estados de
paridade diferente, pois o operador ¢-7 € impar e a absor¢do de 1 foton é

proporcional a I.
O primeiro coeficiente da transicdo de probabilidade que contribui para absorcao
de dois fétons é o ¢®. Para que ele seja diferente de zero @, tem que ser igual a

2w. Isso quer dizer que tem que haver 2 fétons incidentes com energia @w para

poder excitar o elétron. A forca do oscilador nesse caso vai ser proporcional a

z<i|é-?|n><n|E.F|f>|2Eg 2.169)

~ E,—(E,+E)/2 |

A absorcao de dois fétons sera proporcional a I° e conecta apenas estados de
paridades diferentes, pois n precisa ter paridade oposta a i e f. Apesar das
diferencas das regras de selecdo os espectros de absorcao de 1 e 2 fétons tém
mostrado apenas pequenas diferengcas para uma boa variedade de corantes
sugerindo que estados fluorescentes geralmente degenerados sao alcangados
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tanto com uma excitacdo linear como ndo linear’’. Além disso, campos
eletromagnéticos em volta da molécula quebram a simetria local e a paridade dos
estados, permitindo todas as transicées. Nenhuma diferenca foi observada nos
espectros de emissdo, como era de se esperar.

2.4.2 Geracao de Segundo Harménico

Para se descrever um meio 6ptico linear usa-se o modelo de um oscilador linear

classico amortecido, obedecendo a seguinte equagéo de movimento

d*x
dt®

+7%+a)§x:0 (2.170)

Assumindo que ¥ << @, a solugao sera
x=x,e 7P (2.171)

Se incidir no meio uma luz com freqiéncia @, devemos adicionar uma for¢ca motriz

a equacao de movimento

d2x+y@+w2x——iE (2.172)
i Tdr m '

Para simplificar a notacdo vamos escrever a equacgao diferencial utilizando um

operador linear L

2

L:F+7%+w§ (2.173)

Portando a equacéo diferencial assume a forma

Lx=—2ZE (2.174)
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Considerando a resposta do oscilador como linear a forga externa E=E. ', a

solucao sera

e E,

x=x, L S0
"'m (0} — w+iyw)

(2.175)
Agora nos desenvolveremos um modelo de um meio Optico n&o linear. Para isso o
modelo linear é primeiramente generalizado para descrever os efeitos de uma
onda de luz arbitraria atuando como forga motriz. Entao a teoria linear € expandida

para incluir respostas néo lineares a for¢ca motriz.

Para descrever o comportamento de materiais em resposta a uma forga motriz

s

arbitraria, a funcdo harmoénica simples (2.174) é substituida por uma funcao
periddica generalizada escrita como uma série de Fourier. O campo elétrico real

pode ser escrito da seguinte forma
E :%[ E el @0l 4 Brol-i@hol 4 B oli@ikl 4 B olitai-tol (2.176)
A notagéo pode ser simplificada usando a identidade
Emg)zEe@)=E%@)=%E&%x (2.177)
A forca motriz generalizada pode ser escrita agora de forma compacta

F =< E@,)e™ (2.178)
m

n=—oo

Com a forca motriz generalizada, a solugdo estacionaria da equacdo de
movimento que descreve o movimento do oscilador € uma série de Fourier, sendo

cada termo idéntico a solucao obtida para uma forgca motriz peridédica simples

= ; - E(w ; Ew) ,;
x= anelwnt — (Ze/m)2 ( .n) elw”t — 2£ ( n) iw,t (2.1 79)
feeo e 0, — Q) + 1YW, —m D,

) 2 .
Onde D, =w, —w; +iyw,

Ha uma diferenca de fase entre a forgca motriz e a n-ésima componente da série
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de Fourier descrevendo o deslocamento, dada por

)
g, =tg" ——— (2.180)

O modelo de um sistema linear pode ser modificado para explicar o
comportamento nao linear substituindo o potencial do oscilador harménico por um

potencial com uma série de poténcia

2 3 4
V(x)zvo+l ‘”2/ x2+l d‘: x3+i dY xt
2\ dx 6\ dx 24\ dx

2
V(x) = ’"2"0 2+ m;“ Xt (2.181)

As poténcias de x que devem ser levadas em conta no potencial podem ser
determinadas pela simetria do material. Por exemplo, para um material com
simetria de inversao o potencial deve ser uma fung¢ao par, portanto s6 os termos

com poténcias pares de x constituem o potencial.

Os elétrons de uma molécula ou um solido respondem mais rapidamente a
perturbacées do que os nucleos. Isso significa que a ressonancia dos elétrons
esta em frequiéncia muito mais alta do que as ressonéancias dos nucleos. Para um
material transparente a frequéncia da luz incidente esta abaixo da ressonancia
eletrbnica e acima das ressonancias vibracionais dos ndcleos, como se percebe

do gréfico da Figura 30.

Oscilador

nucleo

Amplitude de oscilacao

A~1/®?

Fre gqliéncia

Figura 30 Resposta da amplitude de oscilagao
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Para freqliéncias muito acima da frequéncia de ressonancia o oscilador
amortecido forgado responde com 1/@* , mas para freqiiéncias inferiores a de

ressonancia o oscilador responde como o caso estatico , F = kx, na mesma
freqUéncia da luz incidente. Isso significa que a freqiiéncia da luz incidente é alta
demais para forgar as vibragoes dos nucleos mas € capaz de colocar os elétrons
em oscilacdo. Entretanto é a oscilagdo do dipolo nucleo + elétron que irradia
ondas eletromagnéticas e a vibracdo natural do nucleo modula a de um dipolo
que, com o nucleo parado, vibraria na freqtiéncia do elétron, igual a do féton
incidente. A equagao de movimento que temos que considerar ser3, ja levando em
conta o potencial ndo linear

Lx+a,x’ =—SE (2.182)
m

Para resolver a equacao (2.182) utilizaremos o método de perturbagdo. Nesse
método, primeiro desconsideramos o0s termos ndo lineares e resolvemos a
equacao diferencial. A solugcdo que obtemos é chamada de solucao de ordem
zero. O préximo passo € substituir a solugdo de ordem zero na equacao diferencial

e obter a solugcéo de primeira ordem.

A solucdo de ordem zero x” da equacdo (2.182) é a mesma encontrada
anteriormente

£ © — zi E(w,)

. m D,

el (2.183)

Agora usamos essa solugdo de ordem zero para reescrever a equacao (2.183)

substituindo o termo nao linear

e ; a,e’ Ew)E(w,) ;
Lx=—— E(w ))e' ™ — 2 n m/! (@, +®,)t 2184
e Do Ty EOTE, 260

@,

A solugao proposta é do tipo

X0 =3 X e (2.185)

k
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Substituindo a solug¢do na equacao diferencial

L{Zxke"“’*’}=—%ZE(60”)6"‘” “2 ZZE(w VE@,) ia,sa, (2.186)
k n

n m

A parte linear da equacgéo ja esta resolvida para a solugdo de ordem zero. Resta
entao resolver a equagao para a parte nao linear que surge a partir do termo com

o coeficiente a,

{ZX ot j| a, 622 ZZ E(a)n )E(C()m) ei(wn+a)m)r (2187)

m” 57w DD,

E(CU )E(a’ ) pl@ta, (2.188)

it Cl e
2Dy Xy ==Y
k m
Quando w, =w, + w, o coeficiente do harmbénico n+m sera

(¢*a, /m ) E(@,)E(®,)
nim = zl/) > D (2.189)

A solucdo envolve trés frequéncias w,, @, e w,+w, e 0s coeficientes dados

acima. Ela descreve o comportamento de um oscilador nao linear para qualquer

par das componentes de Fourier de uma onda arbitraria.

