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Resumo

A capacidade de observar a fisiologia funcional do tecido humano tem crescido rapidamente nos tltimos
anos. Entre outras técnicas, destaca-se a espectroscopia 6ptica de difusdo (DOS), uma técnica emergente que
utiliza os principios da difusao de fétons e permite o monitoramento do tecido biolégico de forma continua
e portatil. A partir da luz (~ 700 — 900 nm) espalhada pelo tecido é possivel determinar variagoes relativas
do seu coeficiente de absorcao, que estao relacionadas com as concentragoes de oxi-hemoglobina (HbOs) e
deoxi-hemoglobina (HbR) presentes no sangue. Neste trabalho, utilizamos a técnica de DOS no dominio
da frequéncia, e a informacdo da defasagem da onda espalhada (em relacdo & onda incidida) para deter-
minacao das propriedades Opticas absolutas do tecido biolégico e, consequentemente, da sua fisiologia. Em
particular, comparamos diferentes modelos de propagagao da luz no tecido (semi-infinito e duas camadas) e
as propriedades épticas derivadas destes modelos. Além disso, investigamos métodos de calibracao do sinal
6ptico no tecido, do ponto de vista tedrico e experimental, mostrando sua aplicabilidade em experimentos

com humanos, no estado de repouso e em intervencoes cirirgicas.
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Abstract

The ability to observe the functional physiology of human tissue has grown rapidly in recent years. Among
other techniques, we highlight diffuse optical spectroscopy (DOS), an emerging technique that utilizes the
principles of diffusion of photons and allows monitoring of biological tissue continuously and portable way.
From the light (~ 700-900 nm) scattered by tissue it is possible to determine the relative changes in the ab-
sorption coefficient, which are related to the concentrations of oxyhemoglobin (HbO3), and deoxyhemoglobin
(HbR) in the blood. In this study, we used the technique DOS in the frequency domain, and the phase
information of the scattered wave (related to incident wave) for determining the absolute optical properties
of biological tissue and, consequently, the physiology. In particular, we compared different models of prop-
agation of light (semi-infinite and two-layer) and the optical properties of tissue derived from these models.
Furthermore, we investigated methods of calibration of the optical signal on the tissue from both the experi-
mental and theoretical perspectives, demostrating its applicability in experiments with humans in the resting

state and in surgical interventions.

ix






Conteudo

Resumo

Abstract

Lista de Figuras

Lista de Tabelas

1 Introdugao

2 Absorgao e espalhamento da luz nos tecidos biolégicos

2.1.3 Lipidios

2.2 Espalhamento daluz . . . . . . . . . e
2.2.1 Espalhamento Rayleigh . . . . . . . . . ..
2.2.2 Espalhamento Mie . . . . . . . . . . .

2.3 Espalhamento simples da luz nos tecidos . . . . . . . .. ... oL

3 Propagacao da luz em meios turvos

3.1 Equacao de transferéncia radiativa . . . . . . . . ... Lo
3.2 Equacaodedifusao . . . . . . ...
3.3 Solucgoes da equacao de difusao para um meio semi-infinito . . . . . .. ... L.

3.3.1 Condicao de contorno de fluxo parcial . . . . . . .. ... Lo

xi

vii

vii

xvii

xxii

11

11

12

17



3.3.2 Condicao de contorno extrapolada . . . . . . . . .. .. .. L oL 25

3.3.3 Condigao de contorno zero . . . . . . . . . . ..o e 27
3.3.4 Comparacao das trés condigoes de contorno . . . . . . . ... 27
3.3.5 Amplitude e fase na condicao de contorno extrapolada . . . . . . . ... ... ... .. 29
3.3.6  Determinagao das propriedades 6pticas no modelo ST . . . . . . ... ... ... ... 30
3.4 Meio de duas camadas (DC) . . . . . ... ... 32
3.4.1 Solugdo da equagdo de difus@do no modelode DC . . . . ... ... ... ... .. .. 32
3.4.2 Amplitude e fase nomodelode DC . . . . . . . . .. ... 34
3.4.3 Determinagao das propriedades 6pticas no modelode DC . . . . . . .. ... ... .. 35
3.5 Determinagao das concentragoes dos croméforos . . . . . ... 39
Aspectos técnicos de DOS 41
4.1 Instrumentagao em medidas no dominio da frequéncia . . . . . . . ... ..o 41
4.1.1 Equipamento no dominio da frequéncia . . . . . . . .. .. ... ... ... 41
4.1.2 Detecgao por quadratura . . . . . . . ..o 42
4.2 Calibragdo . . . . . . . e e 44
4.2.1 Calibragao padrao . . . . . . . ... 45
4.2.2 Auto-calibrag@o . . . . . . ... 47
4.2.3 Resultados em phantoms 6pticos . . . . . . .. ..o L 51
Aplicagoes clinicas 53
5.1 Metodologia e protocolos . . . . . ... L 53
5.2 Comportamento linear predito pelomodelo SI . . . . . . . . . .. .. .. ... ... ... ... 55
5.3 Propriedades 6pticas absolutas dos tecidos no estado basal . . . . . . . .. .. ... 55
5.3.1 Cérebro . . . . . . e 56
5.3.2 Musculo . . . . oL 59
5.4 Variagoes das propriedades Opticas em relagao ao estado basal . . . . . . . .. ... ... 60
5.4.1 Endarterectomia de carétida . . . . . . .. ..o Lo 60

xii



5.4.2 Monitoramento durante intervencao cirturgica e analise com o modelo SI . . . . . .. 61

5.4.3 Comparagao modelo SI e DC durante o clampeamento . . . . . . .. .. ... ..... 63

6 Conclusoes e perspectivas 67
Bibliografia 71
A Equagao de transferéncia radiativa e deducgao da equagao de difusao 79
A1l Aproximacao de difusao . . . . . . . ... 79

B Funcgao de Green para a equagao de difusao 85
B.1 Meioinfinito . . . . . . . . e e e 89
B.2 Meio semi-infinito e condicao de contorno extrapolada . . . . . . .. .. ... ... 89
B.3 Meio de duas camadas . . . . . . . .. L Lo e e e 91

C Termo de consentimento (Aprovado pelo CEP/UNICAMP em 27/01/2014. Parecer CAAE: 256565130.0000.5404.

) 95

xiii



Xiv



Agradecimentos

Agradeco primeiramente a Deus e a minha familia, em especial a minha avé, porque tem sido um exemplo
para mim ao longo da minha vida toda, e além de tudo, nao teria conseguido isto sem sua ajuda. Também
quero agradecer ao meu orientador, o professor Rickson Coelho Mesquita, pela orientagao, paciéncia e, prin-
cipalmente, pelo empenho e dedicacdo durante todo o meu mestrado. Aos colegas e amigos do laboratério
(LOB), por todos os momentos e brincadeiras compartilhados e por toda a ajuda académica a Edwin (elli),
Arbey (arbelli), Sergio (o lindo), André (gavido), Luis (Tapia), Marcelli (Marcela), Rodrigo, Alexandre, Re-
nato, André Malavazi um, muito obrigado!. Aos amigos Bruninha, & “flyerzinha”(que gostaria que ainda
fosse a flyerzinha), Ménica, Karen Polaz e, especialmente, ao meu colega e amigo da rep Akira, que néo sé
tem sido de grande ajuda para mim se nao também para todos nods, obrigado por fazer a minha estancia
no Brasil muito mais simples, agradavel e por todas as receitas culindrias, agora nao vou morrer de fome
kkk. A Luciana e Armando, pela cordialidade e ajuda fornecida na CPG. A FAPESP e ao CNPq pelo apoio

financeiro.

XV



xvi



Lista de Figuras

1.1

2.1

2.2

3.1

3.2

3.3

3.4

Trés tipos de fontes comumente utilizadas em espectroscopia éptica. Lado esquerdo: simulacao
da interagao dos fotons que estao conseguindo chegar ao detector que esta a uma distancia p da
fonte . As figuras 1,2 e 3 representam, respectivamente, os métodos de fonte com intensidade

continua (CW), intensidade modulada (FD) e pulsos curtos de luz (TRS). Imagem tirada de [16]. 3

Espectro de absor¢ao da oxi-hemoglobina (HbOs), deoxi-hemoglobina (HbR), e da dgua (H2O)
no tecido. No infravermelho préximo a absorcao da agua é relativamente baixa, permitindo a

luz penetrar no tecido. . . . . . . . L. 7

A) ps versus comprimento de onda, na regiao NIR, e didmetro da particula d = 20 nm<< );
B) ps versus didmetro das particulas espalhadoras, num comprimento de onda A = 700 nm.

Com estes graficos é possivel notar os limites de validade das AR e da teoria de Mie. . . . . . 12

Gréfico representativo do cone com base menor dA localizado na posicao r e abertura df),

centrado na direcao 2. Poténcia que passa através deste cone define a radiancia. . . . .. . . 18

Geometria do problema ar-tecido a solucionar. Aqui a fonte é colocada na interface (z=0) e
nesse mesmo plano sao feitas as medidas de refletdncia (ou intensidade) a uma distancia p da

fonte. O tecido ¢é considerado semi-infinito (z > 0). . . . ... ... ... ... .. 22

Geometria do meio semi-infinito. Aqui 7 é a normal & interface saindo do meio turvo que

representa o tecido. . . . .. L L L L 23

Geometria semi-infinito e configuragao das imagens para a condicao de contorno de fluxo de

parcial. . .o e e 25



3.5

3.6

3.7

3.8

3.9

3.10

3.11

3.12

geometria para o meio semi-infinito (z > 0) com a condi¢ao de contorno extrapolada (plano
z = —zp). Neste caso, r; = (0,0, —(225 + 20)) e ry = (0,0, 20) sao as posicoes das fontes em

relacao ao detector, respectivamente . . . . . . ... Lo

A) Amplitude e B) fase de fluéncia para um meio semi-infinito com trés condigdes de contorno: Fluxo
parcial, extrapolada e contorno zero. O espalhamento reduzido é de 10 (1/cm), o coeficiente de

absorgao é de 0.05 (1/cm), o indice de refracdo do meio turvo é de 1.4, e a separagao fonte-detector é

Diferenga relativa percentual & condigdo de fluxo parcial para a A) amplitude simulada e B) fase
de dados para um meio semi-infinito com trés condigbes de contorno: fluxo parcial, extrapolada e
contorno zero. O espalhamento reduzido é de 10 (1/cm), o coeficiente de absorgao é de 0.05 (1/cm),

o indice de refragdo do meio turvo é de 1.4, e a separacao fonte-detector é de 2 cm. . . . . . . . ..

A) Amplitude e B) fase simuladas, como fungao da distancia fonte-detector, para diferentes valores
do coeficiente de absorgao (0.05 (1/cm)< po <0.95 (1/cm)), mantendo o espalhamento reduzido em

10 (1/cm). As setas indicam a diregao de incremento de ji,, tomada em passos de 0.1 (1/cm).

A) Amplitude e B) fase simuladas, como func¢ao da distancia fonte-detector, para diferentes valores
do coeficiente de espalhamento reduzido (5 (1/cm)< p, <14 (1/cm)), mantendo a absorgao em 0.1

(1/cm). As setas indicam a direcdo de incremento de p, tomada em passos de 1 (1/cm). . . . . . .

Esquema do cilindro usado nos calculos. O ponto isotropico que representa a fonte, localizada

A) Amplitude e B) fase simulada s, como fun¢ao da distancia fonte-detector, para diferentes valores
do coeficiente de absorcao da segunda camada (0.05 (1/cm)< pq, <0.35 (1/cm)). Todos os outros
pardmetros foram mantidos fixos: para espalhamento da primeira e segunda camada em 8 (1/cm) e
4 (1/cm), respectivamente, e a absor¢do da primeira camada em 0.08 (1/cm). As setas indicam a

diregao de incremento de fiq,, tomada em passos de 0.025 (1/cm). . . . . . . .. ...

Diagrama geral do fluxo no procedimento de otimizagdo. . . . .. .. ... .. ... .....

xviii

29



3.13 Valores recobertos dos coeficientes 6pticos no modelo DC, onde a linha tracejada vermelha

representa a condigdo ideal, onde o valor recoberto é igual ao valor real sendo A) 1,1 B) s

4.1 Imagem do equipamento usado no método FD (Imagent, Iss Inc, lllinois, EUA). . . ... ..

4.2 Esquema geral do sistema no dominio da frequéncia. O oscilador local RF fornece o sinal de
referéncia ao demodulador 1&Q, enquanto modula o laser de diodo, as fontes, posigoes dos
detectores e comprimentos de onda estao sendo multiplexados usando uma combinagao de
switches 6pticos. Entao o sinal espalhado através do meio é registrado pelo detector (PMT)
e é amplificado e filtrado. O demodulador com o filtro passa baixas (LPF) obtém informacao

da amplitude e fase, que sao salvos no computador através de uma conversao analégica-digital

4.3 Esquema do demodulador em fase e em quadratura 1&Q. . . . . ... .. ... 0L

4.4 (Cone de aceitagio, e possiveis fétons que chegam dentro da cone e se propagam pela fibra ou,
caso contrario nao se propagando pela fibra. ) . . . . ... oL oL
4.5 Esquerda: fotografia da sonda utilizada neste trabalho para o método de Calibracao Padrao.
Direita: esquema representativo das distancias fonte-detector da mesma sonda, onde o quadrado
e os circulos representam o detector e as fontes, respectivamente. . . . . ... ...
4.6 A) Foto de geometria construida para o método de Auto-Calibragdo. . . . . . . . .. ... ..
4.7 A) Esquema da sonda e a configuracao entre fontes e detectores no método de auto-calibragao.
A simetria que existe entre pares de fontes e detectores, permite a comparacao da fluéncia em
diferentes canais com a mesma distancia. . . . . . . ... Lo
4.8 Coeficientes de absorgao e espalhamento, obtido pelo método de auto-calibragao (asteriscos) e
de calibragao padrao (circulos). A linha tracejada é a condicao ideal onde os valores obtidos

sao0 iguais aos valores reais. . . . . ... .. L L e e e e

5.1 Diagrama esquemético dos lugares onde foi posicionada a sonda: A) no brago (2 posigoes) B)
no cérebro (7 posigdes). O x indica o lugar aproximado onde foi colocada a sonda. . . . . ..

Xix

38

42

43

43

45

47

48

48

o1



5.2

9.3

5.4

5.5

5.6

5.7

5.8

5.9

A) Comportamento linear para a amplitude do sinal detectado. B) Comportamento linear da

defasagem do sinal detectado, em dados experimentais da cabeca. . . . . . . . ... ... ...

Médias para todos os voluntérios de A) coeficiente de absor¢ao(u,); B) espalhamento (), em
diferentes regices da cabega, no modelo de SI (barras pretas) e de DC (barra cinza represen-

tando o cértex e barra branca representando regides superficiais), no comprimento de onda de

Média e erro padrao de medidas das propriedades Gpticas absolutas, fi,, i) em sujeitos idosos

e jovens, com os modelos de SI (esquerda) e de DC (direita). . . . ... ... ... ... ...

Representagao de duas camadas para o musculo; primeira camada (pele), segunda camada

(musculo). Imagem tirada de MedlinePlus. . . . .. .. ... ... ... L.

H& duas artérias cardtidas, uma a cada lado do pescogo, que se dividem em uma externa e
uma interna. A) mostra a localizagdo da artéria carétida direita na cabega e o pescogo. B)
secao transversal de uma artéria carétida normal que tem um fluxo normal de sangue. Figura
C) secao transversal de uma artéria cardtida que tem uma placa acumulada reduzindo o fluxo.

Imagem tirada de [7T4]. . . . . . . o

Parametros calculados com o modelo SI durante a cirurgia para um voluntéario representativo
( 9/10). A) Oxi-hemoglobina (HbO3) ; B) Deoxi-hemoglobina (HbR); C) Hemoglobina total
(HbT) e ; D) Saturagao de oxigénio pelo tecido (StO2). Regido cinza é o intervalo durante o

clampeamento. . . . ... L L e e e e e e

Pardmetros calculados com o modelo SI durante a cirurgia para um voluntario com resposta
diferente do grupo (1/10). A) Oxi-hemoglobina (Hbos) ; B) Deoxi-hemoglobina (HbR); C)
Hemoglobina total (HbT) e ; D) Saturagao de oxigénio pelo tecido (StO3). Regido cinza é o

intervalo durante o clampeamento. . . . . . . .. L Lo L

Absorgao durante o clampeamento nos dois modelos (linha mais clara (verde)
modelo SI; e mais escura (azul) no DC na regiao cortical), e nos dois compri-

mentos de onda: A) 690 nm, B) 850 nm. . . . ... ...

XX



5.10 Coeficiente de absor¢ao cortical (pq,) normalizado pela média durante o clampeamento versus
coeficiente absorc¢ao (p,) calculado no modelo SI normalizado pela média, no comprimento de
onda de 690 nm (pontos vermelhos), e 850 nm (pontos azuis). Linha tracejada representa a

proporcao 1:1. . . . . L oL e e e 65

p ol



Lista de Tabelas

5.1

5.2

5.3

5.4

5.5

Valores médios de p, e pl, para todos os voluntarios e todas as regides, usando os modelos SI
e DC, e a diferenga percentual (A% SI-DC ) entre os parametros calculados pelo modelo SI
e DC (na regido cortical). Os nimeros entre parénteses representam o desvio padrao entre as
médias para todas as medidas . . . . . ...
Valores médios das concentragoes de [HbOg], [HbR], [HbT] e saturagdo de oxigénio (StO3) em
todas as regioes e todos os voluntarios, usando o modelo de SI e DC, e diferenga percentual
(A% ) no SI relativo ao cortical calculado pelo modelo de DC. Os nimeros entre parénteses
representam o desvio padrao entre as médias para todas as medidas. . . . . . . ... ... ..
Valores médios das propriedades épticas tanto no brago quanto no ante-braco, usando o modelo
de SI e DC, e a diferenga percentual (A% ) no SI relativo ao calculado pelo modelo de DC
(no musculo). Os nimeros entre parénteses representam o desvio padrao entre as médias para
todas asmedidas. . . . . . .. L L
Variagoes dos parametros Gpticos e fisiolégicos com respeito ao baseline (8 minutos antes do
clampeamento) nos modelos SI, DC e com aleide BLM. . ... ... .............
Variagoes relativas dos parametros 6pticos e fisiol6gicos com respeito ao baseline (8 minutos

antes do clampeamento) nos modelos SI, DC. . . . . . . . ... .. oo

xxii

o7



Nomenclatura

NIR
NIRS
DOS
CwW
FD
TRS
SI
DC
HbO,
HbR
HbT
StOq
AR

BLM

Near Infrared, ou Infravermelho Préximo

Near Infrared Spectroscopy, ou Espectroscopia no Infravermelho Préximo
Diffuse Optical Spectroscopy, ou Espectroscopia Optica de Difusao
Continuous Wave, ou Onda Continua

Frequency Domain, ou Dominio da Frequéncia

Time Resolve Spectroscopy, ou Espectroscopia no Dominio do Tempo
Semi-Infinito

Duas Camadas

Oxi-hemoglobina

Deoxi-hemoglobina

Hemoglobina Total (HbT=HbOy+HbR)

Saturagdo de oxigénio no tecido (StO2=HbO2/HbT)

Aproximacao de Rayleigh

Lei de Beer-Lambert-Modificada

xxiii



XXiv



Capitulo 1

Introducao

O potencial para adquirir informacgoes, de forma nao invasiva, sobre as propriedades 6pticas relacionadas
com a fisiologia e metabolismo do tecido biolégico tem crescido consideravelmente no decorrer dos tltimos
anos, oferecendo possibilidades estimulantes tanto para diagnostico médico quanto para medidas de ativacao

funcional em tecido cerebral ou muscular.

