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ABSTRACT

This work reviewed analytical and conceptually the behavior of light passing through
a scattering medium, in our particular case the brain, in order to determine
hemoglobin levels in this organ. Determine these levels with accuracy allows an
accurate and effective diagnosis of trauma or brain problems. Analogously to inert
materials, by analyzing the light that is scattered from a human tissue we can obtain
characteristics of this medium. Blood cells act in tissue as small scatterers. When
light passes through this dispersive medium occur two physical phenomena,
scattering and absorption, providing us information about the composition and
movement of hemoglobin. We study these phenomena mathematically using the
diffusion equation whose solutions are obtained from the boundary conditions, air-
tissue, in an adjustable model to reality. Also, we reviewed the techniques for
analyzing hemoglobin in the brain. These techniques are: near-infrared
spectroscopy (NIRS), and diffuse optical spectroscopy (DOS). These techniques
allow light impinges deeper into the brain providing information about cerebral blood
flow (CBF). We will study the application of these techniques in healthy people and

people with vascular brain trauma.



RESUMEN

En este trabajo revisamos analitica y conceptualmente el comportamiento de la luz
al atravesar un medio dispersivo, en nuestro caso particular el cerebro, con la
finalidad de determinar los niveles de hemoglobina en este 6rgano. Determinar
estos niveles con precision permite hacer un diagnéstico acertado y eficaz de
traumas o problemas en el cerebro. De forma anéloga a los materiales inertes, al
analizar laluz que se dispersa de un tejido humano podemos obtener caracteristicas
de este medio. Las células sanguineas actian en el tejido como pequefios
dispersores. Cuando la luz atraviesa este medio dispersivo ocurren dos fenémenos
fisicos, la dispersion y la absorcion, proporcionandonos informacion acerca de la
composicion y el movimiento de la hemoglobina. Estudiamos estos fendbmenos
matematicamente usando la ecuacion de difusion cuyas soluciones son obtenidas
a partir de las condiciones de frontera, aire-tejido, en un modelo ajustable a la
realidad. También, revisamos teoricamente las técnicas para analizar la
hemoglobina en el cerebro. Estas técnicas son: la espectroscopia cerca al infrarrojo
(NIRS), y la espectroscopia de Optica difusa (DOS). Estas técnicas permiten que la
luz incida mas profundamente en el cerebro proporcionando informacion sobre el
flujo de sangre cerebral (CBF). Estudiamos la aplicacion de estas técnicas en
personas con buena salud y personas con traumas cerebros vasculares.
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GLOSARIO MEDICO

(tomado de: medical-dictionary.com & diccionario de la real academia)

Accidente cerebrovascular isquémico: se produce cuando el suministro de sangre
al cerebro se ve interrumpido, donde un coagulo 0 masa grasa obstruye el
suministro de sangre.

Endocrina: glandula que vierte directamente en la sangre los productos que segrega
Espirar: expulsar aire de los pulmones

Hemorragia subaracnoidea: hemorragia en el espacio subaracnoideo, donde
normalmente circula el liquido cefalorraquideo

Hipercapnia: exceso de dioxido de carbono en la sangre

Isquémica: Estado patologico de un tejido consecuencia de una interrupcion de la
circulacion arterial.

Insonar: exponer a ondas de ultrasonido
Inyeccidn en bolo: inyeccion de una droga en un solo largo volumen (un bolo)

Microvasculatura: los vasos mas finos del cuerpo, como arterias, capilares y venas;
aquellos con un diametro interno de casi 100 micrones.

Optode: sensor Optico que mide dpticamente una sustancia especifica
Ortostatico: en posicion de pie

Oximetro: aparato médico que mide de manera indirecta la saturacién de oxigeno
de la sangre de un paciente

Perfundir: forzar sangre u otro liquido de la arteria a un vascular de un tejido
Perfusion: acto de Perfundir
Precesion: moverse alrededor del campo magnético en forma de peonza

Sistdlica: la fase de circulacion de la sangre donde el corazén bombea a los
ventriculos, y ellos se contraen forzadamente mientras la presién contra las paredes
de las arterias esta en su punto mas alto.

Diastdlica: presion sanguinea en el instante de maxima relajacién cardiaca
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CAPITULO 1

1. INTRODUCCION

La humanidad siempre ha necesitado mantener su salud fisica para cumplir con las
funciones que el mundo dia a dia demanda, es por esto que necesita monitorear,
estudiar y diagnosticar el comportamiento y la funcién de cada miembro del cuerpo
para que continte trabajando de manera correcta. Cuando algo falla o no trabaja
como deberia internamente, acudimos a un medico, quien no puede dar un
diagnostico de lo que esta funcionando mal exactamente solo viéndonos, haciendo
necesario estudios que generen informacion precisa de los componentes del tejido
enfermo. Usualmente para obtener este tipo de informacién, se realiza una biopsia,
donde se extrae un fragmento del tejido el cual es debidamente analizado; el
problema esta en su doloroso procedimiento, que genera una lesion severa en el
organo, y si la extraccion de tejido no es realizada en la parte del 6rgano afectada,

el diagndstico no mostrara anomalias asi las tenga.

Es por esto necesario técnicas no invasivas para obtener informacién de los tejidos
y asi proporcionar un diagnostico detallado y preciso. Al estimular con luz un tejido,
podemos obtener este tipo de informacién, pero ¢ Como puede atravesar la luz un
tejido para generar una imagen clave de su funcionamiento? En este trabajo
revisaremos analitica y conceptualmente el comportamiento de la luz al atravesar
un medio dispersivo como el tejido humano, en nuestro caso particular el cerebro,
con la finalidad de determinar los niveles de hemoglobina en este 6érgano.
Determinar estos niveles con precisidbn permite hacer un diagnostico acertado y

eficaz de traumas o problemas en el cerebro.

El conjunto de datos procedentes de los componentes de los tejidos se compila en
una tomografia, la cual utiliza un tipo de onda penetrante para obtener una imagen

plana de un tejido. La variedad de ondas, detectores y demas implementos son los
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responsables de diversas técnicas conocidas hasta ahora para realizar una
tomografia. Sobresalen entre ellas la espectroscopia del infrarrojo cercano (NIRS),
o la espectroscopia de éptica difusa (DOS), técnicas en las cuales al incidir un haz
de luz de una manera no invasiva en los tejidos, otorgan informacién acerca del

movimiento sus particulas y su composicion.

Una contribucién importante al estudio fue realizada por Jobsis a final de los afios
70, observando una ventana espectral del infrarrojo cercano (NIR ~650 — 950nm)
donde los fotones atraviesan el crdneo y logran llegar con mayor profundidad al
cerebro ya que los coeficientes de absorcion del agua y la sangre a esas longitudes

de onda son bajos, donde a su vez también hay dispersion.

Para comprender como un haz de luz que penetra un tejido genera informaciéon
acerca de este (cabe resaltar que los tejidos estan hechos de células, cada célula
posee organelos, como mitocondrias, lisosomas, ribosomas, entre otros) hacemos
incidir un haz de luz a un tejido, que consideramos como un medio no homogéneo,
y cierta parte de la luz se refleja de la misma manera que entra, es decir, analizamos
su reflexion especular y, la otra parte de luz, se dispersa debido a los organelos con

diferente indice de refraccion y esta reflexidon que denotamos como reflexion difusa.

La reflexion con informacion acerca de la composicion del tejido es la reflexion
difusa, en ella, se presentan dos fendmenos: dispersion y absorcion. La absorcion
ocurre cuando longitud de onda del haz incidente coincide con la resonancia del
material, este efecto permite la identificacién cuantitativa de las moléculas presentes
en la muestra (Durduran, 2010). Por otra parte la dispersion otorga informacién del
tamafio micrométrico del tamafio del objeto, es decir, su peso molecular y diametro
(Jacques, 2008); y la dispersion de luz cuasi-elastica (DLS) otorga informacién del

movimiento de las particulas (Tuchin, 2015).

Para asumir que el comportamiento de la luz se aproxima a un proceso difusivo, la
cantidad que se difunde, en este caso la energia radiante u Optica, no posee una
direccién preferencial para viajar, siguiendo la ecuacion de Fick de difusién, la cual
se explicara mejor en el capitulo 1. Cuando los fotones provenientes de un haz

atraviesan un medio tienen direccién de movimiento, pero al interactuar con el tejido
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y dispersarse, pierden su direccién y entonces se vuelven factibles para la difusién
(Jacques, 2008).

Las moléculas del tejido que absorben la luz son llamados cromoéforos, los mas
importantes para las longitudes de onda visible son la sangre y la melanina, estas
moléculas son las responsables de otorgar color. La melanina, por ejemplo, es la
encargada de dar pigmento a la piel y a los ojos. Mediante la estimacién de la
concentracion de los croméforos es posible determinar la composicién del tejido,
NIRS/DOS estiman los cromoéforos oxi-hemoglobina y desoxi-hemoglobina, los
cuales al estar en el transporte de oxigeno de las células sanguineas dan
informacion suficiente de la concentracion de oxigeno en el flujo sanguineo utilizada

permitiendo describir el funcionamiento de un érgano.

Acudiendo a las condiciones de frontera se puede solucionar la ecuacion de difusion
y aplicarla a diferentes modelos, como la obtencibn de imagenes de la
hemodinamica del cerebro, mediante espectroscopia NIRS/DOS se obtienen
imagenes reales, no invasivas que permiten un diagnoéstico tanto de bebes recién
nacidos como de pacientes con traumas cerebro-vasculares entre otros. Estas
técnicas se mostraran y desglosaran mas a detalle en el capitulo 3, el cual presenta
las diversas aplicaciones de un fendmeno fisico para obtener asi un mejor

diagnastico del cerebro.

Esta pequefa introduccidn nos permite contextualizar y dar las bases del fenémeno
difusivo en el tejido ante la necesidad de conocer técnicas de que brinden
informacion del funcionamiento interno del cerebro, determinando los niveles de
hemoglobina en este érgano sabiendo que la luz para incidir el tejido debe tener una
longitud de onda cerca al infrarrojo para mayor penetracién, sin dafarlo, ni alterar
su funcionamiento. Sin embargo, la luz al entrar en el tejido se dispersa y se
absorbe, generando esto segundo una atenuacion de la intensidad saliente. Para
explicar mas detalladamente como la luz al incidir en un tejido obedece o se
aproxima a un proceso difusivo tendremos el capitulo 2, donde se demostrara la
ecuacion de difusién, su origen, y solucién sujeta a las condiciones de frontera ya

gue para examinar un tejido se debe localizar en superficie la fuente y el detector
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(Li, 1998). Ademas de explicar cobmo se obtiene informacion del movimiento de los
fotones y que ocurre con el oxigeno ya que gracias a él obtenemos el conocimiento

del comportamiento cerebral.
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La matematica pura es, a su manera, la poesia de las ideas ldgicas. ... En
este esfuerzo hacia la belleza logica se descubren formulas espirituales
necesarias para conseguir una penetracion mas profunda en las leyes de

naturaleza.

Albert Einstein
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CAPITULO 2

2. OPTICA DIFUSA

En este capitulo se analizara matematicamente el comportamiento de la luz al
atravesar un tejido mediante la ecuacion de difusion, que se deduce desde
ecuacion de transporte, comenzaremos nuestro andlisis con su desglose, y se
resaltara laimportancia de la absorcion y dispersion presentadas en este fenémeno.
Ademas, se trabajara en contexto el significado fisico de cada una de las partes que
la compone y su relacion con la 6ptica difusa. La geometria del tejido mas realista
es una interface, donde el tejido turbio semi-infinito esta en la frontera con el aire,
de aqui se derivan las condiciones de frontera necesarias para solucionar el
problema de difusion haciendo necesario estudiarlas posteriormente. Y por ultimo
para obtener informacion del movimiento de las particulas veremos mas a detalle
las funciones temporales de auto correlacion.

Un medio difusivo es un medio turbio en donde las soluciones de la ecuacion de
difusion (DE) dan una descripcion en alto grado de presicion de la propagacion de
la luz. En este medio los fotones se propagan en un régimen difusivo, es decir, el
camino seguido por cualquier foton se asemeja a una pared aleatoria (trayectoria
zic-zac). Cuando la luz llega al tejido, los fotones que logran atravesarlo tienen dos
destinos: ser absorbidos o dispersados, en el segundo caso los fotones se desvian
con un angulo 6 respecto a su direccion de incidencia, como se ilustra en la figura
(2.1)

Luz Incidente Luz Reflejada Especularmente

Lz e omtie
f . t S =
E % i
uz escg:jnda [ "e\\d

~ |
Luz Transmitida ‘

s L

Figura 2. 1 Comportamiento de la luz al incidir sobre el tejido biolégico. Tomado de (Perez A. ,
2012)
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Las soluciones analiticas de ED describen el proceso de transporte en muchas
geometrias, pero cabe resaltar que son soluciones aproximadas ya que se analiza
no solo el comportamiento de un foton sino de un haz de luz. La teoria de transporte
estudia y describe los fendmenos de diferentes tipos de particulas, cuando el
proceso de trasporte se convierte en difusivo, esta ecuacion puede ser simplificada
através de la ecuacién de difusion general o mejor llamada ecuacion de conveccion-
difusion (ecuacion 2.1).

%—klvm(?,t)kazu(r,t):O [2.1]

Las caracteristicas k, y k, son constantes que dependen del proceso analizado,

como es un proceso difusivo para este caso el coeficiente k, esta relacionado con

la escala espacio-temporal del fenomeno difusivo y el coeficiente k, se relaciona

con la probabilidad de que se absorban particulas, u(?,t) es la concentracion del

material que se difunde en una direccion y un tiempo determinado (Martelli, 2010).

Para los procesos de transferencia radioactiva, k; estara relacionada con el
coeficiente de transporte o coeficiente de difusion de los fotones a través del medio.
Mientras que en procesos de transporte de neutrones, k, estara relacionada con el
coeficiente de transporte de neutrones a través del medio, también pueden
encontrarse en la difusion de las moléculas en los gases donde, k, estara

relacionada con el coeficiente de transporte de las moléculas a través del gas

Una vez conocido el fenbmeno general, nos detendremos un poco en las

propiedades de dispersion y absorcidn, claves para obtener la informacién del tejido.