Para obter um melhor entendimento sobre o resultado anterior vamos considerar
um caso mais especifico onde temos apenas duas componentes na for¢a motriz

w, e w,. Para isso temos que considerar todos os coeficientes possiveis que

satisfagam a relacdo o, =w, + w,, .
A partir da equacéo (2.189), para @, = o, + w,

Dy oo X __ae’ E@)E@,) , E(@)E@) __2a,¢” E(@)E@®,) (2.190)
e ’ m’ D,D, D,D, m’ D, D

"~ w,

a262 E(w)E(®,)

=— 2.191
“are m* D,D, D ( )

0+,
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Esse termo é conhecido como soma de freqiéncia. Considerando agora
o =0, — W,

x __ e E(wl)E(w—2)+E(a)—2)E(a)l) :_Zaze E(w)E(w _,) (

Dy-0,X -0, 7 - 2.192)
m D,D_, D.,D, m D,D_,

Pela definicdo de D, temos D_, =w, -, —iyw, =D, e E(w.,)=E (w,) pela
identidade (2.177)

_ 261262 E(w 1)E*(a) 5)

-, 2 *
m- D,D,D,_,

(2.193)

Esse termo é conhecido como diferenca de freqiéncia. Por simetria j& podemos
calcular o outro termo da diferenca de frequiéncia

x __ 2a,¢’ E(w,)E (w,)

0~ 2 *
m D”z D‘Ul Dwz o

Para o, =w, - o,

a,e’ | E(w)E(®@ ) LE@ )E@) |__ 2a,¢’ E(@ )E (w))

. (2.194)
-0 O -a 2 ’ .
m D@D—w, D_qu m Dw,Dw;
2 *
x, , =20 E@)E(®@) (2.195)
@G- m D@D@a)0

Esse é o termo constante, ja que as exponenciais tém coeficientes zero. O termo é
conhecido também como Retificacdo Optica. Para calcular a Retificagdo Optica

devido ao outro campo basta substituir @, por @,
y o 2ae E(@)E (@,) (2.196)

-0, 2 =2
m D,D,a,

Calculando o termo @, = -0, -, =—(®, + ®,)

b x __ae’ E@ )E@ )  E@ ,)E@ ) __2a,e’ E(@ )E(® ;) (2.197)
e wm? | D, D, D,D, m*  D,D,
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_261262 E(w )E(® ) :_2azez E(w)E (w,)

X = A 2.198
-0, m? D—wl D_w2 D—wl o m? D; D;l D;UI +o, ( )
O resultado da equag&o anterior é igual a X, , portanto
X o =X, (2.199)
Os termos w, =2, € w, =2w, ficam
| E(w)E(w,) E(w)E(® 2a,¢* E(w )E(@
Dzwlxch :_a;lez (D])D( 1) + (D])D( 1) - _ C’:Ze (D])D( 1) (2200)
[CIC] [CC] [CC]
2
X,, =22 Eo)E@) (2.201)
m* D,D,D,,
2
X = 2a,e” E(w,E(w,) (2.202)

20 m*  D,D,D,,

Esses termos sdo responsaveis pela geracdo de segundo harmdnico. Os termos

o, =-2w, e o, =-2w, s&o complexos conjugados como no caso de @, =-w, - w,

X, =X,, (2.203)
X 50 = X5, (2.204)

Portando se irradiarmos um meio ndo linear com uma radiagdo @ podemos
detectar uma radiacdo saindo do meio com freqiiéncia 2w. E importante ressaltar
que apesar do SHG depender da néo linearidade do meio, a freqiiéncia em que
ele é gerado nao depende do meio, depende apenas da freqiiéncia do laser de
excitacdo. Algumas freqiéncias podem ser ressonantes com 0 meio, como
podemos ver pelos denominadores dos coeficientes calculados. Se o laser estiver

em uma dessas ressonancias o sinal do SHG deve aumentar bastante.

Uma explicagdo mais intuitiva para se entender o SHG pode ser feita em termos
de niveis de energia. Temos um processo necessitando de 2 fétons w para emitir

1 féton 2w como mostra a Figura 31.
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2m

SHG

Figura 31 Niveis de energia no SHG

Diferentemente da fluorescéncia os niveis excitados no SHG sao virtuais, ndo ha
uma absorcao dos dois fétons do laser. O laser € espalhado pela molécula. Um
6timo gerador de segundo harménico na area biolégica € o colageno. Uma

representacao de suas moléculas esta na Figura 32.

Tr-

-

-
Figura 32 Molécula de colageno

Suas moléculas sdo quirais, ou seja, ja nao possuem simetria de inversao que
impede o SHG, preenchendo o quesito do potencial para o0 SHG. Além de suas
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moléculas serem quirais, elas se alinham umas com as outras nas hélices triplas

que crescem em fibras. Isso aumenta ainda mais o sinal de SHG.
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Capitulo 3
Sistema Experimental

Neste capitulo vamos descrever o sistema experimental utilizado para realizar a
aquisicao das imagens. Optamos por apresentar a parte experimental separada
dos resultados porque o objetivo dessa tese é a integracdo das técnicas, portanto
faz mais sentido apresentar primeiro a integracdo, e o que foi necessario para
realiza-la, e depois apresentar os resultados. Mesmo porqué uma grande
quantidade de imagens obtidas compartilham da mesma montagem experimental,
mostrando caracteristicas diferentes de cada técnica. Coloca-las, portanto, entre
a descricdo das montagens experimentais poderia dificultar um pouco a leitura de

quem estivesse interessado apenas nos detalhes experimentais.

Serdo apresentados a montagem da microscopia confocal “single-photon”,
multiféton e SHG bem como a pinga 6ptica num unico microscépio de base. Serdo
apresentados os requisitos essenciais para o bom funcionamento isolado de cada
técnica e do funcionamento em conjunto das mesmas. Comecaremos mostrando o
sistema experimental como um todo e depois explicaremos cada parte

separadamente em detalhes, mostrando os requisitos essenciais para que cada
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técnica funcione separadamente e em conjunto. A Figura 33 mostra o sistema

experimental completo.

e O
E ColourSP P
>
o T,
=]
T E
| Compador | —
BP400 mmmm
Amostra
EstagioXY | Microscépio
Objetiva
BP1064 H
SP690
e | O
COMB?2 FV300 H \\ PMT2
DM570
ND
LP790 TP2 BS1
) Millenia X
£
S
2
<
y
TP1

Figura 33 Sistema experimental completo

O sistema confocal utilizado é composto por um microscépio invertido 1X-81, o
scanner FV300, o combinador de laser FV-5 COMB2, todos da Olympus. Dentro
do FV300 ha 2 fotomultiplicadoras (PMT) e outras duas externas, todas da
empresa Hamamatsu modelo 3896. O FV300 possui ainda uma porta especial e
um espelho dicrdico responsavel por acoplar o laser de Ti:Safira com o laser de
Argbnio vindo do combinador por uma fibra éptica. O laser de Ti:Safira é um
Tsunami bombeado por um Laser de Estado Sélido Bombeado por Diodo (DPSSL)
de 10W, Millennia X, ambos da Spectra-Physics. Um estagio de translagdo da