Nos anos 70, Jobsis [1] notou a existéncia de uma “janela 6ptica” no infravermelho préximo do espectro
eletromagnético (NIR, 700-900 nm), intervalo cujos f6tons sdo capazes de penetrar profundamente no tecido
biolégico, devido a baixa capacidade de absorgao das moléculas de dgua nesta janela. E sabido, também, que
neste regime a radiacao interage com o tecido predominantemente de forma elastica. Fétons experimentam
multiplos eventos de espalhamento enquanto se propagam aleatoriamente pelo meio, de forma que o compor-
tamento de muitos fétons pode ser modelado como um processo de difusao. Hoje, sabe-se que grande parte
dos multiplos espalhamentos vem dos glébulos vermelhos presentes no sangue. Estes estudos motivaram o
inicio de uma &area de pesquisa conhecida como éptica de difusdo, que visa estudar a propagagao da luz em

meios turvos.

Atualmente existem metodologias Opticas bem estabelecidas que vem sendo comumente empregadas na
caracterizacao do tecido bioldgico, geralmente conhecidas como espectroscopia no infravermelho préximo
(NIRS) ou espectroscopia éptica de difusao (DOS). A partir do uso desta “janela éptica” é possivel investigar

a fisiologia do tecido na ordem de milimetros até centimetros abaixo da superficie. DOS é geralmente o



termo utilizado na literatura quando se utiliza a teoria de difusdo de fétons para extrair informacoes sobre
os valores absolutos de absorcao e espalhamento do meio, enquanto que NIRS tem sido tipicamente utilizado

para determinar variagoes no coeficiente de absorcao, supondo que o coeficiente de espalhamento é constante.

Estas técnicas de espectroscopia Optica tem como ponto de partida a andlise de medidas de refletancia.
A luz é injetada no tecido via uma fibra éptica fixada na regido de interesse e acoplada a uma fonte de luz.
Apos miultiplos eventos de espalhamento e absorcao, parte do sinal é detectado a uma distancia determinada
da fonte. O sinal obtido depende de como os fétons se propagam pelo meio, que por sua vez é funcao das
propriedades 6pticas do mesmo. Assim, o intuito é relacionar o sinal medido com a teoria de difusao, a fim

de reconstruir as propriedades épticas que geram as variacoes na intensidade da luz registrada.

De um ponto de vista experimental, a técnica DOS é pré-determinada pelo tipo de fonte utilizado (Figura
1.1). Neste trabalho foram empregadas fontes moduladas na amplitude, conhecido como método no dominio
da frequéncia (FD) [2-5]. Neste procedimento a amplitude da fonte de luz é modulada de forma sinusoidal em
uma frequéncia angular w = 27 f (neste caso =110 MHz) e detectada a uma disténcia fixa (distancia fonte-
detector), podendo-se medir tanto a fase quanto amplitude da luz espalhada. Assim, com estas informagoes
é possivel calcular os valores absolutos das propriedades 6pticas do meio. Também ha a opgao de usar uma
fonte pulsada de curta duragao (TRS), que é o método no dominio do tempo. Neste caso a informacao é
obtida através do alargamento do sinal registrado apds o envio de pulsos curtos de luz no meio. E possivel
também com este método (TRS) calcular os valores absolutos das propriedades dépticas; no entanto, este

método é o mais complexo e caro no que se refere & instrumentacao [6—11].

Na técnica NIRS as fontes utilizadas sao fontes com intensidade continua (CW). Este tipo de fonte é mais
simples dos trés tipos apresentados aqui, pois a amplitude se mantém constante no tempo [12-15]. Desta
forma, este método possibilita rdpida aquisicao de dados, o uso de detectores simples e eletronica bésica.
Entretanto, os valores absolutos de absorcao e espalhamento nao podem ser determinados a partir de uma

medida entre pares fonte-detector em CW.

Como mencionado anteriormente, esta dissertacao tem como objetivo utilizar a técnica DOS e o método
FD para obter valores absolutos das propriedades pticas do tecido (cérebro e musculo) no estado basal e em

uma situacao fora do repouso. Para este dltimo caso, foi monitorada uma cirurgia cardiovascular conhecida
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Figura 1.1: Trés tipos de fontes comumente utilizadas em espectroscopia éptica. Lado esquerdo: simulagao
da interagdo dos fétons que estao conseguindo chegar ao detector que estd a uma distancia p da fonte . As
figuras 1,2 e 3 representam, respectivamente, os métodos de fonte com intensidade continua (CW), intensidade
modulada (FD) e pulsos curtos de luz (TRS). Imagem tirada de [16].

como endarterectomia de cardtida.

Do ponto de vista tedrico faz-se necessdrio ter uma expressao analitica para relacionar fase e amplitude
com as propriedades 6pticas do tecido. Visto que a propagacao dos fétons é de forma difusiva, é possivel
utilizar a equagao de difusdo para modelar tal comportamento. Para isso, é necessario definir uma geometria
ao tecido. No método FD, a aproximacao mais utilizada na literatura tem sido a de um meio semi-infinito
(SI) homogéneo, ja que neste caso é possivel encontrar expressoes analiticas simples para a fluéncia. Contudo,
é possivel que o modelo SI subestime ou superestime as propriedades épticas do tecido sob estudo, pois esta
suposta homogeneidade impossibilita a distin¢ao entre as informagoes superficiais e internas. Além disso, os
tecidos biol6gicos nao possuem caracteristicas homogéneas, o que motiva o estudo de modelos mais complexos
que possuam geometrias mais realisticas. Numa segunda aproximacao [17], os tecidos podem ser divididos em
duas camadas. Na cabega, por exemplo, a camada superficial representaria o escalpo, cranio, fluido cérebro-
espinal e etc, e a camada interna representaria o cérebro. No braco, a camada superficial seria constituida
pela pele e a camada interna pelos misculos.

Nesta dissertacao foi utilizado o modelo de duas camadas (DC) com a finalidade de separar informagoes
superficiais de informagdes internas nos tecidos (especialmente o cérebro). Desta forma, foi possivel compara-
lo com o desempenho do modelo SI, a fim de caracterizar a validade e eficiéncia deste tltimo.

Assim, no capitulo 2, este trabalho comega com uma descrigao do processo fisico envolvido na absorgao e

espalhamento da luz no infravermelho por diferentes componentes de todos os tecidos biolégicos. No capitulo
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3 introduzimos o formalismo da propagacao da luz em tecidos biolégicos e revisaremos a parte de modelagem
desde a equacao de difusao, passando pelas condigbes de contorno, e solucionando o problema para meio
semi-infinito e o meio de duas camadas. Além disso, se mostrard como a partir dos modelos SI e de DC sao
calculadas as propriedades épticas. O capitulo 4 estd relacionado com a instrumentagao 6ptica, no qual é feita
uma breve descrigao do equipamento no dominio da frequéncia, e uma parte relacionada a calibragao devido
as perdas por acoplamento e/ou sensibilidades dos detectores de luz. No capitulo 5 estd a parte final com
resultados experimentais em tecidos biolégicos, onde testaremos os modelos SI e de DC em duas situagoes
diferentes: a primeira para calcular os valores absolutos das propriedades épticas no estado basal, e a segunda
no caso de variagdoes hemodinamicas. Por fim, o capitulo 6 resume os principais resultados encontrados e

aporta perspectivas futuras nesta drea de pesquisa.



Capitulo 2

Absorcao e espalhamento da luz nos

tecidos bioldgicos

2.1 Absorcao da luz

Do ponto de vista classico, quando a radiagao eletromagnética estd incidindo na matéria composta de
cargas discretas, as cargas sao forgadas a oscilar na frequéncia do campo elétrico incidente. Assim, se as
frequéncias naturais de oscilagao dos dtomos ou moléculas que compoem o sistema sao comparaveis com as
frequéncias de oscilagao da radiagao incidente ocorrera ressonédncia e, portanto, energia do campo incidente
é transferida ao sistema incrementando-lhe a amplitude de vibragao. Embora o tempo de vida desse estado
excitado seja de ao redor de 1077 a 1079 segundos, os 4tomos ou moléculas usualmente perdem sua energia
por colisdes com outras particulas dentro de 107! segundos [18]. Por isso, na sua maioria a energia do campo
é dissipada como calor dentro do meio. Este processo é conhecido como absorgao.

Desta forma cada particula, seja dtomo ou molécula, terd um aumento na sua energia cinética. O efeito
total destas pequenas perdas resulta na atenuacao da intensidade da luz quando ela interage com algum
sistema!. Este fenémeno j4 foi estudado, no caso de um meio puramente absorvedor (ideal), por Bouguer em

1729 [19], e em 1760 por Lambert [20]. Eles consideram que a variacao da intensidade AT é proporcional ao

IPor conservagio da energia.



caminho percorrido pelo feixe dx e a intensidade inicial I:
AT x Idx, (2.1)

onde a constante de proporcionalidade é conhecida como coeficiente de absorgao u,. Em 1852, Beer deter-
minou empiricamente que o coeficiente de absor¢do de um composto é linearmente relacionado com a sua

concentracao C diluida num meio néo absorvedor [21]

Ha = ZQ‘Qv (2.2)

i
Por outra parte, integrando a equacao 2.1, e combinando com a equacao 2.2, obtemos a conhecida lei de

Beer-Lambert

T

Z’fici = —M. (23)

A lei de Beer-Lambert é vélida s6 sob certas condigbes limites: 1) a luz que entra no meio deve ser
monocromdtica e colimada, e; 2) o meio deve ser puramente e uniformemente absorvedor. Portanto, cer-
tos erros surgem quando se aplica a lei as medidas espectroscopicas. Além disto, para meios que espalham
fortemente se fazem necesséarias modificagoes da lei de Beer-Lambert, ou uso de outros modelos tais como a

aproximagao de difusao.

Nos tecidos biolégicos hé varios compostos que absorvem radiacao, conhecidos amplamente como os
croméforos do tecido, e cada um deles tem seu proprio espectro. Como foi expressado na equagdo 2.2, a
absorcao total depende da mistura dos diferentes compostos e é igual a soma de seus coeficientes de absorcao
individuais, modulados por suas concentragoes. Portanto, podemos aproximar o tecido como se fosse uma
mistura homogénea de compostos. A absorcao global de luz no tecido em certo comprimento de onda depende
do tipo e da concentragao do cromoforo presente. Na segao seguinte se discutird os cromoéforos presentes nos

tecidos bioldgicos e seu espectro de absorcao no infravermelho préximo.
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Figura 2.1: Espectro de absor¢ao da oxi-hemoglobina (HbOs), deoxi-hemoglobina (HbR), e da dgua (H30)
no tecido. No infravermelho proximo a absorgao da agua é relativamente baixa, permitindo a luz penetrar
no tecido.

2.1.1 Agua

A 4gua é a mais abundante substancia quimica no corpo humano, sendo cerca de 60 a 80 % da massa total
do corpo [22]. O volume da dgua varia com o tipo de tecido, com a idade e com o género. Por exemplo, o
cérebro de um recém nascido compreende ~ 90 % de dgua por massa, enquanto o volume de 4gua no musculo
esquelético de um adulto é ao redor de 74 % [23]. Porque possui alta concentragao na maioria de tecidos, a
agua é considerada um dos mais importantes cromoéforos em medidas espectroscépicas do tecido.

O espectro de absorgao da agua é mostrado na figura 2.1. Entre ~ 700 nm e 900 nm existe uma regiao
relativa de baixa absorcdo. Acima de 900 nm o coeficiente de absor¢do aumenta rapidamente. Esta regido de
baixa absorcao atua como uma “janela éptica”de transparéncia, compreendida no espectro eletromagnético

como a regiao do infravermelho proximo, permitindo medidas de espectroscopia através de varios centimetros.

2.1.2 Hemoglobina

Dentro da janela de transparéncia da agua, o principal absorvedor de luz no infravermelho proximo
no tecido é a hemoglobina em suas diferentes formas. A hemoglobina é levada por células vermelhas, ou
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eritrécitos, e constituem aproximadamente por 40-45 % de todo o sangue. Sao responséveis pela liberacao de
oxigénio dos pulmoes ao tecido do corpo e retornar o lixo gasoso, tal como didxido de carbono, aos pulmoes
para ser exalado. A hemoglobina é composta pela proteina globina ligada a quatro grupos hemo; cada
grupo hemo contém um dtomo de ferro no centro do anel da estrutura. Um atomo de ferro (Fe?*) se unird
fisicamente a uma molécula de oxigénio para se tornar oxigenada. Assim, uma molécula de hemoglobina com
seus quatro centros de ferro pode levar um total de quatro moléculas de oxigénio; nesse caso se diz que é
100 % saturada. No estado oxigenado, a hemoglobina é conhecida como oxi-hemoglobina (HbO3). A forma
desoxigenada, sem moléculas de oxigénio unidas, é conhecida como deoxi-hemoglobina (HbR).

Os espectros da absorcao especifica da oxi e da deoxi-hemoglobina, mostrado na figura 2.1, diferem signi-
ficativamente, particularmente na regiao do visivel e do infravermelho préximo. Esta diferenga na absorcgao
explica a diferenca da cor visivel entre as veias e o sangue arterial. O sangue arterial em adultos saudaveis é
usualmente cerca de 98 % saturado de oxigénio, é de cor vermelha brilhante, enquanto o sangue nas veias é

aproximadamente 75 % saturado, aparece vermelho escuro na cor.

2.1.3 Lipidios

A maioria dos lipidios que existem no corpo estao presentes em forma de trigliceridios (gorduras neutras)
e se encontra em tecidos subcutéaneos e ao redor de érgaos internos. Fosfolipidios, outro grupo de lipidios,
sao os mais importantes componentes da membrana celular e assim encontrados em todos érgaos no corpo.

A importancia dos lipidios como um croméforo no infravermelho préoximo depende do tecido sob estudo.
Se a quantidade de dgua é muito maior que a quantidade de lipidios como no cérebro, a absorcao devida
aos lipidios pode ser insignificante [23]. No entanto, no brago o volume é altamente varigvel, dependendo
do raio do tecido gordura-musculo [24]; neste caso a absor¢ao dos lipidios pode ser significante em medidas

espectroscopicas na regiao do infravermelho préoximo.

2.2 Espalhamento da luz

Independentemente do tipo de espalhadores, a fisica subjacente ao espalhamento é a mesma para todos os

sistemas. A matéria é composta de cargas discretas, que quando sao iluminadas por uma onda eletromagnética
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sao forgadas a entrar num movimento oscilatério dado pelo campo elétrico incidente. Classicamente as cargas
elétricas aceleradas irradiarao em todas as diregoes. Estas mudancas de diregao ocorrem fora das frequéncias
naturais do sistema que foi perturbado. Por isso, as amplitudes forgadas de vibragao das particulas sao muito
menores do que quando estdo em ressonancia, e fazendo com que a probabilidade de colisdo e transferéncia
de energia em forma de calor seja menos provavel.

Varias teorias tem sido desenvolvidas para descrever o espalhamento de luz por particulas com diferentes
formas e tamanhos. Em geral, estas caem dentro de duas categorias: teorias de espalhamento simples e de
espalhamentos multiplos. Neste ponto, se faz necessdrio uma distingdo entre um espalhamento independente
de um espalhamento simples, para evitar interpretagoes erroneas. Para isso, pensemos no seguinte: um feixe

de luz pode ser espalhado por intimeras particulas de diferentes formas :

Espalhamento simples: a onda é espalhada uma tinica vez por uma tnica particula.

e Espalhamento acoplado simples: envolve iniimeras particulas; neste caso, se a distancia entre particulas
é menor do que o comprimento de onda (meio denso), um féton serd espalhado ao mesmo tempo por

vérias particulas.

e Espalhamentos independentes: é o espalhamento devido a uma tinica particula, e nao é afetado pelas
particulas nas vizinhancas. Mas a onda pode ser espalhada muitas vezes envolvendo muitos espa-

lhamentos simples (i.e, por uma dnica particula).

e Miuiltiplos espalhamentos: pode ser nas duas vias seguintes:

I. Multiplos espalhamentos acoplados simples.

II. Multiplos espalhamentos independentes.

Na teoria de espalhamento simples, é assumida que a separagao das particulas é suficientemente grande,
ou o numero de particulas no meio é suficientemente pequeno (meio ténue), de tal forma que a amplitude da
onda espalhada devido a todas as particulas é pequena comparada & amplitude da onda incidente ( [25], [18]).

Macroscopicamente, o espalhamento pode ser caracterizado pelo coeficiente de espalhamento (us). Uma
defini¢do estatistica conveniente para ps é a probabilidade do féton ter um evento de espalhamento apds
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percorrer uma distancia unitaria. Para um meio que contém muitas particulas espalhadoras com nimero

de densidade N7*

s

o coeficiente pode ser considerado como a se¢ao de choque total para espalhamento por

unidade de volume:

M
s = ZNiai7 (2.4)
=0

onde a soma é feita sobre o nitmero de particulas diferentes (M), e o é a segdo de choque individual da
particula ¢ com densidade de nimero N?. Deve-se ter em mente que estamos considerando o espalhamento

simples e que a relacao expressa na equagao 2.4 é valida s6 para um meio que contém multiplas particulas, e

as interacoes onda-particulas sé envolvem espalhamentos simples.

Meios biolégicos iluminados por luz no NIR sao somente um exemplo no qual multiplos espalhamentos nao
podem ser ignorados. Portanto, algumas outras definigbes muito usadas devem ser introduzidas. No encontro
de uma particula num meio homogéneo, os fétons viajam numa direcao ) e sao espalhados na direcao €V'.
A nova diregao geralmente nao ocorrerd com igual probabilidade e pode ser descrita pelo coeficiente de

dps (2.927)
Q

espalhamento diferencial, £ y; . Integrando sobre todos os dngulos

s = [ dpus(€,Q)dQY. (2.5)

4w

Aqui é assumido que a onda incidente nao é polarizada, e que o coeficiente de espalhamento é independente
da direcao original (Q) do vetor de onda, dependendo s6 do angulo de espalhamento, 6. Isto é verdade se
o meio é isotrépico ou a orientacdo das particulas é aleatéria (num meio que ndo é ténue). A funcao de

espalhamento de fase P é a versao normalizada do coeficiente de espalhamento:

1 dps(62, Q)
P(Q,QNdY = ST A = 1. 2.
/M (©,9) /M = (2.6)

A média do cosseno do angulo de espalhamento 6 é o fator de anisotropia

g = (cos9) :/4 P(6) cos 0dS2. (2.7)
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Para uma particula que espalha luz isotropicamente (i.e, com igual probabilidade em todas as diregoes), o
fator de anisotropia (g) é zero. Se o espalhamento é simétrico com relacgao ao angulo de espalhamento de 90°
(um exemplo é o espalhamento Rayleigh). Se as particulas espalham mais na dire¢do frontal, § = 0° (como
no caso dos tecidos biolégicos), g é positiva. E g é negativa se o espalhamento é mais provéavel na diregao
oposta, # = 180°. Combinando o coeficiente de espalhamento e o fator de anisotropia obtemos o coeficiente

de espalhamento reduzido:

s = (1= g)ps (2.8)

2.2.1 Espalhamento Rayleigh

Absor¢ao e espalhamento simples por particulas esféricas de diferentes tamanhos e indices de refracao
tem sido descritos exatamente pela teoria de Mie [26]. A teoria de Mie é baseada em solugdes formais das
equagbes de Maxwell para esferas homogéneas com as condigdes de contorno apropriadas [27], nos quais o
limite de pequenas particulas se reduz & solucdo relativamente simples do espalhamento Rayleigh ( Figura
2.2). As condigdes de validade da aproximacao de Rayleigh (AR) sdo: © < 1 e n.z < 1, onde z = ?, ed
é a dimensao do eixo semi-maior da particula, A é o comprimento de onda da luz incidente, e n, é o indice
de refracao relativo.