2.1 PROPIEDADES DE DISPERSION Y ABSORCION

Las soluciones describen como la energia se propaga a través de medios turbios
donde la interaccion luz-materia se puede moldear con la dispersion y la absorcién
elastica. Cuando hablamos de dispersién elastica, no hay cambio de energia pues

la frecuencia de la onda dispersada e incidente es la misma como la dispersién de

7
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Rayleigh y Mie. Por otro lado, en la dispersion inelastica ocurre un cambio de
energia ya que el foton incidente gana energia (scattering Raman-anti Stokes) o
cede energia (scattering Raman-Stokes) al interactuar con el &tomo, como
podemos observar en la figura (2.2a)

Virtual
energy *

states ‘ A

Vibrational
energy states

4
3

¥ :

{ ¥ v

0

Infrared Ra Ieigh Stokes Anti-Stokes

absorption scattering Raman Raman
scattering scattering

Figura 2.2a Diagrama de dispersion de ganancia o pérdida de energia en la dispersion
inelastica. Tomado de (Pavlina, 2006)

La dispersion de Rayleigh es para particulas mucho menores a su longitud de onda
(< 4/10).EI campo eléctrico oscilatorio de una onda actua sobre las cargas de las
particulas provocando que oscilen todas a la misma frecuencia, haciendo que estas
particulas se conviertan en un dipolo cuya radiacion visible es la luz dispersada,
donde el esparcimiento es isotropico haciendo que la intensidad esparcida sea la
misma hacia cualquier direccién. Mientras que dispersion de Mie es para particulas
mucho mas grandes que su longitud de onda, al ser de mayor tamafio, la luz
incidente no se separa y no todas las longitudes de onda se dispersan de igual
manera, haciendo que el esparcimiento de la intensidad sea mayor en sentido de
la direccion de la onda incidente (dispersion hacia adelante).

Aunque el tejido puede presentar ambos tipos de dispersion por el tamafio de los
organelos celulares, la dispersién por fotones a través de un tejido lo describe un
hibrido de estos modelos. Para poder describir la contribucidén angular de los fotones
dispersados se utiliza la funcion de probabilidad H-G (Henvey-Greenstein) P(8$,5")

(Perez G. A., 2012). Esta funcién no es basada en la teoria de dispersion, pero fue
usada por Henvey y Greenstein para aproximar la dispersion de Mie (Jacques S. L.,
1987).
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A A 1-¢° 1
P(3,3') = g 3 {ﬁ} [2.2]
4 n(1+g2 —2gCos(6))2

. P(zs e
P.3) i PES)
- Tk 4
=" L 4" " I'..
NP o W B! f 7 ' W | = -
-0 Ay ' —_
LR ] ._ /_.-I.\- — .*_' ) ]
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o ¥ X
g=U g=0 g>0
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Figura 2.2b La funcién de probabilidad describe la distribucién angular de la luz dispersada. En
un caso simple, la luz es dispersada igualmente en todas las direcciones (mitad). Muchos de los
materiales naturales sin embargo presentan una dispersiéon hacia adelante (derecha) o hacia atras
(izquierda). Tomado de (Pauly, 2000)

Esta funcion H-G expresa la probabilidad por unidad de angulo sélido que tiene un
fotdn que viaja en la direccion del vector unitario S, de ser desviado en la direccion
del vector unitario $' después de un evento de dispersion (Perez A. , 2012), como lo
ilustra la figura (2.2b) formando un angulo 6 entre ambos vectores, y se conoce
como isotropica cuando tiene la misma probabilidad de dispersarse en cualquier
direccion con angulo 6, al contrario es anisotrépico cuando es mas probable que se
disperse a cierto angulo 6 con respecto al rayo incidente.

Esta expresion analitica conveniente depende de la probabilidad de que un haz se
difunda en cierto medio (Ecuacion 2.3) el cual describe cuantitativamente que tan
anisotropico o isotrépico es el comportamiento dispersivo en el tejido biolégico,
también se puede interpretar como el <Cos (8)> (ecuacién 2.4). Si g=0, es
isotrépico mientras que es anisotropico g=-1y 1; es importante decir que este dato
no es exacto y en el tejido varia entre 0.8 y 0.99 ya que como habiamos dicho
anteriormente la dispersion es hacia adelante; si tenemos en cuenta los dispersores
isotrépicos, la funcién solo dependera del angulo de dispersion 6 de esta manera
P(5,8") = P(0).

g=[P(88)(s5") d [2.3]

g =< Cos(6) > = 2r[Cos(6)P(6)Sin (0)d0 2.4]
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Como la probabilidad debe ir desde -1 a 1, es necesario normalizar la probabilidad

llevandola a coordenadas polares, la funcion de dispersion solo depende del &ngulo

de dispersion (0) y de las direcciones s y s’para asi obtener la siguiente ecuacion:
41 T [26]

f PG, $)dQ = 21 j P(8) Sin (8)d6 = 1

0

0

En particular, se asume que un tejido es un conjunto de particulas posicionadas
aleatoriamente, donde no se representa la iluminacion de cada particula individual,
en cambio, se considera el comportamiento probabilistico de la luz atravesando el
medio. Estas particulas estan espaciadas relativamente, lo que implica que el fotén
viaja en el medio e interactla con la particula, y esta interaccion es estadisticamente
independiente de los eventos subsecuentes de salida.

2.1.1 PROPIEDADES DE ABSORCION

El proceso de absorcidn ocurre si la energia de un foton incidente es suficiente para
lograr llevar un electron de un estado base a un estado de mayor energia dentro del
atomo de incidencia, es decir la absorcion es un proceso donde el tejido biologico
toma energia de una onda electromagnética provocando que esta se atenue. Por
ley de conservacion de la energia, cuando el electron se relaja y vuelve a su estado
base o0 a uno de menor energia, la energia que pierde el electrén se convierte en
calor o luminiscencia. Cada molécula tiene un espectro de absorcion, este puede
cambiar rapidamente, incluso si las variaciones de la longitud de onda son pequefias
debidas a sus lineas caracteristicas y las bandas de absorcion.

La interaccion de la absorcion la describe el coeficiente de absorcion p,[mm™1] =
Pa0q,» descrito como el medio que contiene una muchos croméforos en una
concentracion descrita como densidad de volumen p, por el area de seccion
transversal g, . La interaccién debido a la dispersion se describe por el coeficiente
de dispersion pu[mm=1] = p,o;, el cual describe al medio que contiene muchas
particulas dispersoras en una concentracion descrita como la densidad de volumen
ps por area de seccién transversal g, por unidad de volumen en el medio. Cuando
los fotones llegan a una nueva posicién e interactiian con las particulas, una fraccion
t—: del peso es absorbida y el resto del peso restante es dispersado.

Al considerar g en los eventos de dispersion, surge el coeficiente reducido de
dispersion p; = us(1 — g) que representa el efecto acumulado de muchos eventos
de dispersion anisotropicos.

10
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2.1.2 PROPIEDADES DE DISPERSION EN EL TEJIDO

Este proceso ocurre cuando la frecuencia del haz enviado no es suficientemente
alta comparada con las particulas dispersoras del medio, esto ocasiona que no sea
capaz de llevar a un nivel energético mas alto los &tomos presentes en las particulas
del medio difuso causando dispersion.

Los efectos de interferencia se ignoran en la dispersién siempre y cuando sea la
concentracion de las particulas orientadas al azar sea baja, a lo que se conoce como
dispersion independiente.

La atenuacion lo describe el coeficiente que lleva su mismo nombre o también
conocido como coeficiente de transmision, es causado por la dispersion y absorcion
(ecuacion 2.5)

My = g +H [2.5]

Ahora continuaremos nuestro analisis de la ecuacion de transferencia, ya teniendo
bases y sabiendo cdmo se comporta la luz al pasar por un medio difusivo

2.2 ECUACION DE TRANSFERENCIA RADIATIVA (ETR) Y ECUACION DE TRANSPORTE

A la hora de tratar problemas de dispersion muiltiple presentes en la difusidon existen
dos teorias que la tratan, la primera esta basada en las ecuaciones de Maxwell y la
segunda es la teoria de transporte radiativo. La teoria analitica comienza con las
ecuaciones de Maxwell pero este modelo aun no produce practicos modelos para
el uso general de los problemas de dispersion multiple.

La ecuacion de transferencia radiativa (ETR) es una teoria que describe el
transporte de energia a través de medios dispersivos mediante una formulacién
matematica rigurosa que envuelven los efectos fisicos de la propagacion de la luz.
Se ha demostrado que RTE se deriva de la teoria electromagnética de la dispersion
multiple en medios aleatorios dispersivos y aunque no representa rigurosamente el
modelo real de propagacion si ofrece modelos practicos Utiles. La ecuacion de
difusion y de transferencia radiativa representan los estudios mas aproximados para
el estudio de la migracion de fotones a través de dispersion multiple, por lo que
estudiaremos mas a fondo estas teorias

11
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2.2.1CANTIDADES USADAS PARA DESCRIBIR LA ECUACION DE
TRANSFERENCIA RADIATIVA

Radiancia

ETR describe la propagacion de la energia, la cual proporciona una informacion mas
detallada del foton moviéndose dentro del medio. Es el diferencial de potencia dP
[W] que fluye dentro de un angulo solido df2 [srd] a través de un diferencial de area
dA [m?]en el punto r propagandose en la direccion del vector unitario §. Cuando $
no es perpendicular a dA, se tiene que utilizar la proyecciéon de dA en el plano
perpendicular a §, por lo que dA, = dAcos(0) , donde 6 es el angulo entre la normal
de dAy s (Perez, 2012) como podemos apreciar en la Figura (2.3)

Figura 2. 3 Representacion de la Radiancia

Y se obtiene entonces la ecuacion de la radiancia:

0P(1,5,t) w
A Cos(0) dQ mZsrdl [2.7]

L(r,s) =

Ritmo de Fluencia

También conocida como irradiancia o fluencia. Representa la densidad de energia
en una posiciéon 7 y se obtiene integrando la radiancia sobre el angulo sélido
completo

O(F) = fo LG9 do ] 2.8]

12
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Para medir la fluencia se colectan los fotones con la misma eficiencia gracias a un
receptor pequefio

Vector de flujo

Representa la direccion de flujo neto de potencia dominante de los fotones y se
define como

L w
® =] 93 ] 2.9]

Para aplicar el modelo de difusion es necesario conocer el tipo de fuentes usadas y
los tipos de detectores usados para detectar estas fuentes. Los dos detectores
utilizados son: el de reflexion geométrica y el de transmision geométrica; En el de
reflexion la luz atraviesa el tejido por una fuente de fibra (usualmente un laser
acoplado), seguidamente es detectado a una distancia p de otra fibra; el de
transmision detecta la luz mediante una fibra o sensor CCD, dicha fuente de luz se
aproxima a ser isotropica en profundidad [tr(camino libre medio de transporte)
dentro del tejido.

Por otra parte se usan tres tipos de fuentes en éptica difusiva: Onda continua CW,
Dominio de Frecuencias FD y Tiempo de pulso TRS. Las fuentes CW son las mas
simples, ya que la intensidad a través del tiempo es constante pero no se puede
hallar simultaneamente el coeficiente de absorcion y el coeficiente de difusion de
una sola medicién de sefial CW. FD es mas compleja, proporciona mas informacion,
aqui la intensidad de la fuente de luz es sinusoidal modulada por una onda difusa
con frecuencia angular fija, que produce una onda difusa con la misma frecuencia,
la amplitud y la fase son medidas y los coeficientes se miden simultaneamente. Para
TRS la intensidad modula la luz mediante una transformada de Fourier y contiene
la misma informacion que la intensidad modulada en el rango de frecuencias
moduladas de un pulso. El pulso se amplia y se propaga en el medio, la forma del
pulso tiene informacion de los coeficientes de absorcion y dispersion. Ademas
utilizando la ganancia de tiempo y el analisis del momento se detectan las
contribuciones de los tejidos superficiales

RTE muestra la variacién de energia (conservacion de la energia) de la luz al pasar
por un elemento de volumen en un medio dispersivo. Se obtiene RTE balanceando

13
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varios mecanismos con la radiancia a una longitud de onda dada L(T,3), puede
incrementar o decrecer dentro del volumen arbitrario de un medio (Martelli, 2010)

Como es un medio difuso, al entrar un haz de fotones ciertos se dispersan y ciertos
se absorben causando un decrecimiento o aumento del cambio de la radiancia.
Cuando hay absorcién se observan disminuciones en un elemento de volumen a un
punto 7 en direccién § a un diferencial de distancia ds (ver Figura (2.4)), como se
indica en la ecuacion:

dL(, 8) = —p, L 8)ds [2.10]

Figura 2.4 Dispersion de la radiancia en un volumen ds.

Ahora, los fotones inciden con una direccion $ y se dispersan con un angulo en la
direccién $' generando asi un cambio en la radiancia a un diferencial de distancia
ds , pero esta dispersion depende de la probabilidad P(§,5") anteriormente
mencionada. Todos los posibles o probables esparcimientos son abarcados en un
angulo solido dQ' como lo ilustra la Figura. 2.5 produciendo asi un crecimiento de la
radiancia como se indica en la ecuacion

41

AL(F,8) = ds g f P(5,8") L(1,5) d' [2.11]

0

Dentro del tejido también se producen fendmenos como la fluorescencia y
fosforescencia produciendo luminiscencia pero no los tendremos en cuenta en este

14
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trabajo ya que estos fenémenos pueden incrementar la radiancia L(#,$), solo
consideraremos los fotones que provienen de un haz de luz, expresando la fuente
como:

0L(1,3) = ¢(r,9)ds [2.12]

El gradiente de radiancia, representa el flujo neto de energia que se propaga a lo
largo de § y tiene tres formas equivalentes expresadas en la ecuacion (2.13)
dL(1,3)
ds

=3.V[L(r,9)] = V.[L(T,9) §] [2.13]

Al sumar las aportaciones (2.10, 2.11, 2.12) y dividir por ds se obtiene la ecuacion
de transporte

4T

= L) + e j P(5,§) L(F,3) d + (7, 9) [2.14]
0

J0L(T,3)
ds

Utilizando el gradiente de radiancia e introduciéndolo en la ecuacion de transporte
(2.15)

4T

VLGS = wlGD + s [ PEIILES A+ (2.15]
0

Reorganizando, obtenemos la ecuacion de radiacion para estados estacionarios

4T
wL(T,3) + V.[L(,3) 5] = g f P(3,5") L(t,8) dQ’' +¢(7,3)
0

En cualquier parte del tejido biolégico hay radiancia, la cual esta formada por la
radiancia esparcida L¢(#,8) y la radiancia incidente L;(7,$). La radiancia incidente
es la luz que no se disperso ni se absorbid, mientras que en la radiancia esparcida
es aquella que se forma en el medio debido a los fenbmenos de dispersion y
absorcién, como lo ilustra la figura 2.6. La radiancia en cualquier parte del tejido lo
expresa la ecuacion 2.16.
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Figura 2. 5. Radiancia incidente y radiancia dispersada, s indica la fuente de luz que en este
caso es externa y S, el vector unitario que apunta desde la fuente de fotones hasta el vector T.