Prior Scientific, modelo ProScan foi usado para movimentar as amostras na
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direcado x-y, enquanto a movimentagao em z foi feita pelo préprio motor do 1X-81.
Microscopia Confocal de “single photon” foi excitada com a linha de 488 nm do
laser de Argdnio da Omnichrome, modelo 170B, enquanto as microscopias TPEF
e SHG foram excitadas pelo laser de Ti:Safira. Um telescopio é utilizado para
coincidir a divergéncia do feixe de Ti:Safira com o plano focal apds a objetiva,
usando o feixe de Argdnio como referéncia. Mudando a distancia entre as lentes
do telescépio nOs garantimos que as imagens confocais de 1 e 2 fbtons
correspondem ao mesmo plano. As imagens foram obtidas com uma objetiva
Uplan FL N da Olympus de 40x de N.A. 1.3 de imerséo a 6leo. Imagens confocais
de 1 féton foram coletadas usando a geometria de retro-reflexao, apos passar pelo
pinhole, enquanto a multiféton foi coletada em ambas as diregdes, retro-refletida e
transmitida, simultaneamente ou néo, e o sinal de SHG foi coletado apenas na
direcdo transmitida. Um filtro passa baixa em 690 nm 3rd Millenium 690SP da
Omega Filters foi utilizado para rejeitar o laser de Ti:Safira na fluorescéncia
multiféton. Os sinais transmitidos foram coletados pelo condensador do
microscopio e direcionados para a fotomultiplicadora externa. A fluorescéncia e o
sinal do laser no caso da microscopia SHG foram rejeitados com dois filtros. Um
filtro passa banda em 400 nm da Oriel colocado apdés o condensador e outro
passa baixa acoplado a PMT externa. O espectro do SHG foi obtido com um
monocromador de 30cm da Acton Research modelo 300, equipado com um
detector CCD refrigerado por nitrogénio liquido “back-illuminated” da Princeton
Instruments — LNCCD 1340/ 100 EB/1. As imagens foram reconstruidas pelo
programa Fluoview da Olympus com aplicacao do filtro Kalman 5 vezes. O laser
da pinga optica foi refletido utilizando um filtro passa banda em 1064 nm. O laser
da pincga éptica € um Nd:YAG modelo 3800 S da Spectra Physics.

3.1 Laser para a Pinca Optica

O primeiro passo para a montagem de uma pinga éptica € a escolha do laser. Nos
primeiros trabalhos com pinga éptica se utilizou um laser de argdénio em 514 nm.

Logo se percebeu que apds um periodo de captura 0s microorganismos morriam
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devido aos danos térmicos?®. Como vimos anteriormente, o comprimento de onda
do raio de luz nao interfere na captura da particula, entdo pode-se escolher outro
laser que nao seja tao absorvido pelos microorganismos. A Figura 34 mostra o
espectro de absorgao de algumas substancias bioldgicas.
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Figura 34 Espectro de Absorg&o da Melanina e Hemoglobina

Ao analisar 0 espectro vemos que a maior parte da absorcdo de luz por
substancias biolégicas ocorre no visivel. Ja no infravermelho ha bem menos
absorcdo, o0 que deixa uma janela no espectro para a escolha do laser. O laser
comercial mais comum e barato nessa regido € o laser de Nd:YAG, Neodimio
Yitrium Alluminum Garnet, operando em 1064 nm.

Na nossa pinga 6ptica usamos um laser de Nd:YAG modelo 3800 S da Spectra
Physics operando em modo continuo (“continuous wave” — cw) no comprimento de
onda de A = 1064 nm. Trata-se de um laser comercial de alta poténcia, mais de 10
W (existem lasers de Nd:YAG com centenas de W), com o comprimento de onda
bem na janela desejada, conforme mostrou a Figura 34 acima, e excelente
qualidade de modo, geralmente TEMOO, tornando-o a ferramenta ideal para a
pinca 6ptica. E um laser de estado sélido capaz de operar por dezenas de anos
apenas com troca das lampadas de bombeio e reposicao da agua deionizada.

8 A. Ashkin, J. Dziedzic., T. M. Yamane: “Opfical trapping and manipulation of single cells using
infrared laser beams”. Nature 330, pg. 769, 1987.
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3.2 Microscopios: Optica Simples e Optica
Infinita

A Figura 35 mostra um objeto e sua imagem formada por uma objetiva de
aumento m, que € o processo de formacdo da imagem em um microscopio de

Optica simples.

Figura 35 Formacéo da Imagem Microscépio Optica Simples

Por semelhanga de triangulos

X
=T o m=T= (3.1)

Dada uma magnificagdo m, o objeto que esta em foco se encontra a uma distancia

z, = f/m do foco da objetiva. Agora, se algo se encontra no foco da objetiva sua

imagem sera formada no infinito pois seus raios sdo paralelos. Portando nos
microscépios de Optica simples o plano de visédo é diferente do plano do foco da

objetiva, ndo havendo nada que se possa fazer para que os planos coincidam.

Quando se trata de lasers, o feixe de luz incidente na objetiva geralmente é
paralelo, isso quer dizer que o feixe de laser sera focalizado no foco da objetiva,
fora do plano de visdao do microscopio. Esse fato nos mostra que as particulas
pingadas estariam fora de foco, ou no caso da microscopia confocal, as imagens
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adquiridas ndo seriam as imagens visualizadas na camera na TV, seriam imagens

de outros planos como mostrado na Figura 36.
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Figura 36 Plano de Visao e Focalizag&do do Laser

Para corrigir esse problema € necessario o uso de um telescopio, que torna o feixe

de laser um pouco mais divergente. O telescépio € composto por duas lentes, uma

no foco da outra, como mostra a Figura 37.

lentes

Figura 37 O Telescépio

Quando aproximamos uma lente da outra o feixe se torna divergente. Ao

afastarmos uma lente da outra o feixe se torna convergente, como podemos
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observar na Figura 37. As duas lentes, devem estar aproximadamente uma no
foco da outra para possibilitar que capturemos no plano de visdo do microscépio.
A mudanca da posicdo de captura, ou a mudanga do plano adquirido para a

imagem, é feita ajustando a distancia entre essas duas lentes.

Os microscopios mais modernos sao microscopios de Oéptica infinita. Nos
microscépios de éptica infinita os objetos sdo colocados no foco da objetiva. Isso
geraria raios paralelos que formariam a imagem no infinito, porém para corrigir
isso, € utilizada uma outra lente para focar esses raios paralelos, conhecida como

lente de tubo, como mostra a Figura 38

ftu bo

Figura 38 Formacéo da Imagem Microscépio de Optica Infinita

O aumento nesse caso sera

h H _E_fobj

—m
f obj f tubo h f tubo

(3.2)

Como os raios de luz que se formam entre a objetiva e a “lente de tubo” séo
paralelos, elementos Opticos como prismas, filtros e polarizadores podem ser
colocados nesse espagco sem causar aberracdes na formacao da imagem. Ha um
namero maximo de componentes que podem ser colocados, o qual é limitado pela
distancia existente entre a objetiva e a “lente de tubo”. Colocar a “lente de tubo”
muito longe da objetiva reduz a quantidade de raios periféricos coletados

resultando em imagens borradas e/ou escurecidas reduzindo assim sua qualidade.
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Ao contrario do microscépio de Optica simples, se o laser ndo estiver sendo
focalizado no foco da objetiva, por ndo estar entrando paralelo na objetiva, por
exemplo, poderia-se aumentar ou diminuir a distancia entre a lente de tubo e a
camera para trazer o plano de visdo para o foco do laser. Porém no nosso caso,
como estamos acoplando varios lasers ao mesmo tempo eles podem focar em
planos diferentes, ndo adiantando alterar a distancia da camera para ajustar um
ao plano de visao pois perderiamos o ajuste do outro laser. O que devemos fazer,
entdo, é escolher um laser como referéncia e ajustar o foco dos demais lasers a
partir desse referencial utilizando um telescopio individual para cada um. Como no
nosso sistema acoplamos o laser de argbénio por uma fibra, ndo podemos colocar
um telescépio no seu caminho, portanto esse sempre serd nosso laser de
referéncia. Ainda mais, o acoplamento por fibra ja tem as distancias calculadas por
fabrica para garantir que o laser chegue paralelo na objetiva focando, assim, no
plano de visdo.