Stevenson [29] mostrou que se pode encontrar a AR expandindo o campo elétrico interno e espalhado em
poténcias do paramétro de tamanho z considerando o primeiro termo da expansao. Também se pode chegar
a esta aproximagao partindo da solugao exata de Mie para pequenas particulas, que no final de contas explica
o fato de ser uma aproximagcao estética para o campo [18]. O aspecto mais importante desta aproximagao é
a dependéncia com o comprimento de onda da intensidade da luz espalhada, a qual varia com o inverso da

quarta poténcia do comprimento de onda [28].

2.2.2 Espalhamento Mie

Como ja foi mencionado, a teoria de Mie é uma solugao exata para as equagoes de Maxwell, considerando
uma onda eletromagnética plana e monocromatica espalhada por uma esfera homogénea de raio a e indice
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Figura 2.2: A) ps versus comprimento de onda, na regido NIR, e didmetro da particula d = 20 nm<< A; B)
s versus diametro das particulas espalhadoras, num comprimento de onda A = 700 nm. Com estes graficos
é possivel notar os limites de validade das AR e da teoria de Mie.

de refracdo n. Aqui é importante lembrar que a teoria de Mie é valida para o espalhamento simples, ou
seja, para particulas isoladas e esféricas, o que estd longe de ser o caso no tecido, onde as particulas nem séo
esféricas nem sao homogéneas. No entanto, nao existem muitas opgoes com a relativa simplicidade como a
que oferece a teoria de Mie.

A teoria de Mie prediz um comportamento como uma lei de poténcia para o espalhamento, informacao

que é usada para fitar dados experimentais e relacionar com o tamanho das particulas espalhadoras [34]

ph(\ 1) = A(r) A7), (2.9)

Aqui, A(r) é chamado de pré-fator de espalhamento, e b(r) é chamado de poténcia de espalhamento e estd
relacionado ao tamanho e densidade das particulas espalhadoras, indice de refragao dos centros espalhadores

e do meio (que, na média, normalmente é conhecido ou pressuposto com anterioridade).

2.3 Espalhamento simples da luz nos tecidos

No tecido biolégico, o espalhamento é devido & heterogeneidade espacial do indice de refracao, que depende
da concentragao e tipo de constituintes. Ha varias estruturas tais como organelas e matrizes celulares que
dao as distribuigoes espaciais de heterogeneidade do indice de refragdo e podem afetar a propagacao da luz
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no tecido, incluindo polarizacao ou caracteristicas angulares da luz espalhada emergindo do meio. De fato,
estruturas teciduais e o indice de refrag@o estao interligados. Uma relagao simples que expressa um indice de

refracdo n em termos da densidade molecular local [30]:

n =mng+ ap, (2.10)

onde ng é o indice de refragdo do meio liquido (no caso da dgua,~ 1.3), p é a fracdo de tecido sélido por
volume, e o é um coeficiente de proporcionalidade. Quase todas essas quantidades dependem do comprimento
de onda da luz. p quantifica a fracdo de volume local ocupado por tecido sélido tais como proteinas, DNA,
RNA, lipidios, etc., e pode variar de 0 a 1; p = 1 se o meio ndo contém agua, e p = 0 se 0 meio é somente
agua ou fluido. Muitos estudos concordam que « oscila entre 0.17 e 0.2 [30]. Embora a equagao 2.10 tem sido
amplamente aceita e freqlientemente usada, tem sido rigorosamente verificada s6 para baixas concentragoes.
Apesar deste fato, tem sido usada para grandes valores de p. Em principio, qualquer estrutura ou obstdculo
de algum tamanho ou forma pode resultar em espalhamento de luz. No entanto, estruturas comparaveis ao
comprimento de onda da luz sao as principais causas do espalhamento. Nesse sentido, para entender como a
luz é espalhada no tecido bioldgico é de grande ajuda estudar as estruturas responsdveis pelo espalhamento

na ordem microscépica, ou seja, a um nivel celular ou sub-celular.

e Glébulos vermelhos: A forma normal dos glébulos vermelhos (eritrécitos ) é um disco bi-céncavo;
nao ha estruturas internas, organelas ou estruturas de apoio em eritrécitos maduros. Assim a forma bi-
concava é devido a variedade de outros fatores como constituicao quimica e molecular, e as propriedades
da membrana e da pressao osmética. O diametro do eritrécito é aproximadamente 7 pm e sua largura
varia de 1 pm a 2 pm préximo dos eixos. A célula consiste de moléculas de hemoglobina empacotadas
numa delgada membrana. A principal funcao dos eritrécitos é de absorver e liberar oxigénio e diéxido
de carbono na superficie da célula. Sob condicdes normais, hé aproximadamente 5x10° eritrécitos
por mm?. Aproximadamente 40 % do volume de todo o sangue é composto por eritrécitos; os 60 %

restantes é composto por uma solugao quase transparante de dgua e sal com uma variedade de eletrodlitos

e moléculas protéicas. Ross (1967) e Guy (1972) determinaram o indice de refragao dos eritrécitos como

1.4, e do plasma sanguineo como 1.34 [32,33].
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e Células: Células variam bastante em forma e tamanho e sao comumente ao redor de 10 pm em diametro
ou mais. Células musculares podem ser de uns poucos centimetros, e células nervosas podem chegar
a 1 m de comprimento. As caracteristicas mais importantes de uma célula incluem uma bi-camada
fosfolipidica da ordem de 7 nm de largura com proteinas periféricas incrustadas nela. No citoplasma
hé varios tipos de pequenas estruturas chamadas de organelas, as quais carregam fungoes metabdlicas

especificas. Dentro das principais organelas estao:

e Nicleo: Niucleo é a maior organela na célula. Freqiientemente tem uma forma esférica, o tamanho
tipico é de 5-10 pum, embora isso possa variar ao longo de diferentes tipos de células. A maior parte
do nucleo é cromatina; existem dois tipos de cromatina dependendo se o DNA ¢é ativo ou inativo. No
primeiro caso é conhecida como eucromatina e pode-se expressar como proteina e enzima; no segundo
caso é heterocromatina e que parece ter fungoes estruturais durante o ciclo celular. Heterocromatina
aparece mais escura em imagens de microscopia eletronica e é facil assumir que é mais densa do que a

eucromatina.

e Nucléolo: O nucléolo estd incluso no nicleo e é o responsavel pela transcrigao ribosomal (RNA) e o
ensamble ribosomal. Tem um tamanho de 0.5 a 1 pym, e de acordo com alguns estudos de microscopia, o
nucléolo é mais denso que o resto do nicleo. De fato, é a estrutura mais densa na célula, provavelmente

50 % do seu volume é ocupado por macro-moléculas (p ~ 50 % e n ~ 1.42).

e Mitocondria: E aproximadamente de 1-4 pm por 0.3-0.5 pum em tamanho [31]. Estdo rodeadas por
uma bi-camada de membrana semelhante com as outras membranas externas da célula. A elasticidade
mecanica da mitocondria garante que no tecido vivo elas estejam em constante movimento e possam
facilmente mudar a sua forma. A mitocondria tem uma alta concentra¢do de membranas (p ~ 30 %),
portanto tem um indice de refragio relativamente alto (n ~ 1.39) e comporta-se como um poderoso

espalhador da luz.

e Aparato de Golgi: E uma outra organela importante. A espessura geral é ao redor de 0.1 a 0.4 um.
A densidade dentro destas organelas tem sido pouco estudada, mas se especula que estas organelas
sejam menos densas do que a mitocondria.
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Mourant et al. (1998) [341] estudaram uma suspensao de células mamélias com o intuito de determinar
os centros espalhadores dominantes no tecido. Comparando suas medidas de p!, e g a partir da teoria de
transporte com as predigoes da teoria de Mie, observaram que o espalhamento foi devido a particulas com
diametros no intervalo de 0.2 a 1 ym. Também mediram a funcao de fase de nticleos e mitocondrias isoladas
e compararam com a fungao de fase da célula, concluindo que o espalhamento em pequenos angulos é devido
majoritariamente aos nucleos e aos angulos maiores é devido a pequenas organelas tais como as mitocondrias.
Nilson et al. (1998) [35] mediram p) e g para tecido hepético, usando a técnica conhecida como integrating
sphere e estimando o tamanho do centro espalhador baseado na dependéncia de p/, com o comprimento de
onda da luz e no valor de g. Eles ( [35]) ndo consideraram os efeitos da distribui¢do de tamanhos e calcularam
o raio médio para as particulas espalhadoras como 0.31 pm (proveniente das medidas de g) e 0.29 pm (da
dependéncia de !, com o comprimento de onda). Esse tamanho é consistente com que seja a mitocondria o

principal centro espalhador.

Além disso, Beauvoit e Chance (1998) [30] estimaram que a mitocéndria é responsével por aproximada-
mente 73 % do espalhamento total observado de uma suspensdo de hepatdcitos. Baseado no conteddo
mitocondrial do tecido hepético, eles ( [36]) determinaram que p!, devido & mitocoéndria foi muito préximo
ao !, calculado no tecido todo. Eles sugerem portanto que a mitocondria é o compartimento dominante que

espalha no tecido hepatico.

Por uma segunda abordagem, Beuthan et al. (1996) [37] tem estudado variagoes do indice de refragdo na
célula usando uma técnica que chama-se de microscopia de fase, que relaciona o deslocamento da fase Ay de
uma onda incidente (relativo a seu comprimento de onda) passando através de uma amostra com a diferenga
no indice de refracdo An entre a amostra e o meio externo. A mais importante conclusdo de Beuthan et al.
(1996) ¢ que s6 o nucleo e a membrana mostram uma visivel diferenga de fase [37], que pode estar associada

com uma distribuigéo de centros espalhadores na célula com tamanhos entre 0.2 a 2 pm [38].

Por outro lado, os centros espalhadores primdrios no sangue sdo os eritrécitos [39]. Devido a descon-
tinuidade no indice de refragdo entre os eritrdcitos e seu contorno, o plasma (cerca de 1.4 a 1.35 [32]), as
moléculas de hemoglobina sao aproximadamente 97 % do sélido contido nos eritrécitos. Espalhamento por
um simples eritrécito ndo é simples de modelar. Contudo, a teoria de Mie tem sido empregada independente
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das dificuldades relacionadas & sua forma irregular. Apesar disto, os eritrécitos tem sido modelados dentro
de suspensoes salinas e se tem encontrado valores para o paramétro de anisotropia g maiores do que 0.95 [39],
indicando que o espalhamento é mais provavel na diregao frontal.

Além disto, existem muitos sistemas para os quais a aproximacao de espalhamento simples nao é valida
e multiplos espalhamentos passam a ter o papel principal. Este problema tem sido estudado em muiltiplas
ramificagoes. E usualmente chamado de problema da teoria de transporte radiativo, o qual serd abordado no

capitulo seguinte.
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Capitulo 3

Propagacao da luz em meios turvos

Até o momento tem sido discutido conceitos tais como absorcao e espalhamento, e os componentes no
tecido responsaveis por estas interagoes. Nesta secao se discutird os modelos que sao frequentemente usados

para descrever a propagacao da luz em meios turvos tais como o tecido.

3.1 Equacao de transferéncia radiativa

As caracteristicas de uma onda apéds ter experimentado multiplos espalhamentos tem sido abordadas,
principalmente, por duas teorias distintas. Uma pode ser chamada de teoria analitica e a outra, por teoria
de transporte.

Segundo Ishimaru [25], a teoria analitica tem como ponto de partida as equagdes de Maxwell ou a equagao
de onda, introduzindo-se caracteristicas das particulas em certo meio, tais como absorgao e espalhamento,
e obtendo-se equagoes integrais ou diferenciais para grandezas estatisticas tais como variancia e fungoes de
correlagao.

Esta teoria, em principio, é suficientemente rigorosa, capaz de considerar propriedades ondulatorias, tais
como difragao, interferéncia e multiplos espalhamentos. No entanto, na pratica é muito complicado obter
uma formulagao que inclua completamente todos estes efeitos. Mesmo assim, esta abordagem tem sido feita
com intervalos especificos dos parametros levando a solugdes somente aproximadas [25].

A teoria de transporte, por outro lado, ndo comeca com a equacdo de onda. Ela trata primeiro do
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Figura 3.1: Grafico representativo do cone com base menor dA localizado na posigao r e abertura dS2, centrado
na direcao 2. Poténcia que passa através deste cone define a radiancia.

transporte de energia através de um meio que contém as particulas. Nesta formulacao, os efeitos de difragao
e de interferéncia entre as ondas espalhadas nao sao levados em conta. Também se assume que nao ha

correlagao entre os campos.

O ponto de partida para a teoria de transporte é a equagdo de transporte 3.1, que tem como grandeza
fundamental a radiancia, L(r, ﬁ, t), que pode ser definida como a poténcia passando através de uma area dA

(na posigao r) e um angulo sélido d) centrado na direcao Q (Figura 3.1), com unidades de W /m?sr.

A equacao de transporte nao é nada mais do que a conservacao de radiancia num certo volume unitario

10L(r,Q,t)
v ot

— pa(r) / L, ) PQ, Q)Y + (s (1) + pa(r) L(r, Q1) + Q(r, 0, 1).

~

=V (L(r,Q,t)Q)

No plano da teoria de transporte, os coeficientes de absorcao e espalhamento, u, e ps, representam o inverso
do caminho livre de absorcao e do espalhamento, respectivamente; P(ﬁ, Q') ¢é a funcdo espalhamento de fase

que foi discutida na segao 2.2; o termo Q(r, (Al, t) representa a poténcia injetada dentro de um angulo sélido

centrado na direcao 2, num volume unitdrio em r.

Mesmo sendo uma expressao aproximada para interacao luz-tecido, a equacao de transporte ainda é
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complicada o suficiente e, na maioria dos casos, precisa ser solucionada numericamente.

Para abordar problemas préticos e de nosso interesse, no entanto, pode-se simplificar a equagao acima ja
que os fotons da regiao NIR, ao interagir com os tecidos bioldgicos, sao espalhados fortemente e a absorcao
é relativamente baixa. Estas condicbes fazem com que este processo de transporte de fétons seja de forma
difusa, sendo possivel usar uma equacao de difusao, que é mais simples do que a equagao de transporte e tem

solucoes analiticas mais gerais, como veremos na seguinte segao.

3.2 Equacao de difusao

Quando o espalhamento é muito maior do que a absor¢ao é considerada a aproximacgao de difusao,
onde é assumido que a radiancia encontra muitas particulas e é espalhada quase uniformemente em todas as

direcoes, com uma pequena contribuicao na direcao €2. De forma matematica

L0, 8,0) = - o(r,1) + %j(r,t)) .8, (3.2)

onde

o(r,t) = /L(r,ﬁ,t)dQ e

i(r,t) = /L(n Q,1)QdQ.

Aqui, ¢(r,t) é a componente isotrépica da radidncia e é conhecida como a taxa de fluéncia ou simplesmente
fluéncia; j(r,t) é o fluxo de fétons por unidade de drea na diregao Q.

Com a aproximagao de difusao expressa na equacao 3.2, é possivel simplificar a equacao de transporte
radiativo, e encontrar uma expressao mais simples em termos da fluéncia ¢(r,t) (ver apéndice A), conhecida
como a equacgao de difusao,

O¢(r, t)

V- (D(r)Vo(r, 1)) — vna(r)e(r,t) +vS(r,t) = —2 =, (3-4)

onde S(r,t) é a fonte de fétons na posigdo r num tempo t e D = v/3(u),+1q) = v/31, é o coeficiente de difusio
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fotonica, que depende do inverso do coeficiente de espalhamento reduzido u, definido como pl, = (1 — g)us,
onde p, estd relacionado com o comprimento médio do caminho aleatério dos f6tons, ps com o comprimento

de espalhamento do féton!

e g =< cosfl > leva em conta que as colisdes frontais (que diferem das colisoes
laterais na disperséo dos f6tons); finalmente, v é a velocidade da luz no meio. A equagao de difusdo também é

uma equagao de conservagao para a fluéncia ¢(r,t)), onde os termos V - (D(r)Vo(r,t)), vua(r)é(r,t), S(r,t)

9(r,t)
€ ot

sao respectivamente, os fotons que sao espalhados e estao chegando num volume unitario, fétons

sendo absorvidos, fétons criados na fonte e a variacao da fluéncia nesse volume.

Quando introduzimos uma fonte harmoénica na equacao de difusao, representado por uma fonte que oscila
numa frequéncia angular w, esperamos que a resposta para a fluéncia no estado estacionario seja também

harmonica, isto é

S(r,t) = My.e "™5(r) p(r,t) = p(r,w)e” ™t (3.5)

onde M. e §(r) representam a amplitude e posigdo da fonte, respectivamente. ¢(r,w) é a transformada de

Fourier de ¢(r,t). Nestas condigdes, obtemos a equagao de Helmholtz,

M,

v2¢(ra w) - k2¢(r7 w) - 7”%5(1')’ (36)

onde

A equacao de Helmholtz prediz ondas esféricas, o que foi verificado experimentalmente encontrando que a
fluéncia tem comportamentos semelhantes aos de uma onda [42-45]. Aqui k é o vetor de onda, que para este
problema é imaginario (k = k, + ik;); com parte real k, e parte imagindria k; que dependem da frequéncia

de modulacao w, da velocidade v dos fétons no meio e também das propriedades 6pticas, de tal forma que

1Distancia media entre espalhamentos.
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2D Vlkg
- . L (3.8)
ki = — 214 /1 2+1
2D [ " (Uﬂa) " }

3.3 Solucgoes da equacao de difusao para um meio semi-infinito

As solugoes da equagao de Helmholtz sao ondas esféricas com vetor de onda k = k,. + ik; que para o caso
de um meio infinito a solugao é a mais simples (apéndice B.1). A tnica condigdo de fronteira que temos neste

caso é que a fluéncia no infinito é zero (k, > 0) de forma que

UMy e Frr ik
o(r,w) = WD 5 ¢ , (3.9)
onde A(r) = Yl 6_:” ¢é a amplitude e 0(r) = —k;r é a fase da onda.

Apesar do meio infinito ter uma solucao relativamente simples, nao é uma boa aproximacao para aplicagoes
clinicas, onde a fonte e o detector devem ser colocados na superficie do tecido a ser examinado.

No entanto, podemos modelar a geometria ar-tecido como um meio semi-infinito com um contorno plano
(interface) (Figura 3.2). De fato esta suposigdo para o meio é uma boa aproximacgao, pois as dimensoes do
tecido s@o muito maiores que as distancias médias de propagacao dos fétons antes de serem espalhados ou
absorvidos pelo meio [10].

Nas subsecgoes seguintes, se discutira as condi¢ées de contorno mais usuais para a equagao de Helmholtz

na optica biomédica quando a geometria é considerada como de meio semi-infinito.

3.3.1 Condigao de contorno de fluxo parcial

Para encontrar as condigoes de contorno para o problema da difusao dos fétons é necessario considerar
a radidncia. Tendo em conta que, se na interface (z=0) hd uma transmissao ideal (sem reflexdes de Fresnel,
ver figura 3.2), entdo a radiancia L(r, Q, t) medida no contorno deve-se aproximar a zero quando a diregao
Q estd dirigida de dentro do meio para fora. Assumir isto seria assumir que a radiancia é descontinua. Esta
descontinuidade claramente é uma violacao da aproximagao de difusao expressa na equacao 3.2, na qual a
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Figura 3.2: Geometria do problema ar-tecido a solucionar. Aqui a fonte é colocada na interface (z=0) e nesse
mesmo plano sdo feitas as medidas de refletancia (ou intensidade) a uma distancia p da fonte. O tecido é
considerado semi-infinito (z > 0).

radidncia é assumida uniforme com uma pequena contribui¢ao na diregao do fluxo j(r,t).