L(r,3%) = Li(r,3) + Ls(r,9) [2.16]

Si se toma en cuenta el nimero de particulas dispersoras con seccion eficaz de
esparcimiento o, y la probabilidad de que los fotones se redirijan en direccién 5, en
otras palabras P(§,s;) , la Ec. 2.12 como se muestra en la Ec. 2.17. Donde (T, $p)
representa un haz de luz colimado o una fuente puntual isotrépica (Perez, 2012).
Expresando asi la ecuacion de transporte en términos de la radiancia dispersada,
obtenemos la Ec. 2.18

5(r,8) = usP (5, 5p) (T, o) [2.17]

4T

= —p,Ls(F,8) + pg f P(5,8") Ls(1,8) dQ'+ usP(8,50) (T, S0)  [2.18]
0

0L (1,3)
ds

La ecuacién de transporte contiene los diferentes aportes en el comportamiento de

la luz en un medio turbio, contiene el nimero de fotones que entran y salen en un

e . . OLs(T 8 ., . . N . .,
volumen infinitesimal %, la atenuacion de la radiancia p.Lg(r,S)en la direccién
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$ que causa el fendmeno de dispersion y absorcion, el incremento de dispersion de
la luz desde otras direcciones i fOMP(ﬁ,sA’) Ly(r,8)dQ’ y la fuente de luz
1sP (8, $5) (T, o).

2.3 ECUACION DE DIFUSION

La RTE es una ecuacion integro-diferencial, que puede tener 5 variables
independientes o0 6 donde se tiene en cuenta el tiempo (x,y,z,60,0,t), la cual se
soluciona por diferentes métodos como armonicos esféricos, solucion por medios
infinitos, pero por diversos inconvenientes como el costo computacional que estos
conllevan se resuelve mediante la aproximacion por difusion. Para que exista un
proceso de difusion es necesario que el punto de observacion sea lejano la fuente
de luz para que exista dispersion multiple.

La aproximacion de difusion obtiene una descripcion sencilla y precisa de la
propagacion de la luz en un tejido biologico partiendo de la ecuacién de transporte.
Esta aproximacion consiste en asumir la radiancia dentro del medio difusivo como
casi isotropica (Martelli, 2010). Hablamos de casi isotrépica para dejar cierto grado
de anisotropia para tener un gradiente de concentracion de fotones y de por ende
un flujo neto de energia en la direccion S;, o en breves palabras haciendo que la
intensidad difusa Ly(r,8) se aproxime en dos términos: (isotrépico y linealmente
anisotropicos (ecuacion 2.20) y a su vez lo ilustra la Figura (2.7)) los cuales al
expandirse en series de armonicos esféricos (ver Martelli, 2010. Apéndice A), dan
como resultado la ecuacion 2.21 la cual expresa la nueva radiancia de difusion.

Para solo la contribucion isotrépica tenemos la ecuacién (2.19)

41t

- 1 o a
Lo(f,t) = o f Ls(r,8)dQ [2.19]

0
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Lo(T)

2y

Figura 2.6 Diagrama de aproximacion por difusion. Tomada de (Perez A. , 2012)

N = 3 T2
L(%,3) = Lo(r)J’E J(r). 54 [2.20]
[2.21]

A 1 - 3 - ..
Li(1,5,t) = Edbs(r,t) +E J(r).34

Para obtener la ecuacion de difusion a partir de la ecuacion de transporte se realizan
3 procedimientos (Perez, 2012)

1. Seiguala la ecuacién de transporte (Ec. 2.14) con la (Ec. 2.18), y se integra
con respecto a df2 desde 0 a 41

4T

SVILGES)] = —pLe(E,3) + pg f P(5,57) Ls(F,3) dQ’ + psP(3, 55) (T, 5) [2.22]
0

Como V solo opera en 7, el término de la izquierda queda reescrito utilizando el
vector de flujo (Ec. 2.8) como:

4T 4T

V.3[L(T 9] da = V. f [L(,8)8] dQ 2 23]

0

f VLG )] d = f
0 - vid)

Si integramos el primer término de la derecha de la Ec. (2.22) obtenemos la
Ecuacién 2.24 teniendo en cuenta la definicion de ritmo de flujo (Ec. 2.9), de igual
manera para la doble integral del segundo término (Ec. 2.25). Seguimos integrando,
ahora para el tercer término (Ec. 2.26):
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4T 4T
f —Ls(F,8)dQ = —p, f Ls(r,8)dQ = —p @ (1) [2.24]
0 0
4T r4T 4T 4T
us] j P(3,5")Ls(T,8) dadQ’ = usf P(5) | (LG9 dMAQ 5 95
0 0 0 0
= UsDs
41T
[ 1P %) 67,540 = i 5) 2.26]
0

Reescribiendo la Ecuacion 2.22 teniendo en cuenta la Ec. 2.23 y el resultado de
integrar los 4 términos de la derecha, es decir el resultado de la Ec. 2.24, 2,25y
2.26, obtenemos la ecuacion 2.27

VM = @ () + ps®s (@ + pss(F, 5)

VJE) = —pa®(F) + pss(F, $5) [2.27]

2. Seguidamente multiplicaremos toda la ecuacion 2.22 por el vector unitario §
y huevamente integramos respecto a df2 con los limites de 0 a 4w para cada
termino. El término de la izquierda de la Ec. 2.22 se asume como la Ec.2.28
(Perez G. A., 2012) y corresponde a la ecuacion de aproximacion de difusion
donde D es la constante de difusion (Ec. 2.29) y depende de los coeficientes
de dispersion y absorcion (Ec. 2.30). La isotropia en el medio depende de
gue se cumpla la relacion pg > p, y de que las distancias de propagacion de
las particulas de luz en el medio sean grandes.

4 1T
f S.VL(F,9)3 d0 = [, + ps(1 — @)DV, 2.28]
0
1
o . [2.29]
3(ug + 1e)
W =pa + (1 —g) [2.30]
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Nuevamente para el primer término de la derecha utilizamos el vector de flujo
(Ec.2.9) para obtener la Ec 2.31.

41
j —8L(r,8)dQ = —p J(¥) [2.31]
0

El segundo término de la igualdad de la derecha, se integra utilizando la identidad
vectorial § = s'(8.5") +5' x (§ x s")

4T (4T
Mg j j P(3,57) S Ly(t,3) dQdQ’
o0 s [2.32]
0

4T 41 T
- f [ f $(5.5)P(55)d0 + 5 x j 7p(s,57)d0
0 0

X E’l L. (r,8) dQ

Teniendo en cuenta el factor de anisotropia g = [, " P(3,5") (5.5") d simplificamos
la primera integral interna de la Ec. 2.32.0btenemos la ecuacion 2.33

4T

4T ,4T
l f f §'(3.5)P(5,5) Ls(F,3)dQ dQ’ = g f s’ gLs(1,8) d’ [2.33]
0 0 0

La segunda integral interna de la Ec. 2.32 es igual a cero por la simetria azimutal
(ver figura 2.7) que se asume en la dispersién, lo anterior provoca que el vector v =

f;“? P(3,57) dQ esté siempre paralelo a s’ lo que v x §' = 0 (Perez, 2012)
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P Angulo Azimutal

Figura 2. 7, ilustracion del dngulo polar y azimutal

En el tercer término se aplica nuevamente las condiciones anteriores

41T
j 1PG,S) § o(F §)d0
0

4T

4T
= ps6(r, $p) U So(8.50)P(5,50)dQ + S5 Xf SoP(5,5)d  [2.34]
0

0

X S%l = pus6(T, S5) g%

Al unir los términos resultantes y teniendo en cuenta la Ec.2.35 obtenemos la
Ecuacién 2.36, que es similar a la ley de Fick de la difusion, ecuacion en la cual los

fotones tienden a migrar hacia regiones del medio donde la densidad de fotones es
pequeiia

Her = Ma + 4" [2.35]

[ta + 1 (1 — @IDVOL(E) = —pyr J(E) + s ] + 16T $)g55
[t + 1s(1 — @IDVO(F) = J(E) (=t + Hs &) + HsS(T, $5)850

[t + 1 (1 — IDVOL(F) = J(E)(—pa — K + K 8) + Ks6(F, $)855
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[Ha + ps(1 —g)] (Ha + (1 — g) s (T, $5)850
e =) VO = O T T (= o]

s (T, $5) 850

DVO(F) = —](F) +5€ . c(r $0)%0

tr

[2.36]

J® =

3. Se sustituye el vector de flujo (Ec. 2.36) en la ecuacién 2.27 y surge la
ecuacion 2.37 , en esta reemplazamos D (constante de difusion) y la
igualdad(2.35), obteniendo la ecuacion de difusion o también conocida como
ley de Fick (2.38)

N s . |~ - PN
V. (—DVCIDS (r) + uig(r, so)so> = —p, d,(T) + pes(r, $p)

tr

[2.37]
- Hs8 SN~ - PN
DV2d(T) + —V. [¢(T,$5)S5] = —pa s () + pss(T, $5)

Her

1 N -
3o VOV LE RG] + ()~ ks 5) = 0

V2, (7, ) — 3(1) =2 V. [6(F, )50] — 3 a®s(®) + 3(neditssF §5) = 0

tr

V2D (1) — 3 ps g V. [6(T,55)S0] — 3 ey Ha Ps (1) + 3 ey ps6(T, S5, 1) = 0 [2.38]

La ley de Fick se puede obtener alternamente haciendo solo la suposicion de que
el flujo es una funcién variante lentamente de la posicion. Es suficiente considerar
la expansion por series de Taylor de la fluencia requiriendo contribuciones
despreciables de los términos subsecuentes de las derivadas segundas (Martelli,
2010)

La ecuacion de difusion como se mostrd proviene de la ecuaciéon de transferencia
radiativa, y contiene expresado en cada uno de sus términos los diferentes aportes
de los fenémenos que ocurren al incidir un haz de fotones un medio dispersivo como
el tejido humano y asi describir el comportamiento colectivo de las micro particulas
con la luz.
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2.4 TERMINOS ANEXOS Y CONDICIONES DE LA ECUACION DE DIFUSION

En ecuaciones diferenciales al obtener las condiciones de frontera podemos
determinar las constantes y asi resolver el problema que nos plantean. El caso de
la ecuacion de difusion es igual, al ser una ecuacioén diferencial parcial necesitamos
las condiciones de frontera que afectaran el comportamiento de la luz y asi realizar
un mejor andlisis. En esta seccion se detallara mejor algunas condiciones y
constantes necesarias.

2.4.1 COEFICIENTE DE DIFUSION

Anteriormente se introdujo el coeficiente de difusion que muestra una dependencia
de la absorcion en concordancia con la Ec. [2.29]. Para calcular el coeficiente de
difusion de una manera alterna, se deriva la ecuacion de difusion para un medio sin
absorcion, obteniendo asi la ecuacion (Ec. 2.39 y Ec 2.40) de difusion independiente
de la absorcion (Martelli, 2010)

10 i )

[;a — DV2]®(1,t) = o (T, t) [2.39]
_! [2.40]
T

Lo clave aqui es saber que la DE sin perdida es una ecuacion aproximada de
balancear para ® para medios no absorbentes. La siguiente tabla muestra los
diferentes parametros de la ecuacion de difusiéon para el tejido mamario y el cerebro,
conocer las propiedades oOpticas de cada tejido hace mas facil su analisis.

