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DISSERTAÇÃO APRESENTADA AO INSTI-
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Resumo

A capacidade de observar a fisiologia funcional do tecido humano tem crescido rapidamente nos últimos

anos. Entre outras técnicas, destaca-se a espectroscopia óptica de difusão (DOS), uma técnica emergente que

utiliza os prinćıpios da difusão de fótons e permite o monitoramento do tecido biológico de forma cont́ınua

e portátil. A partir da luz (∼ 700 – 900 nm) espalhada pelo tecido é posśıvel determinar variações relativas

do seu coeficiente de absorção, que estão relacionadas com as concentrações de oxi-hemoglobina (HbO2) e

deoxi-hemoglobina (HbR) presentes no sangue. Neste trabalho, utilizamos a técnica de DOS no domı́nio

da frequência, e a informação da defasagem da onda espalhada (em relação à onda incidida) para deter-

minação das propriedades ópticas absolutas do tecido biológico e, consequentemente, da sua fisiologia. Em

particular, comparamos diferentes modelos de propagação da luz no tecido (semi-infinito e duas camadas) e

as propriedades ópticas derivadas destes modelos. Além disso, investigamos métodos de calibração do sinal

óptico no tecido, do ponto de vista teórico e experimental, mostrando sua aplicabilidade em experimentos

com humanos, no estado de repouso e em intervenções cirúrgicas.
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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 (HbO2), 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.
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no Brasil muito mais simples, agradável e por todas as receitas culinárias, agora não vou morrer de fome
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Com estes gráficos é posśıvel notar os limites de validade das AR e da teoria de Mie. . . . . . 12
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todas as regiões e todos os voluntários, usando o modelo de SI e DC, e diferença percentual

(∆% ) no SI relativo ao cortical calculado pelo modelo de DC. Os números entre parênteses
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Caṕıtulo 1

Introdução

O potencial para adquirir informações, de forma não invasiva, sobre as propriedades ópticas relacionadas

com a fisiologia e metabolismo do tecido biológico tem crescido consideravelmente no decorrer dos últimos

anos, oferecendo possibilidades estimulantes tanto para diagnostico médico quanto para medidas de ativação

funcional em tecido cerebral ou muscular.

Nos anos 70, Jöbsis [1] notou a existência de uma “janela óptica” no infravermelho próximo do espectro

eletromagnético (NIR, 700-900 nm), intervalo cujos fótons são capazes de penetrar profundamente no tecido

biológico, devido à baixa capacidade de absorção das moléculas de água nesta janela. É sabido, também, que

neste regime a radiação interage com o tecido predominantemente de forma elástica. Fótons experimentam

múltiplos eventos de espalhamento enquanto se propagam aleatoriamente pelo meio, de forma que o compor-

tamento de muitos fótons pode ser modelado como um processo de difusão. Hoje, sabe-se que grande parte

dos múltiplos espalhamentos vem dos glóbulos vermelhos presentes no sangue. Estes estudos motivaram o

ińıcio de uma área de pesquisa conhecida como óptica de difusão, que visa estudar a propagação da luz em

meios turvos.

Atualmente existem metodologias ópticas bem estabelecidas que vem sendo comumente empregadas na

caracterização do tecido biológico, geralmente conhecidas como espectroscopia no infravermelho próximo

(NIRS) ou espectroscopia óptica de difusão (DOS). A partir do uso desta “janela óptica” é posśıvel investigar

a fisiologia do tecido na ordem de miĺımetros até cent́ımetros abaixo da superf́ıcie. DOS é geralmente o
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termo utilizado na literatura quando se utiliza a teoria de difusão de fótons para extrair informações sobre

os valores absolutos de absorção e espalhamento do meio, enquanto que NIRS tem sido tipicamente utilizado

para determinar variações no coeficiente de absorção, supondo que o coeficiente de espalhamento é constante.

Estas técnicas de espectroscopia óptica tem como ponto de partida a análise de medidas de refletância.

A luz é injetada no tecido via uma fibra óptica fixada na região de interesse e acoplada a uma fonte de luz.

Após múltiplos eventos de espalhamento e absorção, parte do sinal é detectado a uma distância determinada

da fonte. O sinal obtido depende de como os fótons se propagam pelo meio, que por sua vez é função das

propriedades ópticas do mesmo. Assim, o intuito é relacionar o sinal medido com a teoria de difusão, a fim

de reconstruir as propriedades ópticas que geram as variações 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 domı́nio

da frequência (FD) [2–5]. Neste procedimento a amplitude da fonte de luz é modulada de forma sinusoidal em

uma frequência angular w = 2πf (neste caso f=110 MHz) e detectada a uma distância fixa (distância fonte-

detector), podendo-se medir tanto a fase quanto amplitude da luz espalhada. Assim, com estas informações

é posśıvel calcular os valores absolutos das propriedades ópticas do meio. Também há a opção de usar uma

fonte pulsada de curta duração (TRS), que é o método no domı́nio do tempo. Neste caso a informação é

obtida através do alargamento do sinal registrado após o envio de pulsos curtos de luz no meio. É posśıvel

também com este método (TRS) calcular os valores absolutos das propriedades ópticas; no entanto, este

método é o mais complexo e caro no que se refere à instrumentação [6–11].

Na técnica NIRS as fontes utilizadas são fontes com intensidade cont́ınua (CW). Este tipo de fonte é mais

simples dos três tipos apresentados aqui, pois a amplitude se mantém constante no tempo [12–15]. Desta

forma, este método possibilita rápida aquisição de dados, o uso de detectores simples e eletrônica básica.

Entretanto, os valores absolutos de absorção e espalhamento não podem ser determinados a partir de uma

medida entre pares fonte-detector em CW.

Como mencionado anteriormente, esta dissertação tem como objetivo utilizar a técnica DOS e o método

FD para obter valores absolutos das propriedades ópticas do tecido (cérebro e músculo) no estado basal e em

uma situação fora do repouso. Para este último caso, foi monitorada uma cirurgia cardiovascular conhecida
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3 introduzimos o formalismo da propagação da luz em tecidos biológicos e revisaremos a parte de modelagem

desde a equação de difusão, passando pelas condições de contorno, e solucionando o problema para meio

semi-infinito e o meio de duas camadas. Além disso, se mostrará como a partir dos modelos SI e de DC são

calculadas as propriedades ópticas. O caṕıtulo 4 está relacionado com a instrumentação óptica, no qual é feita

uma breve descrição do equipamento no domı́nio da frequência, e uma parte relacionada à calibração devido

às perdas por acoplamento e/ou sensibilidades dos detectores de luz. No caṕıtulo 5 está a parte final com

resultados experimentais em tecidos biológicos, onde testaremos os modelos SI e de DC em duas situações

diferentes: a primeira para calcular os valores absolutos das propriedades ópticas no estado basal, e a segunda

no caso de variações hemodinâmicas. Por fim, o caṕıtulo 6 resume os principais resultados encontrados e

aporta perspectivas futuras nesta área de pesquisa.
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Caṕıtulo 2

Absorção e espalhamento da luz nos

tecidos biológicos

2.1 Absorção da luz

Do ponto de vista clássico, quando a radiação eletromagnética está incidindo na matéria composta de

cargas discretas, as cargas são forçadas a oscilar na frequência do campo elétrico incidente. Assim, se as

frequências naturais de oscilação dos átomos ou moléculas que compõem o sistema são comparáveis com as

frequências de oscilação da radiação incidente ocorrerá ressonância e, portanto, energia do campo incidente

é transferida ao sistema incrementando-lhe a amplitude de vibração. Embora o tempo de vida desse estado

excitado seja de ao redor de 10−7 a 10−10 segundos, os átomos ou moléculas usualmente perdem sua energia

por colisões com outras part́ıculas dentro de 10−12 segundos [18]. Por isso, na sua maioria a energia do campo

é dissipada como calor dentro do meio. Este processo é conhecido como absorção.

Desta forma cada part́ıcula, seja átomo ou molécula, terá um aumento na sua energia cinética. O efeito

total destas pequenas perdas resulta na atenuação da intensidade da luz quando ela interage com algum

sistema1. Este fenômeno já 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 variação da intensidade ∆I é proporcional ao

1Por conservação da energia.
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caminho percorrido pelo feixe dx e à intensidade inicial I:

∆I ∝ Idx, (2.1)

onde a constante de proporcionalidade é conhecida como coeficiente de absorção µa. Em 1852, Beer deter-

minou empiricamente que o coeficiente de absorção de um composto é linearmente relacionado com a sua

concentração C dilúıda num meio não absorvedor [21]

µa =
∑

i

ǫiCi. (2.2)

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

Beer-Lambert

∑

i

ǫiCi = − ln(I(x)/I0)
x

. (2.3)

A lei de Beer-Lambert é válida só sob certas condições limites: 1) a luz que entra no meio deve ser

monocromática e colimada, e; 2) o meio deve ser puramente e uniformemente absorvedor. Portanto, cer-

tos erros surgem quando se aplica a lei às medidas espectroscópicas. Além disto, para meios que espalham

fortemente se fazem necessárias modificações da lei de Beer-Lambert, ou uso de outros modelos tais como a

aproximação de difusão.

Nos tecidos biológicos há vários compostos que absorvem radiação, conhecidos amplamente como os

cromóforos do tecido, e cada um deles tem seu próprio espectro. Como foi expressado na equação 2.2, a

absorção total depende da mistura dos diferentes compostos e é igual à soma de seus coeficientes de absorção

individuais, modulados por suas concentrações. Portanto, podemos aproximar o tecido como se fosse uma

mistura homogênea de compostos. A absorção global de luz no tecido em certo comprimento de onda depende

do tipo e da concentração do cromóforo presente. Na seção seguinte se discutirá os cromóforos presentes nos

tecidos biológicos e seu espectro de absorção no infravermelho próximo.
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Figura 2.1: Espectro de absorção da oxi-hemoglobina (HbO2), deoxi-hemoglobina (HbR), e da água (H2O)
no tecido. No infravermelho próximo a absorção da água é relativamente baixa, permitindo a luz penetrar
no tecido.

2.1.1 Água

A água é a mais abundante substância qúımica no corpo humano, sendo cerca de 60 a 80 % da massa total

do corpo [22]. O volume da água varia com o tipo de tecido, com a idade e com o gênero. Por exemplo, o

cérebro de um recém nascido compreende ∼ 90 % de água por massa, enquanto o volume de água no músculo

esquelético de um adulto é ao redor de 74 % [23]. Porque possui alta concentração na maioria de tecidos, a

água é considerada um dos mais importantes cromóforos em medidas espectroscópicas do tecido.

O espectro de absorção da água é mostrado na figura 2.1. Entre ∼ 700 nm e 900 nm existe uma região

relativa de baixa absorção. Acima de 900 nm o coeficiente de absorção aumenta rapidamente. Esta região de

baixa absorção atua como uma “janela óptica”de transparência, compreendida no espectro eletromagnético

como a região do infravermelho próximo, permitindo medidas de espectroscopia através de vários cent́ımetros.

2.1.2 Hemoglobina

Dentro da janela de transparência da água, o principal absorvedor de luz no infravermelho próximo

no tecido é a hemoglobina em suas diferentes formas. A hemoglobina é levada por células vermelhas, ou
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eritrócitos, e constituem aproximadamente por 40-45 % de todo o sangue. São responsáveis pela liberação de

oxigênio dos pulmões ao tecido do corpo e retornar o lixo gasoso, tal como dióxido de carbono, aos pulmões

para ser exalado. A hemoglobina é composta pela protéına globina ligada a quatro grupos hemo; cada

grupo hemo contém um átomo de ferro no centro do anel da estrutura. Um átomo de ferro (Fe2+) se unirá

fisicamente a uma molécula de oxigênio para se tornar oxigenada. Assim, uma molécula de hemoglobina com

seus quatro centros de ferro pode levar um total de quatro moléculas de oxigênio; nesse caso se diz que é

100 % saturada. No estado oxigenado, a hemoglobina é conhecida como oxi-hemoglobina (HbO2). A forma

desoxigenada, sem moléculas de oxigênio unidas, é conhecida como deoxi-hemoglobina (HbR).

Os espectros da absorção espećıfica da oxi e da deoxi-hemoglobina, mostrado na figura 2.1, diferem signi-

ficativamente, particularmente na região do viśıvel e do infravermelho próximo. Esta diferença na absorção

explica a diferença da cor viśıvel entre as veias e o sangue arterial. O sangue arterial em adultos saudáveis é

usualmente cerca de 98 % saturado de oxigênio, é de cor vermelha brilhante, enquanto o sangue nas veias é

aproximadamente 75 % saturado, aparece vermelho escuro na cor.

2.1.3 Liṕıdios

A maioria dos liṕıdios que existem no corpo estão presentes em forma de trigliceŕıdios (gorduras neutras)

e se encontra em tecidos subcutâneos e ao redor de órgãos internos. Fosfoliṕıdios, outro grupo de liṕıdios,

são os mais importantes componentes da membrana celular e assim encontrados em todos órgãos no corpo.

A importância dos liṕıdios como um cromóforo no infravermelho próximo depende do tecido sob estudo.

Se a quantidade de água é muito maior que a quantidade de liṕıdios como no cérebro, a absorção devida

aos liṕıdios pode ser insignificante [23]. No entanto, no braço o volume é altamente variável, dependendo

do raio do tecido gordura-músculo [24]; neste caso a absorção dos liṕıdios pode ser significante em medidas

espectroscopicas na região do infravermelho próximo.

2.2 Espalhamento da luz

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

sistemas. A matéria é composta de cargas discretas, que quando são iluminadas por uma onda eletromagnética
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são forçadas a entrar num movimento oscilatório dado pelo campo elétrico incidente. Classicamente as cargas

elétricas aceleradas irradiarão em todas as direções. Estas mudanças de direção ocorrem fora das frequências

naturais do sistema que foi perturbado. Por isso, as amplitudes forçadas de vibração das part́ıculas são muito

menores do que quando estão em ressonância, e fazendo com que a probabilidade de colisão e transferência

de energia em forma de calor seja menos provável.