A equagao de difusao 3.4 envolve a fluéncia ¢(r,t), a qual é a integral da radincia sobre todos os dngulos
sblidos. Entdo deveriamos adotar uma condigdo em termos da fluéncia no lugar da radiancia. Seguindo o
tratamento feito por Haskell et al. [17], para a condi¢ao de fluxo parcial, se considera que a energia saindo

na interface é igual a integral da radiancia refletida.

EiT'r‘ad - / = RFresnel(ﬁ)L(ry §7 t)ﬁ . ﬁdQ7 (310)
Qn

onde 7 = —Z é a normal & superficie de contorno (Figura 3.3) € Rpresne(€2) é 0 coeficiente de reflexdo de
Fresnel para a luz incidente no meio numa direcao €2. Tendo em conta os coeficientes de Fresnel para luz nao

polarizada [17], e com ajuda da aproximagao de difusao para a radiancia (ver equagao 3.2):

(3.11)

Integrando a radiancia refletida no lado direito da equagao 3.10 e com ajuda da aproximacao de difusao,

/ /A Rpresnel(Q)L(r, Q, )0 - 7dQ = R& - nJ% (3.12)
o

‘n
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Feixe incidente

Figura 3.3: Geometria do meio semi-infinito. Aqui 7 é a normal & interface saindo do meio turvo que
representa o tecido.

aqui, n; é a componente j do vetor 7 e

Ry = /2 2sen(0)cos(0) Rpresnei(0)d0,
0

x (3.13)
T
R; =/ 3sen(0)cos® () Rpresner(0)d6.
0
Entao, igualando as equacoes 3.11 e 3.12 temos:
N E o Jz 1+ R;j .
Ty L2 _RZ_RIE = —27.). 14

Método das imagens para a condigao de fluxo parcial

A condigdo de contorno de fluxo parcial pode ser escrita em termos da fluéncia e sua derivada normal

com ajuda da lei de Fick (que relaciona o fluxo com o gradiente da fluéncia) [51]:

¢ = P (em  z=0) (3.15)

23



onde

R¢+Rj

_— 3.16
27R¢+Rj ( )

Iiop = Sl e Refy =

R.sr é afracao da emitancia que é refletida, Ry e R; definidos na se¢ao anterior. Estas condigoes de contorno

misturadas de Dirichlet-Neuman tem sido aplicadas a equacdo de transporte por véarios autores [418-50)].

Adicionalmente, para especificar as condigoes de contorno em z=0 devemos fazer a escolha da forma da
fonte S(r,t) na equacdo de difusdo. Na geometria do meio semi-infinito a fonte tipicamente é um feixe de
um laser incidindo sobre o meio na direcao do eixo z. Os pontos nos quais o primeiro espalhamento acontece
sao distribuidos exponencialmente dentro do meio. E assim a fonte pode ser modelada com uma linha semi-
infinita atenuada exponencialmente por e~ (Hatr)z A funcao de Green (solugao da equagao de difusao) com
a condicao de contorno de fluxo parcial foi dada por Bryan [51]. Para uma fonte emitindo de um ponto em

ry = (07 Oa ZO):

1 e—k|r—ri| e—k\r—rf| 2 0 e—k\r—ri—l|
G =— - = Ul 3.17
(v, w) 47 | |r — 1y + v — re| zb/o N r—r; =1 | (3:.17)
onde
ry =(0,0,2) e r; = (0,0, —2). (3.18)
Bryan [51] usou o método das imagens para construir esta fungdo de Green, e enfatizou na seguinte

interpretacdo dos trés termos na soma que compoe a solugdo: o primeiro termo é o responsavel pela fonte
original no ponto ry = (0,0, zp), o segundo ¢ devido a uma fonte imagem do mesmo sinal e grandeza em
r; = (0,0,—2zp), e o terceiro representa uma linha continua de sumidouro esticado de r; = (0,0, —2p) a

U2y onde [ é

r; = (0,0,z — —oo) (Figura 3.4). O sumidouro é atenuado em amplitude de acordo com e
medido desde a fonte imagem. A carga liquida do sumidouro é duas vezes a carga da fonte original, mas o

sinal do sumidouro é negativo.
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Figura 3.4: Geometria semi-infinito e configuracao das imagens para a condi¢ao de contorno de fluxo de
parcial.

3.3.2 Condicao de contorno extrapolada

A condigéo de fluxo parcial, embora seja exata, computacionalmente é dificil de tratar, pois a sua fungéo de
Green envolve uma integral imprépria. Uma condi¢ao de contorno mais simples e que é uma boa aproximagao
da condigao de fluxo parcial (como veremos mais para diante) é a condi¢do de contorno extrapolada. Se

fizermos uma expansao ao redor de z = 0 para a fluéncia e levarmos em conta os dois primeiros termos,

9¢(r)

on |,_,

o(r) ~ ¢p(z=0) + 2. (3.19)

A expressao (3.19) permite encontrar um plano para o qual a fluéncia é zero com ajuda da equagao 3.15 (lei
de Fick), de tal forma que
<z$(r)|z=zb =0 (3.20)
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r; = (0,0,—(22 + 20)) . Imagem

g 0 e

Figura 3.5: geometria para o meio semi-infinito (z > 0) com a condi¢do de contorno extrapolada (plano
z = —z). Neste caso, r; = (0,0, —(22, + 20)) e ry = (0,0,20) s@o as posicoes das fontes em relagao ao
detector, respectivamente

é a condicao de contorno extrapolada, onde z = z, ~ 6D (2, foi definido na equacdo 3.16) é a interface

imagindria (interface extrapolada) [17] na qual a fluéncia é nula.

Método das imagens para a condigao contorno extrapolada

Uma configuragao simples que satisfaz a condigao de contorno extrapolada expressa na equagao 3.20 é dada
por duas fontes com diferentes sinais, posicionadas simetricamente com respeito ao plano de extrapolagao,
como na figura 3.5. Desta forma a fonte representa todos os fétons que estao sendo espalhados dentro do
meio, e foi colocada na posigdo ry = (0,0, —zp) para que a quantidade de fétons que estéo passando pelo plano
z = —zp na diregdo —z seja igual a quantidade de fétons que estao vindo em diregao ao meio provenientes
da fonte na diregao z. A fungao de Green G(r,w) para a condigao de contorno extrapolada representa duas
fontes pontuais nas posi¢oes anteriormente mencionadas:

1 e—k|r—ri| e—k|r—rf|

G(r,w) = (3.21)

dr | r—r]  Jr—re |’

com
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ry = (0,0, 29) e r; = (0,0,— (225 + 20))- (3.22)

3.3.3 Condicao de contorno zero

Além da condicao de fluxo parcial e da condigao de contorno extrapolada existe uma outra condicao de
contorno conhecida dentro da éptica de difusao que é a condicdo de contorno zero. Nela consideramos que a
fluéncia na interface é zero, o que claramente viola a continuidade para a radiancia na interface, mas alguns
autores tem usado esta condigao de contorno [52]. A fungao de Green de contorno zero tem a mesma estrutura
funcional que a func@o de Green da condigdo de contorno extrapolada, sendo agora o ponto de simetria a

interface real (ar-tecido). Desta forma,

(3.23)

com

ry = (0,0, 29) e r; = (0,0, —z). (3.24)

3.3.4 Comparacao das trés condigoes de contorno

E interessante comparar as fungoes de Green associadas com as trés condigoes de contorno. As figuras
(3.6.A) e (3.6.B) analisam a amplitude e a fase da fluéncia para as trés fungdes de Green em fungio da
frequéncia de modulagao, e com propriedades épticas tipicas dos tecidos bioldgicos.

A amplitude e fase para as condigoes de contorno de fluxo parcial e extrapolada sao quase indistinguiveis,
mostrando uma diferen¢a méxima na amplitude préximo de 0.2 % e na fase de 1.8 % ( Figuras (3.7.A) e
(3.7.B)), quando os coeficientes de absor¢ao e de espalhamento sao de p, = 0.05 (1/cm) e p, = 10 (1/cm),
respectivamente, a uma separacao fonte-detector de p = 2 cm.

De forma semelhante, Haskell et al. [47] pesquisou diferencas entre as condi¢oes de contorno quando os
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Figura 3.6: A) Amplitude e B) fase de fluéncia para um meio semi-infinito com trés condi¢des de contorno: Fluxo
parcial, extrapolada e contorno zero. O espalhamento reduzido é de 10 (1/cm), o coeficiente de absorgao é de 0.05

(1/cm), o indice de refracao do meio turvo é de 1.4, e a separacao fonte-detector é de 2 cm.
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Figura 3.7: Diferenga relativa percentual & condigdo de fluxo parcial para a A) amplitude simulada e B) fase de
dados para um meio semi-infinito com trés condigées de contorno: fluxo parcial, extrapolada e contorno zero. O
espalhamento reduzido é de 10 (1/cm), o coeficiente de absorcao é de 0.05 (1/cm), o indice de refragdo do meio turvo
é de 1.4, e a separagao fonte-detector é de 2 cm.

pardmetros sdo variados nos seguintes intervalos: 10 (1/cm)< pl < 50 (1/cm), 0.03 (1/cm)< p, < 0.15

/
S
(1/ecm), 1.33< n < 1.4 (indice de refracao do meio), e 1 em< p <5 cm. Eles encontraram que os valores
deduzidos dos parametros 6pticos diferem por menos que 3 % quando os dados sao gerados com a condigao

de fluxo parcial e a extrapolada, enquanto a condicdo de contorno zero conduz a discrepancias maiores do

que 14 %. Em todos os casos as maiores discrepancias acontecem quando p é reduzido a 1 cm.

Quando variando a frequéncia de modulacao, observamos que as maiores diferencas nas condigoes de
contorno se dao para frequéncias de modulagao menores que ~ 100 MHz, com uma diferenga mdxima (por
usar a condi¢do de contorno extrapolada comparada com a exata (fluxo parcial) ~ 25 MHz, como podemos

observar nos graficos 3.6 e 3.7.
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Figura 3.8: A) Amplitude e B) fase simuladas, como funcio da distancia fonte-detector, para diferentes valores do
coeficiente de absorcao (0.05 (1/cm)< p, <0.95 (1/cm)), mantendo o espalhamento reduzido em 10 (1/cm). As setas
indicam a dire¢do de incremento de pq, tomada em passos de 0.1 (1/cm).

3.3.5 Amplitude e fase na condigao de contorno extrapolada

Fica claro das secGes precedentes que a condigcdo de contorno zero é a menos atraente do que a de fluxo
parcial e que a condicao de contorno extrapolada. A condigdo de contorno zero viola a aproximacao de
difusdo na interface. Além disso, seu uso no ajuste dos dados pode resultar em erros nos parametros épticos
de 10-15 %. Desta forma, a condi¢ao de contorno zero foi excluida de anslises posteriores. Por outro lado a
desvantagem da configuracao de imagens na condigao de fluxo parcial estd no calculo da integral impropria,
tendo um alto custo computacional. A condicdo de contorno extrapolada, difere em menos do que 3 % dos
valores encontrados com a de fluxo parcial, e como se mostrard em secoes seguintes fornece um ajuste linear
(simples) para encontrar os parametros 6pticos.

Nas figuras (3.8.A) e (3.8.B) temos a amplitude e fase do sinal como fungao da separagao fonte-detector,
com parametros tipicos nos tecidos biolégicos deixando fixo o coeficiente de espalhamento em p/, =10 (1/cm),
a modulagao de 110 MHz (que é a usada nas nossas medidas), e mudando a absorcao entre 0.05 (1/cm)<
e <0.95 (1/cm). Tanto fase como amplitude diminuem com o incremento da absorgdo. A amplitude diminui
devidos aos fétons terem mais probabilidade de “desaparecer”ao aumentar a absorgao, e a fase devido ao fato

do que os fétons percorreram uma distancia média menor se eles “sobreviverem”.
As figuras (3.9.A) e (3.9.B) mostram variagoes da amplitude e fase do sinal como fungdo da separacdo
fonte-detector, deixando fixo o coeficiente de absorc¢éo em p, =0.1 (1/cm) e mudando o espalhamento reduzido
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Figura 3.9: A) Amplitude e B) fase simuladas, como func¢ao da distincia fonte-detector, para diferentes valores do
coeficiente de espalhamento reduzido (5 (1/cm)< p} <14 (1/cm)), mantendo a absor¢ao em 0.1 (1/cm). As setas
indicam a diregao de incremento de p}, tomada em passos de 1 (1/cm).

entre 5 (1/cm)< p!. <14 (1/cm). Como no caso de variar a absorcdo, a amplitude em certa distancia diminui
isto se explica porque ao aumentar o espalhamento os fétons serdo mais dispersados; desta forma a fase
aumentara, mostrando um comportamento contrario do que acontece com a variacao da absorgao. Outro
ponto relevante é que os sinais tanto da amplitude quanto da fase sao mais sensiveis as variagoes da absorcao,

como podemos inferir ao comparar os graficos 3.8 e 3.9.

3.3.6 Determinacao das propriedades 6pticas no modelo SI

Assumindo o tecido bem modelado por um meio semi-infinito e homogéneo, e a fonte considerada pontual,

a fluéncia serd proporcional & funcao de Green:

vMg.

olr,w) = S

G(r,w), (3.25)

que em coordenadas cilindricas, com a condicao de contorno extrapolada e na superficie do tecido :

UM [e FVPPH2 o=k P2+ (220 420)2
AnD [ [P+ 28 PP+ (2m+ 202

(3.26)

¢(pa va)‘zzo =

Em principio, esta fungao pode ser ajustada aos dados experimentais para encontrar os coeficientes do

meio. No entanto, tem sido usada outra aproximagao tendo em conta que a equacao 3.26 pode ser simplificada

30



para p >> (2z;, + zg) (apéndice B.2). Esta desigualdade é valida ji que a distancia fonte-detector p, é de ao

redor de 2 cm, e (225 + zp) nos tecidos biolégicos ~ 3 mm. Portanto,

UM, e kP i(—k
¢(p72 = 07’11)) = (zﬁ + ZbZO) 2D | |76 ( k1p+00)7 (327)

onde se observa um comportamento decrescente para a amplitude A(p) e um comportamento crescente linear

para a defasagem 60(p) dados por:

e ke
A(p) - AO 2
(3.28)
0(p) = —kip + 9.
As relagoes acima podem ser linearizadas:
In(A(p)p?) = —kpp + InAo,
. (3.29)

0 = —kip+ 0.

Portanto precisamos de pelo menos duas distancias, entre fontes e detectores diferentes, para fazer o ajuste a
linearizacao, embora quanto mais distancias fonte-detector melhor serd a estimativa das inclinagoes k.. e k;.

Para calcular os coeficientes p, e p!, em funcdo das inclinagoes k; e k;, fazemos a inversao das equagoes 3.8,

com o qual
w k2 — k?
fa = — TNRE (3.30)
e
—2vk,.k;
= 3.31
I 3w (3.31)

Cabe ressaltar que, experimentalmente, se a intensidade for devidamente calibrada (ver secao 4.2) para
refletir ¢, entdo as equacoes 3.30 e 3.31 fornecem os valores absolutos das propriedades 6pticas.
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3.4 Meio de duas camadas (DC)

A maior desvantagem que tem o meio semi-infinito e homogéneo é que nao distingue entre propriedades
6pticas entre diferentes camadas/profundidades. Em algumas situagoes é de interesse separar as propriedades
opticas por camadas. No cérebro, por exemplo, poderiamos distinguir as propriedades 6pticas do cortex
cerebral e das camadas entre cértex e escalpo. E entre outras questoes, a regiao do escalpo esta sujeita a

,54].

A metodologia proposta neste trabalho para superar o problema citado acima foi baseada no modelo de

ruido fisiol4gico que pode causar interferéncia no processo de aquisicao de atividade cerebral |

duas camadas (DC) para a solucdo da equagao de difuséo.

3.4.1 Solucao da equagao de difusao no modelo de DC

Para solucionar a equacao de difusdo no dominio da frequéncia assumiu-se (semelhante a Dayam [55])
que um feixe infinito e fino incide perpendicularmente dentro do meio turvo de duas camadas e que o feixe é
espalhado isotropicamente por uma fonte pontual na camada mais alta (Figura 3.10), numa profundidade de
2= z9 = 1/(ply + ta1), onde p. e pq, sdo o espalhamento reduzido e o coeficiente de absorcao da camada
i, respectivamente. A origem de coordenadas do sistema é o ponto onde o feixe entra no meio turvo, e a
coordenada z tem a mesma direcdo do feixe incidente. Os eixos x e y sao dirigidos sobre a superficie do meio
turvo , e p = y/x2 + 2 . Assim a equacao de difusdo para a fluéncia no dominio da frequéncia para as duas

camadas:

D1V2¢y(r,w) — (vjtar — iw) ey (v, w) = —vMy.6(r) 0<z<I, (3.32)

DoV (r, w) — (Vitaz — iw)da(r,w) = 0 [ <z, (3.33)

onde D; = 1/3(pta; + 15, ), | € ¢i(r, w) sdo a coeficiente de difusdo, a espessura da primeira camada e a fluéncia
da camada i, respectivamente [50].
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Feixe incidente

Interface Z=0

Figura 3.10: Esquema do cilindro usado nos calculos. O ponto isotropico que representa a fonte, localizada
emry = (0,0, z).

As fungoes de Green para as equagoes 3.32 e 3.33 s@o (ver apéndice B.3), respectivamente:

efalzfz(Jl
G = A1 + Bje " 4 ——— 3.34
1(8,2,1,0) 1€ + Bbie + 2D, ) ( )
e
G1(s,z,w) = A2e"?* + Boe™ 2% (3.35)

Aqui s = /s + s3, onde s; e sy definem um novo espago de coordenadas dado por uma transformada de
Fourier bi-dimensional (Para mais detalhes ver apéndice B.3). As constantes A; e B; sdo determinadas com

as seguintes condic¢oes de contorno
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Gl(—Zb, S) =

G(OO,S) =0
Gills) Tﬁ . (3.36)
Go(l,s)  ni
5G1 8G2
Dy —— = Dy——=
10z bl 2 02 el

Com isto, as solugoes da funcao de Green para primeira e segunda camada sao

senfar(zp + 20)] Diaicoshlag (I — 2)] + Daagsenhlas (I — 2)
Dioy Diaycoshlar (I + zp)] + Daagsenhfaq (I + 2p)]

Gi(z,8) =
0<z<l,  (3.37)
_ senhlay (20 — 2)

Diay

sen([on (2o + 20)]el2( =)
_ 0<z<I. 3.38
Ga(z,9) Dyaycoshan (I + 2p)] + Dacasenhlay (I + 2)] S o

Para inverter as equagoes 3.37 e 3.38 e obter a fluéncia em coordenadas cilindricas (p, 8, z) utilizamos a

solucdo dada em [57]

oo

Z Gr(s,z,w)Jo(sp)J; 2(ds), (3.39)

’2
mTa
n=1

Bi(r,w) = —

onde i = 1,2 representam primeira e segunda camada, respectivamente. Jy e Ji s@o as fungoes de Bessel de

ordem zero e de primeira ordem, respectivamente.

3.4.2 Amplitude e fase no modelo de DC

Nesta segao se compara as amplitudes e fases a medida que se muda a distancia fonte-detector p e absorcao
da camada inferior (2 camada), desde fig2 = 0.05 (1/cm) até pge = 0.325 (1/cm) com incrementos de 0.025
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Figura 3.11: A) Amplitude e B) fase simulada s, como fungdo da distancia fonte-detector, para diferentes valores
do coeficiente de absorgdo da segunda camada (0.05 (1/cm)< pq, <0.35 (1/cm)). Todos os outros parametros foram
mantidos fixos: para espalhamento da primeira e segunda camada em 8 (1/cm) e 4 (1/cm), respectivamente, e a
absor¢ao da primeira camada em 0.08 (1/cm). As setas indicam a dire¢do de incremento de fiq4,, tomada em passos
de 0.025 (1/cm).