Tissue Type Wavelength (nm) i, (cm™1) u. (cm™1)
Breast 753 0.046 £ 0.014 89+ 1.3
Breast (Pre-Menopausal) 806 0.090 £ 0.008 8.2+ 0.6
Breast (Post Menopausal) 806 0.030 £ 0.008 6.0+ 0.1
Breast 786 0.041 £ 0.025 8.5+ 2.1
Breast 830 0.046 £ 0.027 8.3+ 2.0
Brain (Adult Skull) 800 0.22 £ 0.01 185+ 1.0
Brain (Piglet) 758 0.15 £ 0.01 7.0x0.5
Brain (Grey Matter) 800 0.25 £ 0.01 8.0t 1.0
Brain (White Matter) 800 1.00 £ 0.10 40.0 £ 5.0

Tabla 2.1 Propiedades Opticas de algunos tejidos bioldgicos, referenciadas de experimentos ya hechos
alos dérganos sensibles del cuerpo humano (cerebro y pecho), descritos en el trabajo (Yu Chen 2003).
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2.4.2 CONDICIONES DE FRONTERA

En las aplicaciones de NIRS no invasivas, los detectores y la fuente se deben poner
en la superficie. Fisicamente, la luz difusa atraviesa un medio dispersivo a travées de
una interface hasta llegar a un medio no dispersivo donde la luz no tiene retorno o
no se refleja. La intensidad difusa del medio entra en cualquier direccion § con un
angulo de dispersién 8y se dispersa con este mismo angulo pero en direccion §’
(ver Figura. 2.8), de tal manera que la fuente espejo (con respecto a ) indica el
mismo sentido unitario que 7, la fuente espejo es solo un eje de referencia que
obedece a la ley de Fresnel para describir a (s.7) el cual se define como el
coeficiente de reflexion de Fresnel para la luz no polarizada que surge de un medio
difusivo descrito por la Ec. 2.41

(8-1)
Ifl n; Cos(B) — neCOS(Br) ? n, Cos(B) — niCOS(Gr) ? \l
- 0<0<6,
_ 4 2|\ n; Cos(0) + neCOS(Br) neCOS(G) + niCOS(Gr) l 241
= [ 2.
Ik 1 0=0,= arcsen(n—e)}I
n;

En esta ecuacion n; es el indice de refraccién del medio externo, n, es el indice de
refraccion pero del medio interno, el é&ngulo de incidencia 6 cumple
matematicamente que §-f = Cos(8), el angulo de refraccién 6, = arcsen(:—i)Sen(e))

e
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External medium

Diffus ive medium

Figura 2.8 Esquema de la interface difusiva y no difusiva y la notacién usada [Martelli, 2010]

Frontera Extmpolada -------------------------

-‘ 7..:'2 D

Frontera Real Medio ne Esparcidor

Eje z

7 Tejido Biologico

Figura 2. 9 Representacion de las condiciones de frontera. Representacion grafica tomada del
documento (Perez, 2012)

La Ec. 2.16 muestra la radiancia incidente L;(r,3,t) y dispersada L(r,3,t), teniendo en
cuenta que al separarlas y asumir que la ultima aparece Unicamente cuando la luz
hace contacto con el tejido, debido a que no hay reflexion de Fresnel, la radiancia
se evaluada en la frontera cae a cero L,(r,5,t) = 0 siempre que $ apunte hacia el
tejido biologico, lo que ocasiona que haya transmision perfecta. A partir de aqui
consideramos que dichos medios tienen indice de refraccion diferente y que no
habra fotones esparcidos a lo largo de la frontera.

Como la radiancia es cero en la frontera también lo sera el vector de flujo (Ec. 2.42)
gue apunta hacia adentro del tejido, el objetivo es que no existan fotones entrando
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al medio difuso. A su vez el vector unitario 7 (apunta hacia adentro del tejido), es
perpendicular a la superficie o frontera. TH(F) Es una proyeccién del vector de flujo
sobre 71, esta es una condicidn de contorno para la superficie de un tejido, el haz
con fotones que salen de los medios turbios generalmente no vuelven a entrar al
tejido, por lo que la radiancia entrante se debe a las reflexiones de Fresnel.

21
TH(F) =f0 LS(F,ﬁ)ﬁ'ﬁdQ =0 [242]

Se introduce la radiancia dispersada (Ec. 2.20) a la ecuacién anterior y se obtiene
la ecuacion 2.43, ademas en la frontera una interfaz dispersiva/difusiva debe cumplir
(Ec. 2.44) siempre y cuando no se desajusten la fluencia y el indice de refraccion,
por otra parte el vector de flujo debe ser continuo. Al contrario, cuando hay
reflexiones de Fresnel, la continuidad del vector de flujo se mantiene pero el vector
de flujo se discontinua

N 2m 2m N 2.43
(= [ a2 OHE DR =0 [2.43]
0 0 41T

0,0 -8, =001, [2.44]
Se resuelve la Ec. 2.43, tomando que z es paralelo al vector unitario 1 como lo
ilustra la Figura (2.9), para esto, la primera parte de la igualdad (utilizando la Ec.
2.21) se reescribe como la Ec. 2.45. Para el vector de flujo se hace un cambio de
integral J(¥) =], + J,A, donde el vector unitario i es tangente a la superficie, con
i - $ = Cos()Sin(0), por otra parte tenemos que el angulo solido dQ = Sen(8)de
obteniendo la Ec. 2.46 y Ec.2.47

T (i I IO I 2.45
In(r)=f0 [E¢(r)+E[(I(r)-§)](§-ﬁ)dﬂ=0 [2.45]

oy 1 (2 1.
fo Ecb(r)(s-n) dﬂzﬁcb(r)ZT[fO Cos(e)Sen(G)d6=ZCI>(r) [2.46]
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3 2T R R
E[ (Juli +],0) [®)E - 1)]dO
0

3 2m 2m
- [ Mo mans [ araal
ot [ @96 nan+ [ heen

3 (. v 3 [4.47]

:_{]“_[ dcp.[ Cos(¢)Cos(0)Sen?(0)do

4m 0 0

L7 3. 2n

2 = —_— —

+]nj0 dcp.[0 Sen(0)Cos (e)de} = 41T]n 3

Reescribiendo la igualdad 2.45 tenemos

[2.48]

N 1 1.
Jn(®) = rbs(ﬂ +§I(F) ‘fi

Por condiciones de frontera ya explicamos que la radiancia dispersada solo se
genera en el interior del tejido gracias a la radiancia incidente, ocasionando que el
vector de flujo que entra en el tejido sea cero justo en la superficie. Esto
matematicamente es ajustar la Ec. 2.48 obteniendo

0=, +2](-h [2.49]

Al sustituir la Ec. 2.36 en la anterior ecuacién asumiendo que el vector r esta lejos
de la fuente y como hemos visto, el vector de flujo esta tnicamente en direccién del
eje z (vector normal al tejido difuso), dando como resultado la condicion de frontera,
Ec. 2.50

0=, %) — 2Dic1>s(f~) i [2.50]
0z

Por lo general existen tres condiciones de frontera que se usan en la teoria de
difusion, estas son: primero, la condicién de frontera cero, donde la fluencia del fotén
se desvanece en la interface entre el medio dispersivo y no dispersivo, es simple
pero no es fisicamente correcto; segundo, la condicién de frontera cero extrapolada,
donde la fluencia del fotdn se desvanece en un plano hipotético a una distancia z,
fuera de la interface, esta aproximacion simple proporciona una descripcidn mas
precisa de la difusion del foton en un medio finito siempre que z, se seleccione
correctamente; tercero, la condicion de frontera corriente parcial, en donde la
radiancia (Ec. 2.21) se desvanece en la interface es generalmente una condicién de
frontera de tercera clase, es decir es una mezcla de condicion de frontera, también
es exacta y dificil de incorporar en la ecuacion de difusiéon (Li, 1998).
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2.4.2.1 CONDICION DE FRONTERA CERO EXTRAPOLADA

La ecuacion de difusidén para condiciones de frontera mezcladas es dificil, ya que
involucran un error ( error relativo adecuado = [,u’als (fit) — o' ]/,u’als donde
u' s (fit) es un algoritmo arreglado para los coeficientes de dispersion reducido y
absorcion y i’ . denota las propiedades opticas (Hielschet, 1995) , en lugar de
solucionarla con la condicion de frontera (Ec. 2.50), una alternativa es utilizando el
principio de fuentes imagen. Como lo ilustra la figura (2.10), la fluencia del foton es
extrapolada en un medio no dispersivo usando una linea recta con la misma
pendiente en la interface. Entonces

o) =220 20z -0) [2:50]

—=—, esta
31
distancia es conocida como la distancia de extrapolacion lineal y proporciona la
condicion de frontera cero extrapolada

d(r,z=-2,,t)=0 [2.51]

od(r 2D 2
La fluencia se desvanece en la distancia z, ={CD(r)/ ( )}L_o:

Cabe notar que la condicion de frontera es un concepto hipotético donde el
desvanecimiento de la fluencia es un arreglo meramente matematico usado para
obtener una condicion de frontera simple y solucionar la ecuacion de difusion para
medios con dispersion finita.

Fluence ¢
non-scattering
(air, water, etc.) L

- Scattering Medium
P (tissue)

Figura 2. 10 Extrapolacién linear de la frontera para una fluencia dada en la geometria semi-
infinita. La fluencia es extrapolada a Z = —zj, con una pendiente en z=0 e interface fisica en z =
—Zp. Tomado de (Li, 1998)
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2.5 MEDIOS SEMI INFINITOS

Usando la condicién de frontera cero extrapolada y el principio de fuentes de
imagen, obtenemos la solucion para medios homogéneos semi-infinitos, esta
condicién es la mas acercada a la realidad y no es tan compleja. Como lo muestra
la figura (2.11), una fuente imagen negativa es introducida encima de la superficie
del medio para cumplir la condicion de frontera cero extrapolada en la frontera
hipotética. La imagen y la fuente son mutuamente simétricas con respecto a la
frontera extrapolada. La solucién de la ecuacion para un medio semi-infinito es la
superposicion de la fuente con la imagen en un medio infinito (Li, 1998). Ya que La
solucién del ritmo de fluencia para medios homogéneos es la convolucién de las
funciones de Green en términos de las fuentes, donde las funciones de creen estan
dadas (Durduran T. , Diffuse optics for tissue monitoring and tomography, 2010).

Image
-1 e Z = -(2Z,,+2)
E.B. _
_________________ Z= -7
z=0
. 2. =2

Scattering * s— %0

Medium Source

Figura 2.11 Solucién de la ecuaciéon de difusiéon para un medio turbio semi infinito que se puede
solucionar por el principio de imégenes. La frontera fisica o interface esta en z=0. Una imagen
negativa de la fuente en z = —(zy + 2z;) y en el punto Z = z; poseen simetria espejo con
respecto a la condicion de frontera cero extrapolada en z = —z;,. Tomado de (Li, 1998)

En general no existen fuentes isotropicas puntuales sin embargo una fuente

colimada lanzada en la superficie se considera como tal, a una distancia Z, dentro

del medio, donde Z, ® I*:l/y; (Paterson. (1989) siendo I* la distancia promedio del

fotdn que viaja entre eventos de dispersion, o el camino libre medio de dispersion.
El tratamiento es valido cuando el detector no esta tan cerca de la fuente, es decir
p >3l*(caso general Estudiado por Faintini et al, 1997) la cual es una de las

condiciones para que se utilice la aproximacion de difusiébn. Supongamos que un
rayo colimado incide sobre un medio turbio en p=0,z=0. La fuente es entonces

isotrépica puntual en (£ =0,Z;). Para un detector en (p, z) la solucién de la ecuacién
de difusion para un medio semi infinito es:

CI)semi (pi Z) =

vM, | exp(ikr) exp(ikr,) [2.53]
47D r r,

[2.54]
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1/2
L=[p"+(@z-12)"]

r,=[p"+(+2 +22b)2]1/2 [2.55]

Donde la imagen esta a (© =0,-7,-22,) y Z, es la distancia frontera extrapolada

de la superficie fisica del medio. ; Y I, son respectivamente las distancias de la
fuente al detector y la distancia de la imagen al detector.

2.6 APROXIMACION DEL DIFERENCIAL DE LONGITUD DE CAMINO

Existen muchas situaciones en las que es necesario saber la variacion de una
cantidad en el tiempo, por ejemplo la concentracion del oxigeno para calcular el flujo
sanguineo (Capitulo 3), Para calcularla se necesita medir los cambios en las
propiedades opticas del tejido, Au, y Aus', si son relativamente pequefios en
comparacion a sus valores base y si estan distribuidos homogéneamente en la
muestra, entonces utilizando solo la intensidad de la luz podemos implementar la
aproximacion de diferencial de longitud de camino.

Este método relaciona las variaciones temporales en la densidad 6ptica OD, para
cambiar las concentraciones de los cromoéforos (Durduran, 2010). Para calcular
estas concentraciones solo se necesita la separacion de una fuente- detector

OD =-Ln(A(r,,t)/ Ar,)) [2.56]
Donde A(r,t)es la amplitud de ritmo de fluencia

Este método se deriva de truncar la expansion de la serie de Taylor de la densidad
Optica para una separacion fuente- detector p de primer orden en Au, y Au',

0 0
00D A,ua+aOD' A’

7 Op

OD~0D° +

OD ~OD(1”, 11, p) +
(0) ') 0) '(0)
0D (1, ", s ,p)Ay , 90D(x, A )

a

o, o,

[2.57]

Au'
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Con estas aproximaciones, teniendo en cuenta su valor “base” (Ecuaciéon 2.56)
OD° =—Ln(A(r,,t)/ Ar,,t =0)), el cambio en la densidad Gptica es

2.58
AOD:In( A(r, 1) jzaoo 60D [2.58]

A.t=0) )" on (Aua)+ay - (Apg)

a S

La absorcién depende linealmente de la concentracién de croméforos en el tejido,
como ya habiamos mencionado, la dependencia entre la longitud de onda y el
coeficiente de absorcién es:

(2= Y &) [2.59
Donde ¢ es el coeficiente de extincion dependiente de la longitud de onda

(usualmente conocido para los cromoéforos en los tejidos) y C; que es la

concentracion del cromoéforo i-esimo. Si se mide el coeficiente de absorcion en
muchas longitudes de onda, se genera un sistema de ecuaciones acopladas que se
puede saber encontrando la N concentracion de los croméforos.

Sustituyendo la ecuaciéon (2.59), en la ecuacion (2.58) se puede relacionar los
cambios de la concentracion de los tejidos y la dispersion mediante la ecuacion de
Beer-Lambert modificada

AOD(4,t) » > _&(A)Acd, (o, A) +Au, (A,1)d (0, A) [2.60]
AOD(A,t) ~ > & (2)Ac,DPF(2) p [2.61]
00D 00D .
Donde da=a—, dS:F evaluadas en t=0, y son llamadas longitudes de
Hy H

trayecto de absorcion y dispersion diferencial respectivamente y para los valores
“base” 10 (A) =1, (A,t=0)y #2'(A)=u'(A1=0).

Esta aproximacion asume: Primero, que la dispersion no cambia, por lo tanto Az, =0

, 'Y segundo, da(p,/l) = DPF(ﬂ),O donde DPF es el factor de longitud de trayecto
diferencial “normalizado” e independiente de o . usualmente obtenido de la
literatura (Durduran, 2010).

Asi, midiendo AOD en multiples longitudes de onda, se puede invertir la ecuacion

(2.61), para determinar los cambios en las concentraciones de los croméforos AC;
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.De nuevo, si los cambios de los coeficientes de absorcion y dispersion son
pequefios, la ecuacion 2.61 asume que la los cambios estdn homogéneamente
distribuidos, si los cambios estan localizados, entonces la ley de Beer-Lambert
permite estimar la concentracion del cambio de croméforos.