3.3 Alinhamento da Pinca Optica

O primeiro passo para o alinhamento da pinca Optica é a introducao de um
espelho no microscépio que reflete o laser da pingca mas é transparente para todos
os outros comprimentos de onda. Esse espelho é inserido dentro do carrossel de
filtros do microscopio. O laser da pinga entra no microscépio por uma entrada
especial, como mostra a Figura 39.
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Entrada
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_ 43- Telescdpio

Figura 39 Montagem Pinga Optica
Com o espelho no lugar, o proximo passo € fazer o feixe de laser incidir
perpendicularmente na objetiva sem o telescopio. Para isso, removendo a objetiva
fazemos o laser entrar no microscopio utilizando no minimo dois espelhos
externos. Os dois espelhos permitem um melhor controle sobre o feixe, garantido
que o feixe entre sem inclinacdo no microscépio. Utilizando um papel espalhador
onde ficaria a amostra verificamos se o laser esta centralizado com o circulo de
abertura da objetiva. Podemos também utilizar como referéncia o circulo de
iluminac&o do condensador centralizando o laser no mesmo. Feito isso colocamos
a objetiva de volta no lugar e tentamos visualizar o laser na tela da TV com a
camera. Comegcamos com a objetiva de menor aumento, 10x no NOsSsoO caso.
Aparecendo uma porcdo do feixe na TV devemos entdo deixar o feixe

perpendicular a objetiva.

Com os dois espelhos externos utilizamos um procedimento que converge
conhecido como “walk”. Movimentamos um espelho e depois o outro, de forma
gue o movimento de um compense 0 movimento do outro até se obter um circulo
perfeito na TV mostrado na Figura 40. O ponto central do circulo deve estar mais
OU Menos no centro da imagem, ou saira do campo de visdo quando usarmos

objetivas de maiores aumentos.
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Figura 40 Circulos Concéntricos do Alinhamento do Feixe

Agora podemos introduzir o telescépio. O telescédpio aqui tem duas fungdes: 1.
Garantir que o foco do laser da pinca esta no mesmo foco do laser de referéncia
acoplado pela fibra 2. Garantir o preenchimento da objetiva pelo laser. Para
centralizar o feixe ao longo dos eixos das varias lentes, primeiramente colocamos
apenas a primeira delas que é normalmente montada sobre um sistema de
translacdo XY. Essa lente tornara o laser divergente e mudara completamente a
posicao z do foco, que deve ser reencontrada. Agora, movendo apenas a lente
que acabamos de introduzir no seu plano horizontal obrigamos o foco do laser a
coincidir no mesmo ponto em que estava antes da lente ser colocada. Para isso,
usamos a TV com um circulo desenhado na tela com uma caneta de retroprojetor.
Repetimos entdao o processo de “verticalizagdao”. Movimentando apenas a lente
nos certificamos que o feixe, apesar de divergente, continua perpendicular
formando circulos simétricos. Garantida que a primeira lente esta centralizada,
colocamos a segunda lente do telescépio, que deve ser montada em um sistema
de translacdo XYZ, para se poder variar a distancia entre as duas lentes na
direcdo z. Repetimos o procedimento anterior.

Para que seja utilizada toda a abertura numérica da objetiva deve-se preencher
com o laser toda sua abertura de entrada, Figura 41.
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Maior AN Menor AN

Figura 41 Preenchimento da objetiva

Qualquer preenchimento menor que sua abertura de entrada estaremos utilizando
uma abertura numérica menor do que a abertura numérica nominal da objetiva e,
portanto, uma menor eficiéncia da pinga Optica. Para isso utilizamos o telescépio,
expandindo ou diminuindo o tamanho do feixe conforme escolhemos a distancia
focal das lentes. A razdo entre os focos das lentes d4 0 aumento no tamanho do
feixe. Se o foco da primeira lente do telescépio for menor que o foco da segunda o
tamanho do feixe aumenta pela mesma razao, ocorrendo o inverso se o foco da

primeira lente for maior que o foco da segunda.

A Ultima etapa é fazer coincidir o laser da pinca com o laser de Argbnio de
referéncia. Para isso capturamos uma particula fluorescente com a pinga no plano
atual do seu laser. Depois comecamos a adquirir uma imagem de fluorescéncia
utilizando o laser de Argbnio sem mexer no foco da objetiva. Como a particula
estd capturada onde o laser da pinga esta focado, provavelmente ndo havera
nenhum sinal de fluorescéncia para formar a imagem. Devemos, entdo, modificar
a distancia entre as lentes do telescépio até que o sinal de fluorescéncia comece a

aparecer na tela do computador. A partir dai, devemos modificar a distancia de

91



modo a intensificar o sinal de fluorescéncia na tela do computador. Como ao
modificar a distancia entre as lentes estamos modificando o foco em que a
particula estd sendo capturada, ao obtermos o sinal maximo de fluorescéncia

garantimos que os focos dos dois lasers estdo coincidindo.

3.4 O Microscopio Confocal

No capitulo tedrico demos uma descricao basica de um Microscépio Confocal,
aqui neste capitulo daremos uma descricdo mais detalhada indicando os principais

componentes do microscopio e suas fungdes.

Um dos componentes principais de um LSCM é a unidade de varredura ou, mais
usualmanente conhecido, “scan head’ ou “scanner”. Ele é responsavel por fazer a
varredura do laser na amostra bem como coletar o sinal requerido para construir a
imagem. Um scan head tipico contém entradas para os laser de excitacao, filtros
para fluorescéncia, espelhos dicroicos, espelhos galvanémetros para a varredura
do laser, véarios tamanhos de “pinhole” para gera a imagem confocal e
fotomultiplicadoras para a deteccéo do sinal. Essa configuracao tipica é mostrada

na Figura 42
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Figura 42 Scan Head

Um dos componentes mais importantes do scan head € o “pinhole” que atua como
o filtro espacial conjugado com o plano focal da objetiva posicionado diretamente
em frente a fotomultiplicadora. Geralmente estdo presentes pinholes de diferentes
tamanhos montados em um sistema rotatério permitindo que o operador selecione

o tamanho desejado e por consequéncia o seccionamento dptico desejado.

Cada imagem 2-D de uma area parcial da amostra é adquirida varrendo o plano
focal. Um espelho é responsavel por fazer a varredura na direcdo X e o outro na
direcdo Y. Assim que o espelho responsavel pela direcao X varre uma linha o feixe
€ rapidamente trazido para a posicao inicial e transladado para a nova posi¢cao em
Y. Durante o retorno do feixe para a posi¢ao inicial nenhum sinal e adquirido pelo
detector. Conforme cada linha é varrida pelos espelhos o sinal de fluorescéncia é
coletado pela objetiva e retorna pelo mesmo caminho passando novamente pelos
espelhos galvanémetros, mas desta vez no sentido inverso, esse processo é
conhecido como “descanning” do sinal. Ap6s os espelhos de varredura a
fluorescéncia passa direto pelo espelho dicrdico e é focalizado no pinhole.
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Conforme o feixe do laser varre a amostra, o sinal anal6gico da luz, detectado pela
fotomultiplicadora, é convertido num sinal digital, formando assim uma imagem
baseada em pixels no monitor do computador acoplado ao sistema. A intensidade
relativa da luz fluorescente corresponde a intensidade do pixel resultante na
imagem. Uma reconstrugdo da imagem 3-D da amostra pode ser feita recolhendo
e sobrepondo varias imagens 2-D recolhidas em diferentes planos focais no eixo

Z. A Figura 43 mostra o scanhead acoplado ao microscoépio.

FV300-1X7 1configuration

Figura 43 Microscopio Confocal
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3.5 Alinhamento do Laser de Argonio

A Figura 44 mostra o combinador de lasers.