Várias teorias tem sido desenvolvidas para descrever o espalhamento de luz por part́ıculas com diferentes

formas e tamanhos. Em geral, estas caem dentro de duas categorias: teorias de espalhamento simples e de

espalhamentos múltiplos. Neste ponto, se faz necessário uma distinção entre um espalhamento independente

de um espalhamento simples, para evitar interpretações errôneas. Para isso, pensemos no seguinte: um feixe

de luz pode ser espalhado por inúmeras part́ıculas de diferentes formas :

• Espalhamento simples: a onda é espalhada uma única vez por uma única part́ıcula.

• Espalhamento acoplado simples: envolve inúmeras part́ıculas; neste caso, se a distância entre part́ıculas

é menor do que o comprimento de onda (meio denso), um fóton será espalhado ao mesmo tempo por

várias part́ıculas.

• Espalhamentos independentes: é o espalhamento devido a uma única part́ıcula, e não é afetado pelas

part́ıculas nas vizinhanças. Mas a onda pode ser espalhada muitas vezes envolvendo muitos espa-

lhamentos simples (i.e, por uma única part́ıcula).

• Múltiplos espalhamentos: pode ser nas duas vias seguintes:

I. Múltiplos espalhamentos acoplados simples.

II. Múltiplos espalhamentos independentes.

Na teoria de espalhamento simples, é assumida que a separação das part́ıculas é suficientemente grande,

ou o número de part́ıculas no meio é suficientemente pequeno (meio tênue), de tal forma que a amplitude da

onda espalhada devido a todas as part́ıculas é pequena comparada à amplitude da onda incidente ( [25], [18]).

Macroscopicamente, o espalhamento pode ser caracterizado pelo coeficiente de espalhamento (µs). Uma

definição estat́ıstica conveniente para µs é a probabilidade do fóton ter um evento de espalhamento após
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percorrer uma distância unitária. Para um meio que contém muitas part́ıculas espalhadoras com número

de densidade Nx
s , o coeficiente pode ser considerado como a seção de choque total para espalhamento por

unidade de volume:

µs =
M∑

i=0

N i
sσ

i
s, (2.4)

onde a soma é feita sobre o número de part́ıculas diferentes (M), e σi
s é a seção de choque individual da

part́ıcula i com densidade de número N i
s. Deve-se ter em mente que estamos considerando o espalhamento

simples e que a relação expressa na equação 2.4 é valida só para um meio que contém múltiplas part́ıculas, e

as interações onda-part́ıculas só envolvem espalhamentos simples.

Meios biológicos iluminados por luz no NIR são somente um exemplo no qual múltiplos espalhamentos não

podem ser ignorados. Portanto, algumas outras definições muito usadas devem ser introduzidas. No encontro

de uma part́ıcula num meio homogêneo, os fótons viajam numa direção Ω̂ e são espalhados na direção Ω̂′.

A nova direção geralmente não ocorrerá com igual probabilidade e pode ser descrita pelo coeficiente de

espalhamento diferencial, dµs(Ω̂,Ω̂′)
dΩ . Integrando sobre todos os ângulos

µs =

∫

4π

dµs(Ω̂, Ω̂
′)dΩ̂′. (2.5)

Aqui é assumido que a onda incidente não é polarizada, e que o coeficiente de espalhamento é independente

da direção original (Ω̂) do vetor de onda, dependendo só do ângulo de espalhamento, θ. Isto é verdade se

o meio é isotrópico ou a orientação das part́ıculas é aleatória (num meio que não é tênue). A função de

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

∫

4π

P (Ω,Ω′)dΩ′ =

∫

4π

1

µs

dµs(Ω,Ω
′)

dΩ′
dΩ′ = 1. (2.6)

A média do cosseno do ângulo de espalhamento θ é o fator de anisotropia

g = 〈cos θ〉 =
∫

4π

P (θ) cos θdΩ. (2.7)
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Para uma part́ıcula que espalha luz isotropicamente (i.e, com igual probabilidade em todas as direções), o

fator de anisotropia (g) é zero. Se o espalhamento é simétrico com relação ao ângulo de espalhamento de 90◦

(um exemplo é o espalhamento Rayleigh). Se as part́ıculas espalham mais na direção frontal, θ = 0◦ (como

no caso dos tecidos biológicos), g é positiva. E g é negativa se o espalhamento é mais provável na direção

oposta, θ = 180◦. Combinando o coeficiente de espalhamento e o fator de anisotropia obtemos o coeficiente

de espalhamento reduzido:

µ′
s = (1− g)µs (2.8)

2.2.1 Espalhamento Rayleigh

Absorção e espalhamento simples por part́ıculas esféricas de diferentes tamanhos e ı́ndices de refração

tem sido descritos exatamente pela teoria de Mie [26]. A teoria de Mie é baseada em soluções formais das

equações de Maxwell para esferas homogêneas com as condições de contorno apropriadas [27], nos quais o

limite de pequenas part́ıculas se reduz à solução relativamente simples do espalhamento Rayleigh ( Figura

2.2). As condições de validade da aproximação de Rayleigh (AR) são: x ≪ 1 e nrx ≪ 1, onde x = 2πd
λ , e d

é a dimensão do eixo semi-maior da part́ıcula, λ é o comprimento de onda da luz incidente, e nr é o ı́ndice

de refração relativo.

Stevenson [29] mostrou que se pode encontrar a AR expandindo o campo elétrico interno e espalhado em

potências do paramêtro de tamanho x considerando o primeiro termo da expansão. Também se pode chegar

a esta aproximação partindo da solução exata de Mie para pequenas part́ıculas, que no final de contas explica

o fato de ser uma aproximação estática para o campo [18]. O aspecto mais importante desta aproximação é

a dependência com o comprimento de onda da intensidade da luz espalhada, a qual varia com o inverso da

quarta potência do comprimento de onda [28].

2.2.2 Espalhamento Mie

Como já foi mencionado, a teoria de Mie é uma solução exata para as equações de Maxwell, considerando

uma onda eletromagnética plana e monocromática espalhada por uma esfera homogênea de raio a e ı́ndice
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é posśıvel notar os limites de validade das AR e da teoria de Mie.

de refração n. Aqui é importante lembrar que a teoria de Mie é válida para o espalhamento simples, ou

seja, para part́ıculas isoladas e esféricas, o que está longe de ser o caso no tecido, onde as part́ıculas nem são

esféricas nem são homogêneas. No entanto, não existem muitas opções com a relativa simplicidade como a

que oferece a teoria de Mie.

A teoria de Mie prediz um comportamento como uma lei de potência para o espalhamento, informação

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

µ′
s(λ, r) = A(r)λ−b(r). (2.9)

Aqui, A(r) é chamado de pré-fator de espalhamento, e b(r) é chamado de potência de espalhamento e está

relacionado ao tamanho e densidade das part́ıculas espalhadoras, ı́ndice de refração 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 biológico, o espalhamento é devido à heterogeneidade espacial do ı́ndice de refração, que depende

da concentração e tipo de constituintes. Há várias estruturas tais como organelas e matrizes celulares que

dão as distribuições espaciais de heterogeneidade do ı́ndice de refração e podem afetar a propagação da luz
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no tecido, incluindo polarização ou caracteŕısticas angulares da luz espalhada emergindo do meio. De fato,

estruturas teciduais e o ı́ndice de refração estão interligados. Uma relação simples que expressa um ı́ndice de

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

n = n0 + αρ, (2.10)

onde n0 é o ı́ndice de refração do meio ĺıquido (no caso da água,∼ 1.3), ρ é a fração de tecido sólido por

volume, e α é um coeficiente de proporcionalidade. Quase todas essas quantidades dependem do comprimento

de onda da luz. ρ quantifica a fração de volume local ocupado por tecido sólido tais como protéınas, DNA,

RNA, liṕıdios, etc., e pode variar de 0 a 1; ρ = 1 se o meio não contém água, e ρ = 0 se o meio é somente

água ou fluido. Muitos estudos concordam que α oscila entre 0.17 e 0.2 [30]. Embora a equação 2.10 tem sido

amplamente aceita e freqüentemente usada, tem sido rigorosamente verificada só para baixas concentrações.

Apesar deste fato, tem sido usada para grandes valores de ρ. Em prinćıpio, qualquer estrutura ou obstáculo

de algum tamanho ou forma pode resultar em espalhamento de luz. No entanto, estruturas comparáveis ao

comprimento de onda da luz são as principais causas do espalhamento. Nesse sentido, para entender como a

luz é espalhada no tecido biológico é de grande ajuda estudar as estruturas responsáveis pelo espalhamento

na ordem microscópica, ou seja, a um ńıvel celular ou sub-celular.

• Glóbulos vermelhos: A forma normal dos glóbulos vermelhos (eritrócitos ) é um disco bi-côncavo;

não há estruturas internas, organelas ou estruturas de apoio em eritrócitos maduros. Assim a forma bi-

côncava é devido à variedade de outros fatores como constituição qúımica e molecular, e as propriedades

da membrana e da pressão osmótica. O diâmetro do eritrócito é aproximadamente 7 µm e sua largura

varia de 1 µm a 2 µm próximo dos eixos. A célula consiste de moléculas de hemoglobina empacotadas

numa delgada membrana. A principal função dos eritrócitos é de absorver e liberar oxigênio e dióxido

de carbono na superf́ıcie da célula. Sob condições normais, há aproximadamente 5x106 eritrócitos

por mm3. Aproximadamente 40 % do volume de todo o sangue é composto por eritrócitos; os 60 %

restantes é composto por uma solução quase transparante de água e sal com uma variedade de eletrólitos

e moléculas protéicas. Ross (1967) e Guy (1972) determinaram o ı́ndice de refração dos eritrócitos como

1.4, e do plasma sangúıneo como 1.34 [32,33].
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• Células: Células variam bastante em forma e tamanho e são comumente ao redor de 10 µm em diâmetro

ou mais. Células musculares podem ser de uns poucos cent́ımetros, e células nervosas podem chegar

a 1 m de comprimento. As caracteŕısticas mais importantes de uma célula incluem uma bi-camada

fosfoliṕıdica da ordem de 7 nm de largura com protéınas periféricas incrustadas nela. No citoplasma

há vários tipos de pequenas estruturas chamadas de organelas, as quais carregam funções metabólicas

espećıficas. Dentro das principais organelas estão:

• Núcleo: Núcleo é a maior organela na célula. Freqüentemente tem uma forma esférica, o tamanho

t́ıpico é de 5-10 µm, embora isso possa variar ao longo de diferentes tipos de células. A maior parte

do núcleo 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 protéına e enzima; no segundo

caso é heterocromatina e que parece ter funções estruturais durante o ciclo celular. Heterocromatina

aparece mais escura em imagens de microscopia eletrônica e é fácil assumir que é mais densa do que a

eucromatina.

• Nucléolo: O nucléolo está incluso no núcleo e é o responsável pela transcrição ribosomal (RNA) e o

ensamble ribosomal. Tem um tamanho de 0.5 a 1 µm, e de acordo com alguns estudos de microscopia, o

nucléolo é mais denso que o resto do núcleo. De fato, é a estrutura mais densa na célula, provavelmente

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

• Mitocôndria: É aproximadamente de 1-4 µm por 0.3-0.5 µm em tamanho [31]. Estão rodeadas por

uma bi-camada de membrana semelhante com as outras membranas externas da célula. A elasticidade

mecânica da mitocôndria garante que no tecido vivo elas estejam em constante movimento e possam

facilmente mudar a sua forma. A mitocôndria tem uma alta concentração de membranas (ρ ∼ 30 %),

portanto tem um ı́ndice de refração relativamente alto (n ∼ 1.39) e comporta-se como um poderoso

espalhador da luz.

• Aparato de Golgi: É uma outra organela importante. A espessura geral é ao redor de 0.1 a 0.4 µm.

A densidade dentro destas organelas tem sido pouco estudada, mas se especula que estas organelas

sejam menos densas do que a mitocôndria.
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Mourant et al. (1998) [34] estudaram uma suspensão de células mamálias com o intuito de determinar

os centros espalhadores dominantes no tecido. Comparando suas medidas de µ′
s e g a partir da teoria de

transporte com as predições da teoria de Mie, observaram que o espalhamento foi devido a part́ıculas com

diâmetros no intervalo de 0.2 a 1 µm. Também mediram a função de fase de núcleos e mitocôndrias isoladas

e compararam com a função de fase da célula, concluindo que o espalhamento em pequenos ângulos é devido

majoritariamente aos núcleos e aos ângulos maiores é devido a pequenas organelas tais como as mitocôndrias.

Nilson et al. (1998) [35] mediram µ′
s e g para tecido hepático, usando a técnica conhecida como integrating

sphere e estimando o tamanho do centro espalhador baseado na dependência de µ′
s com o comprimento de

onda da luz e no valor de g. Eles ( [35]) não consideraram os efeitos da distribuição de tamanhos e calcularam

o raio médio para as part́ıculas espalhadoras como 0.31 µm (proveniente das medidas de g) e 0.29 µm (da

dependência de µ′
s com o comprimento de onda). Esse tamanho é consistente com que seja a mitocôndria o

principal centro espalhador.

Além disso, Beauvoit e Chance (1998) [36] estimaram que a mitocôndria é responsável por aproximada-

mente 73 % do espalhamento total observado de uma suspensão de hepatócitos. Baseado no conteúdo

mitocondrial do tecido hepático, eles ( [36]) determinaram que µ′
s devido à mitocôndria foi muito próximo

ao µ′
s calculado no tecido todo. Eles sugerem portanto que a mitocôndria é o compartimento dominante que

espalha no tecido hepático.

Por uma segunda abordagem, Beuthan et al. (1996) [37] tem estudado variações do ı́ndice de refração na

célula usando uma técnica que chama-se de microscopia de fase, que relaciona o deslocamento da fase ∆ϕ de

uma onda incidente (relativo a seu comprimento de onda) passando através de uma amostra com a diferença

no ı́ndice de refração ∆n entre a amostra e o meio externo. A mais importante conclusão de Beuthan et al.