Los parametros dependen de la separacion fuente-detector, de la geometria del
tejido y de las propiedades “bases” Opticas. Los parametros se hallan analiticamente
por el método de Monte Carlo, o usando el método de pulso pues estos permiten
hallar varios pardmetros a la vez, como no ocurre en el caso de CW que encuentra
D o ug, donde se utiliza solo la intensidad de la luz porque el factor de longitud de
trayecto esta relacionado con el tiempo de vuelo medio del fotén en el tejido <t >.

2.62

da={1+ a l}v<t> [ ]
M+ 1

A [2.63]

d, =

Mo+

Este método, de aproximacion de longitud de trayecto es muy utilizado en la
comunidad de Optica biomédica ya que realiza una estimacion muy buena para la
longitud de trayecto actual del tejido

2.7ESPECTROSCOPIA DE CORRELACION DIFUSA

2.7.1 DISPERSION DE LA LUZ DINAMICA EN EL LIMITE DE UNA SOLA
DISPERSION

La dispersion de luz dinamica (DLS) o algunas veces llamada dispersion de luz
cuasi-elastica (QELS) es un método conocido para medir el movimiento de
dispersores tales como particulas en movimiento experimentalmente. En la figura
(2.12), se muestra como un rayo ilumina una muestra compuesta de una solucién
diluida de particulas, diluida en el sentido de que la luz no se dispersa del todo
mientras atraviesa la muestra. Cada una de las particulas induce un momento
dipolar cuando se les irradia luz, y estos dipolos oscilantes a cambio emiten luz
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dispersada en todas las direcciones. El campo eléctrico de la luz dispersada en el
detector E(t) se construye con la superposicion de todas las contribuciones de cada

dipolo. Como las particulas estan en movimiento, las fases relativas de los dipolos
dispersados cambian y el campo de luz fluctia en el tiempo.

Laser

_777’

Figura 2. 12 Una sola dispersion en el experimento con DLS. Tomado de (T. Durduran. 2010)
Se puede demostrar que para particulas independientes con dinamica isotropica, la

funcién de auto correlacion temporal del campo eléctrico normalizado (J;) en el
detector es:

<E*(t).E(t+7)> g2t e—q2<(Ar2(r)>/6 [2.64]
<|EQ)[ >

9,(7)=9

Aqui f es la frecuencia de la luz incidente, q es el vector de onda que representa
la diferencia entre la salida y la entrada del vector de onda del rayo y <(Ar2(r)> es

el desplazamiento medio cuadrado de la particula en un tiempo, donde los <>
representan el tiempo promedio para experimentos.

Entonces, si se mide las variaciones temporales de la luz dispersada se obtiene
informacion cuantitativa del movimiento de la particula. Para el caso del movimiento

Browniano <(Ar2(r)> =6D,z, donde D, es el coeficiente de difusion; para el caso del
flujo aleatorio <(Ar2(r)>:<vz>r2, con <V2> siendo el segundo momento de la

distribucion de velocidad de la particula.

En experimentos, (J;) no se grafica, en cambio se computa la funcién de auto

(101 (t+7))

correlacién temporal de intensidad normalizada gz(r)=1+ 1P

,con laintensidad
I(t)=|E(t)]. La relacion Siegert (Lemieux, 1999):
gz(T) =1+ | 91(7) |2 [2.65]
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Se utiliza para extraer la funcién de auto-correlacion del campo eléctrico de los
datos, donde g es una constante de acumulacion 6ptica en el experimento, cuando

se asumen condiciones ideales g =1. Esta relacion es crucial, ya que relaciona

g-(t) con la funciébn de auto-correlacion de la intensidad, la cual puede ser
expresada en términos de la dispersion

2.7.2. DISPERSION DE LA LUZ DINAMICA EN EL LIMITE DE MULTIPLE
DISPERSION DE LUZ

Existen sistemas que son muy concentrados para aplicar la aproximacion de una
sola dispersion. Como se ha mencionado, el detector analiza la suma de campos
eléctricos, que corresponden a la contribucion de multiples dispersiones, generando
gue la polarizacion de la luz se vuelva aleatoria o difusiva a través del medio. Aqui
surge la espectroscopia de onda difusa (DWS), ya que la intensidad, es el producto
de multiples dispersiones que son la representacion de diferentes caminos que ha
atravesado la muestra. Cada término contribuye a una intensidad de dispersion
instantanea en cualquier tiempo. Las contribuciones que representen dos caminos
de multiple dispersion se anularan ya que mdultiples trayectorias de dispersion
representan diferentes fases de la onda dispersada en el detector (Ackerson, 1992).
Como las diferentes trayectorias tienen al menos una particula no coman, la cual se
mueve independientemente, la diferencia de fase entre dos mdultiples campos
dispersados es arbitraria. El promedio del producto de este campo arbitrario es cero.
Asi las uUnicas contribuciones que se toman son aquellas que representan las
mismas particulas en cada trayectoria de multiple dispersion, entonces las Unicas
contribuciones importantes seran aquellas que representen el producto de dos
campos, cada uno representa la misma trayectoria de multiple dispersion a través
de la muestra. La sefial detectada es la integral de estas sefiales de un solo camino
sobre el camino del foton

2.7.3 DIFUSION DE LAS FUNCIONES DE CORRELACION TEMPORAL

Los argumentos anteriores se pueden aplicar para encontrar una funcién de auto-
correlacion del campo eléctrico no normalizada, para particulas difusoras

independientes: Gl(r,Q,T)=<E*(f,Q,T)-E(I’,Q,t+T)>, donde como se mencioné

antes, ( > denota el tiempo promedio, E(r,Q,7) es el campo eléctrico en una
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posicion r, a un tiempo t propagandose en direccion & y 7 es el tiempo de
correlacion. En los resultados de DWS, no se tiene en cuenta la interferencia de los
campos eléctricos entre diferentes trayectorias de multiple dispersion en el promedio
(Ackerson, 1992). Al igual ocurre con la derivacion de la ecuacion de transporte,
donde la intensidad es transferida de elemento a elemento basandose en el principio

de conservacién de la energia. G, Es analoga a la radiancia L para reescribir la

ecuacion de transporte (Ec. 2.18) pero ahora llamada ecuacion de correlacion de
transporte:

V.G,(r,s,7)s+ 1.G,(r,5,7) = Q(r,S) + 41, j G,(r,s', 7)g,(s,s'7) f(5,5)dQ' [2.66]

Donde §; es la funcion de auto correlacion temporal del campo temporal

normalizada (Ec. 2.64), f(s,S) es la seccion transversal diferencial normalizada,

Q(F, §) es la distribucion de la fuente de luzy f4 = I+ 1, . La ecuacion (2.66) es una

ecuacion estado estacionaria independiente del tiempo, esto significa que es
aplicable a las fuentes CW y a los sistemas en equilibrio

Dada la Ec (2.66), se implementan una serie de pasos utilizados de forma idéntica
para derivar a la ecuacion de difusion para el ritmo de fluencia de la ecuacion

radiativa de transporte. Esto es, usando una aproximaciéon P, para G, , y asi la

ecuacion de correlacion de transporte se reduce a la ecuacion de difusion
correlacién para la correlacion del “ritmo de flujo” (ver apéndice A):

{v (D(r)V —vu,(r) —%vus 'k§)<Ar2(r)>}Cf (r,z) =-vQ(r) [2.67]

Donde Cf (r,z) es el ritmo de fluencia de correlacion:
Cf(r,2) = [ G,(r,s,)dQ = <E*(F,t)-E*(F,t +r)> [2-68]
4

Y E(r,t) es el campo eléctrico total de la luz en una posicion r a un tiempo t ,y
donde Q(r) es un término para la fuente isotropica:

Q(r) = [ Q(r,s)ds [2.69]

a Representa la fracciéon de los fotones dispersados de las particulas moviéndose
en el medio, <Ar2(r)> como ya se ha mencionado es el desplazamiento medio
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. , . 2 ,
cuadrado en un tiempo T para particulas dispersoras, K, es el namero de onda al

cuadrado para una luz CW difusiva en un medio D, ademas se tienen en cuenta
las condiciones de frontera para la difusion de correlacion andlogamente como se
hacia en la ecuacion de difusion:

Cf (r,z) =z,n VCf (r,7) [2.70]

Cf(z=-z,,7)=0 [2.71]
Como la ecuacion (2.67) con la condicién de frontera tiene la misma forma que la
ecuacion de difusion para fuentes continuas CW, asi que la solucién serda una
ecuacion de Green de igual forma (Ecuacion 2.53)

Gi(p2t) = {exp(—K(r)rl)_exp(—K(T)rb)}

D - " [2.72]

K(T):\j(,ua + oy 'k§<(Ar2(r)>/3)u/ D Depende del tiempo de correlaciéon, donde

esta la informacion del movimiento, 1, y 1, los da las ecuaciones (2.54) y (2.55)
respectivamente.

La cantidad medida usualmente no es G, , es la funcion de auto correlacion de
intensidad G, (r,t) = (I(r,t)I(r,t + 7)) donde I(r,t)= E(r,t)[* . Recordando que la

relacion de Siegert (Ecuacion 2.65) puede ser utilizada para relacionar la intensidad
con las funciones de auto correlacion. Entonces K? se determina del decaimiento
temporal de G, para una separacion fuente detector dada y G, se deriva de medir

experimentalmente G,. Esta informacion junto a las propiedades opticas permite la

determinacion de a((Arz(r)> (Durduran, 2010)

Para muestras como tejidos, donde hay dispersores moviéndose y otros no, es decir
E(r,t)=E.(r)+E(r,t) donde E. es la contribucion de campo independiente del
tiempo para fotones con dispersion estatica y E, es el campo con al menos un

evento de dispersion dinamica. La relacion Siergent es valida si un campo eléctrico
es una variable gaussiana en el tiempo y requiere considerar cuidadosamente los
términos de interferencia de E,y E., paralo que se han desarrollado unos métodos
para resolver este problema, como mover la muestra o el detector para inducir
fluctuaciones en E_, o ya sea seleccionando speckle donde E. es pequefio.
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2.8RITMO METABOLICO DE LA EXTRACCION DE OXiGENO

El ritmo metabdlico de extraccion de oxigeno, es un parametro importante para
medir la cantidad de oxigeno en la sangre y asi poder determinar el flujo sanguineo
cerebral a su vez, ha sido estudiado extensivamente y varios estudios estiman esta
cantidad bajo diferentes regimenes.

El ritmo metabdlico de extraccién de oxigeno (CMRO, ) es un parametro que

depende de la fraccion de oxigeno extraido, esto quiere decir, la diferencia de
saturacion de oxigeno entre el fin de la arteria y la vena y el flujo de sangre.

Un simple modelo permite calcular los cambios de (CMRO, ) y de su valor relativo (

rCMRQ,) usando la sintesis de rcBF,AHby ATHC . Mediante un modelo derivado
de la ley de Fick:

CMRO, =OEF xCBF xC, [2.73]

Donde:
OEF Es la fraccion de extraccion de oxigeno normalizada (diferencia entre la

concentracion de oxigeno al final en la arteria (C,)y en la vena de la vasculatura.

En técnicas NIRS/DOS no se toma por separado la saturacion de oxigeno de la
vena la arteria y los capilares, sino que la toma conjunta, nos referimos a esta como
“saturacion de oxigeno en la sangre del tejido” (S.0,). Existe un modelo que
relaciona esta saturacién de oxigeno con el porcentaje de sangre en las venas y las
arterias:

S0, =k xS,0,+k,xS .0, +k,xS 0, [2.74]

Donde

S,0, Es la saturaciéon de la arteria
S.0, Es la saturacion del capilar
S,0, Es la saturacion de la vena

k4, k,, ks Sonlos respectivos pesos de cada una en un volumen total de sangre (k; +
kz + k3 = 1)
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Una simplificacion estandar es representar la saturacion en la vena y la arteria
como:

5.0, =k, xS,0, +k, xS0, [2.79]
Conk, + ks = 1

Luego, el sistema se reducir a dos modelos para estimar 'CMRO,

rCMRO, = rOEF xrCBF [2.76]

= ( 5.0, -S,0, J[}/blsaozbl j rCBF

SaOup — SOy 75,0,
~ [ 5.0, -S,0, J[ SO0 j rCBE [2.77]
SaOZbI - StOZbI Saoz

Aqui el subindice ‘bl’ indica los valores base del parametro. Por otra parte y es el
porcentaje de sangre en la vena y si se asume que es constante en el tiempo, esta

divide las mediciones de rOEF . Entonces, ICMRO, se puede calcular directamente
de las mediciones opticas de rOEF y rCBF.

En conclusion en este capitulo abarcamos el fendmeno difusivo en un lenguaje
matematico, comenzamos con las propiedades basicas de los fendmenos de
dispersion y absorcion, conceptos claves para obtener informacion acerca de la
composicion del tejido, consideramos el tejido como un medio homogéneo desde el
punto de vista macroscopico. Luego, introducimos conceptos bases como la
fluencia, el vector de flujo y la radiancia para asi describir la ecuacion de
transferencia radiativa que desglosa la ecuacion de difusion, la cual describe de
manera mas aproximada el comportamiento de la luz en un medio dispersivo. Se
tuvieron en cuenta las condiciones iniciales y de contorno, ya que a partir de estas,
como en ecuaciones diferenciales, al dar las condiciones iniciales y de contorno
permite obtener su solucion para un medio semi-infinito. Por otra parte, no solo se
puede obtener informacién de la composicion del tejido, también se puede analizar
el movimiento de los fotones mediante la espectroscopia de correlacion difusa para
monitorear el comportamiento del flujo sanguineo principalmente en el cerebro. A
su vez, explicamos mediante el método diferencial de longitud de camino como
conocer la concentracion de oxigeno y también gracias al ritmo metabdlico de
extraccion de oxigeno poder tener mejor conocimiento del comportamiento cerebral.
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En el siguiente capitulo hablaremos de las técnicas espectroscopicas utilizadas
hasta el momento para obtener una imagen de la hemodinamica cerebral, de lo
bueno que posee cada una y que tiene aun por mejorar, concluyendo que para un
mejor diagnostico se recomiendan técnicas no invasivas que operen cerca del
infrarrojo. Estas técnicas NIR son muy Utiles en pacientes con traumas cerebro-
vasculares, bebés recién nacidos, ademas de ser implementada en unidades de
cuidado.
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“la ciencia es bella y es por esa belleza que debemos trabajar en ella, y
quizas, algun dia, un descubrimiento cientifico como el radio, pueda llegar a

beneficiar a toda la humanidad”

Marie Curie
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CAPITULO 3

3. MONITOREO OPTICO DE LA HEMODINAMICA DEL CEREBRO

3.1 RELEVANCIA CLINICA DE LA OPTICA DIFUSA PARA LA HEMODINAMICA DIFUSA

El cerebro es un érgano complejo, el centro de nuestro sistema nervioso encargado
de realizar tareas tan sencillas como dormir hasta algunas otras muy complejas
como resolver ecuaciones, o hacer varias actividades a la vez. La habilidad de medir
la hemodinamica cerebral tiene implicaciones en varios campos como la
neurociencia y el modelamiento clinico. Es por ende necesario monitorear, medir y
observar su funcionamiento.