Figura 44 Combinador de lasers

Nessa parte do alinhamento devemos fazer o laser de Argbnio ficar focalizado na
entrada da fibra. O primeiro passo é utilizar os parafusos da lente mostrada na
Figura 44 para fazer o feixe do laser incidir na entrada da fibra. Para achar o ponto
6timo colocamos um detector de poténcia na saida da fibra e movemos a lente até
obter o sinal maximo de potencia na saida. Esse é o alinhamento grosseiro. O
alinhamento fino é feito utilizando os parafusos que ficam na entrada da fibra.
Ainda olhando para a poténcia do laser na saida da fibra, apertamos ou soltamos
os parafusos em pares para obter o maximo de poténcia no medidor. Uma perda
de poténcia da ordem de 50% na fibra é o valor a ser atingido nesse caso.

Apbs conseguir 0 maximo de poténcia na saida da fibra, devemos acopla-la no
scan head FV300 apertando 3 parafusos que existem em seu suporte. Para saber
a posicao ideal dos parafusos, colocamos o suporte da fibra no lugar e fazemos o
que chamamos de “bandeira do Japao”. A “bandeira do Japado” consiste em

movimentar o suporte da fibra, sem apertar os parafusos, e olhar na tela do
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computador adquirindo uma imagem transmitida do laser em uma
fotomultiplicadora externa. O objetivo € centralizar o laser que é detectado pela
fotomultiplicadora na tela do computador e, entdo, apertar os parafusos. O scan
head é mostrado na Figura 45 ja com a fibra acoplada.

Pinhole Lentes

Figura 45 Scan Head visto de cima

Com a fibra acoplada na posicao certa, jA devemos ser capazes de obter alguma
imagem confocal. Colocando alguma amostra fluorescente resta o ultimo passo do
alinhamento do Argénio. Utilizando a lentes que ficam na frente do pinhole, como
mostrado na Figura 45, devemos maximizar o sinal da imagem de fluorescéncia
que vemos na tela do computador. Comecamos com o maior “pinhole”
maximizando a fluorescéncia girando as lentes através de seus parafusos. Depois
passamos sucessivamente para os pinholes menores girando as lentes para

melhorar o sinal.
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3.6 Laser de Ti:Safira

O laser que utilizamos em nosso sistema para realizar as Microscopias TPEF e
SHG é um “Tsunami” que gera pulsos entre 60 a 120 femto-segundos (FWHM —
“Full Width Half Maximum”) de duracao, poténcia média de até 2 W, poténcia de
pico de até 400 kW e taxa de repeticao de 80 MHz. A grande vantagem desse
laser é que ele é capaz de gerar pulsos de femto-segundos em todo intervalo de
ganho. O mecanismo que possibilita isso é conhecido como Kerr Lens Mode
Locking. O bastdo de Ti:Safira tem um indice de refragdo nédo linear da forma

n(I)=n, +n,I, com nz positivo. Isso quer dizer que se o feixe incidente no bastdo

tiver um perfil de intensidade distribuido espacialmente, distribuicdo gaussiana por
exemplo, o indice de refregdo do cristal sera maior no centro do feixe do que nas
suas bordas. Esse fato faz com que o cristal de Ti:Safira funcione como uma lente.
Esse fenbmeno é conhecido como auto-focalizagdo ou lente de Kerr, como mostra
a Figura 46. Se as perdas na cavidade forem menores para o laser operando com
essa lente extra do que sem ela o laser tende a operar na forma pulsada, também
denominada por travamento de modos, ou “mode-locked”.

Cristal

Laser

Figura 46 Auto-focalizagédo do laser no cristal de Ti:Safira

Um laser opera na forma pulsada sempre que a janela de tempo na qual o ganho
supera as perdas se repetir no tempo com o mesmo “round trip time” do feixe na

cavidade, como mostra a Figura 47. O travamento de modos, “mode-locking” é
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ativo quando existe um meio externo modulando as perdas da cavidade e passivo
quando essa modulacdo ocorre naturalmente. No bombeamento ativo é

necessario sincronizar o modulador com a freqUéncia de repeticdo prépria da

| AN\

cavidade.

r o

Y

Ganho, Perdas
3

Tempo

Figura 47 Esquema do ganho e as perdas na cavidade do laser. Nas janelas onde

0 ganho é maior que as perdas o laser pode pulsar

Como as diferencas de perdas entre as operagdes CW (“continuous wavelenght”)
e pulsada do laser de Ti:safira sdo muito pequenas, esse laser ndao €& “self-
starting”, e comumente opera em ambas as formas simultaneamente. Para forcar
apenas a operagado pulsada, alguns fabricantes aumentam as perdas para a
operacao CW colocando uma fenda no foco da lente Kerr ndo-linear. No caso do
“Tsunami” a opg¢ao foi iniciar a operacao pulsada com “mode-locking” ativo através
de um modulador acusto-6ptico. A operacao pulsada é mantida a seguir através
de uma realimentagcao do modulador, uma forma de operagdo que mistura “mode-
locking” ativo e passivo.

Para se construir pulsos ultra-curtos sdo adicionadas ondas de diferentes
freqiéncias com uma origem temporal comum. Se essas ondas possuirem uma

relacdo de fase relativa bem definida podemos atingir o limite de um pulso curto
limitado por transformada de Fourier, Av At > 2. Como varias freqiéncias estao
percorrendo a cavidade do laser, se elas estivessem sincronizadas em t =0,
perderiam esse sincronismo nas voltas seguintes, porque cada componente de

freqUéncia possui velocidade de grupo diferente. Por isso é necessério adicionar
um componente no caminho do feixe para corrigir essa dispersdo. O dispositivo
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de correcao da dispersao de velocidade de grupo é formado por quatro prismas,
mostrado na Figura 48. A insercdo dos prismas no angulo de Brewster evita
perdas por reflexdo.

Figura 48 Configuragcado dos prismas para corre¢ao da dispersao

A presenca dos prismas faz com que cada frequéncia percorra um caminho 6ptico
diferente. Neste caso o caminho do feixe azul € maior que do feixe vermelho, isso
quer dizer que o feixe azul esta sendo atrasado em relagdo ao feixe vermelho.
Essa dispersédo é oposta a dispersdo normal dos materiais existente na cavidade
do laser e pode ser usada para compensa-la.

A Figura 49 mostra um esquema simplificado da cavidade do laser de Ti:safira

Prismas para
correcao de
dispersao

R

= U
/ \ Output

M, Modulador Coupler
/ Acusto
High \ Optico
Reflector Placa

birrefringente

Figura 49 Esquema simplificado da cavidade do lase de Ti:Safira

A sintonia do comprimento de onda no laser pode ser feita tanto através da placa

birefringente, na qual apenas um comprimento de onda sai linearmente polarizado
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no angulo de Brewster e ndo sofrera perdas, quanto através de uma fenda, “slit”,
entre os prismas que corrigem o feixe. Ao deslocarmos essa slit sobre os feixes de
diferentes comprimentos de onda “abertos” podemos selecionar qual comprimento
de onda ficara percorrendo a cavidade. Essa selecdo € mostrada na Figura 50.

| slit

Figura 50 Slit para selegdo do comprimento de onda

3.7 Alinhamento do Laser de Ti:Safira para
Microscopia “Multiféoton” e SHG

Para o alinhamento do laser de Ti:Safira utilizamos o laser de Argbnio como
referéncia, como mostra a Figura 51, onde a linha vermelha indica o Ti:Safira e a

verde indica o laser de Argénio.