(1996) é que só o núcleo e a membrana mostram uma viśıvel diferença de fase [37], que pode estar associada

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

Por outro lado, os centros espalhadores primários no sangue são os eritrócitos [39]. Devido à descon-

tinuidade no ı́ndice de refração entre os eritrócitos e seu contorno, o plasma (cerca de 1.4 a 1.35 [32]), as

moléculas de hemoglobina são aproximadamente 97 % do sólido contido nos eritrócitos. Espalhamento por

um simples eritrócito não é simples de modelar. Contudo, a teoria de Mie tem sido empregada independente
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das dificuldades relacionadas à sua forma irregular. Apesar disto, os eritrócitos tem sido modelados dentro

de suspensões salinas e se tem encontrado valores para o paramêtro de anisotropia g maiores do que 0.95 [39],

indicando que o espalhamento é mais provável na direção frontal.

Além disto, existem muitos sistemas para os quais a aproximação de espalhamento simples não é válida

e múltiplos espalhamentos passam a ter o papel principal. Este problema tem sido estudado em múltiplas

ramificações. É usualmente chamado de problema da teoria de transporte radiativo, o qual será abordado no

caṕıtulo seguinte.
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Caṕıtulo 3

Propagação da luz em meios turvos

Até o momento tem sido discutido conceitos tais como absorção e espalhamento, e os componentes no

tecido responsáveis por estas interações. Nesta seção se discutirá os modelos que são frequentemente usados

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

3.1 Equação de transferência radiativa

As caracteŕısticas de uma onda após ter experimentado múltiplos espalhamentos tem sido abordadas,

principalmente, por duas teorias distintas. Uma pode ser chamada de teoria anaĺıtica e a outra, por teoria

de transporte.

Segundo Ishimaru [25], a teoria anaĺıtica tem como ponto de partida as equações de Maxwell ou a equação

de onda, introduzindo-se caracteŕısticas das part́ıculas em certo meio, tais como absorção e espalhamento,

e obtendo-se equações integrais ou diferenciais para grandezas estat́ısticas tais como variância e funções de

correlação.

Esta teoria, em principio, é suficientemente rigorosa, capaz de considerar propriedades ondulatórias, tais

como difração, interferência e múltiplos espalhamentos. No entanto, na prática é muito complicado obter

uma formulação que inclua completamente todos estes efeitos. Mesmo assim, esta abordagem tem sido feita

com intervalos espećıficos dos parâmetros levando a soluções somente aproximadas [25].

A teoria de transporte, por outro lado, não começa com a equação de onda. Ela trata primeiro do
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complicada o suficiente e, na maioria dos casos, precisa ser solucionada numericamente.

Para abordar problemas práticos e de nosso interesse, no entanto, pode-se simplificar a equação acima já

que os fótons da região NIR, ao interagir com os tecidos biológicos, são espalhados fortemente e a absorção

é relativamente baixa. Estas condições fazem com que este processo de transporte de fótons seja de forma

difusa, sendo posśıvel usar uma equação de difusão, que é mais simples do que a equação de transporte e tem

soluções anaĺıticas mais gerais, como veremos na seguinte seção.

3.2 Equação de difusão

Quando o espalhamento é muito maior do que a absorção é considerada a aproximação de difusão,

onde é assumido que a radiância encontra muitas part́ıculas e é espalhada quase uniformemente em todas as

direções, com uma pequena contribuição na direção Ω̂. De forma matemática

L(r, Ω̂, t) =
1

4π
φ(r, t) +

3

4π
j(r, t)) · Ω̂, (3.2)

onde

φ(r, t) =

∫
L(r, Ω̂, t)dΩ e

j(r, t) =

∫
L(r, Ω̂, t)Ω̂dΩ.

(3.3)

Aqui, φ(r, t) é a componente isotrópica da radiância e é conhecida como a taxa de fluência ou simplesmente

fluência; j(r, t) é o fluxo de fótons por unidade de área na direção Ω̂.

Com a aproximação de difusão expressa na equação 3.2, é posśıvel simplificar a equação de transporte

radiativo, e encontrar uma expressão mais simples em termos da fluência φ(r, t) (ver apêndice A), conhecida

como a equação de difusão,

∇ · (D(r)∇φ(r, t))− vµa(r)φ(r, t) + vS(r, t) =
∂φ(r, t)

∂t
, (3.4)

onde S(r, t) é a fonte de fótons na posição r num tempo t eD ≡ υ/3(µ′
s+µa) ≃ υ/3µ′

s é o coeficiente de difusão
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fotônica, que depende do inverso do coeficiente de espalhamento reduzido µ′
s, definido como µ′

s ≡ (1− g)µs,

onde µ′
s está relacionado com o comprimento médio do caminho aleatório dos fótons, µs com o comprimento

de espalhamento do fóton1 e g =< cosθ > leva em conta que as colisões frontais (que diferem das colisões

laterais na dispersão dos fótons); finalmente, υ é a velocidade da luz no meio. A equação de difusão também é

uma equação de conservação para a fluência φ(r, t)), onde os termos ∇ · (D(r)∇φ(r, t)), vµa(r)φ(r, t), S(r, t)

e ∂φ(r,t)
∂t são respectivamente, os fótons que são espalhados e estão chegando num volume unitário, fótons

sendo absorvidos, fótons criados na fonte e a variação da fluência nesse volume.

Quando introduzimos uma fonte harmônica na equação de difusão, representado por uma fonte que oscila

numa frequência angular w, esperamos que a resposta para a fluência no estado estacionário seja também

harmônica, isto é

S(r, t) =Mace
−iwtδ(r) φ(r, t) = φ(r, w)e−iwt, (3.5)

onde Mac e δ(r) representam a amplitude e posição da fonte, respectivamente. φ(r, w) é a transformada de

Fourier de φ(r, t). Nestas condições, obtemos a equação de Helmholtz,

∇2φ(r, w)− k2φ(r, w) = −υMac

D
δ(r), (3.6)

onde

k2 =
υµa

D
− iw

D
. (3.7)

A equação de Helmholtz prediz ondas esféricas, o que foi verificado experimentalmente encontrando que a

fluência tem comportamentos semelhantes aos de uma onda [42–45]. Aqui k é o vetor de onda, que para este

problema é imaginario (k = kr + iki); com parte real kr e parte imaginária ki que dependem da frequência

de modulação w, da velocidade v dos fótons no meio e também das propriedades ópticas, de tal forma que

1Distância media entre espalhamentos.
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kr =

√
vµa

2D

[√
1 + (

w

vµa
)2 − 1

]1/2
,

ki = −
√
vµa

2D

[√
1 + (

w

vµa
)2 + 1

]1/2
.

(3.8)

3.3 Soluções da equação de difusão para um meio semi-infinito

As soluções da equação de Helmholtz são ondas esféricas com vetor de onda k = kr + iki que para o caso

de um meio infinito a solução é a mais simples (apêndice B.1). A única condição de fronteira que temos neste

caso é que a fluência no infinito é zero (kr > 0) de forma que

φ(r, w) =
υMac

4πD

e−krr

r
e−ikir, (3.9)

onde A(r) = υMac

4πD
e−krr

r é a amplitude e θ(r) = −kir é a fase da onda.

Apesar do meio infinito ter uma solução relativamente simples, não é uma boa aproximação para aplicações

cĺınicas, onde a fonte e o detector devem ser colocados na superf́ıcie 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 suposição para o meio é uma boa aproximação, pois as dimensões do

tecido são muito maiores que as distâncias médias de propagação dos fótons antes de serem espalhados ou

absorvidos pelo meio [16].

Nas subseções seguintes, se discutirá as condições de contorno mais usuais para a equação de Helmholtz

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

3.3.1 Condição de contorno de fluxo parcial

Para encontrar as condições de contorno para o problema da difusão dos fótons é necessário considerar

a radiância. Tendo em conta que, se na interface (z=0) há uma transmissão ideal (sem reflexões de Fresnel,

ver figura 3.2), então a radiância L(r, Ω̂, t) medida no contorno deve-se aproximar a zero quando a direção

Ω̂ está dirigida de dentro do meio para fora. Assumir isto seria assumir que a radiância é descont́ınua. Esta

descontinuidade claramente é uma violação da aproximação de difusão expressa na equação 3.2, na qual a
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ẑ

x̂

ŷ

Interface Z = 0

ρ

Fonte
❏
❏
❏❫

Detector
✡

✡✡✢

Figura 3.2: Geometria do problema ar-tecido a solucionar. Aqui a fonte é colocada na interface (z=0) e nesse
mesmo plano são feitas as medidas de refletância (ou intensidade) a uma distância ρ da fonte. O tecido é
considerado semi-infinito (z > 0).

radiância é assumida uniforme com uma pequena contribuição na direção do fluxo j(r, t).

A equação de difusão 3.4 envolve a fluência φ(r, t), a qual é a integral da radiância sobre todos os ângulos

sólidos. Então deveŕıamos adotar uma condição em termos da fluência no lugar da radiância. Seguindo o

tratamento feito por Haskell et al. [47], para a condição de fluxo parcial, se considera que a energia saindo

na interface é igual a integral da radiância refletida.

Eirrad =

∫ ∫

Ω̂·n̂

RFresnel(Ω̂)L(r, Ω̂, t)Ω̂ · n̂dΩ, (3.10)

onde n̂ = −ẑ é a normal à superf́ıcie de contorno (Figura 3.3) e RFresnel(Ω̂) é o coeficiente de reflexão de

Fresnel para a luz incidente no meio numa direção Ω̂. Tendo em conta os coeficientes de Fresnel para luz não

polarizada [47], e com ajuda da aproximação de difusão para a radiância (ver equação 3.2):

Eirrad =
φ(r, t)

4
+
jz(r, t)

2
. (3.11)

Integrando a radiância refletida no lado direito da equação 3.10 e com ajuda da aproximação de difusão,

∫ ∫

Ω̂·n̂

RFresnel(Ω̂)L(r, Ω̂, t)Ω̂ · n̂dΩ = Rφ
φ

4
− nj

jz
2
, (3.12)
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n̂

ẑ

x̂

ŷ

Feixe incidente

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

aqui, nj é a componente j do vetor n̂ e

Rφ =

∫ π
2

0

2sen(θ)cos(θ)RFresnel(θ)dθ,

Rj =

∫ π
2

0

3sen(θ)cos2(θ)RFresnel(θ)dθ.

(3.13)

Então, igualando as equações 3.11 e 3.12 temos:

φ

4
+
jz
2

= Rφ
φ

4
−Rj

jz
2

ou φ =
1 +Rj

1−Rφ
(−2jz). (3.14)

Método das imagens para a condição de fluxo parcial

A condição de contorno de fluxo parcial pode ser escrita em termos da fluência e sua derivada normal

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

φ = zb
∂φ

∂z
, (em z = 0) (3.15)
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onde

zb =
1 +Reff

1−Reff
2D =

1 +Reff

1−Reff

2

3
ltr e Reff =

Rφ +Rj

2−Rφ +Rj
. (3.16)

Reff é a fração da emitância que é refletida, Rφ e Rj definidos na seção anterior. Estas condições de contorno

misturadas de Dirichlet-Neuman tem sido aplicadas à equação de transporte por vários autores [48–50].

Adicionalmente, para especificar as condições de contorno em z=0 devemos fazer a escolha da forma da

fonte S(r, t) na equação de difusão. Na geometria do meio semi-infinito a fonte tipicamente é um feixe de

um laser incidindo sobre o meio na direção do eixo z. Os pontos nos quais o primeiro espalhamento acontece

são distribúıdos exponencialmente dentro do meio. E assim a fonte pode ser modelada com uma linha semi-

infinita atenuada exponencialmente por e−(µa+µ′

s)z. A função de Green (solução da equação de difusão) com

a condição de contorno de fluxo parcial foi dada por Bryan [51]. Para uma fonte emitindo de um ponto em

rf = (0, 0, z0):

G(r, w) =
1

4π

[
e−k|r−ri|

|r− ri|
+
e−k|r−rf |

|r− rf |
− 2

zb

∫ ∞

0

e−l/Zb
e−k|r−ri−l|

|r− ri − l|dl
]
, (3.17)

onde

rf = (0, 0, z0) e ri = (0, 0,−z0). (3.18)

Bryan [51] usou o método das imagens para construir esta função de Green, e enfatizou na seguinte

interpretação dos três termos na soma que compõe a solução: o primeiro termo é o responsável pela fonte

original no ponto rf = (0, 0, z0), o segundo é devido a uma fonte imagem do mesmo sinal e grandeza em

ri = (0, 0,−z0), e o terceiro representa uma linha cont́ınua de sumidouro esticado de ri = (0, 0,−z0) a

ri = (0, 0, z → −∞) (Figura 3.4). O sumidouro é atenuado em amplitude de acordo com e−l/Zb , onde l é

medido desde a fonte imagem. A carga ĺıquida do sumidouro é duas vezes a carga da fonte original, mas o

sinal do sumidouro é negativo.
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x̂
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Interface Z = 0

Detector
✡
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ri = (0, 0,−z0)

Linha -2

Imagem + 1

rf = (0, 0, z0) Fonte +1

Figura 3.4: Geometria semi-infinito e configuração das imagens para a condição de contorno de fluxo de
parcial.

3.3.2 Condição de contorno extrapolada

A condição de fluxo parcial, embora seja exata, computacionalmente é dif́ıcil de tratar, pois a sua função de

Green envolve uma integral imprópria. Uma condição de contorno mais simples e que é uma boa aproximação

da condição de fluxo parcial (como veremos mais para diante) é a condição de contorno extrapolada. Se

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

φ(r) ≃ φ(z = 0) +
∂φ(r)

∂n

∣∣∣∣
z=0

z. (3.19)

A expressão (3.19) permite encontrar um plano para o qual a fluência é zero com ajuda da equação 3.15 (lei

de Fick), de tal forma que

φ(r)|z=zb
= 0 (3.20)
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rf = (0, 0, z0) e ri = (0, 0,−(2zb + z0)). (3.22)

3.3.3 Condição de contorno zero

Além da condição de fluxo parcial e da condição de contorno extrapolada existe uma outra condição de

contorno conhecida dentro da óptica de difusão que é a condição de contorno zero. Nela consideramos que a

fluência na interface é zero, o que claramente viola a continuidade para a radiância na interface, mas alguns

autores tem usado esta condição de contorno [52]. A função de Green de contorno zero tem a mesma estrutura

funcional que a função de Green da condição de contorno extrapolada, sendo agora o ponto de simetria a

interface real (ar-tecido). Desta forma,

G(r, w) =
1

4π

[
e−k|r−ri|

|r− ri|
− e−k|r−rf |

|r− rf |

]
, (3.23)

com

rf = (0, 0, z0) e ri = (0, 0,−z0). (3.24)

3.3.4 Comparação das três condições de contorno

É interessante comparar as funções de Green associadas com as três condições de contorno. As figuras

(3.6.A) e (3.6.B) analisam a amplitude e a fase da fluência para as três funções de Green em função da

frequência de modulação, e com propriedades ópticas t́ıpicas dos tecidos biológicos.