Un concepto clave en el flujo de sangre cerebral (CBF), este parametro, mencionado
con anterioridad permite estudiar la hemodinamica cerebral, es decir calcular las
variaciones sanguineas en el cerebro para asi poder estudiar y comprender el
funcionamiento del cerebro. (ACF) es un fendmeno conocido como el flujo acoplado
de activacion (AFC), el cual busca acoplar las simulaciones funcionales con CBF,
aunque se conoce hace tiempo y se han desarrollado diversos métodos sigue
siendo poco entendido. La mayoria de métodos de neutro-imagen relaciona AFC
como el indicador de la actividad neuronal, no solo otorga una caracterizacion mas
detallada sino que mejora tanto el entendimiento de la fisiologia cerebral patolégica
como la relacion entre las cantidades hemodinamicas con la actividad neuronal.

La hemodinamica juega otro rol importante en el cerebro. Que tan bien sea el
bienestar cerebral depende de la adecuada y continua entrega de oxigeno y de
coémo se limpien los subproductos como el diéxido de carbono. En el proceso, las
células saturadas de oxigeno (RBCs) son bombeadas a través de las arterias a
vasos mas pequefios y dentro de la microvasculatura, la cual perfunde los tejidos.
El intercambio de oxigeno ocurre por difusion a nivel microvascular y se limpian los
subproductos a través del oxigeno agotado de las RBCs en la vena (Seccién 2.5)

Este fendbmeno estd regulado por una variedad de procesos, incluyendo la
autorregulacion cerebral, esta tiene varias definiciones y cada una se utiliza
dependiendo del acercamiento. Primero, se define como un mecanismo que
mantiene constante el flujo de la presion de perfusién cerebral (CPP), la cual es la
diferencia entre la presion arterial media (MAP) y la presion intracraneal (ICP).
Segundo, se define como el nivel de resistencia individual de los vasos. Tercero, se
define como la resistencia cerebro-vascular (CVR)=CPP/CBF (Paulson, 1990). La
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completa autorregulacion implica que si CBF se mantiene constante entonces CVR
aumenta en la misma proporcién que CPP lo haga. CVR es muy util para entender
los cambios de flujo mas alla de los limites de autorregulacion. En presiones bajas
CVR presenta un incremento alto pero los vasos colapsan, mientras que si CBF
aumenta CVR presenta una falla y ocurre una vasodilatacion forzada. Siendo
necesario que la autorregulacién se mantenga siempre en los limites establecidos

Es muy dificil monitorear la autorregulacion cerebral en procedimientos clinicos, por
ejemplo para monitorear el ICP. El compartimiento intracraneal consiste en 83 % de
cerebro, 11 % de fluido cerebroespinal (CSF) y 6% de sangre. Como el craneo no
se expande, al aumentar uno de estos componentes los otros deben disminuir para
mantener el volumen y la presion constante. Al aumentar ICP no hay un buen CBF
lo que origina un dafio en el cerebro. Para medir ICP se introduce un catéter en el
ventriculo lateral mediante un hueco, pero poner el catéter puede ser dificil si hay
lesiones craneales, ademas tiene una probabilidad de 11% de presentar infeccion
(Smith, 2008). Existen varios tipos de catéteres insertados pero ninguno permite
calibracion de la presion en pruebas in vivo, en la siguiente tabla se muestran los
catéteres existentes:

Method Advantages Disadvantages

Intraventricular catheter Gold standard Insertion may be difficult
Measures global pressure Most invasive method
Allows therapeutic drainage of cerebrospinal fluid Risk of hematoma
In vivo calibration possible Risk of ventriculitis

Microtransducer sensor Robust technology Small zero drift over time
Intraparenchymal/subdural placement No i vivo calibration
Low procedure complication rate Measures local pressure
Low infection risk

Epidural catheter Easy to insert Limited accuracy
No penetration of dura Rarely used
Low infection rate

Lumbar CSF pressure Extracranial procedure Does not reflect ICP

Dangerous if ICP elevated

Tabla 3.1 Comparaciéon de la presion intracraneal ICP pata diferentes métodos. Tomado
de (Smith, 2008)

En procedimientos clinicos no se prefieren los riesgos que estos conllevan por lo
gue se utiliza en estos casos MAP y las sefiales neurolégicas para medir el ICP.

CBF es muy dificil de monitorear, por lo que se han desarrollado técnicas todas con
sus ventajas y desventajas de las mejores técnicas usadas en la clinica en la
siguiente lista, hay que tener en cuenta que no se mencionan aquellas que son
prometedoras pero aln no han sido utilizadas.
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3.1.1 TECNICAS SPECKLE LASER UTILIZADAS COMO LA
FLUJOMETRIA DOPPLER LASER (LDF)

Se basa en los mismos principios que Espectroscopia de correlacién difusa
(DCS), la cual confia en el hecho que la correlacion temporal del campo de luz
en un medio turbio también obedece a la ecuacién de difusion permitiendo
mediciones del movimiento de las células (Durduran, 2010). Estas técnicas
miden el CBF sin embargo presenta problemas en la deteccién y restringe el
limite en su uso cerca de ~0.5mm debajo de la superficie del tejido, por lo tanto
se debe remover el craneo para tener acceso al cerebro, el cual es monitoreado
por una camara CCD vy un filtro 6ptico. Esta técnica aunque en parte es invasiva,
no requiere poner electrodos directamente en el cerebro mas sin embargo, para
realizarse debe contar con el permiso del paciente y el neurocirujano (Prakash,
2009). Ahora existen métodos que permiten una mayor profundidad pero aun no
se ha desarrollado alguna util que sea no invasiva.

Otra variante de este método, (LSF) Flujometria Speckle laser. Cuando un area
iluminada por luz laser es puesta en una camara CCD, un patron granular o
Speckle se produce, si las particulas de dispersion estan en movimiento, se
genera un pixel en la imagen por cada patron de variacion Speckle temporal.
La variacion temporal y espacial del patron contiene informacién acerca del flujo.

En areas donde incremente el flujo de sangre, la intensidad de fluctuacion del
patron Speckle es mas rapida y cuando se muestrea sobre la camara CCD
expuesta al tiempo, el patron Speckle se torna como un borron en estas areas.
LSF examina la hemodinamica cerebral en roedores, para determinar los
cambios de CBF en la corteza, un diodo laser produce un rayo que es acoplado
a una fibra Optica y colimado a un lente, los cuales se conectan a una distancia
de 10 cm aproximadamente y dan iluminacién para un area de 8 mm en la
superficie de la corteza expuesta. La longitud de coherencia del laser es de
aproximadamente 1 cm (Dunn, 2001). El area iluminada la proyecta una camara
CCD vy se obtiene una imagen Speckle del flujo sanguineo, controlado por un
software que computa la correlacion y el contraste speckle que detecta la
camara, el cual esta dado por:

k=—"
<l> [3.1]

Note que o, es la derivacion estandar espacial de la intensidad I del speckle.
Los valores del contraste Speckle varian entre 0 y 1, si es 1 indica que no hay
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borrones en el patrén Speckle y por lo tanto no hay movimiento, mientras que si
es 0 significa que los dispersores se estan moviendo lo suficientemente rapido
para promediar todos los Speckle. El contraste Speckle es una funcién de
tiempo T de la camara y esta relacionado con la auto covariancia (C,(z)) de las

fluctuaciones de intensidad de un solo Speckle (Goodman. 1965)

~1ic ()
O (M= ?J'o t(T) T [3.2]
La auto-covariancia esta definida como C.(r)=<1>exp(-2z/z,) , donde

7. =1/(ak,v), v es la velocidad media, k, es el numero de onda delaluzy a es

el factor que depende de las propiedades de dispersion del tejido. Esta ecuacién
establece la relacion entre la flujometria laser Doppler y la formacién de imagen
Speckle, ya que la flujometria Doppler-laser mide la integral del lado derecho
donde la técnica Speckle es una medicion esencial de la cantidad del lado
izquierdo.

Si relacionamos las anteriores ecuaciones obtenemos:

k= <0|s> - {27__?_{1—exp(—21/ z‘c)}} [3.3]

Tedricamente, es posible relacionar las correlaciones de tiempo 7, a las

velocidades absolutas de las células sanguineas, pero en la practica el nUmero
de células que interactian con la luz y sus orientaciones son desconocidas. Los
speckle producidos por los roedores Yy sus respectivos contrastes speckle
computados con la Ec. 3.1 se muestran en la Figura (3.1)

Figura 3.1 Imagenes speckle de un roedor (columna izquierda) y sus imédgenes correspondientes
(columna derecha) computada utilizando la ecuacion (3.1) con un drea de 5x5 pixeles. La fila de
arriba muestra el flujo de sangre normal y el de abajo corresponde a un incremento. Las dreas
oscuras en el contraste speckle de las imagenes inferior derecha indican un incremento del CBF
comparado con condiciones normales (imagen superior derecha) Tomado de (Dunn, 2001)
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La fila superior bajo condiciones normales y la inferior con CBF alto. Los
speckles se ven en la columna izquierda y algunos borrones en las areas mas
oscuras donde los contrastes speckle son bajos implican un incremento del flujo.
Esta técnica alun no es comerciable sin embargo su aplicacién en humanos es
limitada a procedimientos de cirugia de craneo abierto (Dunn, 2001).

3.1.2ULTRASONIDO DOPPLER TRANSCRANEAL (TDC)

Esta basado en el principio del efecto Doppler, segun este las ondas de
ultrasonido emitidas por la sonda Doppler son trasmitidas al craneo y reflejadas
por el movimiento de las RBCs con los vasos intracraneales. La diferencia de
frecuencia entre las emitidas y las reflejadas llamada Frecuencia Doppler de
cambio y es directamente proporcional al movimiento de la velocidad del flujo
sanguineo (Purkayastha, 2012). La sefial Doppler obtenida representa una
mezcla de diferentes frecuencias Doppler cambiadas formando un espectro de
la distribucion de las velocidades llamada “ventana acustica” de las RBCs en el
monitor TDC, como se muestra en la Figura (3.2). El dispositivo TDC también
obtiene la velocidad sistdlica Vs, velocidad diastolica Vd , indice de pulso Ply la
velocidad maxima media Vmean.

e 2 3 4 5

Figura 3.2 Ejemplo de la imagen obtenida de la arteria cerebral media en el espectro de
frecuencia Tomado de (Purkayastha, 2012)
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La férmula que relaciona la velocidad con la frecuencia Doppler cambiada es:

(VariacionDoppler) xV
2x f

propagacion

x c0s(6)

Vreflejada (Cm / S) = [34]

incidente

La velocidad de propagacion de la onda es una constante segun el medio (tejidos
1541m/s), el &ngulo () se forma entra la onda emitida y la direccién del vaso, si 6
= 0, la onda emitida es paralela a la direccion del flujo, entre mayor sea el angulo,
mayor sera coseno de este y por tanto habra un mayor error en la medicion de la
velocidad (usualmente ¢ no sobrepasa los 30°).

Este método tiene varias aplicaciones, entre ellas detectar oclusiones intracraneales
observando el flujo en una posiciéon normal y profunda proporcionando la “ventana
acustica” no adecuada, por otra parte detecta oclusiones en un accidente
cerebrovascular con un 90% de efectividad antes y después de una trombosis,
aunque su principal uso es para monitorear CBF. Sin embargo, el analisis TDC
necesita un operario que conozca detalladamente el comportamiento
cerebrovascular en tres dimensiones y es limitado debido a que proporciona un
indice global en lugar de la velocidad de flujo sanguineo cerebral local (Purkayastha,
2012).

3.1.3 ARTERIAL-SPIN LABELING MRI (ASL)

Un MRI proporciona un gran campo magnético que alinea paralelamente o anti
paralelamente, los spines de los protones del cuerpo necesitando menos energia
para alinearlos en paralelo.

Un paciente se somete a un campo magnético para obtener una magnetizacion
neta, a partir del exceso de protones que se orientan paralelamente al eje del campo
magnético (Rivera, 2011). La magnetizacidén longitudinal es aquella que esta en
direccién del campo magnético, sirve para obtener sefiales de resonancia pero no
da informacion de los tejidos por lo que se utiliza pulsos cortos de radio frecuencias
RF, estos pulsos perturban el exceso de protones que estan en magnetizacion
longitudinal pero deben estar en la misma frecuencia que precesion para entrar en
resonancia.

Un pulso de RF genera que los protones se pongan anti paralelamente y comiencen
entrar en sincronismo haciendo que los vectores de cargas de los protones se
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sumen en direccion transversal estableciendo una nueva magnetizacién transversal
gue se ubica a 90° con respecto al vector longitudinal inicial (aunque pueden usarse
180°).

Para obtener informacion acerca del tejido, se interrumpe el pulso RF con lo que los
protones vuelven a su nivel de energia méas bajo liberando energia tomada del pulso
de RF, produciendo una corriente eléctrica llamada eco, que es captada para
cuantificar los tiempos donde la magnetizacion transversal desaparece (T2) y la
magnetizacion longitudinal se restablece al menos en un 63% (T1). Al intervalo de
tiempo entre el pulso RF y la captacién del eco se le conoce como tiempo de eco.