(1/cm), mantendo fixos o espalhamento da primeira camada p,; = 8 (1/cm) e da segunda camada pl; = 4
(1/cm), além da absorgao da primeira camada em g1 = 0.08 (1/cm). O raio do cilindro foi mantido em a=7
cm e a largura da primeira camada em [ = 1 cm. A largura da segunda camada em 7 cm.

Os comportamentos para amplitude e fase no modelo DC (Figura 3.11) é semelhante ao encontrado no
modelo SI (ver figuras 3.8 e 3.9). Podemos notar que as variagoes na amplitude e fase estdo acontecendo apds
de p 2 1.5 cm o que implica que fétons que estdo chegando no detector s6 estdo conseguindo interagir com

a segunda camada para distancia maiores do que 1.5 cm.

3.4.3 Determinacgao das propriedades 6pticas no modelo de DC

Em vista de que nao é possivel ter expressoes analiticas para amplitude e fase em funcao das propriedades

Opticas do meio no modelo de DC, as mesmas foram definidas como:

A(p) = |(251(I‘,ﬂ))‘, (340)

0(p) = Arg|¢(r, w)l, (3.41)
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Figura 3.12: Diagrama geral do fluxo no procedimento de otimizacao.

onde || é a norma euclidiana e Arg é o argumento (fase) da fluéncia.

Por outro lado, no caso de duas camadas (em comparagao ao caso do meio semi-infinito) o problema inverso
é muito mais complicado devido ao aumento das variaveis desconhecidas, que sao a absorcao e espalhamento
reduzido da primeira camada (pq1, ft5;), da segunda camada (g2, 11hy) € a largura da primeira camada (1).
A solugao desse problema requer um ajuste nao linear sobre as medidas da fase e amplitude como fungao da

distancia r. Portanto foi necessario um procedimento de ajuste dos dados experimentais aos dados tedricos.

Procedimento de ajuste e otimizacgao

Para resolver o problema, foi implementado uma rotina em Matlab baseada no procedimento de otimizacao

conhecido como Levenberg-Marquardt [58] da forma:

x* = argmin, F(x). (3.42)

Aqui, x* é o resultado da otimizacao (vetor de estado Gtimo), i.e. a melhor estimativa dos pardmetros
desconhecidos x = [la1, i1, a2, o] Ts € F(x) = x? onde, x? é a fun¢do de custo composto das diferencas
entre os valores tedricos e os valores experimentais (ou simulados)
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Ny

Exp Teo 2
= 3 (G - ) + (087 0P (6 o) | (3.43)

FExp - ATeo
i=1g2i LN J

Aqui, ATe° e §1'°° sdo os valores tedricos obtidos do modelo de duas camadas, e Afxp e GiE *P sao os valores
experimentais das amplitudes da fluéncia, os indices i e [N, representam as distancias e o niimero de diferentes
pares fonte-detector, respectivamente. Para evitar fatores de calibracao nés utilizamos os quocientes das
amplitudes e A(r1)/A(r2) e as diferencas de fase 0(rq) — 0(r1).
A fim de empregar o algoritmo de Levenberg-Marquardt, é requerido o calculo da matriz jacobiana do
vetor de erro com respeito ao vetor de parametros
Oe

J= X). 3.44
a[ﬂal,ﬂfslaﬂawugz}( ) ( )

A solucdo é entdo obtida por alterar x em cada iteracio como: x"t! = x" 4+ Ax, onde Ax é obtido solucio-

nando o seguinte sistema linear :

(JTT + Miag(JTI))Ax = —Jy, (3.45)

onde A é um fator de modulagdo e direcionalidade de Ax (neste trabalho, A comega em 1, aumentando ou

diminuindo por um fator de 10 em cada iteragao).

Dependéncia do ajuste com as condigoes iniciais

O gréfico da figura 3.12 mostra um diagrama geral de fluxo do procedimento de ajuste, onde definindo
o vetor das condicdes iniciais, xg, é calculada a funcdo de custo X2 e se esta é minimizada implica que se
encontrou a melhor estimativa para o vetor de parametros das propriedades Opticas x*. Se este nao for o
caso se procura Ax até encontrar a melhor estimativa.

Para testar a sensibilidade do procedimento as condigoes inicias, usamos o algoritmo de otimizacao para
ver se ele recobre os parametros previamente conhecidos de um conjunto de dados simulados. Estes dados
simulados sao obtidos a partir da solugao analitica da equagao de difusao no meio de duas camadas. Variando
em + 30 % as condigoes iniciais, obteve-se as propriedades dpticas da primeira e segunda camada (valor obtido
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Figura 3.13: Valores recobertos dos coeficientes 6pticos no modelo DC, onde a linha tracejada vermelha
representa a condigao ideal, onde o valor recoberto é igual ao valor real sendo A) pa1 B) ps1 C) a2 D) pso.
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na figura 3.13). Repetimos o processo 5 vezes para cada conjunto de dados simulados. O grafico da figura
3.13 mostra o valor médio e o erro para as 5 iteragoes. No resultado observa-se que para valores grandes
das condigoes inicias, Xo = [ftals a1, a2, o), O algoritmo nem sempre converge para o valor real. Esta
discrepancia pode estar relacionada com fato da fungdo de Green poder estar fora do regime difusivo. Ainda

assim, o algoritmo se mostrou bastante estdvel na regiao de interesse, reproduzindo os valores pré-definidos.

3.5 Determinacao das concentracoes dos cromoforos

Da secao 2.1 vimos que o coeficiente de absorcao é proporcional a quantidade de croméforos presentes no
meio. Também da se¢do 2.1.2, vimos que os principais absorvedores do tecido bioldgico no NIR sao [HbOs]

e [HbR] e a dgua. Com isto podemos escrever a absorgdo no comprimento de onda A como

NQHM)Q ,uiHbR
A A
Ha = CLHbR [HbOQ] aHbo [HbR] +ﬂaHQOOH20—vfa (3.46)
onde Cr,0-v¢ é a fracao de volume de dgua no tecido (que consideramos como 0.6), € amoz e e{}HhR sao

os coeficientes de extingao molares caracteristicos de HbOs e HbR no comprimento de onda A, respetiva-
mente, e (,uéH2 ,) ¢ a absorgao da dgua, todos eles conhecidos na literatura [59],([HbOz],[HbR] representam
as concentragoes dos croméforos HbOo, HbR). Percebe-se que precisamos de pelo menos duas equagoes para
os diferentes A, e isto é porque temos duas incégnitas [HbOs] e [HbR]. Portanto precisamos de pelo menos
dois comprimentos de onda para resolver a equagdo 3.46. Como veremos na segao 4.1.1, o equipamento no
dominio da frequéncia utilizado funciona com 4 comprimentos de onda, dos quais escolhemos utilizar dois

(690 nm e 850 nm). Desta forma, as concentragoes de HbOs e HbR sdo dadas por:

690nm 850nm __ ,,850nm _690nm

Hbo.] — Ha R = Ha " €™ Mal,0 CHVE — Fa(H,0) HVR 3.47

[ 2] 690n7rb6850nm _ 6850'rz'rn€690nm 850n7n 800nm6690n7n Hy0—vf> ( . )
€HbO, €HHR HbO; “HbR €Hbr — Ha HbR

€

690nm 850nm 850nm 690nm 690nm _850nm __ ,,850nm _690nm

(HbR) = Mo I e e Ml O IR Malit0 bl (3.48)
690nm 850nm |~ 850nm (690nm 850nm 850nm6690nm HyO—vf- :
€Hb02 CHHLR HbO, “HbR €Hbr — HMa HbR

A partir de [HbOs] e [HbR] podemos definir parametros importantes na clinica, tais como a hemoglobina
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total

[HbT] = [HbO,] + [HbR], (3.49)
e a saturagao de oxigénio no tecido:
_ [HDO,]
StO9 = D] ° (3.50)

Até o momento, temos dois modelos para calcular as propriedades épticas absolutas, e como as pro-
priedades se relacionam com a fisiologia do tecido biolégico. No capitulo seguinte, faremos a descricao da
instrumentacgao e dos métodos de calibragao, antes de analisar a aplicagdo dos dois modelos em dados experi-

mentais.
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Capitulo 4

Aspectos técnicos de DOS

Em espectroscopia 6ptica de difusdo (DOS) no dominio da frequéncia, é correntemente usado um oscilador
de radio-frequéncia (RF) para modular a amplitude de uma fonte laser de forma senoidal. Essa luz modulada
é incidida na amostra via fibras 6pticas. A deteccao dptica e eletronica quantifica a amplitude atenuada (A)

e defasagem 6 a fim de reconstruir as propriedades 6pticas da amostra.

4.1 Instrumentagao em medidas no dominio da frequéncia

4.1.1 Equipamento no dominio da frequéncia

Utilizamos um sistema DOS comercial no dominio da frequéncia para aquisicdo dos dados. (Imagent, Iss
Inc, Illinois, EUA) Tal equipamento contém 4 tubos foto-multiplicadores (PMT) e 32 fontes laser de diodo
arranjados em bancos (A,B,C e D) (ver figura 4.1) todas operando com uma poténcia de saida de ~ 5 mW, em
4 comprimentos de onda diferentes (690, 705, 730 e 850 nm. Especificamente 8 lasers por cada comprimento
de onda). As fontes de luz compartilham ao mesmo tempo os detectores, e ndo sempre estes sao ligadas; em
vez disso, as fontes se ligam e desligam em uma sequéncia eletronica. No méximo, uma fonte de luz esta
ligada em cada banco em algum dado momento. Em outras palavras, um esquema de multiplexagao temporal
é usado para diferenciar o sinal éptico de cada fonte. As fontes de luz estao moduladas na amplitude numa
frequéncia de 110 MHz.
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Figura 4.1: Imagem do equipamento usado no método FD (Imagent, Iss Inc, Illinois, EUA).

O esquema de funcionamento do sistema no dominio da frequéncia é ilustrado na figura 4.2. O oscilador
local RF fornece uma onda modulada para o laser de diodo e para o sinal de referéncia para ser processado
pelo demodulador 1&Q! (ver segio 4.1.2). A luz modulada de um diodo é acoplada ao meio turvo através de

fibras dpticas.

Dependendo do método de multiplexagao, os switches dpticos ou misturadores 6pticos sao usados por

comprimento de onda. O sinal atenuado apés se propagar através do meio turvo é detectado por uma PMT.

4.1.2 Detecgao por quadratura

O coragao da detec¢ao no dominio da frequéncia é o demodulador 1&Q (ver figura 4.3). Suponha um sinal
de referéncia SR = A,sen(wt) e um sinal detectado SD = Agsen(wt + 6), onde 6 é a defasagem em relagao
a referéncia. No demodulador 1&Q, SR é dividido em dois, um dos quais é defasado em 90°. O SD também

é dividido em dois, mas nao é defasado.

1do inglés In-phase and Quadrature
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Figura 4.2: Esquema geral do sistema no dominio da frequéncia. O oscilador local RF fornece o sinal de
referéncia ao demodulador 1&Q, enquanto modula o laser de diodo, as fontes, posigdes dos detectores e
comprimentos de onda estao sendo multiplexados usando uma combinagao de switches 6pticos. Entao o sinal
espalhado através do meio é registrado pelo detector (PMT) e é amplificado e filtrado. O demodulador com
o filtro passa baixas (LPF) obtém informagao da amplitude e fase, que sao salvos no computador através de
uma conversao analégica-digital (AD).

Sinal de referéncia

v

oSt —— oo
< X R——>

0 shift

Sinal detectado

Figura 4.3: Esquema do demodulador em fase e em quadratura 1&Q.

43



A multiplicagdo na segdo de quadratura do sinal de referéncia defasado em 90° e o sinal detectado néao

defasado é dada por:

Q) = écos(wt)ﬁsen(wt +0) + Qo,
2 2 (4.1)

= Asen(0) + Asen(2wt + 0) + Qo,

onde A = % e Qo é a componente DC. Na se¢do em fase (in-phase), a multiplicagéo do sinal de referéncia

¢ o sinal detectado fornece:

I(t) = %sen(wt)%sen(u}t +6) + I,

= Acos(0) — Acos(2wt + 0) + I,

onde Iy é a componente DC.
Aplicando um filtro passa baixas em I e Q para eliminar componentes de alta frequéncia, temos que
Qpc = Asentl + Qg e Ipc = Acos + I sdo as saidas finais chegando nos pontos de aquisi¢ao de dados. A

amplitude e fase? do sinal detectado é entdo

A=+/(Ipc —1h)> + (@pc — Qo)?, (4.3)
_ [ @Qpc — Qo
0 =tan"1 <IDC’ I > (4.4)

4.2 Calibracao

As sondas experimentais usualmente consistem de multiplas fontes e/ou fibras detectores que sdo posi-
cionados variando a posicao sobre o tecido. Estas configuragoes introduzem alguns problemas praticos.

Especificamente, variagoes na transmissao da fibra, tais como perdas ou fétons chegando fora do cone de

2Cabe lembrar que a medida de fase é na verdade a defasagem do sinal espalhado em relacio ao sinal incidido no meio turvo.
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Raio propagado
pela fibra

Raio ndo propagado
pela fibra

Eixo da fibra

Raio propagado
pela fibra

Figura 4.4: (Cone de aceitagao, e possiveis fétons que chegam dentro da cone e se propagam pela fibra ou,
caso contrario nao se propagando pela fibra. )

aceitagao (fig.4.4), eficiéncia do detector, e do fato do acoplamento tecido-fibra néo ser perfeito fazem com
que a intensidade da luz medida seja proporcional a fluéncia, ¢. No entanto, o fator de proporcionalidade
é desconhecido. Portanto, deve-se calibrar a sonda a fim de comparar as fluéncias medidas e tedricas em
multiplas distancias fonte-detector. Neste trabalho, nés usamos dois tipos diferentes de calibragao. O primeiro
chamado de Calibracao Padrao, que usa fatores de corregao para a amplitude e para a fase do sinal medido.
O segundo método, chamado de Auto-Calibragao, explora as vantagens de ter uma geometria simétrica, onde
as Unicas razoes para diferentes pares fonte-detector com a mesma distancia nao registrarem o mesmo sinal

sejam devido a perdas, sensibilidade diferente entre os detectores ou fontes com diferentes intensidades.

4.2.1 Calibracao padrao

No método de Calibracao Padrao, definimos C’J’} como o coeficiente de acoplamento para a i-ésima fonte,
e Cg como o coeficiente de acoplamento para o j-ésimo detector. Assim a medida da fluéncia no detector j

vindo da fonte i, ¢;;, é definida como :

teo(rija )\) = C}Cﬁcb‘??p(/\), (4-5)

17 1]

45



onde ¢5°(A) e 97" (X) sdo, respectivamente, a fluéncia teérica e experimental em r;; (distancia entre a i-ésima

fonte e o j-ésimo detector). Percebe-se que a fluéncia é complexa, e portanto os coeficientes de acoplamento
podem ser escritos como: C} = C} Ae’Cf reCh =0y Ae’Cdf , permitindo separar amplitude da fase na equagao

4.5:

Aleo(rij, N) = CpaCo, ASTP(N),
~—_——

i
o

| (4.6)
015 (riz, A) = Chp + Cfif +OTP(N).
—_——

ij
Cf

As amostras de prova (ver segdo 4.2.3) utilizadas para encontrar estes coeficientes sdo uma boa aproximagao

de um meio semi-infinito, A}5°(ri;) e 0;5°(rij, A), sdo calculados da equagao 3.29 com r;; = p

e_k:‘eop
l’rL(Ateo(p)pQ) = _kieop + lnAO - Ateo = p2 s (47)
Oroo = K1 p + 0. (4.8)
Juntando 4.6 com 4.7 e 4.8
B eikf‘eop

cil =S P

ASTP (X)) p2
< i ( )>tp (49)

CY = —klp+ 0 — (0577 (N))s.

Para encontrar estes coeficientes (equagao 4.9) sao usados blocos com propriedades épticas predefinidas;
desta forma (A77"(N))¢ e (057 (N)): sdo a amplitude e a fase médias durante um tempo t, medidas no bloco
entre a fonte i e o detector j. kf°° e k!*° sdo calculados com os valores conhecidos das propriedades épticas
do bloco e com a equacgao 3.8. Obtendo-se estes fatores sao utilizados em posteriores experimentos onde os
coeficientes épticos sao desconhecidos a priori, como por exemplo no tecido biolégico. Portanto a sonda e o
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15 mm

T

E ]

30 mm

Figura 4.5: Esquerda: fotografia da sonda utilizada neste trabalho para o método de Calibragdo Padrao.
Direita: esquema representativo das distancias fonte-detector da mesma sonda, onde o quadrado e os circulos
representam o detector e as fontes, respectivamente.

instrumento sao calibrados por medidas de um bloco, antes de uma medida real ser realizada.
A sonda usada no método de Calibragao Padrao tem um detector e 4 fontes. A primeira fonte esta numa
distancia de 15 mm do detector, e para as trés seguintes, a distancia é incrementada em 5 mm até a tltima

fonte (Figura 4.5).

4.2.2 Auto-calibracao

No método de calibracao padrao, uma vez calibrada a sonda, pode-se colocar em uma amostra ou tecido
onde as corregoes de calibragao podem ser aplicadas durante as medidas. Na pratica, a calibragao é requerida
cada vez que a sonda é conectada ao instrumento. Além disso, a eficiéncia de acoplamento da fibra éptica
pode variar. Isto nao é sé um inconveniente; adicionalmente dois fatos sao assumidos: 1) as intensidades e
fases relativas das fontes permanecerao constantes, e; 2) que nao terdao mudangas nos acoplamentos.

Uma nova sonda foi proposta por Dennis et. al [60], que ndo “requer”uma calibracdo padrao e tem
mostrado ser mais estdvel em termos de medidas ao longo tempo [60]. Medidas via este procedimento sao
independentes das diferengas de intensidade entre fontes de luz, diferencas de fase entre miiltiplas fontes de

luz, sensibilidade entre os detectores, e algumas perdas por acoplamento 6ptico.

Sonda de auto-calibragao construida e medidas nos phantoms

Para testar o método de auto-calibragao, construimos uma sonda (Figura 4.6), baseados na geometria da
figura 4.7
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Figura 4.6: A) Foto de geometria construida para o método de Auto-Calibracao.

detector A @ fontes (12:34)

detector B

Figura 4.7: A) Esquema da sonda e a configuragao entre fontes e detectores no método de auto-calibra¢ao. A
simetria que existe entre pares de fontes e detectores, permite a comparacao da fluéncia em diferentes canais
com a mesma distancia.
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A sonda construida funciona com dois detectores e 4 fontes (por comprimentos de onda), colocadas
simetricamente tal que 7,4 = r;p = r; com i = 1,2,3,4 (ver figura.4.7). Assim a amplitude e defasagem
tedricas no detector B de uma fonte numa distancia r;g deveriam ser equivalentes do sinal no detector A, de
uma fonte em uma distancia r;4. As distancias fonte-detector sdo: 7114 = rig = r1 = 2 cm, r94 = T9g =

ro =2.0Cm, T34 =T3p =73 =3 CM € T4 =7T4p = T4 = 3.5 CIN.

Antes de examinar como a sonda absoluta trabalha vejamos que k, pode ser calculado com o quociente

entre os valores da amplitude (A) do sinal espalhado. Note que a equagao 3.29 pode-se escrever como

In(A;r?) = —kyr; +InAg i=1,2,3,4, (4.10)

isolando para k.