A amplitude e fase para as condições de contorno de fluxo parcial e extrapolada são quase indistingúıveis,

mostrando uma diferença máxima na amplitude próximo de 0.2 % e na fase de 1.8 % ( Figuras (3.7.A) e

(3.7.B)), quando os coeficientes de absorção e de espalhamento são de µa = 0.05 (1/cm) e µ′
s = 10 (1/cm),

respectivamente, a uma separação fonte-detector de ρ = 2 cm.

De forma semelhante, Haskell et al. [47] pesquisou diferenças entre as condições de contorno quando os
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Figura 3.6: A) Amplitude e B) fase de fluência para um meio semi-infinito com três condições de contorno: Fluxo
parcial, extrapolada e contorno zero. O espalhamento reduzido é de 10 (1/cm), o coeficiente de absorção é de 0.05
(1/cm), o ı́ndice de refração do meio turvo é de 1.4, e a separação fonte-detector é de 2 cm.
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Figura 3.7: Diferença relativa percentual à condição de fluxo parcial para a A) amplitude simulada e B) fase de
dados para um meio semi-infinito com três condições de contorno: fluxo parcial, extrapolada e contorno zero. O
espalhamento reduzido é de 10 (1/cm), o coeficiente de absorção é de 0.05 (1/cm), o ı́ndice de refração do meio turvo
é de 1.4, e a separação fonte-detector é de 2 cm.

parâmetros são variados nos seguintes intervalos: 10 (1/cm)≤ µ′
s ≤ 50 (1/cm), 0.03 (1/cm)≤ µa ≤ 0.15

(1/cm), 1.33≤ n ≤ 1.4 (́ındice de refração do meio), e 1 cm≤ ρ ≤5 cm. Eles encontraram que os valores

deduzidos dos parâmetros ópticos diferem por menos que 3 % quando os dados são gerados com a condição

de fluxo parcial e a extrapolada, enquanto a condição de contorno zero conduz a discrepâncias maiores do

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

Quando variando a frequência de modulação, observamos que as maiores diferenças nas condições de

contorno se dão para frequências de modulação menores que ∼ 100 MHz, com uma diferença máxima (por

usar a condição de contorno extrapolada comparada com a exata (fluxo parcial) ∼ 25 MHz, como podemos

observar nos gráficos 3.6 e 3.7.
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Figura 3.8: A) Amplitude e B) fase simuladas, como função da distância fonte-detector, para diferentes valores do
coeficiente de absorção (0.05 (1/cm)≤ µa ≤0.95 (1/cm)), mantendo o espalhamento reduzido em 10 (1/cm). As setas
indicam a direção de incremento de µa, tomada em passos de 0.1 (1/cm).

3.3.5 Amplitude e fase na condição de contorno extrapolada

Fica claro das seções precedentes que a condição de contorno zero é a menos atraente do que a de fluxo

parcial e que a condição de contorno extrapolada. A condição de contorno zero viola a aproximação de

difusão na interface. Além disso, seu uso no ajuste dos dados pode resultar em erros nos parâmetros ópticos

de 10-15 %. Desta forma, a condição de contorno zero foi exclúıda de análises posteriores. Por outro lado a

desvantagem da configuração de imagens na condição de fluxo parcial está no cálculo da integral imprópria,

tendo um alto custo computacional. A condição de contorno extrapolada, difere em menos do que 3 % dos

valores encontrados com a de fluxo parcial, e como se mostrará em seções seguintes fornece um ajuste linear

(simples) para encontrar os parâmetros ópticos.

Nas figuras (3.8.A) e (3.8.B) temos a amplitude e fase do sinal como função da separação fonte-detector,

com parâmetros t́ıpicos nos tecidos biológicos deixando fixo o coeficiente de espalhamento em µ′
s =10 (1/cm),

a modulação de 110 MHz (que é a usada nas nossas medidas), e mudando a absorção entre 0.05 (1/cm)≤

µa ≤0.95 (1/cm). Tanto fase como amplitude diminuem com o incremento da absorção. A amplitude diminui

devidos aos fótons terem mais probabilidade de “desaparecer”ao aumentar a absorção, e a fase devido ao fato

do que os fótons percorreram uma distância média menor se eles “sobreviverem”.

As figuras (3.9.A) e (3.9.B) mostram variações da amplitude e fase do sinal como função da separação

fonte-detector, deixando fixo o coeficiente de absorção em µa =0.1 (1/cm) e mudando o espalhamento reduzido
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Figura 3.9: A) Amplitude e B) fase simuladas, como função da distância fonte-detector, para diferentes valores do
coeficiente de espalhamento reduzido (5 (1/cm)≤ µ′

s ≤14 (1/cm)), mantendo a absorção em 0.1 (1/cm). As setas
indicam a direção de incremento de µ′

s, tomada em passos de 1 (1/cm).

entre 5 (1/cm)≤ µ′
s ≤14 (1/cm). Como no caso de variar a absorção, a amplitude em certa distância diminui

isto se explica porque ao aumentar o espalhamento os fótons serão mais dispersados; desta forma a fase

aumentará, mostrando um comportamento contrário do que acontece com a variação da absorção. Outro

ponto relevante é que os sinais tanto da amplitude quanto da fase são mais senśıveis às variações da absorção,

como podemos inferir ao comparar os gráficos 3.8 e 3.9.

3.3.6 Determinação das propriedades ópticas no modelo SI

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

a fluência será proporcional à função de Green:

φ(r, w) =
vMac

4πD
G(r, w), (3.25)

que em coordenadas ciĺındricas, com a condição de contorno extrapolada e na superf́ıcie do tecido :

φ(ρ, z, w)|Z=0 =
υMac

4πD

[
e−k

√
ρ2+z2

0

√
ρ2 + z20

− e−k
√

ρ2+(2zb+z0)2

√
ρ2 + (2zb + z0)2

]
. (3.26)

Em prinćıpio, esta função pode ser ajustada aos dados experimentais para encontrar os coeficientes do

meio. No entanto, tem sido usada outra aproximação tendo em conta que a equação 3.26 pode ser simplificada
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para ρ >> (2zb + z0) (apêndice B.2). Esta desigualdade é valida já que a distância fonte-detector ρ, é de ao

redor de 2 cm, e (2zb + z0) nos tecidos biológicos ∼ 3 mm. Portanto,

φ(ρ, z = 0, w) ≃ (z2b + zbz0)
υMac

2πD
|k|e

−krρ

ρ2
ei(−kiρ+θ0), (3.27)

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

para a defasagem θ(ρ) dados por:

A(ρ) = A0
e−krρ

ρ2
,

θ(ρ) = −kiρ+ θ0.

(3.28)

As relações acima podem ser linearizadas:

ln(A(ρ)ρ2) = −krρ+ lnA0,

θ = −kiρ+ θ0.

. (3.29)

Portanto precisamos de pelo menos duas distâncias, entre fontes e detectores diferentes, para fazer o ajuste à

linearização, embora quanto mais distâncias fonte-detector melhor será a estimativa das inclinações kr e ki.

Para calcular os coeficientes µa e µ′
s em função das inclinações kr e ki, fazemos a inversão das equações 3.8,

com o qual

µa =
w

υ

k2r − k2i
2krki

, . (3.30)

e

µ′
s =

−2υkrki
3w

. (3.31)

Cabe ressaltar que, experimentalmente, se a intensidade for devidamente calibrada (ver seção 4.2) para

refletir φ, então as equações 3.30 e 3.31 fornecem os valores absolutos das propriedades ópticas.
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3.4 Meio de duas camadas (DC)

A maior desvantagem que tem o meio semi-infinito e homogêneo é que não distingue entre propriedades

ópticas entre diferentes camadas/profundidades. Em algumas situações é de interesse separar as propriedades

ópticas por camadas. No cérebro, por exemplo, podeŕıamos distinguir as propriedades ópticas do córtex

cerebral e das camadas entre córtex e escalpo. E entre outras questões, a região do escalpo está sujeita a

ruido fisiológico que pode causar interferência no processo de aquisição de atividade cerebral [53, 54].

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

duas camadas (DC) para a solução da equação de difusão.

3.4.1 Solução da equação de difusão no modelo de DC

Para solucionar a equação de difusão no domı́nio da frequência 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

z = z0 = 1/(µ′
s1 + µa1), onde µ

′
si e µai

são o espalhamento reduzido e o coeficiente de absorção 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 direção do feixe incidente. Os eixos x e y são dirigidos sobre a superf́ıcie do meio

turvo , e ρ =
√
x2 + y2 . Assim a equação de difusão para a fluência no domı́nio da frequência para as duas

camadas:

D1∇2φ1(r, w)− (vµa1 − iw)φ1(r, w) = −υMacδ(r) 0 ≤ z ≤ l, (3.32)

D2∇2φ2(r, w)− (vµa2 − iw)φ2(r, w) = 0 l < z, (3.33)

onde Di = 1/3(µai
+µ′

si), l e φi(r, w) são a coeficiente de difusão, a espessura da primeira camada e a fluência

da camada i, respectivamente [56].
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G1(−zb, s) = 0

G(∞, s) = 0

G1(l, s)

G2(l, s)
=
n21
n22

= 1

D1
∂G1

∂z

∣∣∣∣
z=l

= D2
∂G2

∂z

∣∣∣∣
z=l

.

(3.36)

Com isto, as soluções da função de Green para primeira e segunda camada são

G1(z, s) =
sen[α1(zb + z0)]

D1α1

D1α1cosh[α1(l − z)] +D2α2senh[α1(l − z)

D1α1cosh[α1(l + zb)] +D2α2senh[α1(l + zb)]

− senh[α1(z0 − z)

D1α1

0 ≤ z ≤ l, (3.37)

e

G2(z, s) =
sen([α1(zb + z0)]e

[α2(l−z)]

D1α1cosh[α1(l + zb)] +D2α2senh[α1(l + zb)]
0 ≤ z ≤ l. (3.38)

Para inverter as equações 3.37 e 3.38 e obter a fluência em coordenadas ciĺındricas (ρ, θ, z) utilizamos a

solução dada em [57]

φ̂i(r, w) =
1

πa′2

∞∑

n=1

Gk(s, z, w)J0(sρ)J
−2
1 (a′s), (3.39)

onde i = 1, 2 representam primeira e segunda camada, respectivamente. J0 e J1 são as funções de Bessel de

ordem zero e de primeira ordem, respectivamente.

3.4.2 Amplitude e fase no modelo de DC

Nesta seção se compara as amplitudes e fases à medida que se muda a distância fonte-detector ρ e absorção

da camada inferior (2 camada), desde µa2 = 0.05 (1/cm) até µa2 = 0.325 (1/cm) com incrementos de 0.025
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Figura 3.11: A) Amplitude e B) fase simulada s, como função da distância fonte-detector, para diferentes valores
do coeficiente de absorção da segunda camada (0.05 (1/cm)≤ µa2 ≤0.35 (1/cm)). Todos os outros parâmetros foram
mantidos fixos: para espalhamento da primeira e segunda camada em 8 (1/cm) e 4 (1/cm), respectivamente, e a
absorção da primeira camada em 0.08 (1/cm). As setas indicam a direção de incremento de µa2 , tomada em passos
de 0.025 (1/cm).

(1/cm), mantendo fixos o espalhamento da primeira camada µ′
s1 = 8 (1/cm) e da segunda camada µ′

s1 = 4

(1/cm), além da absorção da primeira camada em µa1 = 0.08 (1/cm). O raio do cilindro foi mantido em a=7

cm e a largura da primeira camada em l = 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 variações na amplitude e fase estão acontecendo após

de ρ & 1.5 cm o que implica que fótons que estão chegando no detector só estão conseguindo interagir com

a segunda camada para distância maiores do que 1.5 cm.

3.4.3 Determinação das propriedades ópticas no modelo de DC

Em vista de que não é posśıvel ter expressões anaĺıticas para amplitude e fase em função das propriedades

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

A(ρ) = |φ1(r, w)|, (3.40)

e

θ(ρ) = Arg|φ1(r, w)|, (3.41)
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Figura 3.12: Diagrama geral do fluxo no procedimento de otimização.

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

Por outro lado, no caso de duas camadas (em comparação ao caso do meio semi-infinito) o problema inverso

é muito mais complicado devido ao aumento das variáveis desconhecidas, que são a absorção e espalhamento

reduzido da primeira camada (µa1, µ
′
s1), da segunda camada (µa2, µ

′
s2) e a largura da primeira camada (l).

A solução desse problema requer um ajuste não linear sobre as medidas da fase e amplitude como função da

distância r. Portanto foi necessário um procedimento de ajuste dos dados experimentais aos dados teóricos.

Procedimento de ajuste e otimização

Para resolver o problema, foi implementado uma rotina emMatlab baseada no procedimento de otimização

conhecido como Levenberg-Marquardt [58] da forma:

x∗ = argminxF (x). (3.42)

Aqui, x∗ é o resultado da otimização (vetor de estado ótimo), i.e. a melhor estimativa dos parâmetros

desconhecidos x = [µa1, µ
′
s1, µa2, µ

′
s2]

T , e F (x) = χ2 onde, χ2 é a função de custo composto das diferenças

entre os valores teóricos e os valores experimentais (ou simulados)
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χ2 =

Nρ∑

i=1,j 6=i

[(
AExp

i

AExp
j

− ATeo
i

ATeo
j

)
+

(
(θExp

i − θExp
j )− (θTeo

i − θTeo
j )

)]2
. (3.43)

Aqui, ATeo
i e θTeo

i são os valores teóricos obtidos do modelo de duas camadas, e AExp
i e θExp

i são os valores

experimentais das amplitudes da fluência, os ı́ndices i e Nρ representam as distâncias e o número de diferentes

pares fonte-detector, respectivamente. Para evitar fatores de calibração nós utilizamos os quocientes das

amplitudes e A(r1)/A(r2) e as diferenças de fase θ(r2)− θ(r1).