Para obtener una imagen de utilidad clinica hay que hacer una secuencia de pulsos.
Como se pueden usar varios tipos de pulsos, o diferentes tiempos entre pulsos
sucesivos, segun su secuencia se obtienen pulsos de sefal nula, baja, media o alta
(Rivera, 2011)

Existen varios parametros técnicos usados para modificar el contraste de los tejidos
como la secuencia spin echo y la secuencia gradiente. La secuencia spin echo usa
un pulso inicial de 90° luego uno de 180°, luego del doble tiempo entre estos pulsos,
se aplica sucesivamente y recibe un eco que formara una onda de radio frecuencia
gue dara la informacion del tejido.

Las imagenes potenciadas en Tl se obtienen de tiempo de ecos cortos. La
informacion se adquiere antes de la relajacion transversal en los tejidos las
diferencias en el componente longitudinal se muestra como diferencias en la
intensidad de sefial por lo que se observan mejor aquellos tejidos ricos en agua
como el liquido cefalorraquideo, las imagenes potenciadas en T1 proporcionan un
detalle en anatomia.

Una variacion de la secuencia spin echo es la secuencia de inversion donde se
afiade un pulso inicial de 180°, este pulso inicial da un tiempo de inversion (T1)
usado para invertir o anular la sefial de algun tejido, si el tiempo de inversion es
largo atenua la sefial de estructuras con gran cantidad de agua.

Etiquetado spin arterial (ASL) es una técnica basada en MRI utilizada para obtener
un contraste de perfusién para detectar cambios en el flujo sanguineo, similar al
contraste susceptible en la dependencia del nivel de oxigenacién de la sangre
(BOLD) para detectar la actividad funcional del cerebro. Fisicamente, la sangre
arterial es magnéticamente “etiquetada” mediante un pulso inverso de RF de 180°,
el resultado de este pulso es que las moléculas de agua dentro de la sangre arterial
se magnetizan. Esto tiene un ritmo de caida T1 (Detre, 1999), el cual es lo
suficientemente largo para permitir la perfusion de los tejidos donde el intercambio
de agua con el tejido invierte los spines alterando toda la magnetizacién reduciendo
la sefial MR y durante este tiempo la imagen es tomada
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Para calcular CBF el flujo de sangre cerebral, se resuelve la siguiente ecuacion,
donde sus unidades respectivas son ml/gr/min:

TI,
AM (TI 2 ) e(Tl,sangre J

TV, THLA, (T wies T TI,) [3.5]
0,sangrea 1qp 1,tejido? "1,sangre’? 2

Donde

AM (TI,) Es la diferencia media en la intensidad de sefial entre el etiquetado y el
control de imagenes,

2M cangre ES 12 magnetizacion equilibrio de la sangre
Tl, Es el tiempo de duracion del BOLD
Tl, Es el tiempo de inversion de cada eco

T

1,sangre

Es el tiempo de relajacion longitudinal de sangre

q, Es el factor de correlacion que cuenta la diferencia entre T1 sangre y T1 del

tejido cerebral.

Existen muchas variables que se miden directamente como T1 del tejido. Existen
otras variables que representan valores estandares de la literatura publicada.
Entendiendo la influencia y las variables en la ecuaciéon de CBF se pueden dar
mejores interpretaciones (Pollock, 2009)

Un ejemplo de una series de imagenes tomadas por un MRI se ve en la figura (3.3),
donde las unidades de CBF son unidades ml/100gr/min. El uso en esta técnica es
limitado, ya que necesita usar campos magnéticos fuertes no puede usarse en
unidades de cuidado intensivo, ademas de que Su uso es costoso no permite usarse
en pacientes claustrofébicos y algunos nifios inquietos.
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Figura 3.3 Ejemplo de un mapa de un voluntario usando un etiquetado magnético de una imagen
eco fracciona con 24 tomas. La escala gris muestra el rango CBF de 0-150mI/100g/min. Tomado
de (Detre, 1999)

3.1.4TOMOGRAFIA COMPUTADA XENON (XENON TC)

Un tomografia computarizada o CT se refiere a una imagen computarizada donde
se suministra rayos X a un paciente produciendo sefiales que procesa una maquina
para generar imagenes seccionales o “‘rebanadas” también conocidas como
imagenes topograficas (NIBIB, 2013). Una maquina de rayos X usa un tubo de rayos
X, pero CT usa una fuerte de rayos X motorizada en forma de dona llamada portal.
El paciente se introduce al portal mientras los tubos de rayos X rotan alrededor de
ély los detectores de los escaneres CT que estan localizados en direccion opuesta
a los rayos X toman los rayos X salientes transmitiéndolos a un computador. Cada
vez que la fuente de rayos x completa una vuelta se construye una rebanada en 2D
del 6rgano estudiado.

Los rayos X proporcionan imagenes de los huesos por ejemplo, las cuales son
faciles de obtener por su estructura, pero para analizar otros tejidos u 6rganos como
el cerebro, es una tarea mas complicada ya que detiene los rayos X siendo dificil
su visualizacién. Es por esto que se utilizan agentes de contraste como el gas
xenon.

En un experimento realizado a diferentes pacientes, se usaron 50 litros de
xendn/oxigeno mezclados conectados a una mascara de aire (Yonas, 1984).
Ademas se conecta un analizador de gas para determinar las concentraciones de
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PCO.. Seguidamente se introducen en el escaner después de 1.3 minutos de la
inhalacion de xen6n se toma la primera serie de imagenes.

Esta modalidad ha ganado importancia para unidades de cuidado intensivo, sin
embargo, el uso es limitado para unos pocos puntos de tiempo y es un poco costoso,
también el gas xen6n se conoce por alterar CBF lo que hace su cuantificacion un
poco mas dificil.

3.1.5TOMOGRAFIA DE EMISION DEL POSITRON (TEP)

Una TEP crea imagenes mediante trazadores radioactivos que se administran por
una inyeccion intravenosa o por inhalacion. Los trazadores se componen de
moléculas portadoras que estan unidas a un atomo radioactivo llamado isétopo.
Esta molécula portadora puede unirse a proteinas o azucares especificos,
dependiendo de qué se quiera mostrar en las imagenes, por ejemplo si buscan por
cancer, utilizan una molécula modificada de glucosa FGD que es absorbida por los
tejidos. Cuando los tejidos absorben mucha glucosa puede indicar que es un tumor
canceroso. El trazador no hace dafio ya que sale rapidamente del cuerpo.

El is6topo produce pequeias particulas llamadas positrones que interactian con los
electrones del tejido. Estas interacciones dan lugar a una aniquilacion de ambas
particulas liberando energia (E=mc?) en forma de fotones que se aceleran en
direcciones opuestas. Los detectores en el PET miden estos fotones mediante
cristales de silicato, los cuales al absorber los fotones producen luz que es
convertida a sefiales eléctricas. Usando esta informacion se crea una distribucion
del trazador en el cuerpo

El C¥0; diéxido de carbono marcado, tiene una vida muy corta, cuando llega
continuamente al cerebro es balanceado por su decaimiento radioactivo
(Franckowiak, 1980). La actividad medida en el cerebro en equilibrio es agua
marcada, la cual se generada en los capilares de los pulmones y transforma C°0,
en H,'° el cual es detectado por los escaner TEP. La actividad total medida en el
cerebro es la suma del agua O marcada que se produce extrayendo el oxigeno
de la sangre arterial del tejido cerebral; el agua *°O recirculada y el oxigeno
molecular marcado *°O.

Para realizarse una TEP, el sujeto usa una mascara plastica por donde respira
C!®0, la cabeza se alinea en el tomégrafo para que los detectores tomen la rodaja,
usualmente la cabeza se escanea en 4 planos, los cuales usan 2 escaner de
emisién y un escaner de transmision.
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Ademas de medir el flujo sanguineo, esta modalidad permite un diagndstico del
metabolismo de la glucosa, la cual se relaciona con el consumo de oxigeno (Reivich,
1979). Sin embargo, el uso de materiales radiactivos limita su aplicabilidad en la
UCI. Al igual que MRI es muy costoso y no se puede hacer monitoreo por mucho
tiempo, ademas que requiere la inhalacion de o inyeccidén de quimicos radioactivos.

3.1.6 TOMOGRAFIA Y ESPECTROSCOIA DE OPTICA DIFUSA (DOT Y
DOS)

Claramente, un método claro y mas éptimo para el monitoreo de la hemodinamica
cerebral aun no se ha desarrollado. Se necesita uno que sea econdmico, no
invasivo, continuo. La tomografia y espectroscopia de 6ptica difusa (DOT y DOS)
ha demostrado que puede medir el volumen de sangre, la oxigenacion, y es posible
emplearlas para medir el flujo sanguineo. En los infantes, los dafios cerebrales son
la tercera causa se muertes y en infantes prematuros solo dos tercios sobreviven.
Los dafios de tejidos cerebrales se pueden ver por técnicas no invasivas como el
ultrasonido, los rayos X, CT o MRI pero solo después de unas pocas semanas
(Cope, 1988) es por esto que las técnicas de espectroscopia cerca del infrarrojo
permite de una manera segura monitorear los cambios de la sangre y la oxigenacion
de los tejidos dejandolos intactos.

El desarrollo de la espectroscopia de correlacion difusa (DCS) tiene aun mas
impacto, permite la toma de parametros hemodinamicos sin pruebas invasivas
permitiendo estimar como cambian las concentraciones de oxigeno en el
metabolismo.

Las ventajas que ofrece la 6ptica difusiva para monitorear la hemodinamica cerebral
son las siguientes:

1. Es noinvasiva por lo tanto el paciente no tiene riesgo alguno(no ionizacion ni
gases inhalados ni drogas inyectadas)

2. Latécnica proporciona resultados en tiempo real

3. Permite ver los cambios sobre largos periodos de tiempo, mientras que MIR,
TEP o Xenon CT requiere intervalos de tiempo

4. Se puede observar mas de localizacion espacial permitiendo examinar
diferentes regiones del cerebro

5. Es una técnica que se puede usar en cama , no se necesita mover a los
pacientes

6. Permite usarse en paciente de todas las edades, tanto en bebes prematuros,
nifos, jovenes, adultos y ancianos
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7. Bajo costo, en comparacion de otras técnicas

La 6ptica difusiva también posee ciertas limitaciones como todas las técnicas: poca
penetracion después del craneo, resolucion espacial gruesa, proporciona estructura
morfolégica por lo que es mas dificil asignar las propiedades épticas. Ademas debe
ser contar con un equipo de uso largo, confiable para la clinica.

El progreso de la espectroscopia cerca del infrarrojo (NIRS) radica con que posee
la gran ventaja que penetra los tejidos con gran profundidad irradidndolos con un
rayo de longitud de onda entre 650 a 950 nm, en esta region de longitud de onda
los cromdéforos como oxi-hemoglobina ( HbO ), desoxi-hemoglobina (HbR),
citocromos oxidados, agua, lipidos e indocrina verde absorben la luz. En el proceso,
no solo se absorbe la luz también se dispersa, factor que tiene que ser considerado
en las aproximaciones matematicas (Ver Capitulo 2).

Al obtener los cambios en las concentraciones de los croméforos mediante la
aproximacion por difusiéon o por el método de camino de longitud diferencial DPF,
no se obtienen valores absolutos pero si la atenuacion de la intensidad al haber
absorcion.

La aproximacion por difusién tiene soluciones analiticas para las siguientes
suposiciones: (1). El tejido es homogéneo, (2) la dispersion es mucho mas larga que
la absorcion y (3) el tejido tiene geometria especifica- infinita, semi-infinita, bloque,
o dos capas. También, se obtienen los valores adecuados mediante las condiciones
de fronteras.

La aproximacion por difusion mide los coeficientes de dispersién y absorcion en los
tejidos y a su vez mide los valores absolutos de las cantidades de los croméforos
se pueden calcular. Generalmente, esto requiere mediciones de la intensidad de luz
y el tiempo que le toma a la luz en pasar por el tejido (tiempo de vuelo).

NIRS, utiliza ondas continuas (CW) que pueden medir los cambios en la intensidad
de la luz usando un par de detectores fuente, distribuidos en el tejido de interés
para obtener una imagen, este método permite obtener valores relativos (excepto
los valores absolutos de la saturacién del oxigeno en las venas), permite tomar
imagenes inalambricas como se muestra en la Figura 3.4, las cuales monitorean los
cambios de oxigeno celular.
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Figura 1.4 Instrumento inaldmbrico para recolectar imagenes usado en la cabeza de un bebe
recién nacido, los cuadrados rojos representan los detectores mientras los circulos rojos
representan la localizacién de las fuentes, cada uno equipado con diodos emisores en dos
longitudes de onda (730 y 830 nm). El dispositivo electrénico sefialado en verde tiene un
dispositivo de transmisién inalambrica que pesa unos 40gr (Wolf, 2007).

La instrumentacion de NIRS busca la solucion espacial y temporal mediante
métodos como TRS (Espectroscopia resuelta para el tiempo) o PMS
(espectroscopia en modulacion de fase).

TRS emite un pulso corto en el tejido y mide la funcion propagacion del tiempo de
la luz luego que pasa por el tejido. A través del proceso de dispersion, el pulso se
amplia y en la absorcion la intensidad se reduce. El resultado de esto es un
histograma que muestra el numero de fotones en el eje y sus intervalos de tiempo
en el eje x. El histograma calcula los coeficientes de dispersion y absorcion para asi
determinar los valores absolutos de la concentracion de cromoforos. Esta técnica
se usa en 3D y en tomografia. Es una técnica excelente que arroja mucha
informacion en poco tiempo pero requiere una instrumentacion sofisticada, ademas
gue al arrojar tantos fotones posee mucho ruido.