B ln(%ﬁ—:) +2n(f2 )

.= nrs’ 4.11
(ro—r1)+ (rqa —rs3) (4.11)
de forma semelhante para k;
97“ - 07" 07’ - 97’
hi = — 1= 2) + (Ora = Ora) (4.12)

(r1 —7r2) + (rs = 14)
Aqui 0,1 é a defasagem ideal (i.e. sem perdas) que serd detectada numa distancia r; da fonte 1.
A sonda absoluta pode medir estes quocientes das intensidades e as diferencas de fase de tal forma que

sao independentes de muitos fatores instrumentais. Consideremos a figura 4.7, e vejamos que a amplitude do

sinal no detector A e B enquanto a fonte 1 estd ligada, é dada por

Ar1,4 = LC1YAC4 A,
(4.13)

Ay p=1,C1YpCpA,3,

onde Aj ;, é o sinal medido devido a fonte 1 no detector x (A ou B), I; é a intensidade da fonte 1, Y, ¢é a
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sensibilidade do detector x, C; é a combinagao entre acoplamento e eficiéncia para a luz da fonte 1 dentro
da amostra, e C, ¢é a eficiéncia do acoplamento para a luz fora da amostra chegando no detector x. C7 e Cy
incluem as perdas dentro das guias de onda. A,, é a amplitude do sinal ideal A, numa separagéo r,, entre
fonte e detector, tendo em mente que ry é a menor distancia fonte-detector e r4 é a maior. De forma mais
clara, A, é o sinal A que deveria ser medido se nao existissem perdas e a intensidade de cada fonte fosse 1.

Quando a fonte 2 esta ligada temos

Az 4 = [,CY4CAA, 3,

(4.14)
Ay p = 1,0 YpCpA; .
Note que 4.11 e 4.12 fornecem
Arr [Ari Apr [A2,4Act,B11C1YACAI2C2YECp  [A2 4A1B (4.15)
Ars Arz Ars A1, AA2 BI2CYACAIIC1YBCB A1,4A2 B '

De forma similar

Ars Ay aA3 B
= [StALSE 4.16
A Az AAsB (4.16)

e para as diferencas de fase

1
(0r1 — Or2) + (Or3 — Or4) = 5((91,,4 +602p5)— (02,4 +601,8))+ (034 +048)— (01,4 +038)), (4.17)

297«1 297‘2 207«3 297‘4

onde 0,; (i =1,2,3,4) é a defasagem ideal com respeito a fonte numa disténcia r;, e 6 5, é a defasagem com

respeito a fonte 1 detectada pelo detector x (A ou B).

Em principio, com as equagoes 4.11, 4.12 e 4.15-4.17 temos uma forma de encontrar as propriedades
opticas do tecido sem precisar de uma calibracao com ajuda de blocos ou phantoms de propriedades pré-

determinadas.
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Figura 4.8: Coeficientes de absor¢ao e espalhamento, obtido pelo método de auto-calibragio (asteriscos) e

de calibragao padrao (circulos). A linha tracejada é a condicao ideal onde os valores obtidos sao iguais aos
valores reais.

4.2.3 Resultados em phantoms 6pticos

Para testar os métodos de calibragao, foram usados dois blocos (ou phantoms), feitos de silicone, com
valores pré-determinados dos coeficientes de absor¢ao e de espalhamento. Um dos phantoms (phantom de
calibragao) foi usado para encontrar os fatores de correcao para a amplitude e fase do sinal medido. O outro
foi utilizado para testar tais fatores (phantom de prova).

Desta forma, foram encontrados valores para os coeficientes de espalhamento e absorcao para o bloco de
prova com erros relativos aos nominais menores que 5 % nos dois métodos (ver figura 4.8). No entanto, a
geometria de Auto-calibragdo depende da curvatura onde seja fixada e para o nosso caso do tecido biolégico
que tem curvatura irregular tivemos que excluir essa calibracao. Por tal motivo a calibragao utilizada nas
medidas em seres humanos foi a Calibragao Padrao.

Em vista do procedimento experimental mencionado neste capitulo, e considerando que temos a parte da
modelagem do tecido do capitulo anterior, sé resta aplicar teoria e experimento ao calculo das propriedades

Opticas em experimentos que envolvam humanos, o que serd feito no seguinte capitulo.

ol



52



Capitulo 5

Aplicacoes clinicas

Enquanto medidas relativas podem ser suficientes para estudos funcionais com o intuito de detectar
respostas hemodinamicas e metabélicas decorrentes de ativacao cerebral [61-63], as medidas absolutas (DOS)
podem expandir o alcance de informagoes fisiolégicas adquiridas que possuem relevancia clinica.

O modelo do meio semi-infinito tem sido muito utilizado em medidas absolutas para a obtencao e veri-
ficacdo de propriedades 6pticas dos tecidos bioldgicos [64—66], em especial o tecido cerebral. Entretanto, este
modelo apresenta algumas desvantagens. Entre elas, a considerada mais significativa poderia ser a incapaci-
dade de se distinguir entre as concentracoes de hemoglobina no escalpo, no crénio e no cértex. Além disto,
a camada da pele estd sujeita a ruido fisiolégico, que pode causar interferéncia no processo de obtencao de
informacoes sobre a atividade cerebral em questao. Nao obstante, é possivel aproximé-lo como uma estrutura
de camadas (pele, cranio, fluido cranio-encefélico e cortex ). Neste capitulo, apresentamos os resultados obti-
dos quando utilizamos o modelo de DC em dados reais obtido em humanos. Estes resultados sdo comparados

com o método tradicional na literatura, que utiliza o modelo semi-infinito.

5.1 Metodologia e protocolos

Para ilustrar o potencial do modelo de DC na &drea clinica coletamos dados em duas situacoes distintas
envolvendo 2 grupos de voluntarios diferentes. No primeiro experimento, coletamos dados de voluntérios
sadios a fim de buscar “padroes de normalidade” entre diferentes individuos. Para isto, foi recrutado um
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Figura 5.1: Diagrama esquemético dos lugares onde foi posicionada a sonda: A) no brago (2 posigoes) B) no
cérebro (7 posigoes). O x indica o lugar aproximado onde foi colocada a sonda.

grupo composto por 34 pessoas (20 homens, 14 mulheres) com idade de 22 +4 anos. Os voluntdrios foram
instruidos a néo fazer nada e ficar quietos em uma cadeira. A sonda (Figura 4.5) foi colocada em 7 diferentes
areas da regido pré-frontal e frontal da cabega, também no brago e antebraco dos voluntarios (ver figura 5.1).

O tempo de cada medida foi de aproximadamente 120 segundos.

No segundo experimento, estdvamos interessados em verificar potenciais diferencas nas medidas relativas
ao longo do tempo estimadas pelo modelo de DC. Para isto, aproveitamos de uma situagao clinica rele-
vante através de uma colaboragao com o grupo de Cirurgia Neurovascular do Hospital das Clinicas (HC) da
Unicamp. Os dados deste segundo experimento foram adquiridos durante a cirurgia de endarterectomia de
carétida em 10 pacientes com oclusdo parcial na cardtida interna. A sonda foi fixada em uma tnica posi¢ao na
regiao pré-frontal do lado da artéria carotidea a qual estava sob operacao, enquanto o paciente estava deitado
na cama de cirurgia sob anestesia geral. O tempo de duracao de todas as aquisi¢oes foi de aproximadamente
120 minutos (tempo total da cirurgia). Cabe ressaltar que durante este intervalo, as mudancas relevantes
aconteceram enquanto foram campleadas e desclampeadas as artérias, como parte da cirurgia, o qual durava
um tempo estimado de uns 20 minutos. Nos 2 experimentos, utilizamos o sistema comercial éptico descrito
na segao 4.1.1. A sonda utilizada permite usar dois comprimentos de onda, dos quais foram escolhidos 690
nm e 850 nm por praticidade. As separacoes fonte-detector variam desde 1.5 até 3 cm, com incrementos de

0.5cm.

Todos os experimentos foram realizados no HC/UNICAMP, e o protocolo de pesquisa foi aprovado (a
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priori) pelo Comité de Etica em Pesquisa (CEP) da Universidade Estadual de Campinas (UNICAMP). O

modelo do termo de consentimento livre e esclarecido assinado pelos participantes estd no apéndice C.

5.2 Comportamento linear predito pelo modelo SI

Assumir o tecido bem modelado por um meio homogéneo e semi-infinito fornece uma solugao para a
fluéncia com duas informagoes independentes: uma para a amplitude da fluéncia A(p) e outra para a fase,
O(p). Além disso, se a fluéncia é medida numa distancia maior do que a distdncia média de espalhamento
dos fétons, este modelo prediz comportamentos lineares para o logaritmo da amplitude e para a fase, o que
foi conferido no caso do tecido bioldgico ser a cabega (ver figura 5.2) e com a sonda dada na figura 4.5.
Note que destes comportamentos lineares para a amplitude e fase sdo calculadas as inclinagoes k, = 1.22(5)
e k; = —0.200(2)1/cm, e com as equagoes 3.30 e 3.31 sdo encontradas as propriedades 6pticas aproximadas
do cérebro, que no caso do comprimento de onda de 850 nm sao: u, = 0.096(4), p, = 5.0(2)1/cm. Estes
valores de absor¢ao e de espalhamento sao condizentes com a literatura ao ser utilizado o modelo SI [61]. No

entanto, como veremos nas seguintes se¢oes o modelo SI subestima p, e superestima /.

5.3 Propriedades 6pticas absolutas dos tecidos no estado basal

Medidas absolutas DOS em cérebros humanos de adultos reportam estimativas de [HbT] no intervalo de

~ 42 a 95 uM, e saturacao de oxigénio no tecido cerebral no intervalo desde 57 % a 74 %, baseados no modelo

semi-infinito [65,66] ou de duas camadas [17,67,68]. Mesmo assim, o modelo semi-infinito subestima por
A , , ‘ B)

i 0.9

7.5 k;}: 1,22(5)1/em | __0.85 ki = —0,200(2);/%n1

S T S
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Figura 5.2: A) Comportamento linear para a amplitude do sinal detectado. B) Comportamento linear da
defasagem do sinal detectado, em dados experimentais da cabeca.
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Figura 5.3: Médias para todos os voluntérios de A) coeficiente de absor¢ao(u,); B) espalhamento (p}), em
diferentes regides da cabega, no modelo de SI (barras pretas) e de DC (barra cinza representando o cértex e
barra branca representando regites superficiais), no comprimento de onda de A = 690 nm.

volta de 30 % a [HbT] do cérebro em dados simulados [68] e em dados reais por volta de 50 % [17].

Por outro lado, o modelo de duas camadas tem mostrado ser adequado na hora de reproduzir os valores
reais da camada inferior (cérebro), tanto em dados simulados [68] quanto em animais [69]. Além disto
o modelo de DC, tem sido eficiente na hora de separar informagdo hemodindmica (em dados simulados)
proveniente da camada inferior (cortical) da camada superior (extra-cortical ) com uma aproximacao do 98

% em relagdo & hemodindmica real simulada [70].

5.3.1 Cérebro

Os modelos SI e DC foram utilizados para encontrar as propriedades 6pticas absolutas do cérebro. Para tal
finalidade, foram adquiridos dados de 34 individuos, o que resultou na constatacao de que realmente existem
discrepancias nas informagoes provenientes do cortex e dos resultados obtidos quando o modelo semi-infinito é
empregado. Em resumo, quando comparado com o modelo de DC (na regiao cortical) o modelo SI subestima
em aproximadamente 35 % o coeficiente de absorcao e superestima em aproximadamente 55 % o coeficiente
de espalhamento (tabela 5.1). Estas discrepancias na absor¢io refletiu-se em subestimar [HbOs|, [HbR] e
[HbT] em ~ 29 %, 45 % e 35 %, respectivamente; com isso, StOq foi superestimada em ~ 10 % (tabela 5.2).

Valores apresentados na tabela 5.1 representam as médias dos coeficientes 6pticos nas diferentes regices
para todos os voluntarios. Como podemos observar na figura 5.3, tais valores correspondem ao comportamento
geral das propriedades 6pticas nas diferentes regioes sob estudo, devido a baixa variabilidade inter regides. Um
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resultado notavel é que a absorgao cortical p,2 € consideravelmente maior do que a absorgao extra-cortical
(tabela 5.1), o que concorda com a fisiologia conhecida de que a regidao cerebral é uma regido altamente
vascularizada, portanto a mesma deve possuir altas concentragoes de hemoglobina (92(5) pM) se comparadas
com camadas superficiais (23(2) uM) (tabela 5.2). Em contraste, o espalhamento cortical medido nos sujeitos
é mais baixo se comparado a regides extra-corticais (ver tabela 5.1). Este espalhamento baixo na regido
cortical também ¢ consistente com alguns valores reportados na literatura (tais como 2-5 cm~! [65] e 3
em~! [17]), e talvez sejam originados por fatores fisiolégicos e do fato que a largura da primeira camada
no nosso modelo de DC foi fixada para ser 1 cm. Como consequéncia de supor a largura da primeira
camada, o que estamos considerando por segunda camada contenha parte do fluido cerebroespinal (CSF)
(caracterizado por baixo espalhamento). Desta forma, ao calcularmos o coeficiente de espalhamento cortical,

este é subestimado porque a regiao do CSF tem baixo espalhamento.

Outro aspecto relevante é que mesmo que a diferenga entre os modelos DC e ST em [HbOs] e [HbT] seja ~
30 %, a diferenga em StOs quando este é calculado é ~ 10 %. Entretanto, outros autores reportam diferengas
relativas ao redor de 4 %, ainda que ocorram discrepancias maiores nas concentragoes de hemoglobina nos
dois modelos [17]. Para um melhor entendimento, suponha a seguinte situagdo: primeiro considere AXpp0,
e AYmpyr como sendo respectivamente o valor que [HbOs] e [HbT] cortical foram subestimadas pelo modelo
SI; segundo, seja HbOspe e HbT pe a oxi-hemoglobina e hemoglobina total cortical, respectivamente. Com

estas duas consideragoes, [HbOz] calculado no modelo SI é: HbOspe-AXgpo,. Assim, StOq serd igual nos

dois modelos se a seguinte relacao é satisfeita:

Tabela 5.1: Valores médios de pu, e p), para todos os voluntarios e todas as regides, usando os modelos SI e
DC, e a diferenca percentual (A% SI-DC ) entre os pardmetros calculados pelo modelo ST e DC (na regiao
cortical). Os niimeros entre parénteses representam o desvio padrao entre as médias para todas as medidas .

A ta(cm=1) S. Infinito | j1a,(cm=1) Cortical | 4, (cm™1) Extra-cortical | A% SI-DC (cortical)
690 nm 0.13(2) 0.21(1) 0.071(8) 39
850 nm 0.15(1) 0.22(1) 0.069(4) -30
pf(cm™1) S. Tnfinito | pg (cm™") Cortical | py (cm™') Extra-cortical [ A% SI-DC(cortical)
690 nm 9(1) 50 11(1) 56
850 nm 8(1) 4(1) 11(1) 54
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HbOs, — AX o,  HYOs,,,

= 5.1
HbTDC — AYH(,T HbTDC ’ ( )

ou simplificando,

AXupo, _ HbOzp,
AYmr  HbTpe

(5.2)

De fato, ndo importa o quanto se subestime [HbOs] e [HbT]. Se os quocientes do que se subestima com o

modelo SI cumprem a relacao 5.2, os mesmos resultados de StO3 serao obtidos em ambos modelos.

Dependéncia dos parametros 6pticos com a idade

As propriedades 6pticas tem mostrado uma dependéncia com a idade, de tal forma que os valores absolutos

de absorgao e espalhamento sdo menores em pessoas idosas quando comparadas com sujeitos jovens [64]. Tal
efeito possivelmente estd associado & rarefragdo microvascular cerebral [71] ou a uma deficiéncia dependente
da idade, da perfusao e metabolismo associado a alguma neuropatologia [72]. Neste trabalho foi feita essa

comparacao incluindo o modelo de DC para o célculo das propriedades épticas. Cabe ressaltar que o niimero
de idosos é pequeno (n=4), com idades em 55 + 8 anos. Mesmo com o nimero de idosos baixo, as diferengas na
absorcao e espalhamento sdo notdveis ao ser usado o modelo SI (ver figura 5.4), tal como tem sido reportado
na literatura [64]. No entanto, utilizando o modelo de DC, corticalmente essas diferengas nao sao tao claras.
Se corticalmente nao se observam estes comportamentos, poderia indicar que as diferengas encontradas com
o modelo SI provavelmente tenham origem no modelo fisico e nao fisiolégico. No entanto, é necessario um

maior nimero de voluntarios idosos a fim de realmente entender como as propriedades 6pticas dependem da

Tabela 5.2: Valores médios das concentragoes de [HbOsz], [HbR], [HbT] e saturagao de oxigénio (StO3) em
todas as regides e todos os voluntérios, usando o modelo de SI e DC, e diferenca percentual (A% ) no SI
relativo ao cortical calculado pelo modelo de DC. Os nimeros entre parénteses representam o desvio padrao
entre as médias para todas as medidas.

S. Infinito | Cortical | Extra-cortical | A% SI-DC (cortical)
[HbO2] (M) 41(4) 58(4) 11(1) -29
[HbR](pM) 19(3) 34(3) 9(3) -45
[EbT] (M) 60(7) 92(5) 23(2) 35
StO2(%) 68(1) 63(3) 52(10) 10
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Figura 5.4: Média e erro padrao de medidas das propriedades 6pticas absolutas, p, p, em sujeitos idosos e
jovens, com os modelos de SI (esquerda) e de DC (direita).

5.3.2 Musculo

Dados de reflectancia no brago e ante-brago (Figura 5.1) foram ajustados com o modelo de DC con-
siderando a primeira camada para ser a pele e a segunda como o musculo. A largura da primeira camada foi
fixada em 2 mm, de acordo com [73]. Os resultados das propriedades dépticas calculadas estao consignados
na tabela 5.3. Os valores de discrepancia para o braco e ante-brago, entre os dois modelos sao menores dos
que foram encontrados no cérebro.

Se pensarmos em que as diferencas ao calcular as propriedades épticas com o modelo SI depende do
quanto os fétons estao interagindo com uma regido nao desejada (regides extra-corticais no caso da cabeca ou
a pele no caso do brago), entao faz sentido que o modelo de SI erre menos as propriedades pticas do misculo
quando comparadas ao cérebro, devido a que a largura da pele é de uns poucos milimetros. Por outro lado,
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Figura 5.5: Representagdo de duas camadas para o musculo; primeira camada (pele), segunda camada
(musculo). Imagem tirada de MedlinePlus.

mesmo assim os valores reportados pelos dois modelos tem discrepancias maiores do que 10 % que pode ser
atribuidas a modelagem fisica do problema. Um erro que também pode estar contribuindo nessa diferenga
estd relacionado ao valor fixado para a largura da primeira camada, pois outros estudos mostraram que se
o valor da largura da primeira camada é subestimado ou superestimado ao redor de 1 mm o valor medido

pode carregar erros entre 10 %-15 % [68] .

5.4 Variacoes das propriedades opticas em relacao ao estado basal

A segéo anterior mostrou que o modelo SI subestima p, e superestima p’, do cértex no estado basal. No
entanto, ndo sabemos o que acontece com as variagoes relativas das propriedades épticas (Apq/Ap’,) nos dois
modelos. Nesta secdo usaremos os dois modelos em uma situacao fora do estado de repouso, especificamente

em uma cirurgia da artéria carétida chamada endarterectomia.