A fim de empregar o algoritmo de Levenberg-Marquardt, é requerido o cálculo da matriz jacobiana do

vetor de erro com respeito ao vetor de parâmetros

J =
∂ǫ

∂[µa1
, µ′

s1 , µa2
, µ′

s2 ]
(x). (3.44)

A solução é então obtida por alterar x em cada iteração como: xn+1 = xn +∆x, onde ∆x é obtido solucio-

nando o seguinte sistema linear :

(JTJ+ λdiag(JTJ))∆x = −Jχ, (3.45)

onde λ é um fator de modulação e direcionalidade de ∆x (neste trabalho, λ começa em 1, aumentando ou

diminuindo por um fator de 10 em cada iteração).

Dependência do ajuste com as condições iniciais

O gráfico da figura 3.12 mostra um diagrama geral de fluxo do procedimento de ajuste, onde definindo

o vetor das condições iniciais, x0, é calculada a função de custo χ2 e se esta é minimizada implica que se

encontrou a melhor estimativa para o vetor de parâmetros das propriedades ópticas x∗. Se este não for o

caso se procura ∆x até encontrar a melhor estimativa.

Para testar a sensibilidade do procedimento às condições inicias, usamos o algoritmo de otimização para

ver se ele recobre os parâmetros previamente conhecidos de um conjunto de dados simulados. Estes dados

simulados são obtidos a partir da solução anaĺıtica da equação de difusão no meio de duas camadas. Variando

em ± 30 % as condições iniciais, obteve-se as propriedades ópticas da primeira e segunda camada (valor obtido
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na figura 3.13). Repetimos o processo 5 vezes para cada conjunto de dados simulados. O gráfico da figura

3.13 mostra o valor médio e o erro para as 5 iterações. No resultado observa-se que para valores grandes

das condições inicias, x0 = [µa1, µ
′
s1, µa2, µ

′
s2], o algoritmo nem sempre converge para o valor real. Esta

discrepância pode estar relacionada com fato da função de Green poder estar fora do regime difusivo. Ainda

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

3.5 Determinação das concentrações dos cromóforos

Da seção 2.1 vimos que o coeficiente de absorção é proporcional à quantidade de cromóforos presentes no

meio. Também da seção 2.1.2, vimos que os principais absorvedores do tecido biológico no NIR são [HbO2]

e [HbR] e a água. Com isto podemos escrever a absorção no comprimento de onda λ como

µλ
a =

µλ
aHbO2︷ ︸︸ ︷

ǫλaHbR
[HbO2] +

µλ
aHbR︷ ︸︸ ︷

ǫλaHbO2
[HbR] +µλ

aH2O
CH2O−vf , (3.46)

onde CH2O−vf é a fração de volume de água no tecido (que consideramos como 0.6), ǫλaHbO2
e ǫλaHbR

são

os coeficientes de extinção molares caracteŕısticos de HbO2 e HbR no comprimento de onda λ, respetiva-

mente, e (µλ
aH2O

) é a absorção da água, todos eles conhecidos na literatura [59],([HbO2],[HbR] representam

as concentrações dos cromóforos HbO2, HbR). Percebe-se que precisamos de pelo menos duas equações para

os diferentes λ, e isto é porque temos duas incógnitas [HbO2] e [HbR]. Portanto precisamos de pelo menos

dois comprimentos de onda para resolver a equação 3.46. Como veremos na seção 4.1.1, o equipamento no

domı́nio da frequência utilizado funciona com 4 comprimentos de onda, dos quais escolhemos utilizar dois

(690 nm e 850 nm). Desta forma, as concentrações de HbO2 e HbR são dadas por:

[HbO2] =
µ690nm
a ǫ850nmHbR − µ850nm

a ǫ690nmHbR

ǫ690nmHbO2
ǫ850nmHbR − ǫ850nmHbO2

ǫ690nmHbR

−
µ690nm
aH2O

ǫ850nmHbR − µ850nm
a(H2O)ǫ

690nm
HbR

ǫ850nmHbR − µ850nm
a ǫ690nmHbR

CH2O−vf , (3.47)

e

[HbR] =
µ690nm
a ǫ850nmHbR − µ850nm

a ǫ690nmHbR

ǫ690nmHbO2 ǫ
850nm
HbR + ǫ850nmHbO2

ǫ690nmHbR

−
µ690nm
a(H2O)ǫ

850nm
HbR − µ850nm

a(H2O)ǫ
690nm
HbR

ǫ850nmHbR − µ850nm
a ǫ690nmHbR

CH2O−vf . (3.48)

A partir de [HbO2] e [HbR] podemos definir parâmetros importantes na cĺınica, tais como a hemoglobina
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total

[HbT] = [HbO2] + [HbR], (3.49)

e a saturação de oxigênio no tecido:

StO2 =
[HbO2]

[HbT]
. (3.50)

Até o momento, temos dois modelos para calcular as propriedades ópticas absolutas, e como as pro-

priedades se relacionam com a fisiologia do tecido biológico. No capitulo seguinte, faremos a descrição da

instrumentação e dos métodos de calibração, antes de analisar a aplicação dos dois modelos em dados experi-

mentais.
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Caṕıtulo 4

Aspectos técnicos de DOS

Em espectroscopia óptica de difusão (DOS) no domı́nio da frequência, é correntemente usado um oscilador

de radio-frequência (RF) para modular a amplitude de uma fonte laser de forma senoidal. Essa luz modulada

é incidida na amostra via fibras ópticas. A detecção óptica e eletrônica quantifica a amplitude atenuada (A)

e defasagem θ a fim de reconstruir as propriedades ópticas da amostra.

4.1 Instrumentação em medidas no domı́nio da frequência

4.1.1 Equipamento no domı́nio da frequência

Utilizamos um sistema DOS comercial no domı́nio da frequência para aquisição 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 potência de sáıda 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 não sempre estes são ligadas; em

vez disso, as fontes se ligam e desligam em uma sequência eletrônica. No máximo, uma fonte de luz está

ligada em cada banco em algum dado momento. Em outras palavras, um esquema de multiplexação temporal

é usado para diferenciar o sinal óptico de cada fonte. As fontes de luz estão moduladas na amplitude numa

frequência de 110 MHz.
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A multiplicação na seção de quadratura do sinal de referência defasado em 90o e o sinal detectado não

defasado é dada por:

Q(t) =
Ar

2
cos(wt)

Ad

2
sen(wt+ θ) +Q0,

= Asen(θ) +Asen(2wt+ θ) +Q0,

(4.1)

onde A = ArAd

8 e Q0 é a componente DC. Na seção em fase (in-phase), a multiplicação do sinal de referência

e o sinal detectado fornece:

I(t) =
Ar

2
sen(wt)

Ad

2
sen(wt+ θ) + I0,

= Acos(θ)−Acos(2wt+ θ) + I0,

(4.2)

onde I0 é a componente DC.

Aplicando um filtro passa baixas em I e Q para eliminar componentes de alta frequência, temos que

QDC = Asenθ +Q0 e IDC = Acosθ + I0 são as sáıdas finais chegando nos pontos de aquisição de dados. A

amplitude e fase2 do sinal detectado é então

A =
√
(IDC − I0)2 + (QDC −Q0)2, (4.3)

θ = tan−1

(
QDC −Q0

IDC − I0

)
. (4.4)

4.2 Calibração

As sondas experimentais usualmente consistem de múltiplas fontes e/ou fibras detectores que são posi-

cionados variando a posição sobre o tecido. Estas configurações introduzem alguns problemas práticos.

Especificamente, variações na transmissão da fibra, tais como perdas ou fótons chegando fora do cone de

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

Raio propagado

pela fibra

Raio propagado

pela fibra

Eixo da fibra

Área da fibra

Figura 4.4: (Cone de aceitação, e posśıveis fótons que chegam dentro da cone e se propagam pela fibra ou,
caso contrario não se propagando pela fibra. )

aceitação (fig.4.4), eficiência do detector, e do fato do acoplamento tecido-fibra não ser perfeito fazem com

que a intensidade da luz medida seja proporcional à fluência, φ. No entanto, o fator de proporcionalidade

é desconhecido. Portanto, deve-se calibrar a sonda a fim de comparar as fluências medidas e teóricas em

múltiplas distâncias fonte-detector. Neste trabalho, nós usamos dois tipos diferentes de calibração. O primeiro

chamado de Calibração Padrão, que usa fatores de correção para a amplitude e para a fase do sinal medido.

O segundo método, chamado de Auto-Calibração, explora as vantagens de ter uma geometria simétrica, onde

as únicas razões para diferentes pares fonte-detector com a mesma distância não registrarem o mesmo sinal

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

4.2.1 Calibração padrão

No método de Calibração Padrão, definimos Ci
f como o coeficiente de acoplamento para a i-ésima fonte,

e Cj
d como o coeficiente de acoplamento para o j-ésimo detector. Assim a medida da fluência no detector j

vindo da fonte i, φij , é definida como :

φteoij (rij , λ) = Ci
fC

j
dφ

exp
ij (λ), (4.5)
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onde φteoij (λ) e φexpij (λ) são, respectivamente, a fluência teórica e experimental em rij (distância entre a i-ésima

fonte e o j-ésimo detector). Percebe-se que a fluência é complexa, e portanto os coeficientes de acoplamento

podem ser escritos como: Ci
f = Ci

fAe
iCi

ff e Cj
d = Cj

dAe
iCj

df , permitindo separar amplitude da fase na equação

4.5:

Ateo
ij (rij , λ) = Ci

fAC
j
dA︸ ︷︷ ︸

Cij
A

Aexp
ij (λ),

θteoij (rij , λ) = Ci
ff + Cj

df︸ ︷︷ ︸
Cij

f

+θexp(λ).

(4.6)

As amostras de prova (ver seção 4.2.3) utilizadas para encontrar estes coeficientes são uma boa aproximação

de um meio semi-infinito, Ateo
ij (rij) e θ

teo
ij (rij , λ), são calculados da equação 3.29 com rij = ρ

ln(Ateo(ρ)ρ
2) = −kteor ρ+ lnA0 =⇒ Ateo =

e−kteo
r ρ

ρ2
, (4.7)

θteo = −kteoi ρ+ θ0. (4.8)

Juntando 4.6 com 4.7 e 4.8

Cij
A =

e−kteo
r ρ

〈Aexp
ij (λ)〉tρ2

Cij
f = −kteoi ρ+ θ0 − 〈θexpij (λ)〉t.

(4.9)

Para encontrar estes coeficientes (equação 4.9) são usados blocos com propriedades ópticas predefinidas;

desta forma 〈Aexp
ij (λ)〉t e 〈θexpij (λ)〉t são a amplitude e a fase médias durante um tempo t, medidas no bloco

entre a fonte i e o detector j. kteoi e kteor são calculados com os valores conhecidos das propriedades ópticas

do bloco e com a equação 3.8. Obtendo-se estes fatores são utilizados em posteriores experimentos onde os

coeficientes ópticos são desconhecidos a priori, como por exemplo no tecido biológico. Portanto a sonda e o
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A sonda constrúıda funciona com dois detectores e 4 fontes (por comprimentos de onda), colocadas

simetricamente tal que riA = riB = ri com i = 1, 2, 3, 4 (ver figura.4.7). Assim a amplitude e defasagem

teóricas no detector B de uma fonte numa distância riB deveriam ser equivalentes do sinal no detector A, de

uma fonte em uma distância riA. As distâncias fonte-detector são: r1A = r1B = r1 = 2 cm, r2A = r2B =

r2 = 2.5 cm, r3A = r3B = r3 = 3 cm e r4A = r4B = r4 = 3.5 cm.

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

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

ln(Air
2
i ) = −krri + lnA0 i = 1, 2, 3, 4, (4.10)

isolando para kr

kr =
ln(A2

A1

A4

A3
) + 2ln( r2r1

r4
r3
)

(r2 − r1) + (r4 − r3)
. (4.11)

de forma semelhante para ki

ki = − (θr1 − θr2) + (θr3 − θr4)

(r1 − r2) + (r3 − r4)
. (4.12)

Aqui θr1 é a defasagem ideal (i.e. sem perdas) que será detectada numa distância r1 da fonte 1.

A sonda absoluta pode medir estes quocientes das intensidades e as diferenças de fase de tal forma que

são 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 está ligada, é dada por

A1,A = I1C1YACAAr1,

A1,B = I1C1YBCBAr3,

(4.13)

onde A1,x, é o sinal medido devido a fonte 1 no detector x (A ou B), I1 é a intensidade da fonte 1, Yx é a
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sensibilidade do detector x, C1 é a combinação entre acoplamento e eficiência para a luz da fonte 1 dentro

da amostra, e Cx é a eficiência do acoplamento para a luz fora da amostra chegando no detector x. C1 e CA

incluem as perdas dentro das guias de onda. Arx é a amplitude do sinal ideal A, numa separação rx, entre

fonte e detector, tendo em mente que r1 é a menor distância fonte-detector e r4 é a maior. De forma mais

clara, Arx, é o sinal A que deveria ser medido se não existissem perdas e a intensidade de cada fonte fosse 1.

Quando a fonte 2 está ligada temos

A2,A = I2C2YACAAr3,

A2,B = I2C2YBCBAr1.