Figura 51 Entrada do laser de Ti:Safira no Scan Head

O primeiro passo é alinhar o laser de Ti:Safira sem o telescépio. Para isso
utilizamos os dois espelhos antes da entrada do FV300, mostrados na foto da
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esquerda da Figura 51, para fazer o laser de Ti:Safira coincidir com o Argbnio. A
coincidéncia é garantida em dois pontos nos caminhos do laser. Com isso
garantimos que os dois lasers estdo percorrendo o mesmo caminho. Com os dois
lasers percorrendo os mesmos caminhos, inserimos o telescépio no caminho do
Ti:Safira. O alinhamento do telescopio é feito da mesma maneira que da pinca
optica. Colocamos a primeira lente, recuperamos a posi¢ao do feixe. Colocamos a
segunda lente, recuperamos a posi¢ao do feixe novamente. Com isso, ja devemos
obter alguma imagem de TPEF no computador. Falta agora fazer o alinhamento
fino do telescopio. Fazemos uma imagem de fluorescéncia utilizando o laser de
Argbnio e bloqueando o laser de Ti:Safira. Depois bloqueamos o laser de Argénio
e liberamos o laser de Ti:Safira, obtendo uma imagem um pouco fora de foco e
deslocada na tela da imagem obtida com o Argbnio. O deslocamento pode ser
corrigido movimentando um pouco os dois espelhos externos. O foco é corrigido
modificando a distancia entra as lentes do telescépio.

O alinhamento para a TPEF e a microscopia SHG é o0 mesmo. O Unico cuidado
que temos que tomar aqui é colocar os dois filtros na frente da fotomultiplicadora
gue coletara o sinal transmitido. O filtro passa banda em 400 nm foi colocado logo
a cima do condensador, enquanto o filtro passa baixa colorido foi colocado
diretamente na entrada da PMT para eliminar sinais de ruido. Nessa configuracao
foi possivel fazer imagens simultaneas de TPEF e SHG.

Com esses procedimentos montamos a ferramenta integrada de microscopias e

manipulagdes fotonicas desta tese.
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Capitulo 4
Resultados

Neste capitulo vamos tratar dos resultados obtidos. Os resultados aqui séo
imagens obtidas com o sistema descrito no capitulo experimental. A partir dessas
imagens analisaremos as caracteristicas de cada técnica e veremos a integracao

das mesmas num Unico equipamento.

4.1 Microscopia Confocal “Single-Photon”

Comecgamos pela Microscopia Confocal “Single Photon” porque ela é a referéncia
para todas as outras técnicas, entdo um bom funcionamento da mesma é

essencial para o bom funcionamento das outras técnicas.

A imagem da Figura 52 mostra a primeira imagem de Microscopia Confocal
“Single Photon” conseguida em nosso laboratério. Sao células endoteliais bovinas
com tripla marcacao. A cor verde representa um corante que marca a actina, a cor
vermelha um corante que marca a tubulina. Podemos ver no centro das células

espaco que parecem ter a forma nuclear. E onde esta o terceiro corante marcando
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0 nucleo, mas sua banda de excitacdo esta abaixo do comprimento de onda do
Argonio.

Figura 52 Imagem célula endotelial bovina

A sequéncia de imagens da Figura 53 mostra uma das primeiras imagens
confocais com seccionamento Optico obtidas no nosso sistema. O tecido é
chamado de quelbide que é uma forma de cicatrizacao patolégica na pele.
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Figura 53 Fatias de imagens confocais de queldide a esquerda, imagem de

transmissao a direita

As imagens da Figura 53 mostram a imagem de fluorescéncia em verde e a
imagem de transmissdo do laser em cinza. O tecido foi corado com
haematoxilina—eosina. A diferenca entre as imagens € apenas a variagdo do foco
do microscopio. O que podemos perceber claramente € que a imagem de
fluorescéncia apresenta planos diferentes entre si, enquanto a imagem de
transmissdo apenas entra e sai de foco. Isso obviamente acontece porque a
imagem de fluorescéncia tem o seccionamento Optico provido pelo pinhole,
enquanto a imagem de transmissédo do laser é igual da imagem da microscopia
“‘wide-field”, de baixa resolucdo axial. Podemos perceber mais um fator

interessante, discutido no capitulo 2. Ha uma pequena melhora na resolucao
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lateral também. Ao compararmos as duas imagens de cada “fatia” podemos ver

que na imagem confocal conseguimos distinguir melhor as estruturas do tecido.

A Figura 54 mostra mais uma imagem confocal “single photon”. A imagem é de um
corte de parafine Aorta marcada com eosina. A imagem cinza mais a esquerda é a

imagem de transmissdo do laser, a verde central de fluorescéncia confocal e a

imagem mais a direita, em cinza e amarelo, é a sobreposicao das duas.
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Figura 54 Imagem de transmissdo em cinza, fluorescéncia verde e superposicao
das duas em amarelo de corte de Aorta

Essa imagem ja mostra o quanto a resolugédo na direcdo Z pode acrescentar nos
estudos da patologia. A imagem de fluorescéncia mostra apenas as fibras de
elastina presentes no tecido. Essas estruturas s&o de especial interesse, pois a
diminuicdo das fibras elasticas pode provocar doencas graves com éxito letal.
Utilizando microscopia confocal podemos demonstrar seletivamente essas fibras e
localizar a sua posigdo com exatiddo, como mostra a imagem mais direita da

Figura 54.

A seguir temos a seqiiéncia de imagens da fluorescéncia da Figura 54.
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Figura 55 Imagens com variagdo em Z do corte de Aorta

A imagem da Figura 56 mostra novamente um corte de parafina da aorta, agora
somente corado com iodeto de propidio, que se liga ao DNA nos nucleos,
representados pela cor laranja na imagem. A cor verde representa a prépria auto-
fluorescencia do tecido. Essa imagem demonstra, que conforme a escolha dos
corantes usados , podemos visualizar diferentes estruturas no tecido. Esse € o
mesmo tipo de tecido da imagem da Figura 54, porém por escolher corantes
diferentes obtemos um resultado totalmente diferente.

Figura 56 Imagem de fluorescéncia da fibras de elastina e nucleos no corte da
Aorta
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A préxima sequUéncia de imagens da Figura 57, mostra o mesmo tecido da Figura
56, analisados em cortes de diferentes profundidades apenas pela variacdo do

foco do microscopio.
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Figura 57 Imagens em varias posi¢des de z do corte de aorta

Cada imagem da Figura 57 esta dividida em trés partes. A parte superior a
esquerda, apenas na cor verde, mostra as fibras do tecido. A parte a direita, em
vermelho, mostra os nucleos da célula, e a parte de baixo, em laranja e verde, a
superposicdo das duas imagens. A seguir na Figura 58 temos mais uma

seqUéncia dessas imagens.
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Figura 58 Sequencia de cortes de aorta com disseccéo

Essas imagens da Figura 58 mostram uma seqiiéncia de imagens de um corte de
aorta com dissecgao, o que significa uma rotura da média. As duas imagens acima
sdo de fluorescéncia e abaixo transmissao superposta com as fluorescéncias.
Percebe-se, ao variar o foco, como as fibras mostram um distarbio arquitectural,
com fibras distribuidas de maneira desalinhada. Essa distribuicido € um sintoma de
que o tecido nao é sadio. J& a seqUéncia de imagens da Figura 59 mostra um

tecido semelhante, mas sadio.
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Figura 59 Sequéncia de fatias de corte de aorta sadia

Podemos ver como as fibras estdo organizadas nesse caso, e nao difusas como

no caso anterior do tecido doente.
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Figura 60 Imagens de Carcindide Erpidemdide invasivo de pulméao

A Figura 60 mostra mais uma contribuicdo que a microscopia confocal pode trazer
para diagnoésticos de patologia. Novamente a imagem da esquerda € a
transmissdo do laser, a verde a fluorescéncia do tecido corado com eosina e a
verde e cinza a sobreposi¢ao das duas. O tecido é um carcinoma epidermoide de
pulmao congelado no criostato e corado com hematoxilina—eosina. A imagem de
fluorescéncia demonstra uma faixa de intensa fluorescéncia circundando os
complexos das células neoplésicas. Assim na imagem de fluorescéncia as células
malignas podem ser mais facilmente reconhecidas em comparacédo a imagem de

transmissao.