5.4.1 Endarterectomia de cardotida

Endarterectomia de cardtida é um tipo de cirurgia que é usada para prevenir acidentes vasculares cerebrais
(AVCs) em pessoas com estenose da artéria carétida. A estenose da artéria cardtida acontece se uma placa é
acumulada em pelo menos uma das duas grandes artérias em cada lado do pescogo (as artérias carétidas (figura
5.6)). Estas placas podem ser formadas por gorduras, colesterol, cdlcio, e outras substancias encontradas no
sangue. Ao longo do tempo, a placa se endurece e estreita as artérias cardtidas. Isto limita ou bloqueia o
fluxo de sangue rico em oxigénio para o cérebro, o qual pode conduzir a um AVC [74].
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Tabela 5.3: Valores médios das propriedades 6pticas tanto no brago quanto no ante-brago, usando o modelo
de SI e DC, e a diferenga percentual (A% ) no SI relativo ao calculado pelo modelo de DC (no misculo). Os
nimeros entre parénteses representam o desvio padrao entre as médias para todas as medidas.

| S. Infinito | Musculo | Pele | A% SI-DC(misculo)
Brago

£12(600 nm) | 0.11(4) | 0.15(1) | 0.05(3) | -36
£2(850 nm) | 0.14(5) | 0.15(1) | 0.06(3) | -7
#5(690 nm) 4(1) 4.4(2) 3.8(4) | -10
1, (850nm) 4(1) 4(1) 3.5(3) | 0
Ante-brago
[2(690 tm) | 0.11(2) | 0.13(1) | 0.10(4) | -18
e (850 nm) | 0.14(3) 0.15(1) | 0.07(4) | -7
((690 nm) | 5(1) 46(2) | 4.3(4) |8
15 (850 nm) 4(1) 4(1) 3.73) | 0

Usualmente, nestas cirurgias o paciente estard sob anestesia geral. Normalmente se realiza um corte
do lado do pescogo da cardtida que serda abordada. Em seguida o cirurgiao isola a cardtida das estruturas
que a rodeiam. Posteriormente é ocluida (clampeada) a artéria que vai ser desobstruida, a fim de ter uma
diminuigao do fluxo de sangue na regiao de interesse. Em seguida é aberta a carétida numa regiao posterior
de onde foi clampeada, e realizada a retirada da camada mais interna que possui as placas. E entdo realizado
o fechamento da artéria na regidao que se tirou a placa e feito a desclampagem com retorno a circulagao

sanguinea normal [75].

5.4.2 Monitoramento durante intervencao ciraurgica e analise com o modelo SI

Dez voluntérios foram monitorados durante a cirurgia de endarterectomia, e foram calculadas as diferentes
espécies de hemoglobina e saturacao de oxigénio com o modelo SI. De forma geral, todos os voluntérios
mantiveram variacoes hemodinamicas estaveis antes do clampeamento e com uma saturagao de oxigénio
oscilando entre 65 a 68 %. No entanto, durante o clampeamento, 9 voluntarios mostraram variagoes notaveis
(ver figura 5.7, gréfico representativo de um sujeito). Por exemplo, no sujeito da figura 5.7 foi observado
um notério decrescimento de aproximadamente 18.4 % na HbOs e um incremento de 18.9 % na HbR. Apéds
a desclampeagem se observou um comportamento inverso com um incremento de 40 % na HbOy; e um
decremento de 28 % na HbR.

Em contraste, um dos voluntarios nao teve mudancas durante o clampeamento, e teve variagoes relevantes
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Figura 5.6: H& duas artérias carétidas, uma a cada lado do pescoco, que se dividem em uma externa e uma
interna. A) mostra a localizagdo da artéria cardtida direita na cabega e o pescogo. B) secdo transversal de
uma artéria carétida normal que tem um fluxo normal de sangue. Figura C) se¢ao transversal de uma artéria
carétida que tem uma placa acumulada reduzindo o fluxo. Imagem tirada de [74].

apds a desclampeagem (Figura 5.8). De forma resumida, teve um incremento relativo de 40 % na HbOs,

diminui¢do de 15 % na HbR, resultando num aumento da saturacgéo de oxigénio de 13 %.

O objetivo principal da cirurgia é que o fluxo sanguineo aumente depois de se retirar a placa. No entanto,
pacientes com comportamentos como o mostrado na figura 5.7 podem nao ter tido variagbes importantes
imediatamente apds a cirurgia. Por exemplo, o comportamento para [HbO] antes da cirurgia oscila ao redor
de 24 pM, e depois de um certo tempo a [HbOs] tende a um valor préximo de 24 pM. De forma anéloga os
outros parametros apresentam o mesmo comportamento. Em contraposi¢ao, o voluntario da figura 5.8 tem

um aumento significativo do fluxo sanguineo, de certa forma indicando o sucesso da cirurgia.

Por ultimo, algo que podemos notar é que a hemoglobina total destes pacientes ¢é significativamente baixa,
se comparado ao valor médio encontrado para os voluntarios jovens e sadios ( ~ 60(7) uM). Nos 10 voluntdrios,
HbT pré-cirurgia variam entre 31 e 47 uM. Esses valores baixos podem estar relacionados a diferentes fatores,
tais como: idade, anestesia ou doenga de estenose de cardtida. Mais experimentos devem ser feitos a fim
de determinar e entender qual destas causas foi a responsédvel por tais valores baixos na hemoglobina total
nos pacientes com estenose comparados aos voluntéarios jovens e sadios. Outro ponto relevante é que mesmo
que se tem estes valores baixos na hemoglobina total, a saturacdo de oxigénio néo foi tao diferente. Nos
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Figura 5.7: Parametros calculados com o modelo SI durante a cirurgia para um voluntario representativo
( 9/10). A) Oxi-hemoglobina (HbOs) ; B) Deoxi-hemoglobina (HbR); C) Hemoglobina total (HbT) e ; D)
Saturagao de oxigénio pelo tecido (StO2). Regido cinza é o intervalo durante o clampeamento.

voluntérios jovens temos ~ 68(1) %, e nos pacientes de estenose, variam entre 61 e 68 %.

5.4.3 Comparacao modelo SI e DC durante o clampeamento

Para ver o comportamento dos dois modelos quando ha variagbes nas propriedades Opticas, usamos o
sujeito da figura 5.7 (comportamentos similares se observaram em 9/10 voluntérios) e se calculou a absorgao
no intervalo desde 8 minutos antes (baseline) até e 3 minutos apés o desclampeamento. Usando os modelos
SI e de DC, e se observou que as propriedades épticas apresentam comportamentos semelhantes ao longo
do tempo (ver figura 5.9) nos dois comprimentos de onda. A fim de quantificar essa semelhanga entre estas
séries temporais para as absor¢oes (no modelo SI e de DC na segunda camada), se calculou o coeficiente de
correlagao temporal de Pearson [76], encontrando-se correlagdes de 0.8 e 0.9 para os comprimentos de onda
de 690 nm e 850 nm, respectivamente (ver figura 5.10), sugerindo que a dindmica do cértex (i.e. variagoes
em relagao ao estado basal) é conservada pelo modelo SI.

Com a finalidade de quantificar as variagoes durante o clampeamento com respeito ao baseline (8 minutos
antes do clampeamto), se calculou a média das absor¢oes durante o clampeamento e a média no baseline, e
se fez a diferenca, assim como na seguinte expressao:
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Figura 5.8: Parametros calculados com o modelo SI durante a cirurgia para um voluntario com resposta
diferente do grupo (1/10). A) Oxi-hemoglobina (Hbogz) ; B) Deoxi-hemoglobina (HbR); C) Hemoglobina total
(HbT) e ; D) Saturagao de oxigénio pelo tecido (StOs). Regido cinza é o intervalo durante o clampeamento.
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Figura 5.9: Absor¢ao durante o clampeamento nos dois modelos (linha mais clara (verde)
modelo SI, e mais escura (azul) no DC na regiao cortical), e nos dois comprimentos de onda:

A) 690 nm, B) 850 nm.
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Figura 5.10: Coeficiente de absorgao cortical (p4,) normalizado pela média durante o clampeamento versus
coeficiente absor¢ao (i) calculado no modelo SI normalizado pela média, no comprimento de onda de 690
nm (pontos vermelhos), e 850 nm (pontos azuis). Linha tracejada representa a proporcao 1:1.

A = [média(clampeamento)-média(8 min antes do clampeamento)]. (5.3)

Tendo as variagoes nos coeficientes de absorgao, calculamos as variagoes em [HbOs], [HbR], [HbT] e StOs.
Os dados foram consignados na tabela 5.4, e mostram que nao ha diferencas significativas nas variagoes dos
parametros obtidos nos dois modelos, evidenciando que o modelo SI nao s6 reproduz a dinadmica do cértex,
senao que ele também fornece informacao quantitativa aproximada das variacoes das propriedades pticas e

hemodinamicas que dependem da absorcao no cértex.

Outra forma independente e mais simples de calcular as variagoes na absorgao é usando a lei de Beer-
Lambert-Modificada (BLM) [16], onde basicamente o logaritmo da atenuacgao da amplitude estd diretamente
relacionado com as variages na absorcao, sem precisar da informacao adicional da fase, além de supor que
o coeficiente de espalhamento ndo varia (experimentos NIRS com onda continua). Estes também foram
consignados na tabela 5.4, ndo encontrando diferenca significativa com as calculadas anteriormente com os
modelos SI e DC. Isto mostra a validade NIRS em estudos funcionais do cérebro devido a generalidade dos
modelos na hora de calcular as variagbes hemodinamicas, e justifica o amplo uso da lei de BLM em estudos

funcionais do cérebro.

Estes comportamentos estdo em concordancia com o fato de que a amplitude é mais sensivel & absorcao
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Tabela 5.4: Variagoes dos parametros 6pticos e fisioldgicos com respeito ao baseline (8 minutos antes do
clampeamento) nos modelos SI, DC e com a lei de BLM.

S. Infinito Cortical BLM
Aftgge, (1/cm) 0.009(3) 0.012(5) 0.010(4)
Aflags, (1/cm) -0.007(3) -0.055(5) -0.058(5)
AHbO, (M) -5(2) -4(2) -4(1)
AHbR (uM) 3(1) 3(1) 3(1)
AHbT (uM) -2(1) -1(2) -2(1)
A StO5(%) -9(3) 10 N

Tabela 5.5: Variagoes relativas dos parametros 6pticos e fisioldgicos com respeito ao baseline (8 minutos antes
do clampeamento) nos modelos SI, DC.

A% S. Infinito A% Cortical
Hasso 48,6 +5.9
tosso 6.7 3.8
HbO, -18.4 -14
HbR 18.9 9.6
HbT -5.4 -2
StO4 -13.8 -12.5

(ver figuras 3.8 e 3.9 da sec@o 3.4). Pelos resultados obtidos com o modelo DC (tabela 5.1) sabemos que
a absorcao cortical é a absorcao dominante. Por tal motivo, ao usar-se o modelo SI ou a lei de BLM, se
obtém informagoes congruentes com a informacao obtida pelo modelo DC no que respeita as variagoes das
propriedades épticas.

Finalmente se calcularam as variacoes relativas nas concentragoes nos diferentes tipos de hemoglobina
calculadas com respeito ao estado basal (8 minutos antes do clampeamento), que se mostraram diferentes
nos dois modelos (Figura 5.5). Como podemos ver, variagoes relativas no modelo SI sdo maiores em relagéo

as calculadas pelo modelo de DC sendo conseqiiéncia de que o modelo SI subestima os valores absolutos.
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Capitulo 6

Conclusoes e perspectivas

Nesta dissertagao mostramos que o processo de aquisicao simultanea da fase e da amplitude da onda
espalhada pelo meio turvo leva a uma quantificacao absoluta das propriedades épticas do tecido bioldgico.
De maneira geral, conseguimos utilizar duas abordagens na técnica DOS no dominio da frequéncia, baseados
na solucao da equagao de difusao tanto para um meio semi-infinito quanto para o meio de duas camadas,
implementando uma rotina de ajuste para os dados experimentais. Particularmente para o modelo de DC,

mostramos que nosso algoritmo é estével na faixa de p,/p, de interesse (~ 0.02-0.25 cm™1)/(~ 2-9 cm™1).

O estudo aprofundado dos modelos permitiu entender que a amplitude é mais sensivel a absorgao, e a
fase tanto a absorcao quanto ao espalhamento. O modelo de DC foi motivado pela tentativa de extrair
informagdes internas nos tecidos (especialmente o cérebro). Desta forma, quando fizemos medidas DOS nao
invasivas tanto na cabega humana quanto no brago, conseguimos calcular concentragoes de hemoglobina e
saturacao de oxigénio em regides extra-cerebrais (1 camada) e cerebrais (2 camada), como também da pele

(1 camada) e musculo (2 camada).

Quando comparados os dois modelos em dados reais em humanos, o modelo SI consegue reproduzir a
hemodinamica da regido cortical. Em contraste, subestima os coeficientes de absorc¢éo por volta do 30 % e
superestima os coeficientes de espalhamento em ao redor de 50 % do tecido bioldgico, quando comparado
ao modelo de DC. Algo notavél é que o modelo SI é capaz de medir as variagdes corticais, e com uma boa
aproximagao (~ 10 %) a saturacdo de oxigénio cortical. No entanto, na hora de calcular valores absolutos
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corticais, o modelo de DC se mostrou mais preciso, como ja sugerido previamente [69]. Desta forma, em
aplicagoes clinicas onde os valores absolutos sao de grande importancia é conveniente o uso do modelo de

DC.

Adicionalmente, foi mostrado que a absorgao cortical é de uma ordem de grandeza maior que a absorcao
extra-cortical, relacionado a alta vascularizagao cerebral. Uma limitagao é fixagao da espessura da primeira
camada, que pode levar a que, o que estamos considerando por regiao cortical, também seja parte do fluido
cerebroespinal que tem baixo espalhamento e baixa absorcao, como consequéncia, se estao subestimando as
propriedades épticas da regiao cortical. Para superar este inconveniente, medidas adicionais com ressonancia
magnética podem fornecer os valores reais da espessura da primeira camada. Outra opcao é aumentar o
numero de distancias fonte-detector afim de ter um numero maior de pontos para ajustar, e desta forma
nao fixar o valor para a espessura no algoritmo. No entanto, dois argumentos podem se usar em suporte da
metodologia usada neste trabalho. O primeiro é que o coeficiente de espalhamento medido em 690 nm foi
maior que em 850 nm, para todos os sujeitos tanto no modelo de SI quanto de DC, como o esperado pela
teoria de Mie ( equagao 2.9). E o segundo, é que tanto as concentragdes de hemoglobina quanto a saturagao

de oxigénio estdo dentro do previamente reportado em cérebros humanos [17, 68, 78].

Propriedades épticas calculadas pelo modelo SI mostraram uma dependéncia com a idade sendo que
para voluntarios saudaveis idosos os valores dos coeficientes épticos foram menores quando comparados aos
individuos saudaveis. No entanto, o modelo de DC nao mostrou claras diferencas, mas é necessario um numero
de voluntarios maior para chegar em alguma conclusao decisiva neste caso. Por outro lado, monitoramos
uma cirurgia cardiovascular chamada endarterectomia que para o nosso conhecimento é a primeira vez que
essa cirurgia é acompanhada por medidas DOS e analisadas simultaneamente pelo modelo SI e de DC. Aqui
os valores para as concentragoes de hemoglobina no sangue no baseline, em todos os pacientes se mostraram
para ser menores do que nos individuos jovens e saudédveis. Ressaltando a importancia dos valores absolutos

no estado basal como biomarcadores.

No futuro, se espera que DOS seja uma ferramenta para uso primario no estudo de individuos saudéveis,
para encontrar valores padroes em parametros tais como hemoglobina total e saturacao de oxigénio pelo
tecido, que possam ser usados como referéncia e sirvam na area de diagndstico clinico. Além disso, a técnica
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tem um grande potencial para monitoramento de pacientes que experimentam intervengoes cirirgicas, devido

a sua portabilidade e baixo custo, servindo de apoio médico.
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Apéndice A

Equacao de transferéncia radiativa e

deducao da equacao de difusao

A.1 Aproximacao de difusao

O ponto de partida para a equacao de difusao é a equagao de transferéncia:

1 OL(r, ﬁ,t)
v ot

— s (r) / L, Q) PE,Q)AL + (1s(x) + ra(0) L(r, 2.) + Q(r, ,8),

=V (L(r,Q,)Q)

onde integrando em 2

— QL(r,Q,t)dQ:V-/QL(r,Q,t)QdQ
—uele) [ L) [ PO + (1) + o) [ Lir Bty
’ Q Q

Q
/ Q(r, 0, 1),
Q

considerando invariancia rotacional e a normalizacao para a se¢ao de choque diferencial
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/P(ﬁ,ﬁ/)dﬂ _ /P(ﬁ D)0 = 1 (A3)

A equagao A.3 trata os fétons como se fossem bolas de bilhar experimentando colisces elasticas. Usando

as definigoes para a fluéncia ¢ e o fluxo j:

9¢(r, t)
ot

— V- (i(1, 1)) — vt (R)6(x, £) + 0S(r, 1) (A4)
onde

S(r,t) :/Q(r,ﬁ,t)cm,
o(r,t) = / L(r,Q, t)d, (A.5)

jlr,t) = / L(r, Q, 1)Qd.

Quando o espalhamento é muito maior do que a absorcao é considerada a aproximagao de difusao.
Nela ¢é assumido que a radiancia encontra muitas particulas e é espalhada quase uniformemente em todas as
diregoes. E portanto a sua distribuicao angular é quase uniforme, mas, sua dependéncia angular ndo pode
ser constante porque, se fosse constante, o fluxo seria zero e nao teria poténcia liquida propagando-se. Assim

a radiancia é uniforme com uma pequena contribuigao do fluxo na diregao Q [27],

L(r,Q,t) = iﬂ(ﬁ(r,t) + %j(r,t)) Q. (A.6)

Agora substituindo na equacao A.1 e multiplicando por Qe depois integrando em (2

%% [ [gf)(r,t)+3j(r,t))~§]§d(2:/ﬂv- ch(r,t)Jr?,j(r,t))-ﬁ)ﬁ}ﬁd&)
~ ps(r) /Q / /Q {¢(r,t)+3j(r,t))~f)\’} QP 0)ddY + (1a(r) + pra(r)) /Q [¢>(r,t)+3j(r,t))~§ Qdotr (A7)

ar [ Q(r,Q, )R,
Q
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as seguintes integrais sdo nulas devido & simetrial

/ QdQ = 0,
47

Q(r,Q,1)QdQ =0, (A.8)
47

P(r, 1)QdQ = ¢(r, 1) / QdQ = 0,
47 47

portanto a equagao A.7 fica como:

%%/(( ) 0)0d0 = / K r,t) + 3j(r, 1)) - Q)Q}@dﬂ
— 3.(r) /Q / /Q ((r,t) - Q)QP(Q, Q) dQdQ + (A.9)

3(1s (1) + p1a (1)) / i(r. 1) D)0a0,

a primeira integral na equagao anterior se pode solucionar tendo em conta que |’ (A ﬁ)ﬁdQ = %’rA, para

qualquer vetor, A. A segunda pode-se fazer o seguinte

/Qv- [(¢(r,t)+3j(r,t) ) }Qdﬂ /v QdQ+3/V (j(r,t) - 0)QdQ
:/Q[ws(r,t) Q+¢(r,t)y/ﬁ(]ﬂd9+3/ﬂ{V('(r,t)~§)~§+j(r,t)-§m7%dﬂ
0

:/(w(r, ) Q)Qdﬂ+3/(V( £ )7 0)0d0
Q

%”vgb(r, £). (A.10)

Nas tltimas duas integrais usou-se os fatos de que [, (AQ)QdQ =TAc [, (V(A(r1) ﬁ) ﬁ)ﬁdQ = 0 para
qualquer vetor, A (ver [25]). Na terceira integral ([, j(r,t) - Q Jo QP(Q,?Z\’)deQ’) pode-se fazer primeiro a

integral fQ ﬁP(ﬁ,@)dQ sendo que é proporcional a ﬁ’, isto é:

/ QP(Q,0)d0 = g& (A.11)
Q

LOu fluxo ser zero através de uma esfera de raio unitario
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para encontrar g multiplicamos por Q' obtendo

g= / Q- Y P(Q,Q)dQ = (cos(0)). (A.12)
Q
Assim
/ j(r,t)-ﬁ/ QP(Q, ) dadsY :g/ ((r,t) - Q)Y de :g%”j(r,t) (A.13)
’ Q ’

Desta forma chegamos a:

347 0j(r. 1)

47 47, 4,
= gvab(r, t) — 39/@3.1(1@ )+ 3(ps + pa) 5i(r,t) =

v 3 Ot 3
19j(r,t) 1 . .
Pl 3V¢(r,t) gpsj(r,t) + (s + pa)j(r,t) =
1 8j(r, t) . 1 / .
— o = 3 Ve ) + (1 + pa)i(r,t) =

1 0j(r,t) 1 '
T R T T R R L

onde !, = ps(1 — g) é o coeficiente de espalhamento reduzido. Desta forma chegamos a:

3D(r) dj(r,t)
v ot

= D(r)Vo(r,t) +j(r,t), (A.15)

onde D = v/3(p), + pa) =~ v/3u’ é o coeficiente de difusao fotonica.