(4.14)

Note que 4.11 e 4.12 fornecem

Ar1

Ar3

=

√
Ar1

Ar3

Ar1

Ar3

=

√
A2,AAc1,BI1C1YACAI2C2YBCB

A1,AA2,BI2C2YACAI1C1YBCB

=

√
A2,AA1,B

A1,AA2,B

. (4.15)

De forma similar

Ar3

Ar4
=

√
A4,AA3,B

A3,AA4,B
, (4.16)

e para as diferenças de fase

(θr1 − θr2) + (θr3 − θr4) =
1

2
((θ1,A + θ2,B)︸ ︷︷ ︸

2θr1

− (θ2,A + θ1,B)︸ ︷︷ ︸
2θr2

) + (θ3,A + θ4,B)︸ ︷︷ ︸
2θr3

− (θ4,A + θ3,B)︸ ︷︷ ︸
2θr4

), (4.17)

onde θri (i = 1, 2, 3, 4) é a defasagem ideal com respeito à fonte numa distância ri, e θ1,x é a defasagem com

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

Em prinćıpio, com as equações 4.11, 4.12 e 4.15-4.17 temos uma forma de encontrar as propriedades

ópticas do tecido sem precisar de uma calibração com ajuda de blocos ou phantoms de propriedades pré-

determinadas.
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Caṕıtulo 5

Aplicações cĺınicas

Enquanto medidas relativas podem ser suficientes para estudos funcionais com o intuito de detectar

respostas hemodinâmicas e metabólicas decorrentes de ativação cerebral [61–63], as medidas absolutas (DOS)

podem expandir o alcance de informações fisiológicas adquiridas que possuem relevância cĺınica.

O modelo do meio semi-infinito tem sido muito utilizado em medidas absolutas para a obtenção e veri-

ficação de propriedades ópticas dos tecidos biológicos [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 concentrações de hemoglobina no escalpo, no crânio e no córtex. Além disto,

a camada da pele está sujeita a rúıdo fisiológico, que pode causar interferência no processo de obtenção de

informações sobre a atividade cerebral em questão. Não obstante, é posśıvel aproximá-lo como uma estrutura

de camadas (pele, crânio, fluido crânio-encefálico e córtex ). Neste caṕıtulo, apresentamos os resultados obti-

dos quando utilizamos o modelo de DC em dados reais obtido em humanos. Estes resultados são 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 área cĺınica coletamos dados em duas situações distintas

envolvendo 2 grupos de voluntários diferentes. No primeiro experimento, coletamos dados de voluntários

sadios a fim de buscar “padrões de normalidade” entre diferentes indiv́ıduos. Para isto, foi recrutado um
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resultado notável é que a absorção cortical µa2 é consideravelmente maior do que a absorção extra-cortical

(tabela 5.1), o que concorda com a fisiologia conhecida de que a região cerebral é uma região altamente

vascularizada, portanto a mesma deve possuir altas concentrações de hemoglobina (92(5) µM) se comparadas

com camadas superficiais (23(2) µM) (tabela 5.2). Em contraste, o espalhamento cortical medido nos sujeitos

é mais baixo se comparado a regiões extra-corticais (ver tabela 5.1). Este espalhamento baixo na região

cortical também é consistente com alguns valores reportados na literatura (tais como 2-5 cm−1 [68] e 3

cm−1 [17]), e talvez sejam originados por fatores fisiológicos e do fato que a largura da primeira camada

no nosso modelo de DC foi fixada para ser 1 cm. Como consequência 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 região do CSF tem baixo espalhamento.

Outro aspecto relevante é que mesmo que a diferença entre os modelos DC e SI em [HbO2] e [HbT] seja ∼

30 %, a diferença em StO2 quando este é calculado é ∼ 10 %. Entretanto, outros autores reportam diferenças

relativas ao redor de 4 %, ainda que ocorram discrepâncias maiores nas concentrações de hemoglobina nos

dois modelos [17]. Para um melhor entendimento, suponha a seguinte situação: primeiro considere ∆XHbO2

e ∆YHbT como sendo respectivamente o valor que [HbO2] e [HbT] cortical foram subestimadas pelo modelo

SI; segundo, seja HbO2DC e HbTDC a oxi-hemoglobina e hemoglobina total cortical, respectivamente. Com

estas duas considerações, [HbO2] calculado no modelo SI é: HbO2DC-∆XHbO2
. Assim, StO2 será igual nos

dois modelos se a seguinte relação é satisfeita:

Tabela 5.1: Valores médios de µa e µ′
s para todos os voluntários e todas as regiões, usando os modelos SI e

DC, e a diferença percentual (∆% SI-DC ) entre os parâmetros calculados pelo modelo SI e DC (na região
cortical). Os números entre parênteses representam o desvio padrão entre as médias para todas as medidas .

λ µa(cm
−1) S. Infinito µa2(cm

−1) Cortical µa1(cm
−1) Extra-cortical ∆% 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

µ′
s(cm

−1) S. Infinito µs′2
(cm−1) Cortical µs′1

(cm−1) Extra-cortical ∆% SI-DC(cortical)

690 nm 9(1) 5(1) 11(1) 56
850 nm 8(1) 4(1) 11(1) 54

57



HbO2DC
−∆XHbO2

HbTDC −∆YHbT
=
HbO2DC

HbTDC
, (5.1)

ou simplificando,

∆XHbO2

∆YHbT
=
HbO2DC

HbTDC
. (5.2)

De fato, não importa o quanto se subestime [HbO2] e [HbT]. Se os quocientes do que se subestima com o

modelo SI cumprem a relação 5.2, os mesmos resultados de StO2 serão obtidos em ambos modelos.

Dependência dos parâmetros ópticos com a idade

As propriedades ópticas tem mostrado uma dependência com a idade, de tal forma que os valores absolutos

de absorção e espalhamento são menores em pessoas idosas quando comparadas com sujeitos jovens [64]. Tal

efeito possivelmente está associado à rarefração microvascular cerebral [71] ou a uma deficiência dependente

da idade, da perfusão e metabolismo associado a alguma neuropatologia [72]. Neste trabalho foi feita essa

comparação incluindo o modelo de DC para o cálculo das propriedades ópticas. Cabe ressaltar que o número

de idosos é pequeno (n=4), com idades em 55 ± 8 anos. Mesmo com o número de idosos baixo, as diferenças na

absorção e espalhamento são notáveis 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 diferenças não são tão claras.

Se corticalmente não se observam estes comportamentos, poderia indicar que as diferenças encontradas com

o modelo SI provavelmente tenham origem no modelo f́ısico e não fisiológico. No entanto, é necessário um

maior número de voluntários idosos a fim de realmente entender como as propriedades ópticas dependem da

Tabela 5.2: Valores médios das concentrações de [HbO2], [HbR], [HbT] e saturação de oxigênio (StO2) em
todas as regiões e todos os voluntários, usando o modelo de SI e DC, e diferença percentual (∆% ) no SI
relativo ao cortical calculado pelo modelo de DC. Os números entre parênteses representam o desvio padrão
entre as médias para todas as medidas.

S. Infinito Cortical Extra-cortical ∆% SI-DC (cortical)
[HbO2](µM) 41(4) 58(4) 11(1) -29
[HbR](µM) 19(3) 34(3) 9(3) -45
[HbT](µM) 60(7) 92(5) 23(2) -35
StO2(%) 68(1) 63(3) 52(10) 10
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Figura 5.5: Representação de duas camadas para o músculo; primeira camada (pele), segunda camada
(músculo). Imagem tirada de MedlinePlus.

mesmo assim os valores reportados pelos dois modelos tem discrepâncias maiores do que 10 % que pode ser

atribúıdas à modelagem f́ısica do problema. Um erro que também pode estar contribuindo nessa diferença

está 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 Variações das propriedades ópticas em relação ao estado basal

A seção anterior mostrou que o modelo SI subestima µa e superestima µ′
s do córtex no estado basal. No

entanto, não sabemos o que acontece com as variações relativas das propriedades ópticas (∆µa/∆µ
′
s) nos dois

modelos. Nesta seção usaremos os dois modelos em uma situação fora do estado de repouso, especificamente

em uma cirurgia da artéria carótida chamada endarterectomia.

5.4.1 Endarterectomia de carótida

Endarterectomia de carótida é um tipo de cirurgia que é usada para prevenir acidentes vasculares cerebrais

(AVCs) em pessoas com estenose da artéria carótida. A estenose da artéria carótida acontece se uma placa é

acumulada em pelo menos uma das duas grandes artérias em cada lado do pescoço (as artérias carótidas (figura

5.6)). Estas placas podem ser formadas por gorduras, colesterol, cálcio, e outras substâncias encontradas no

sangue. Ao longo do tempo, a placa se endurece e estreita as artérias carótidas. Isto limita ou bloqueia o

fluxo de sangue rico em oxigênio para o cérebro, o qual pode conduzir a um AVC [74].
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Tabela 5.3: Valores médios das propriedades ópticas tanto no braço quanto no ante-braço, usando o modelo
de SI e DC, e a diferença percentual (∆% ) no SI relativo ao calculado pelo modelo de DC (no músculo). Os
números entre parênteses representam o desvio padrão entre as médias para todas as medidas.

S. Infinito Músculo Pele ∆% SI-DC(músculo)
Braço

µa(690 nm) 0.11(4) 0.15(1) 0.05(3) -36
µa(850 nm) 0.14(5) 0.15(1) 0.06(3) -7
µ′
s(690 nm) 4(1) 4.4(2) 3.8(4) -10
µ′
s(850nm) 4(1) 4(1) 3.5(3) 0

Ante-braço
µa(690 nm) 0.11(2) 0.13(1) 0.10(4) -18
µa(850 nm) 0.14(3) 0.15(1) 0.07(4) -7
µ′
s(690 nm) 5(1) 4.6(2) 4.3(4) 8
µ′
s(850 nm) 4(1) 4(1) 3.7(3) 0

Usualmente, nestas cirurgias o paciente estará sob anestesia geral. Normalmente se realiza um corte

do lado do pescoço da carótida que será abordada. Em seguida o cirurgião isola a carótida das estruturas

que a rodeiam. Posteriormente é oclúıda (clampeada) a artéria que vai ser desobstrúıda, a fim de ter uma

diminuição do fluxo de sangue na região de interesse. Em seguida é aberta a carótida numa região posterior

de onde foi clampeada, e realizada a retirada da camada mais interna que possui as placas. É então realizado

o fechamento da artéria na região que se tirou a placa e feito a desclampagem com retorno à circulação

sangúınea normal [75].

5.4.2 Monitoramento durante intervenção cirúrgica e analise com o modelo SI

Dez voluntários foram monitorados durante a cirurgia de endarterectomia, e foram calculadas as diferentes

espécies de hemoglobina e saturação de oxigênio com o modelo SI. De forma geral, todos os voluntários

mantiveram variações hemodinâmicas estáveis antes do clampeamento e com uma saturação de oxigênio

oscilando entre 65 a 68 %. No entanto, durante o clampeamento, 9 voluntários mostraram variações notáveis

(ver figura 5.7, gráfico representativo de um sujeito). Por exemplo, no sujeito da figura 5.7 foi observado

um notório decrescimento de aproximadamente 18.4 % na HbO2 e um incremento de 18.9 % na HbR. Após

a desclampeagem se observou um comportamento inverso com um incremento de 40 % na HbO2 e um

decremento de 28 % na HbR.

Em contraste, um dos voluntários não teve mudanças durante o clampeamento, e teve variações relevantes

61



Figura 5.6: Há duas artérias carótidas, uma a cada lado do pescoço, que se dividem em uma externa e uma
interna. A) mostra a localização da artéria carótida direita na cabeça e o pescoço. B) seção transversal de
uma artéria carótida normal que tem um fluxo normal de sangue. Figura C) seção transversal de uma artéria
carótida que tem uma placa acumulada reduzindo o fluxo. Imagem tirada de [74].

após a desclampeagem (Figura 5.8). De forma resumida, teve um incremento relativo de 40 % na HbO2,

diminuição de 15 % na HbR, resultando num aumento da saturação de oxigênio de 13 %.

O objetivo principal da cirurgia é que o fluxo sangúıneo aumente depois de se retirar a placa. No entanto,

pacientes com comportamentos como o mostrado na figura 5.7 podem não ter tido variações importantes

imediatamente após a cirurgia. Por exemplo, o comportamento para [HbO2] antes da cirurgia oscila ao redor

de 24 µM, e depois de um certo tempo a [HbO2] tende a um valor próximo de 24 µM. De forma análoga os

outros parâmetros apresentam o mesmo comportamento. Em contraposição, o voluntário da figura 5.8 tem

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

Por último, algo que podemos notar é que a hemoglobina total destes pacientes é significativamente baixa,

se comparado ao valor médio encontrado para os voluntários jovens e sadios ( ∼ 60(7) µM). Nos 10 voluntários,

HbT pré-cirurgia variam entre 31 e 47 µM. Esses valores baixos podem estar relacionados a diferentes fatores,

tais como: idade, anestesia ou doença de estenose de carótida. Mais experimentos devem ser feitos a fim

de determinar e entender qual destas causas foi a responsável por tais valores baixos na hemoglobina total

nos pacientes com estenose comparados aos voluntários jovens e sadios. Outro ponto relevante é que mesmo

que se tem estes valores baixos na hemoglobina total, a saturação de oxigênio não foi tão diferente. Nos
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Tabela 5.4: Variações dos parâmetros ópticos e fisiológicos com respeito ao baseline (8 minutos antes do
clampeamento) nos modelos SI, DC e com a lei de BLM.

S. Infinito Cortical BLM

∆µa690(1/cm) 0.009(3) 0.012(5) 0.010(4)

∆µa850(1/cm) -0.007(3) -0.055(5) -0.058(5)

∆HbO2 (µM) -5(2) -4(2) -4(1)

∆HbR (µM) 3(1) 3(1) 3(1)

∆HbT (µM) -2(1) -1(2) -2(1)

∆ StO2(%) -9(3) -6(2) - - - - - - -

Tabela 5.5: Variações relativas dos parâmetros ópticos e fisiológicos com respeito ao baseline (8 minutos antes
do clampeamento) nos modelos SI, DC.