A seguir temos uma outra contribuicado da Microscopia Confocal para a Anatomia

Patoldgica, demonstrada na Figura 61.

A 7 ; £
Figura 61 Mucosa de colon de reto. Esquerda: imagem de fluorescéncia confocal;

Direita: imagem de transmisséo
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Um defeito na maquina responsavel pelo processamento do tecido fixado causou
uma desidratagédo imcompleta do tecido, o que impede uma coloracao satisfatéria
do tecido na lamina histologica, tornadno o diagnéstico muito dificil, ou até
impossivel. A figura 61 illustra este problema num corte de mucosa de colon, cujo
diagnéstico ficou prejudicado pela falta de contraste na imagem. Contudo a
imagem de fluorescéncia da microscopia confocal “recupera” o contraste,
permitindo uma identificacdo das células e assim permitindo um diagnéstico do

tecido.

4.2 Microscopia Confocal Multiféton

Serdo mostrados agora os resultados obtidos com a Microscopia Confocal
Multiféton. O ponto principal aqui ndo é substituir a Microscopia Confocal “Single-
Photon” mas utilizar as duas técnicas em conjunto para atingir diferentes objetivos.
A primeira imagem de Microscopia Confocal Multiféton que obtivemos também foi

das ceélulas da Figura 52, mostrada agora na figura Figura 62.

Figura 62 Imagem célula endotelial bovina

A Microscopia Confocal “Single-Photon” ndo permitiu excitar todos os corantes
com um unico laser. A diferenca aqui € que, com absorcdo de dois fétons,
conseguimos excitar o corante, DAPI, que estd marcando o nucleo. A banda de
excitacdo do DAPI esta centrada por volta de 350 nm, de modo que usando o
laser de Ti:safira operando em 740 nm, conseguimos excitd-lo facilmente. O
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nuacleo esta representado em verde na figura. A cor vermelha representa o
corante que marca a tubulina. A imagem central da Figura 62 mostra detalhes
nucleares, onde podemos perceber que o nucleo ndo € uma massa inteirica, mas
composto por estruturas com espacos entre si. Essa imagem foi obtida ajustando
a poténcia do laser de excitacdo para evitar a saturacao da fotomultiplicadora.

A sequéncia de imagens da Figura 63 mostra a imagem de um corte de Aorta

marcado com eosina adquiridas em varias posi¢oes focais.
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Figura 63 Fluorescéncia relfetida em verde e transmitida em amarelo

Como no caso da Microscopia Confocal “Single-Photon”, aqui também, ao se

variar o foco, mudamos o plano que estamos adquirindo a imagem. Porém
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podemos perceber o fato que a Microscopia Confocal Multifoton ndo precisou do
“pinhole” para fazer o seccionamento éptico. A imagem em verde da Figura 63 é a
fluorescéncia refletida e a imagem em amarelo, a fluorescéncia transmitida,
adquiridas simultaneamente. Conforme o foco muda as duas imagens mudam, ao
contrario do que acontecia na imagem da Figura 53. Isso significa que ambos os
sinais tem um seccionamento O6ptico. E possivel, também, visualizar outra
caracteristica: a imagem transmitida possui uma resolu¢ao entre fatias um pouco
pior do que a imagem refletida. Isso se deve ao fato de que a imagem refletida
passa através do pinhole, ou seja, mesmo o “pinhole” sendo desnecessario ele

fornece uma resolugao axial um pouco melhor na Microscopia Confocal Multifoton.

Para finalizar os resultados de Microscopia Confocal Multiféton mostraremos mais
uma imagem das células endoteliais bovina. Mas agora,com a superposi¢do de
todas as fluorescéncias dos trés corantes excitados simultaneamente, como

mostra a imagem da Figura 64

Figura 64 Célula endotelial bovina com tripla marcacao
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A cor verde representa o corante que marca tubulina, a cor vermelha o corante
que marca a actina e a cor azul o corante que marca o nucleo. Essa imagem foi
obtida utilizando os dois lasers para excitagao, tanto o Argbnio quanto o Ti:Safira.
Essa imagem resume parte do que foi proposto no comego da tese: utilizar as
técnicas integradas para chegar ao resultado desejado. Os lasers cw e pulsado,
separadamente, ndo conseguem excitar todos os corantes, porém utilizando os
dois lasers e as duas técnicas podemos excitar todos o corantes e obter a melhor
imagem das células. A imagem da Figura 64 é montada adquirindo

separadamente a imagem de cada corante como mostramos a seguir.

Figura 65 Imagens separadas de cada corante

A imagem da esquerda, em azul, e a imagem do centro, em verde, sdo excitadas
pelo laser de Ti:Safira. Sdo os corantes que marcam o nucleo e a membrana
celular. Ja a imagem em vermelho, da direita, é excitada pelo laser de Argbnio,
advém do corante que marca o citoesqueleto. Depois de obter as trés imagens
separadas juntamos as trés para compor a imagem final com marcacao tripla,

como mostra a Figura 66.
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Figura 66 Adicao das imagens separadas

4.3 Resultados da Microscopia SHG

A Figura 66 mostra a imagem de SHG e TPFE de um tendao de rato.

Figura 67 Imagem de fluorescéncia multiféton em vermelho, shg em verde e

superposicao em verde e vermelho de tendao de rato

A imagem em vermelho, a esquerda, mostra a fluorescéncia multiféton refletida,

enquanto a imagem em verde, no centro, mostra o SHG, e, finalmente, a imagem
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a direita, a sobreposicao das duas. Podemos ver claramente pela imagem de SHG
que o tecido é formado por fibras, ao contrario que levaria a crer a imagem de
fluorescéncia. Uma imagem complementa a outra nesse caso. Mostrando aqui
mais uma vez a importancia de ter todas essas técnicas juntas em um mesmo

equipamento.

A seqlUéncia de imagens da Figura 68 mostra que essa técnica também tem as
mesmas propriedades de seccionamento Optico que a microscopia confocal

multiféton, uma vez que utiliza dois fétons para sua excitagéo.
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Figura 68 Imagens variando o foco de SHG de tendao de rato

Ao se variar o foco mudamos o plano da amostra em que adquirimos a imagem.
Vale mais uma vez lembrar que adquirimos essas imagens na diregao transmitida,
surgindo o seccionamento Optico sem a necessidade de um “pinhole” antes do
detector.

A seguir mostraremos mais uma aplicacdo da Microscopia SHG. A Figura 69
mostra a imagem de um corte de tecido fibroso ao redor da aorta marcado com
eosina.
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Figura 69 Corte de tecido fibroso. Vermelho: fluorescéncia multiféton; verde: SHG;

verde e vermelho: sobreposi¢cdo das duas

Ao analisar as imagens da figura Figura 69 podemos ver como se da a distribuigao
de colageno no tecido. Essa informacao é importante porque algumas doencas
estdo relacionadas com a forma como o colageno cresce no tecido. Se o colageno
nao forma fibras ele tem sinal de SHG fraco, pois sua moléculas nado estardo
alinhadas para intensificar o sinal. Podemos utilizar a microscopia SHG, portanto,
para seguir o crescimento do coldgeno e analisar como o tecido esta se

desenvolvendo.
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4.4 Resultados com a Pinca Optica

Uma das maneiras mais rapidas de se medir um bom funcionamento da ping¢a, isto
€, se a pinga esta capturando em trés dimensdes, € capturar microorganismos
com grande poder de movimentagdo, como parasitas ou espermatozoides. Para
testar nossa pinga comegamos prendendo um parasita chamado Trypanosoma
Cruzi, como mostra a Figura 70.
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Figura 70 Trypanossoma Cruzi capturado pela pin¢a langcando seu flagelo

A sequéncia de imagens da figura Figura 70 mostra o parasita Trypanosoma Cruzi
capturado pela pingca éptica tentando estender seu flagelo até o intestino do animal
hospedeiro. Quando aproximamos o parasita do intestino do barbeiro com a pinga,
o Trypanosoma tenta se locomover para se fixar nele. Nesse movimento ele age
de maneira bem agressiva atirando seu flagelo na direcdo do intestino. A
seqléncia de imagens na horizontal mostra esse comportamento. O parasita
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preso esta dentro do circulo em amarelo. Como esse movimento é agressivo, essa
captura é um bom teste para a pinga 6ptica. O parasita tenta escapar em todas a
direcOes e, se, a pinga nao estiver alinhada fatalmente ele acabara escapando em

alguma das tentativas.