Fazendo a divergéncia da equagdo A.14, supondo constante D(r) e combinando com A.4

3D 9 [0¢(r,t) B 9 1[0¢(r,t)
ﬁa ot + vuaqﬁ(nt) ’US(I‘,t) =DV ¢(I‘7t) + ; T + vua(b(nt) ’US(I‘, t) y (A16)
o lado esquerdo da anterior equagao pode ser desprezado se SUD;“” < 1 eisto é verdade para w < 6 Grad/s [17].

No nosso caso w = 27 x 110 Mrad/s, portanto
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196(r,1)

ST = DVAG(r ) — pad(r, 1) + S(r, 1), (A.17)

que é a equagao de difusao.
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Apéndice B

Funcao de Green para a equacao de

difusao

Entao estamos interessados nas solugoes que oscilam na mesma freqiiéncia que a fonte, essas solugoes

podem-se escrever na forma [51]

Gac(r,t) = ¢(r)e” ™t (B.1)

substituindo na equagdo B.1 na equagdo A.17 obtemos

D(e’ithQQb(r)) i Uﬂa¢(r)€7iwt _ 7UMa(:5(r) — iweiiwtgb(r)’ (BQ)

agora fatorando e dividindo por e~*, a ambos lados da equacdo B.2 temos a equacdo de Helmholtz

V26(r) ~ K6(r) = v 5(x), (B.3)

Vita

2 _
com k° = )

—*5. Para solucionar a anterior equagao primeiro achamos a solugao para a equagao homogénea

V2(r) — k*3(r) =0, (B.4)
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que nas coordenadas esféricas pode-se escrever como

Ld*(rg(r)) o
D g o, (35)
se w = ¢ (r)r temos
d*(w) 2
T k*w =0, (B.6)
cuja solugao geral é:
w = Ae” " 4 BeFr, (B.7)
de onde
A —kr B kr
b= 28 (B.8)
r r

Y= : (B.9)

Voltando a nosso problema inicial de resolver a equacdo B.3 e com LO = V2?0 — k%0 e, considerando o

Teorema da Divergéncia

/ V- AdV' = j'{ A-fidA (B.10)
|4 S

a continuagdo facamos A = ¢V, pelo qual a equagao B.10 serd dada por

2 ’r_ % /
/V(w b+ V- Vi)dV _7§3¢andA, (B.11)

trocando ¢ por v e, subtraindo na equacio B.11 temos ':

2 2 r_ aj_ aﬁ !
[ @vre— v = § gt —vhaa (B.12)

1 Teorema de Green
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somando e subtraindo k2¢y ao lado esquerdo da anterior equacio temos

R GO PP
J oo —vioav' = § 032 v (B.13)

agora com as equacgoes B.3 e B.9 na equacgao B.13, e tendo em conta as descontinuidades em zero da solucao

wQ

e—k|r—r’| Mac
[ (@ =¥ (e ) - T (oS av =
14 |I‘ —r | D (B 14)
9 e~ klr—r'| e~ klr—r’| 3¢(|P _ I,/|) ’
—r')=— — dA’
jg((b(‘r rl)@n v — /| v — 1/ on Jad’,
realizando a integral do lado esquerdo temos
M —kr
—Anp(r) — v—=2= £ =
D 67“ —— P~ (] 0 (B.15)
, e e r—r ,
—r'))— — dA
0l =) e — G e A
que no caso de um meio infinito (r — oo = % — 0), a integral do lado direito se anula portanto
oM, e kT
9(r) = AdnD r (B.16)
Juntando as equagoes B.1 e B.16 obtemos
Mg e P
Dac(r,t) = D ¢ L (B.17)

que ¢ a taxa de fluéncia para um meio infinito [16].

A fim de encontrar a funcdo de Green para a equagao de difusdo e considerar outras geometrias além do

meio infinito reescrevamos a equacao B.13 assim:

2¢ da definicdo da funcio delta em o integrando é dizer JL( ekr

Ydv = —4x [§(r)dv

T
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Y Ay /
J v = § @3 —vihan - [ wrienav (B.15)

tendo em conta os casos em que L(¢) = —f para L(¢)) =0 ou ¢ = Lr’” por separado, obtemos as seguintes

equacoes, respectivamente,

Y R R A :
0= f 05 —vhaa+ [ wpav (B.19)
€
1 9 eklr—r'|
o(r) = —= ¢ (o(|r —1')) 5= ———
o S e (B.20)
e—klr—r r—r , e—klr—r ,
o r—r] on Jaa +E V( |r — 1’| Hv”,

somando as equacoes B.19 e B.20 temos

-1 ;0 e~ klr—r'|
o) = 4 (@l =) 5 (G + )

—k|r—r'| - —k|r—r'|
L (&

v — 1’| A Jy o Jr —1/|

(B.21)

+p)f)dV'.

A anterior equacao tem validade para um 1 arbitrario solucdo de L(¢)) = 0 na regido S. Utilizando esta

arbitrariedade em 1) se obtém

N , 1y 9¢(lr —1'])
¢(r) = = ¢ (¢(Jr = r'[) 5 -G(Jr — ') = G(|r — r'|) ———7)dA+
j{g on on (B.22)
G(r —1'|) f)aV’
+ [ @t =np
Portanto, a fungao de Green [51] é
, 1 e—k|r—r|
G(r—1'|) = Pty + 1. (B.23)



A funcdo ¥ que é uma solucao da equacao homogénea de Helmholtz, determina, univocamente a funcao

de Green apds ser especificada as geometrias no que é chamado de condigoes de contorno.

B.1 Meio infinito

No caso do meio infinito a tnica condi¢ao que temos para a funcao de Green é que seja zero no infinito e
isto é cumprido por fazer ¥ =0
1 efk\rfr'\

; (B.24)

T 4r |r — 1’|

no caso da equagao de difusdo a fluéncia é proporcional a fungdo de Green, devido a que a fonte é pontual e

portanto

—r'|) = B.25
o =) = o (.25)
B.2 Meio semi-infinito e condicao de contorno extrapolada
A condigao de contorno extrapolada é dada por
(b(r)lz:zb = 07 (B26)
onde a profundidade da fonte é z, = —— ~ L
Hatnl T

e~ kra(p)
r2(p)

De acordo com esta condigao de contorno, facamos a escolha de ¢p = — na equagao B.23, e

suponhamos a fonte imagem numa altura h e encontremos h de tal maneira que se cumpra a relagao B.26

determinada pela condicao de contorno, que em coordenadas cilindricas pode ser escrita como:

VMg
¢(p:2)].msy, = =GP, 2) =

2=2p

oM, [ e FVerH(+z0)? ek\/m]
47D \/p2+(z+z0)2 \/P2+(Z—h)2

(B.27)

Z=2Zp

89



do qual temos que

(Zy —h)? = (2 +20)* = Zp —h = —(2 + 20) = h = 223, + 20, (B.28)

donde se escolheu a solugao com sinal negativo, supondo que h > z;, portanto a fluéncia na interface esta

dada por

VMg, [e VP28 ok P2+ (22 420)2
dnD | /2 +23 PP+ (22 + 20)2 ]

¢(p,2)| =0 = (B.29)

a solugao anterior pode-se simplificar quando p >> (223 + 2¢), para isso reescrevamos B.29

oM, [e—kh(p) e—lm(p)}
4nD | r1(p) r2(p)
vMge

=D (e—krz(p) _ e—krl(p))dk
7r

(b(p,z = 0) =

VM. —kp 1+(22b+20)2 —kpy/14+(22)2
e 2 —e , )dk;
47D (
UMac [ —kol1i+3 (2252002 —kpl1+3(20)?)
~—= [ (e ST e 3(57) dk
47D (

M — k(22 420)2 — k22
= Hac ef’“%e# e )dk‘
47D

_uMge —kpT(y_ k(22 + 20)? oy k23

vMae [ _
- 47er/e 0] = k(422 + 4220 + 72) + k)] dh

_ vMac 2(25 + 2p20) /—ke_kpdk’

- 4wD p
~0

N (22 4 zpz0)vMy [ke kP n ek
B 2rDp p p?

= (2 + 2%0)

vM,,. ke=kP
2rD  p?

(B.30)

Lembrando que k = k, + ik; (k, > 0,k; < 0)3,e escrevendo k na forma polar k = |k|e’, desta forma a

fluéncia na interface em coordenadas cilindricas é

3a primeira condi¢do em k, é para garantir a convergéncia, ou seja, decaia a amplitude da onda com a distancia, e a condicdo
em k; estd relacionada com a solugdo e~ **! da parte temporal
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vM, e kep
=0) ~ (27 9 ||| ——e(TRipto),
B,z = 0) = (2 + 220) B ke

B.3 Meio de duas camadas

A equagao de difusao para a fluéncia no dominio da frequéncia para as duas camadas:

D1V2¢1(r,w) — (vpta1 — iw) gy (r,w) = —vMecS(r) 0<z2<1

DoV ¢a(r, w) — (vptaz — iw)da(r, w) =0 1<z,

(B.31)

(B.32)

(B.33)

onde D; = 1/3(pta, + p1,), ¢i(r,w) e I sdo a constante de difusao, a fluéncia da camada i e a espessura da

primeira camada, respectivamente. Para solucionar estas equagoes pode ser de utilidade fazer a transformada

bi-dimensional dada em [50]

¢i(2,51752):/ / ¢i(z,y, 2)e 1= 2V dydy,

onde s = /s? + s3, com o qual obtemos as seguintes equagoes diferencias

2

1
@@(z, s) — a?(bl(z,s) = —D—lé(z — 20) 0<2z<,

32
@%(%5)—@?%(278):0 z <,

(B.34)

(B.35)

(B.36)

as equagoes B.35 e B.36 definem as equacgoes para as fungdes de green da primeira e segunda camadas
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9? 1
@Gl(z,s) —a?Gy(z,8) = —ﬁé(z — 2p) 0<z<], (B.37)
e
82
@Gl(z, s) —a?Gy(z,5) =0 z <. (B.38)

Para encontrar a solucdo da funcao de Green da primeira camada se precisa tanto da solucdo homogénea
quanto uma solucao particular da equacgao B.37. Para derivar a solugao particular da primeira camada
G4 (s, z,w) foi usada a transformada de Fourier para encontrar a fungao de Green uni-dimensional para uma

regiao sem contorno na dire¢ao z, por aplicar

Gl (s, k,w) :/ G® (8, 2, w)e"*2dz, (B.39)
com o qual obtemos
4 1 1 —ikzg
G1(87k,w) = Em@ s (B40)

que com a inversa da transformada de Fourier

1 e .
Gi(s,z,w) = —/ GP (s, k,w)e**dz, (B.41)
2 J_ o

sendo usada para obter a solucao particular de B.37 para a primeira camada

» e—alz—zo]
G = B.42
I(Sasz) 2D1a1 ’ ( )
assim as solugoes das equagoes B.37 e B.38 sao
G A B el B.43
— a1z —Q1z .
1(5,2,11)) 1€ + bie + 2D a; ) ( )
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G1(s,z,w) = Aze*?® + Boe™ 27,

As constantes Ay e By sao determinadas por usar as seguintes condigoes de contorno

Gl(—Zb,S) =

G(o0,5) =

Gl(l,s) o ﬁ -1

Ga(l,s)  n3
8G1 8G2
a3 — Do 222
' 0z z=l ? 0z z:l’

com isto as solugoes da fungdo de Green para primeira e segunda camada sao

senfaq(zp + 20)] Diaycosh[ai(l — z)] + Daagsenhlaq (I — z)

Gi(z,s) =
1(z,8) Dioy Diajcoshlar (I + 2p)] + Daagsenhfay (I + 2p)) 0<z<1
_ senhlaq (20 — 2) -
D1a1
e
sen([ay (2 + 20)]el@2(=2)]
Ga(z,8) = 0<z<l

~ Dyagcoshlai(l+ z)] + Daagsenhlar (1 + z)]

(B.44)

(B.45)

(B.46)

(B.47)

Para inverter as equagoes B.46 e B.47 e obter a fluéncia em coordenadas cilindricas (p, 8, z) utilizamos a

solugéo dada em [57]

o~

1« _
o (r,w) = g ;Gk(s,z,w)Jo(sp)Jl 2(a’s),

(B.48)

onde k = 1,2 representam primeira e segunda camada, respectivamente. Jy e J; as fungoes de Bessel de

ordem zero e primeira ordem, respectivamente.
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Apéndice C

Termo de consentimento

(Aprovado pelo CEP/UNICAMP em 27/01/2014. Parecer CAAE: 256565130.0000.5404. )
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Universidade Estadual de Campinas
Departamento de Raios Césmicos e Cronologia

TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO - CONTROLE

SOBRE A PESQUISA:

Eu, , entendo que
fui convidado(a) a participar de um projeto de pesquisa, intitulado “Uso da fase para estimativa das
propriedades dpticas do tecido biologico com espectroscopia dptica de difusdo,” de responsabilidade
dos pesquisadores Reember C. Rodriguez, Marcelli Balduino, Wagner Avelar, Fabricio O. Lima e
Rickson C. Mesquita. O objetivo geral deste estudo € utilizar uma técnica optica emergente para
determinar parametros hemodinadmicos em diferentes partes do corpo (cérebro e/ou brago e/ou mama).
Tal estudo se faz importante para estabelecer o que poderd ser considerado como valores normais
destes parametros no futuro, quando quisermos comparar os valores destes parametros em pacientes.

A técnica a ser utilizada € conhecida como espectroscopia Optica de difusdo, ou simplesmente
NIRS. A NIRS ¢ uma técnica inofensiva, capaz de produzir informagdes sobre as mudangas das
concentragdes da hemoglobina (com e sem oxigénio) presentes no tecido quando este interage com a
luz infravermelha. A técnica permite obter imagens do cérebro usando a luz infravermelha e permite
reconstruir imagens topograficas dos tecidos a partir dos dados obtidos.

As informagdes a meu respeito que forem coletadas nesse estudo poderdo ser compartilhadas
com outros pesquisadores, podendo ser utilizada em outras pesquisas como controle. O sigilo sera
mantido em todos os estudos colaborativos através da utilizagdo de um coédigo numérico para a
identifica¢do dos individuos participantes.

PROCEDIMENTO:

Eu entendo que, se concordar em participar desse estudo, primeiramente passarei por uma
entrevista com os pesquisadores, na qual responderei perguntas a respeito dos meus antecedentes
meédicos e de meus familiares. A seguir, serei convidado a sentar confortavelmente numa cadeira
dentro de uma sala fechada, e os pesquisadores colocardo um arranjo éptico sobre a minha pele e/ou
cabega. Este arranjo optico contém fibras Opticas, que serfio posicionadas para iluminar e/ou coletar a
luz infravermelha. A potencia e o comprimento de onda da luz incidente ndo produzem riscos para
mim. Entendo que permanecerei em siléncio e tentando nfo pensar em nada durante a coleta dos
dados, que tera duragdo de 10 a 30 minutos.

Durante todo o tempo do exame estarei acompanhado pelos pesquisadores. Caso eu queira ou
me sinta mal, posso pedir para parar o estudo e minha participacdo sera interrompida em qualquer
momento, sem que isto afete em nada o estudo. Em todas as etapas, os pesquisadores me passardo
informagdes detalhadas e esclarecerdo as minhas duvidas a respeito de cada procedimento.

VANTAGENS:

Estou ciente que ndo obterei nenhuma vantagem direta com a minha participacdo nesse estudo.
Contudo, entendo que os resultados da pesquisa podem, a longo prazo, trazer melhorias nos
diagnosticos e tratamentos clinicos com NIRS. Os resultados do meu exame de NIRS ficardo a
disposigdo caso eu queira saber os resultados no futuro.

Também entendo que ndo serei reembolsado pela minha participagdo na pesquisa, uma vez que
a mesma ndo vai gerar nenhum gasto. Excecdo se faz para despesas de transporte, que serdo
ressarcidas quando for o caso.

Instituto de Fisica Gleb Wataghin - Cidade Universitaria Zeferino Vaz - Distrito de Bardo Geraldo -
Campinas - SP - Brasil - CEP 13083-970 — CP 6165 - Tel: 19 3521-5522 — Fax: 19 3521 5512



Universidade Estadual de Campinas
Departamento de Raios Césmicos e Cronologia

TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO - CONTROLE

RISCO E DESCONFORTO:

A técnica de NIRS tem sido utilizada desde o inicio da década de 1990 como instrumento de
pesquisa clinica, incluindo pacientes com disturbios e doengas neuroldgicos, sem nenhum risco
determinado. Os pesquisadores me explicaram que ndo ha riscos previsiveis da técnica, pois a poténcia
da luz utilizada €é muito baixa.

Quanto aos desconfortos, poderei sentir um pouco da pressdo das fibras sobre a minha pele ou
minha cabeg¢a. O procedimento é minucioso e o uso do arranjo pode causar um certo desconforto.
Caso o desconforto seja grande, avisarei aos pesquisadores e eles reposicionardo o arranjo para
melhorar o conforto. O tempo de preparacdo do exame pode demorar um pouco por causa disso.

REQUERIMENTOS

E muito importante informar aos médicos(as) e técnicos(as) caso eu tenha um alguma doenga.

FORNECIMENTO DE INFORMACAO ADICIONAL:

Eu entendo que posso requisitar informagdes adicionais relativas ao estudo a qualquer
momento. Poderei entrar em contato com o pesquisador Reember C. Rodriguez através do telefone
(19) 3521-5516, ou por email: rcanor@ifi.unicamp.br

Em caso de duvidas e/ou reclamagdes, posso entrar em contato com o Comité de Etica em
Pesquisa da UNICAMP, no endereco R. Tessalia Vieira de Camargo, 126 — Campinas, SP, CEP
13083-887, telefone (19) 3521-8936 ou (19) 3521-7187, ou por email: cep@fcm.unicamp.br

RECUSA OU DESCONTINUACAO DA PARTICIPACAO:

Eu entendo que a minha participagdo € voluntaria e que eu posso me recusar a participar ou
retirar meu consentimento e interromper a minha participagdo no estudo a qualquer momento.

Eu confirmo que o pesquisador
me explicou o objetivo do estudo, os procedimentos aos quais serei submetido e os riscos, desconforto
e possiveis vantagens advindas desse projeto de pesquisa. Eu li e compreendi esse formulario de
consentimento e estou de pleno acordo em participar desse estudo ao assinar este documento em duas
vias, sendo uma copia minha e outra dos pesquisadores.

Campinas, / /
Assinatura do Participante Assinatura do Pesquisador Responsavel
Nome do Participante Nome do Pesquisador Responsavel

Instituto de Fisica Gleb Wataghin - Cidade Universitaria Zeferino Vaz - Distrito de Bardo Geraldo -
Campinas - SP - Brasil - CEP 13083-970 — CP 6165 - Tel: 19 3521-5522 — Fax: 19 3521 5512
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