∆% S. Infinito ∆% Cortical

µa690
+8.6 +5.9

µa850
-6.7 -3.8

HbO2 -18.4 -14

HbR 18.9 9.6

HbT -5.4 -2

StO2 -13.8 -12.5

(ver figuras 3.8 e 3.9 da seção 3.4). Pelos resultados obtidos com o modelo DC (tabela 5.1) sabemos que

a absorção cortical é a absorção dominante. Por tal motivo, ao usar-se o modelo SI ou a lei de BLM, se

obtém informações congruentes com a informação obtida pelo modelo DC no que respeita as variações das

propriedades ópticas.

Finalmente se calcularam as variações relativas nas concentrações 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, variações relativas no modelo SI são maiores em relação

às calculadas pelo modelo de DC sendo conseqüência de que o modelo SI subestima os valores absolutos.
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Caṕıtulo 6

Conclusões e perspectivas

Nesta dissertação mostramos que o processo de aquisição simultânea da fase e da amplitude da onda

espalhada pelo meio turvo leva a uma quantificação absoluta das propriedades ópticas do tecido biológico.

De maneira geral, conseguimos utilizar duas abordagens na técnica DOS no domı́nio da frequência, baseados

na solução da equação de difusão 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 estável na faixa de µa/µ
′
s de interesse (∼ 0.02-0.25 cm−1)/(∼ 2-9 cm−1).

O estudo aprofundado dos modelos permitiu entender que a amplitude é mais senśıvel à absorção, e a

fase tanto à absorção quanto ao espalhamento. O modelo de DC foi motivado pela tentativa de extrair

informações internas nos tecidos (especialmente o cérebro). Desta forma, quando fizemos medidas DOS não

invasivas tanto na cabeça humana quanto no braço, conseguimos calcular concentrações de hemoglobina e

saturação de oxigênio em regiões extra-cerebrais (1 camada) e cerebrais (2 camada), como também da pele

(1 camada) e músculo (2 camada).

Quando comparados os dois modelos em dados reais em humanos, o modelo SI consegue reproduzir a

hemodinâmica da região cortical. Em contraste, subestima os coeficientes de absorção por volta do 30 % e

superestima os coeficientes de espalhamento em ao redor de 50 % do tecido biológico, quando comparado

ao modelo de DC. Algo notavél é que o modelo SI é capaz de medir as variações corticais, e com uma boa

aproximação (∼ 10 %) a saturação de oxigênio cortical. No entanto, na hora de calcular valores absolutos
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corticais, o modelo de DC se mostrou mais preciso, como já sugerido previamente [69]. Desta forma, em

aplicações cĺınicas onde os valores absolutos são de grande importância é conveniente o uso do modelo de

DC.

Adicionalmente, foi mostrado que a absorção cortical é de uma ordem de grandeza maior que a absorção

extra-cortical, relacionado à alta vascularização cerebral. Uma limitação é fixação da espessura da primeira

camada, que pode levar a que, o que estamos considerando por região cortical, também seja parte do fluido

cerebroespinal que tem baixo espalhamento e baixa absorção, como consequência, se estão subestimando as

propriedades ópticas da região cortical. Para superar este inconveniente, medidas adicionais com ressonância

magnética podem fornecer os valores reais da espessura da primeira camada. Outra opção é aumentar o

número de distâncias fonte-detector afim de ter um número maior de pontos para ajustar, e desta forma

não 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 ( equação 2.9). E o segundo, é que tanto as concentrações de hemoglobina quanto a saturação

de oxigênio estão dentro do previamente reportado em cérebros humanos [17,68,78].

Propriedades ópticas calculadas pelo modelo SI mostraram uma dependência com a idade sendo que

para voluntários saudáveis idosos os valores dos coeficientes ópticos foram menores quando comparados aos

indiv́ıduos saudáveis. No entanto, o modelo de DC não mostrou claras diferenças, mas é necessário um número

de voluntários maior para chegar em alguma conclusão 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 concentrações de hemoglobina no sangue no baseline, em todos os pacientes se mostraram

para ser menores do que nos indiv́ıduos jovens e saudáveis. Ressaltando a importância dos valores absolutos

no estado basal como biomarcadores.

No futuro, se espera que DOS seja uma ferramenta para uso primário no estudo de indiv́ıduos saudáveis,

para encontrar valores padrões em parâmetros tais como hemoglobina total e saturação de oxigênio pelo

tecido, que possam ser usados como referência e sirvam na área de diagnóstico cĺınico. Além disso, a técnica
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tem um grande potencial para monitoramento de pacientes que experimentam intervenções cirúrgicas, devido

à sua portabilidade e baixo custo, servindo de apoio médico.
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Apêndice A

Equação de transferência radiativa e

dedução da equação de difusão

A.1 Aproximação de difusão

O ponto de partida para a equação de difusão é a equação de transferência:

1

v

∂L(r, Ω̂, t)

∂t
= ∇ · (L(r, Ω̂, t)Ω̂)

− µs(r)

∫

Ω′

L(r, Ω̂′, t)P (Ω̂, Ω̂′)dΩ′ + (µs(r) + µa(r))L(r, Ω̂, t) +Q(r, Ω̂, t),

(A.1)

onde integrando em Ω

1

v

∂

∂t

∫

Ω

L(r, Ω̂, t)dΩ = ∇ ·

∫

Ω

L(r, Ω̂, t)Ω̂dΩ

− µs(r)

∫

Ω′

L(r, Ω̂′, t)

∫

Ω

P (Ω̂, Ω̂′)dΩdΩ′ + (µs(r) + µa(r))

∫

Ω

L(r, Ω̂, t)dΩ+

∫

Ω

Q(r, Ω̂, t)dΩ,

(A.2)

considerando invariância rotacional e a normalização para a seção de choque diferencial
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∫
P (Ω̂, Ω̂′)dΩ =

∫
P (Ω̂ · Ω̂′)dΩ = 1 (A.3)

A equação A.3 trata os fótons como se fossem bolas de bilhar experimentando colisões elásticas. Usando

as definições para a fluência φ e o fluxo j:

∂φ(r, t)

∂t
= v∇ · (j(r, t))− vµa(r)φ(r, t) + vS(r, t) (A.4)

onde

S(r, t) =

∫
Q(r, Ω̂, t)dΩ,

φ(r, t) =

∫
L(r, Ω̂, t)dΩ,

j(r, t) =

∫
L(r, Ω̂, t)Ω̂dΩ.

(A.5)

Quando o espalhamento é muito maior do que a absorção é considerada a aproximação de difusão.

Nela é assumido que a radiância encontra muitas part́ıculas e é espalhada quase uniformemente em todas as

direções. E portanto a sua distribuição angular é quase uniforme, mas, sua dependência angular não pode

ser constante porque, se fosse constante, o fluxo seria zero e não teria potência liquida propagando-se. Assim

a radiância é uniforme com uma pequena contribuição do fluxo na direção Ω̂ [25],

L(r, Ω̂, t) =
1

4π
φ(r, t) +

3

4π
j(r, t)) · Ω̂. (A.6)

Agora substituindo na equação A.1 e multiplicando por Ω̂ e depois integrando em Ω

1

v

∂

∂t

∫

Ω

[
φ(r, t) + 3j(r, t)) · Ω̂

]
Ω̂dΩ =

∫

Ω

∇ ·

[(
φ(r, t) + 3j(r, t)) · Ω̂

)
Ω̂

]
Ω̂dΩ

− µs(r)

∫

Ω′

∫

Ω

[
φ(r, t) + 3j(r, t)) · Ω̂′

]
Ω̂P (Ω̂, Ω̂′)dΩdΩ′ + (µs(r) + µa(r))

∫

Ω

[
φ(r, t) + 3j(r, t)) · Ω̂

]
Ω̂dΩ+

4π

∫

Ω

Q(r, Ω̂, t)Ω̂dΩ,

(A.7)
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as seguintes integrais são nulas devido à simetria1

∫

4π

Ω̂dΩ = 0,

4π

∫

4π

Q(r, Ω̂, t)Ω̂dΩ = 0,

∫

4π

φ(r, t)Ω̂dΩ = φ(r, t)

∫

4π

Ω̂dΩ = 0,

(A.8)

portanto a equação A.7 fica como:

3

v

∂

∂t

∫

Ω

(j(r, t) · Ω̂)Ω̂dΩ =

∫

Ω

∇ ·

[(
φ(r, t) + 3j(r, t)) · Ω̂

)
Ω̂

]
Ω̂dΩ

− 3µs(r)

∫

Ω′

∫

Ω

(j(r, t) · Ω̂′)Ω̂P (Ω̂, Ω̂′)dΩdΩ′+

3(µs(r) + µa(r))

∫

Ω

j(r, t) · Ω̂)Ω̂dΩ,

(A.9)

a primeira integral na equação anterior se pode solucionar tendo em conta que
∫
4π
(A · Ω̂)Ω̂dΩ = 4π

3 A, para

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

∫

Ω

∇ ·
[(
φ(r, t) + 3j(r, t) · Ω̂

)
Ω̂

]
Ω̂dΩ =

∫

Ω

∇ · (φ(r, t)Ω̂)Ω̂dΩ+ 3

∫

Ω

∇ · (j(r, t) · Ω̂)Ω̂dΩ

=

∫

Ω

[
∇φ(r, t) · Ω̂ + φ(r, t)✟✟✟✯0

∇ · Ω̂
]
Ω̂dΩ+ 3

∫

Ω

[
∇(j(r, t) · Ω̂) · Ω̂ + j(r, t) · Ω̂✟✟✟✯0

∇ · Ω̂
]
Ω̂dΩ

=

∫

Ω

(∇φ(r, t) · Ω̂)Ω̂dΩ+ 3
✘✘✘✘✘✘✘✘✘✘✘✘✿0∫

Ω

(∇(j(r, t) · Ω̂) · Ω̂)Ω̂dΩ

=
4π

3
∇φ(r, t). (A.10)

Nas últimas duas integrais usou-se os fatos de que
∫
4π
(A·Ω̂)Ω̂dΩ = 4π

3 A e
∫
4π
(∇(A(r, t) ·Ω̂) ·Ω̂)Ω̂dΩ = 0 para

qualquer vetor, A (ver [25]). Na terceira integral (
∫
Ω′

j(r, t) · Ω̂
∫
Ω
Ω̂P (Ω̂, Ω̂′)dΩdΩ′) pode-se fazer primeiro a

integral
∫
Ω
Ω̂P (Ω̂, Ω̂′)dΩ sendo que é proporcional a Ω̂′, isto é:

∫

Ω

Ω̂P (Ω̂, Ω̂′)dΩ = gΩ̂′ (A.11)

1Ou fluxo ser zero através de uma esfera de raio unitário
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para encontrar g multiplicamos por Ω̂′ obtendo

g =

∫

Ω

Ω̂ · Ω̂′P (Ω̂, Ω̂′)dΩ = 〈cos(θ)〉. (A.12)

Assim

∫

Ω′

j(r, t) · Ω̂
∫

Ω

Ω̂P (Ω̂, Ω̂′)dΩdΩ′ = g

∫

Ω′

(j(r, t) · Ω̂)Ω̂′dΩ′ = g
4π

3
j(r, t) (A.13)

Desta forma chegamos a:

3

v

4π

3

∂j(r, t)

∂t
=

4π

3
∇φ(r, t)− 3gµs

4π

3
j(r, t) + 3(µs + µa)

4π

3
j(r, t) =⇒

1

v

∂j(r, t)

∂t
=

1

3
∇φ(r, t)− gµsj(r, t) + (µs + µa)j(r, t) =⇒

1

v

∂j(r, t)

∂t
=

1

3
∇φ(r, t) + (µ′

s + µa)j(r, t) =⇒

1

v(µ′
s + µa)

∂j(r, t)

∂t
=

1

3(µ′
s + µa)

∇φ(r, t) + j(r, t), (A.14)

onde µ′
s = µs(1− g) é o coeficiente de espalhamento reduzido. Desta forma chegamos a:

3D(r)

v

∂j(r, t)

∂t
= D(r)∇φ(r, t) + j(r, t), (A.15)

onde D ≡ υ/3(µ′
s + µa) ≃ υ/3µ′

s é o coeficiente de difusão fotônica.

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

3D

v2
∂

∂t

[
∂φ(r, t)

∂t
+ vµaφ(r, t)− vS(r, t)

]
= D∇2φ(r, t) +

1

v

[
∂φ(r, t)

∂t
+ vµaφ(r, t)− vS(r, t)

]
, (A.16)

o lado esquerdo da anterior equação pode ser desprezado se 3Dw
v2 ≪ 1 e isto é verdade para w ≪ 6 Grad/s [47].