Medir a forca que o Trypanosoma Cruzi € capaz de aplicar é de grande interesse
na biologia para o entendimento do processo de infeccdo. Nosso grupo ja

desenvolveu um método para a medida de forga de microorganismos com pinga

Erro! Indicador nao definido.

Optica . A seqUéncia de imagens da Figura 71 mostra o

parasita preso em uma microesfera capturada pela pinga optica.
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Figura 71 Medida de for¢a do parasita

Ao analisar as imagens podemos ver que o parasita desloca a esfera, que esta
presa pela pinga, ao tentar se locomover. Como ele ndo consegue fazer a esfera
se soltar da pinca, sabemos que a pinga esta bem alinhada capturando nas trés
dimensdes. Além de servir como teste essa medida também serve para medir a
forca que esse parasita € capaz de exercer. Sabendo o quanto a esfera deslocou
e a forca que a pinga Optica exerce na esfera podemos calcular a forga que o
parasita exerceu na esfera. Nossas medidas mostraram forgas da ordem de
dezenas de piconewtons, condizentes com as forcas medidas anteriormente na

tese de Adriana Fontes.
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4.5 Resultados da Pinca Optica +
Microscopias Confocais

A imagem da Figura 72 mostra hemacias capturadas pela pinga 6ptica ao mesmo

tempo em que obtemos sua imagem confocal “single-photon”.

Figura 72 Imagem de fluorescéncia de hemacias capturadas na pinga Optica

Uma hemacia esta fixa no centro da imagem enquanto movemos a outra com a
pinca 6ptica. E importante notar que existem outras hemacias que ndo estdo
fluorescendo na imagem. Isso foi feito trazendo as duas hemacias para o foco do
laser de Argdnio através de movimentos no foco do laser da pinca. Esse fato
demonstra que podemos ter total controle sobre qual parte da amostra vamos
fazer a imagem com a pinga Optica, um dos objetivos desejados ao integrar as
duas técnicas.

A imagem da Figura 73 mostra uma membrana de cebola marcada com quantum
dots de CdTe sendo puxada pela pinga éptica.
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Figura 73 Imagem de transmisséo, fluorescéncia e superposicdo de uma

membrana de célula de cebola sendo puxada pela pinca 6ptica

A imagem da esquerda é de transmisséo, do centro de fluorescéncia confocal e da
esquerda, a superposicao das duas. O interesse nesse caso é que podemos
causar tensées na membrana com a pinca enquanto adquirimos a imagem de
fluorescéncia e estudar se ha alguma mudanca no sinal de fluorescéncia. Como
dissemos anteriormente, nossa ferramenta tem que ser capaz de disparar eventos

mecanicos ou bioquimicos remotamente, permitidos pelo uso a pinga dptica.

A imagem da ultima figura mostrara o que o sistema é capaz de realizar
envolvendo todas a técnicas. A seqiiéncia de imagens da Figura 74 mostra cenas
de um filme adquirido com um quadro a cada 300 ms. As imagens mostram um
Trypanosoma Cruzi levado até o intestino do barbeiro pela pinga éptica. O parasita
esta dentro do circulo amarelo nas imagens. Tanto o intestino do inseto quanto o
parasita estdo marcados com quantum dots de CdTe. Quando o parasita se gruda

no intestino comegamos a adquirir as imagens de microscopia confocal “single-
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photon”. Estudar esse fendmeno é de grande interesse para a biologia, pois 0
parasita s6 é capaz de infectar seres humanos ap6s se fixar no intestino do inseto
e deixar o animal. Se entendermos as forgcas envolvidas nesse processo pode-se
criar mecanismos que impecam a fixagcdo do parasita no intestino do animal e a
posterior contaminacdo humana. Nossa ferramenta oferece a possibilidade de
estudar esse fendmeno. Com a pinca pode-se manipular o parasita e acelerar o
processo de fixagdo movendo o parasita para perto do intestino, medir a for¢a de
adesdo, enquanto com a microscopia confocal podemos estudar se ha alguma
mudanc¢a quimica tanto no parasita quanto no intestino e partir dai determinar

quais moléculas sao responsaveis pela fixagao.
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Figura 74 Filme com 300ms por quadro de fluorescéncia do parasita preso no
intestino do barbeiro
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Podemos ver nas imagens que o parasita se mexe entrando e saindo de foco
conforme sua fluorescéncia aparece e desaparece. Isso mostra que a aquisicao
de imagens € rapida o suficiente e fornece uma definicao satisfatoria para estudar

o0 movimento do parasita praticamente em tempo real.
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Capitulo 5
Conclusoes e Perspectivas

Como dito na introducdo da tese a necessidade de uma ferramenta fotonica
integrada capaz de acompanhar processos celulares é crucial para a pesquisa em
ciéncias vida atualmente. Nos propusemos, entdo, a desenvolver essa ferramenta
por partes. As partes que cabem a essa tese foram implantadas com um grande
sucesso em apenas um unico sistema integrado. O sistema atualmente é capaz
de realizar Microscopia Confocal “Single-photon”, Multiféton e SHG. E capaz,
também, de fazer manipulacdes Opticas e fazer medidas de forca, elasticidade e
adesao de microorganismos. A integracao se da no momento que pode-se utilizar
qualquer dessas técninas, separadas ou em conjunto. Um dos pontos principais
dessa dissertagédo esta no capitulo 3, onde mostramos 0 que é necessario para ter
todas essas técnicas funcionando em conjunto. As imagens do capitulo 4 falam
por si s6. Foram adquiridas uma infinidade de imagens que nao puderam ser
colocadas nessa tese por questdo de espago, mas estdo guardadas em nosso
banco de dados. Além disso, varios filmes em tempo real foram também
adquiridos, porém, pela limitacdo da apresentacdo estatica do papel, foram

colocados aqui s6 os mais interessantes em forma de sequéncia de imagens.
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Além de adquirir imagens como uma forma de testar nosso sistema, também
foram adquiridas imagens que prontamente ajudam areas da medicina como a
patologia. A delimitacdo das células de cancer foram bem mais evidentes nas

imagens de fluorescéncia do que na imagem de transmisséao.

Os sistema em seu estado atual abre espaco para implementacdes das técnicas
restantes apontadas na introduagcdo. O equipamento necessario para realizar o
CARS ja estd em nosso laboratério pronto para ser incorporado ao sistema
integrado. O sistema de FLIM, FRET e FCS ja foi comprado e estara chegando no
comeco de 2008. Com eles sera possivel medir pH, co-localizagdo de proteinas e
tamanho de moléculas, respectivamente. Fora essas técninas, que ainda precisam
ser incorporadas ao sistema, varias medidas feitas na tese abrem possibilidades
para trabalhos interessantes. Foram realizadas apenas medidas preliminares da
forca exercidada pelo Trypanosoma cruzi. E possivel também medir a forca de
ligagdo entre o parasita e o intestidno do inseto hospedeiro. As microscopias
confocais oferecem imagens com resolugcdo da ordem de centenas nanometros.
O sistema integrado ja oferece e oferecera grandes possibilidades dos estudos de
processos celulares, os resultados apresentados podem ser considerados, até
certo ponto, apenas um relance de todo potencial que o sistema completo podera

oferecer.
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