No nosso caso w = 2π ∗ 110 Mrad/s, portanto
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1

v

∂φ(r, t)

∂t
= D∇2φ(r, t)− µaφ(r, t) + S(r, t), (A.17)

que é a equação de difusão.
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Apêndice B

Função de Green para a equação de

difusão

Então estamos interessados nas soluções que oscilam na mesma freqüência que a fonte, essas soluções

podem-se escrever na forma [51]

φac(r, t) = φ(r)e−iwt, (B.1)

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

D(e−iwt∇2φ(r))− υµaφ(r)e
−iwt = −υMacδ(r)− iwe−iwtφ(r), (B.2)

agora fatorando e dividindo por e−iwt, a ambos lados da equação B.2 temos a equação de Helmholtz

∇2φ(r)− k2φ(r) = −υMac

D
δ(r), (B.3)

com k2 = υµa

D − iw
D . Para solucionar a anterior equação primeiro achamos a solução para a equação homogênea

∇2ψ(r)− k2ψ(r) = 0, (B.4)
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que nas coordenadas esféricas pode-se escrever como

1

r

d2(rψ(r))

dr2
− k2ψ(r) = 0, (B.5)

se w = ψ(r)r temos

d2(w)

dr2
− k2w = 0, (B.6)

cuja solução geral é:

w = Ae−kr +Bekr, (B.7)

de onde

ψ =
Ae−kr

r
+
Bekr

r
. (B.8)

E das considerações f́ısicas a solução aceitável é proporcional a

ψ =
e−kr

r
. (B.9)

Voltando a nosso problema inicial de resolver a equação B.3 e com LΘ = ∇2Θ − k2Θ e, considerando o

Teorema da Divergência

∫

V

∇ · ~AdV ′ =

∮

S

~A · ~ndA′, (B.10)

a continuação façamos A = φ∇ψ, pelo qual a equação B.10 será dada por

∫

V

(φ∇2ψ +∇φ · ∇ψ)dV ′ =

∮

S

φ
∂ψ

∂n
dA′, (B.11)

trocando φ por ψ e, subtraindo na equação B.11 temos 1:

∫

V

(φ∇2ψ − ψ∇2φ)dV ′ =

∮

S

(φ
∂ψ

∂n
− ψ

∂φ

∂n
)dA′, (B.12)

1 Teorema de Green
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somando e subtraindo k2φψ ao lado esquerdo da anterior equação temos

∫

V

(φLψ − ψLφ)dV ′ =

∮

S

(φ
∂ψ

∂n
− ψ

∂φ

∂n
)dA′, (B.13)

agora com as equações B.3 e B.9 na equação B.13, e tendo em conta as descontinuidades em zero da solução

ψ 2

∫

V

(φ(|r− r′|)(−4πδ(|r− r′|))− e−k|r−r′|

|r− r′| (−υ
Mac

D
δ(r′))dV ′ =

∮

S

(φ(|r− r′|) ∂
∂n

e−k|r−r′|

|r− r′| − e−k|r−r′|

|r− r′|
∂φ(|r− r′|)

∂n
)dA′,

(B.14)

realizando a integral do lado esquerdo temos

−4πφ(r)− υ
Mac

D

e−kr

r
=

∮

S

(φ(|r− r′|) ∂
∂n

e−k|r−r′|

|r− r′| − e−k|r−r′|

|r− r′|
∂φ(|r− r′|)

∂n
)dA′,

(B.15)

que no caso de um meio infinito (r → ∞ ⇒ 1
r → 0), a integral do lado direito se anula portanto

φ(r) =
υMac

4πD

e−kr

r
. (B.16)

Juntando as equações B.1 e B.16 obtemos

φac(r, t) =
υMac

4πD

e−kr

r
e−iwt, (B.17)

que é a taxa de fluência para um meio infinito [16].

A fim de encontrar a função de Green para a equação de difusão e considerar outras geometrias além do

meio infinito reescrevamos a equação B.13 assim:

2e da definição da função delta em o integrando é dizer
∫
L( e

kr

r
)dv = −4π

∫
δ(r)dv
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∫

V

(φL(ψ))dV ′ =

∮

S

(φ
∂ψ

∂n
− ψ

∂φ

∂n
)dA′ −

∫

V

(ψL(φ))dV ′, (B.18)

tendo em conta os casos em que L(φ) = −f para L(ψ) = 0 ou ψ = e−kr
r por separado, obtemos as seguintes

equações, respectivamente,

0 =

∮

S

(φ
∂ψ

∂n
− ψ

∂φ

∂n
)dA′ +

∫

V

(ψf)dV ′, (B.19)

e

φ(r) =
1

−4π

∮

S

(φ(|r− r′|) ∂
∂n

e−k|r−r′|

|r− r′| −

− e−k|r−r′|

|r− r′|
∂φ(|r− r′|)

∂n
)dA′ +

1

4π

∫

V

(
e−k|r−r′|

|r− r′| f)dV
′,

(B.20)

somando as equações B.19 e B.20 temos

φ(r) =
−1

4π

∮

S

(φ(|r− r′|) ∂
∂n

(
e−k|r−r′|

|r− r′| + ψ)−

− (
e−k|r−r′|

|r− r′| + ψ)
∂φ(|r− r′|)

∂n
)dA+

1

4π

∫

V

((
e−k|r−r′|

|r− r′| + ψ)f)dV ′.

(B.21)

A anterior equação tem validade para um ψ arbitrário solução de L(ψ) = 0 na região S. Utilizando esta

arbitrariedade em ψ se obtém

φ(r) = −
∮

S

(φ(|r− r′|) ∂
∂n

G(|r− r′|)−G(|r− r′|)∂φ(|r− r′|)
∂n

)dA+

+

∫

V

(G(|r− r′|)f)dV ′.

(B.22)

Portanto, a função de Green [51] é

G(|r− r′|) = 1

4π

e−k|r−r′|

|r− r′| + ψ. (B.23)
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A função ψ que é uma solução da equação homogênea de Helmholtz, determina, univocamente a função

de Green após ser especificada as geometrias no que é chamado de condições de contorno.

B.1 Meio infinito

No caso do meio infinito a única condição que temos para a função de Green é que seja zero no infinito e

isto é cumprido por fazer ψ = 0

G(|r− r′|) = 1

4π

e−k|r−r′|

|r− r′| , (B.24)

no caso da equação de difusão a fluência é proporcional à função de Green, devido a que a fonte é pontual e

portanto

φ(|r− r′|) = υMac

4πD

e−k|r−r′|

|r− r′| . (B.25)

B.2 Meio semi-infinito e condição de contorno extrapolada

A condição de contorno extrapolada é dada por

φ(r)|z=zb
= 0, (B.26)

onde a profundidade da fonte é zo = 1
µa+µ′

s
≃ 1

µ′

s
.

De acordo com esta condição de contorno, façamos a escolha de ψ = − e−kr2(ρ)

r2(ρ)
na equação B.23, e

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

determinada pela condição de contorno, que em coordenadas ciĺındricas pode ser escrita como:

φ(ρ, z)|z=zb
=
υMac

D
G(ρ, z)

∣∣∣∣
z=zb

=

υMac

4πD

[
e−k

√
ρ2+(z+z0)2

√
ρ2 + (z + z0)2

− e−k
√

ρ2+(z−h)2

√
ρ2 + (z − h)2

]∣∣∣∣∣
z=zb

= 0,

(B.27)
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do qual temos que

(Zb − h)2 = (zb + z0)
2 ⇒ Zb − h = −(zb + z0) ⇒ h = 2zb + z0, (B.28)

donde se escolheu a solução com sinal negativo, supondo que h > zb portanto a fluência na interface está

dada por

φ(ρ, z)|z=0 =
υMac

4πD

[
e−k

√
ρ2+z2

0

√
ρ2 + z20

− e−k
√

ρ2+(2zb+z0)2

√
ρ2 + (2zb + z0)2

]
, (B.29)

a solução anterior pode-se simplificar quando ρ >> (2zb + z0), para isso reescrevamos B.29

φ(ρ, z = 0) =
υMac

4πD

[
e−kr1(ρ)

r1(ρ)
− e−kr2(ρ)

r2(ρ)

]

=
υMac

4πD

∫ (
e−kr2(ρ) − e−kr1(ρ)

)
dk

=
υMac

4πD

∫ (
e
−kρ

√
1+(

2zb+z0
ρ

)2 − e
−kρ

√
1+(

z0
ρ
)2)
dk

≃ υMac

4πD

∫ (
e−kρ[1+ 1

2 (
2zb+z0

ρ
)2] − e−kρ[1+ 1

2 (
z0
ρ
)2]
)
dk

=
υMac

4πD

∫
e−kρ

(
e

−k(2zb+z0)2

2ρ − e
−kz20
2ρ

)
dk

≃ υMac

4πD

∫
e−kρ

[(
✁1−

k(2zb + z0)
2

2ρ

)
−
(
✁1−

kz20
2ρ

)]
dk

=
υMac

4πDρ

∫
e−kρ

[
− k(4z2b + 4zbz0 +✓✓z

2
0) + k✓✓z

2
0)
]
dk

=
υMac

4πD

2(z2b + zbz0)

ρ

∫
−ke−kρdk

≃ (z2b + zbz0)υMac

2πDρ

[
ke−kρ

ρ
+
�

�
��✒

≃ 0

e−kρ

ρ2

]

= (z2b + zbz0)
υMac

2πD

ke−kρ

ρ2
. (B.30)

Lembrando que k = kr + iki (kr > 0, ki < 0)3,e escrevendo k na forma polar k = |k|eiθ, desta forma a

fluência na interface em coordenadas ciĺındricas é

3a primeira condição em kr é para garantir a convergência, ou seja, decaia a amplitude da onda com a distância, e a condição
em ki está relacionada com a solução e−iwt da parte temporal
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φ(ρ, z = 0) ≃ (z2b + zbz0)
υMac

2πD
|k|e

−krρ

ρ2
ei(−kiρ+θ0). (B.31)

B.3 Meio de duas camadas

A equação de difusão para a fluência no domı́nio da frequência para as duas camadas:

D1∇2φ1(r, w)− (vµa1 − iw)φ1(r, w) = −υMacδ(r) 0 ≤ z ≤ l, (B.32)

D2∇2φ2(r, w)− (vµa2 − iw)φ2(r, w) = 0 l < z, (B.33)

onde Di = 1/3(µai
+ µ′

si), φi(r, w) e l são a constante de difusão, a fluência da camada i e a espessura da

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

bi-dimensional dada em [56]

φi(z, s1, s2) =

∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞

φi(x, y, z)e
i(s1x+s2y)dxdy, (B.34)

onde s =
√
s21 + s22, com o qual obtemos as seguintes equações diferencias

∂2

∂z2
φ1(z, s)− α2

iφ1(z, s) = − 1

D1
δ(z − z0) 0 ≤ z ≤ l, (B.35)

∂2

∂z2
φ1(z, s)− α2

iφ1(z, s) = 0 z < l, (B.36)

as equações B.35 e B.36 definem as equações para as funções de green da primeira e segunda camadas
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∂2

∂z2
G1(z, s)− α2

iG1(z, s) = − 1

D1
δ(z − z0) 0 ≤ z ≤ l, (B.37)

e

∂2

∂z2
G1(z, s)− α2

iG1(z, s) = 0 z < l. (B.38)

Para encontrar a solução da função de Green da primeira camada se precisa tanto da solução homogênea

quanto uma solução particular da equação B.37. Para derivar a solução particular da primeira camada

Gp
1(s, z, w) foi usada a transformada de Fourier para encontrar a função de Green uni-dimensional para uma

região sem contorno na direção z, por aplicar

Gp
1(s, k, w) =

∫ ∞

−∞

Gp
1(sn, z, w)e

−ikzdz, (B.39)

com o qual obtemos

Gp
1(s, k, w) =

1

D1

1

k2 + α2
1

e−ikz0 , (B.40)

que com a inversa da transformada de Fourier

Gp
1(s, z, w) =

1

2π

∫ ∞

−∞

Gp
1(sn, k, w)e

ikzdz, (B.41)

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

Gp
1(s, z, w) =

e−α|z−z0|

2D1α1
, (B.42)

assim as soluções das equações B.37 e B.38 são

G1(s, z, w) = A1e
α1z +B1e

−α1z +
e−α|z−z0|

2D1α1
, (B.43)
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e

G1(s, z, w) = A2e
α2z +B2e

−α2z. (B.44)

As constantes Ak e Bk são determinadas por usar as seguintes condições de contorno

G1(−zb, s) = 0

G(∞, s) = 0

G1(l, s)

G2(l, s)
=
n2
1

n2
2

= 1

D1
∂G1

∂z

∣∣∣∣
z=l

= D2
∂G2

∂z

∣∣∣∣
z=l

,

(B.45)

com isto as soluções da função de Green para primeira e segunda camada são

G1(z, s) =
sen[α1(zb + z0)]

D1α1

D1α1cosh[α1(l − z)] +D2α2senh[α1(l − z)

D1α1cosh[α1(l + zb)] +D2α2senh[α1(l + zb)]

− senh[α1(z0 − z)

D1α1

0 ≤ z ≤ l, (B.46)

e

G2(z, s) =
sen([α1(zb + z0)]e

[α2(l−z)]

D1α1cosh[α1(l + zb)] +D2α2senh[α1(l + zb)]
0 ≤ z ≤ l. (B.47)

Para inverter as equações B.46 e B.47 e obter a fluência em coordenadas cilindricas (ρ, θ, z) utilizamos a

solução dada em [57]

φ̂k(r, w) =
1

πa′2

∞∑

n=1

Gk(s, z, w)J0(sρ)J
−2
1 (a′s), (B.48)

onde k = 1, 2 representam primeira e segunda camada, respectivamente. J0 e J1 as funções de Bessel de

ordem zero e primeira ordem, respectivamente.
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Apêndice C

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

95






	Resumo 
	Abstract 
	Lista de Figuras
	Lista de Tabelas
	Introdução
	Absorção e espalhamento da luz nos tecidos biológicos 
	Absorção da luz
	Água
	Hemoglobina
	Lipídios

	 Espalhamento da luz
	Espalhamento Rayleigh
	Espalhamento Mie

	Espalhamento simples da luz nos tecidos

	 Propagação da luz em meios turvos
	Equação de transferência radiativa
	Equação de difusão
	Soluções da equação de difusão para um meio semi-infinito 
	Condição de contorno de fluxo parcial
	Condição de contorno extrapolada 
	Condição de contorno zero
	Comparação das três condições de contorno
	Amplitude e fase na condição de contorno extrapolada
	 Determinação das propriedades ópticas no modelo SI

	Meio de duas camadas (DC)
	Solução da equação de difusão no modelo de DC
	Amplitude e fase no modelo de DC
	 Determinação das propriedades ópticas no modelo de DC

	Determinação das concentrações dos cromóforos 

	Aspectos técnicos de DOS 
	Instrumentação em medidas no domínio da frequência
	Equipamento no domínio da frequência
	Detecção por quadratura

	Calibração 
	Calibração padrão
	Auto-calibração
	Resultados em phantoms ópticos


	Aplicações clínicas
	Metodologia e protocolos
	Comportamento linear predito pelo modelo SI
	Propriedades ópticas absolutas dos tecidos no estado basal
	Cérebro
	Músculo

	Variações das propriedades ópticas em relação ao estado basal
	Endarterectomia de carótida 
	Monitoramento durante intervenção cirúrgica e analise com o modelo SI 
	Comparação modelo SI e DC durante o clampeamento


	Conclusões e perspectivas
	Bibliografia
	Equação de transferência radiativa e dedução da equação de difusão
	 Aproximação de difusão

	Função de Green para a equação de difusão
	Meio infinito
	Meio semi-infinito e condição de contorno extrapolada
	Meio de duas camadas

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