La resolucion espacial, es decir, la unidad minima captada por el sensor que genera
mejor detalle en la imagen es de 1cm, y se va degradando conforme aumenta la
profundidad. Podria mejorar en el eje de profundidad si las mediciones de
transmision fueran hechas, esta resolucién de profundidad limitada genera un error
parcial del volumen y previene una mejora de la amplitud para estimar la
concentracion de la hemoglobina (Boas, 2004).
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Por otra parte, PSM es una técnica equivalente a TRS solo que opera en el dominio
de Fourier, esto significa que la luz fuente opera en las radiofrecuencias después
de pasar por un tejido. La intensidad media DC, la amplitud AC y la fase (contiene
informacién del vuelo) emergen de la onda medida. El resultado es una
transformada de Fourier en un punto del tiempo.

Estas consideraciones evolucionan las mediciones de NIRS, porque permite
comparar la concentracion y la saturacién del oxigeno en pacientes sin ninguna
intervencion, cambiando la manera de monitorear pacientes durante el tratamiento,
especialmente en cuidados intensivos (Wolf, 2007).

Gracias al uso de instrumentos de multicanal se mejoran las mediciones para una
localizaciobn en dos o tres dimensiones, lo cual mejoro significativamente las
mediciones de la hemodinamica cerebral. Con esto se ha mostrado el pro y contra,
de algunas técnicas utilizadas hasta hoy, ademas se ha mostrado como la Optica
difusa brinda un analisis de la hemodinamica cerebral, ahora se veran de las
aplicaciones clinicas de la optica difusiva.

3.2 RESULTADOS TRANSLACIONALES SELECCIONADOS.

La optica difusa ha encontrado muchas aplicaciones en la imagen del cerebro,
diferentes grupos creadores de detectores NIRS le apuntan a esta técnica para el
completo analisis de la hemodinamica cerebral del hombre. En esta revision se
muestra cOmo evoluciona la investigacion basica en aplicaciones clinicas teniendo
en cuenta el bienestar del paciente y su economia en los tratamientos.

Japon es uno de los paises con tres empresas que desarrollan dispositivos para el
desarrollo de NIRS, sin embargo, muy pocos instrumentos tiene la aprobacion de la
administracion de drogas y comida americana. Las clinicas compran mas oximetros
gue generadores de imagen para monitorear el cerebro adulto (Wolf, 2007). Existen
diversos tipos de monitores NIRS y sin precios econémicos, la diversidad de estos
monitores radica en el enfoque su andlisis que quiera darle la empresa creadora, el
dispositivo puede traer unos sensores mas especializados por ejemplo, o diferentes
detectores.

Miles de instrumentos comerciales son usados con un alto crecimientos de sus
estudios y publicaciones como resultado, el problema es que muchos de estos
estudios no se han realizado con la instrumentacion del estado del arte y/o
algoritmos, a través de los afios la ausencia de la metodologia 6ptima ha dejado en
debate la utilidad de particularmente NIRS/DOS. Se cree que estas técnicas ofrecen
una promesa para la mejora en su tecnologia en entender mejor la fisica de la
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propagacion del fotén en el tejido y su modelacion. Los sistemas comerciales son
sin duda, cruciales para la penetracion clinica en la tecnologia pero necesitan
manejarse como herramientas de busqueda. De instrumentos de imagen fabricados
solo dos cuentan con la aprobacion americana de administracion de comida y
drogas para el uso en pacientes.

NIRS/ DOS se han utilizado para monitorear adultos con dafio cerebral, hemorragias
subranoidales (SAH), accidentes cerebro vascular isquémico y otros desérdenes,
gracias a ellos esta técnica tiene un punto a favor, por su gran numero de
aplicaciones, el problema radica en la factibilidad de sus demostraciones

3.3 HEMODINAMICA DE UN CEREBRO SALUDABLE

En un experimento, la luz de tres laser de amplitud modulada operaba en tres
longitudes de onda (690-830) cerca al infrarrojo (NIR), las cuales optimizan la sefial
del tejido en un experimento (Durduran T. , 2004) se acoplaron a la superficie del
tejido con fibras opticas. Los fotones se inciden al cerebro, se reflejan y un tubo
fotomultiplicador conjunto a unas fibras opticas los absorbe. El arreglo lo ilustra la
figura (3.5)

Hypercapnia
Probes

Figura 133.5 Esquema de la posicion de una sonda utilizados para hipercapnia (frontal y un
estudio sensor motor (lado). Para la parte frontal una sonsa de flujometria Doppler LDF se localiza
en la mitad de la fuente y el detector y la fibra detector recolecta el flujo sanguineo. Tomado de
(Durduran T. , Diffuse optics for tissue monitoring and tomography, 2010)

Para derivar la informacién del flujo se utilizan: tres laseres de amplitud modulada
de 690, 750 y 850 nm con una frecuencia del dominio de 70 MHz, un tubo
fotomultiplicador como detector y su salida es alimentada por radiofrecuencias, una
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homodina, y una caja electrénica de demodulacién 1&Q que calcula la amplitud y
fase relativa (Durduran T. , 2010) .

Para calcular la fase y amplitud relativa el demodulador 1&Q que trabaja en el rango
de frecuencia w y detecta la amplitud A y la fase 6 de una sefial sinusoidal
designada:

I (t) = 2Asin(wt + &) sin(wt)
I (t) = Acos @ — Acos(2w + 6) [3.6]

Y el otro mesclador produce una salida

Q(t) = 2Asin(wt + &) cos(wt)
Q(t) = Asin 8+ Asin(2w+ 6) [3.7]

Donde Asin@ y Acos@ son las sefiales que llevan la informacion de amplitud y fase
de la sefal deseada, Acos(2w+6) y Asin(wt+6) son las sefales en

radiofrecuencia (Yang, 1997). Asi para calcular la amplitud y la fase:

f=tan™" (?—dJ [3.8]

dc

A= (5 + Q)"

Los datos de la oxigenacion en la sangre en NIRS/DOS se analizan mediante el
factor de diferencia de camino (Seccion 2.6). Para DCS, una longitud de coherencia
larga, de un laser de onda continua se usa como fuente. Ocho contadores de
fotones se ponen en la superficie del tejido, una avalancha de fotodiodos (APDs) y
un tablero auto correlador de mdltiples canales. DCS analiza el flujo de sangre
ajustando los pares de fuente-detector usando la solucion semi infinita (Seccién
2.5). En la misma prueba se colocan dos fibras opticas de diferentes dispositivos y
los datos se obtienen mediante la reflexion de los fotones en el cerebro. Esta
dependencia Optica se usa para determinar la oxihemoglobina y desoxi-
hemoglobina en una secuencia entrelazada utilizando switches Opticos; las
funciones de auto-correlacion de la luz reflejada son usadas para derivar la
informacion del flujo.

La figura (3.6) muestra los datos de este experimento de hipercapnia donde se mide
el flujo de CBF responsable de incrementar el dioxido de carbono al respirar.
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Midiendo el CBF en 5 sujetos en reposo durante periodos de 4 a 6 minutos de
incremento del diéxido de carbono cerebral inducido al respirar gas mezclado al 6%.
En pacientes saludables la hipercapnia causa un incremento del CBF. Si CBF
incrementa considerablemente de 35.4 + 9.6% tambien hay un incremento del
(dibxido de carbono espirado) EtCO, de 14.7 + 4.7 mmHg . Esta tasa relativa
corresponde a un incremento de 2.4+ 0.4% de CBF por mmHg de EtCO,, un
numero dentro de los valores de la literatura (Durduran T. , 2010). Durante el
experimento también se utiliz6 un laser Doppler en el cuero cabelludo de varios
voluntarios para comparar el CBF medido por DCS con el flujo del cuero cabelludo
medido con flujometria Doppler laser.

En la figura (3.6) se muestra las mediciones de rCFB (CBF relativo) para el EtCO,
y cabe resaltar que la sefial de flujo es menor para LDF que para DCS e invariante
con los cambios de EtC0O,(ejes verticales derechos). Estos estudios muestran que
la sefial DCS no surge de los cambios del flujo sanguineo en el cuero cabelludo mas
sin embargo alguna contaminacion es inevitable.
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Figura 3.6 Incremento del diéxido de carbono (hipercapnia) resultado del incremento significante
del end-tidal (EtC0;) vy el flujo de sangre en el cerebro (rCBF(DCS)). Tomado de (Durduran T. ,
Diffuse optics for tissue monitoring and tomography, 2010)

Las figuras (3.7) y (3.8) muestran los datos obtenidos en un laboratorio donde al
sujeto se le pide que realice un estudio llamado finger tapping, en el cual toca con
su dedo indice un sensor durante un tiempo determinado para estimular los
sensores-motores de la corteza, primero un investigador le puso un sensor-motor
de mano en el area cortical contralateral a la mano dominante, el sujeto se coloca
en una cama con la cabeza ajustada para estar quieta y ver en el monitor la
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presentacion de los estimulos (figura 2.4). Ademas, se le instruye para que toque
su dedo indice y medio contra el pulgar a 3Hz, en tiempo con una sefial auditoria
(Durduran T. , 2004). Un minuto de valores “base” fueron recolectados antes y
después de cada estimulo. A un sujeto se le pidi6é que repitiera el estudio usando
Su mano contraria para confirmar la naturaleza contralateral de la respuesta Optica,
luego se comparo las respuestas de la duracion de los estimulos para 1 minuto. Se
asume que el tejido arteriovenoso es constante y para pequefias variaciones de
rCMRO, (en orden de segundos), son proporcionales al producto de rCBF y los
cambios relativos de las concentraciones de desoxi- y oxi-hemoglobina. De todos
los sujetos y datos se presentan los promedios

200 720
Finger Tapping

rCBF (%)
Concentration (uM)

: -10
(c) 0 100 120 140

Figura 3.7 hemodindmica de Finger Tapping. Tomado de (T. Durduran. 2010).

Los cambios observados en la concentracion de la hemoglobina y el flujo son
subestimados por los efectos del volumen parcial. En esencia la DOS prueba largos
tejidos sin tener en cuenta de que tipo son (hueso, tejido cerebral). Sin embargo
esta espectroscopia posee errores debidos a las heterogeneidades de los tejidos
cuando se miden cambios focales, por lo que se han implementado varios métodos
para estas discrepancias, por ejemplo, Strangman ha mostrado que la longitud de
diferencia de trayectoria o camino utiliza un factor de ~20, el cual varia segun el
posicionamiento de la prueba, empiricamente el posicionamiento de la prueba a
3mm de la sefial externa resulta en una reduccién de DPF de 8%.

Aproximando la estructura en capas de la cabeza (cuero cabelludo, craneo, cerebro)
en un modelo de dos capas (Ripoll, 2001), se simula una series de curvas de auto-
correlacién temporal de luz difusa para la prueba in vivo. El espesor de la capa de
arriba (cuero cabelludo) fue puesta a 1cm con un flujo menor a 1% de la capa inferior
(cerebro). Se varian las propiedades dinamicas de la capa y se computa un
estimado para el flujo en la capa inferior con un modelo de medio semi infinito.
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La figura muestra un incremento en la hemoglobina un decrecimiento de la desoxi-
hemoglobina y un incremento de CBF. Si la prueba se posiciona a ~2cm frente a la
corteza motor, el efecto de finger tapping o golpeteo de dedo no aparece,
demostrando la naturaleza de la respuesta.

La figura (3.8) muestra el resultado de un estudio, note que las cantidades
observadas no muestran cambios que estén correlacionados con los estimulos, a
pesar de que estos estimulos se presentan en el periodo de tiempo mostrado por
las barras verticales
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Figura 3.8 La figura muestra la curva correcta de la hemodindmica éptica promedio de todos los
sujetos. El cambio de flujo rCBF 39 + 10%, coincide con los valores tomados por MRI en un
estudio realizado durante la prueba de Finger Tapping (Ye, 1997), para AHbO, es 12.5 + 2.8%,
—3.8+ 0.8uM para AHb, 8.3 +2.3uM para ATHC y 10.1+ 4.4% para rCMRO, Los
cambios promedio de la desoxi- y oxi-hemoglobina total coinciden cuantitativamente con el
incremento reportado el BOLD de 2 — 4% gracias a otro estudio realizado al medir
simultdneamente la oxigenacion cortical (Kallen, 2002). El incremento de CMRO, esta en
concordancia con el rango de 9-29% de los valores hibridos de MRI. El radio de rCBF a 7CMRO0,
tambien concuerda con las mediciones hibridas de MRl Tomado de (T.Durduran. 2010).

3.4OPTICA DIFUSA CONTRA MR/

Como NIRS/DOS y DCS emplean fibras 6pticas para entregar y recibir la luz, se
pueden adaptar mediante el uso de imanes MRI usando sondas compatibles de MRI
y fibras dpticas largas. Esto permite utilizar MRI como recolector de informacién
espacial para el analisis de los datos 6pticos difusos. Boas y sus colaboradores
comparan NIRS/DOS con BOLD como ASL-MRI (Durduran T. , 2010). La imagen
por resonancia magnética funcional o fMRI es un procedimiento clinico que muestra
imagenes de regiones cerebrales mientras estas ejecutan una tarea. Se basa en la
técnica BOLD(dependencia del nivel de oxigeno sanguineo) ), la cual deriva su
contraste de las propiedades paramagnéticas de la desoxi-hemoglobina mientras
gue NIRS se basa en la absorcién optica intrinseca de la sangre lo que permite
puede medir la oxi-, desoxi- y hemoglobina total simultAineamente, ademas
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proporciona una imagen temporal mas completa de la hemodinamica cerebral, pero
tiene una sensibilidad baja espacial y es limitada la luz que penetra el tejido en
adultos(0.5-2cm).

NIRS por su informacion complementaria, al utilizarse conjunto a fMRI en métodos
como BOLD o ASL (etiquetado spin arterial). Estos métodos permiten calcular
directamente CMRO, al medir independientemente el flujo sanguineo, volumeny la
informacion de la saturacion de la hemoglobina (Hoge, 2005).

La respuesta BOLD se traduce en cambios relativos de los niveles de desoxi
hemoglobina ( HbR) (Huppert, 2006). Como las sefiales MRI surgen de la
susceptibilidad en los cambios de las cantidades locales de HbR, la cual aumenta
cortamente en la relajacién T2 de las moléculas de agua las cuales migran a través
de estas regiones. Estos cambios en los tiempos de relajacion se traducen en
cambios en los de intensidad de sefal, la cual es la verdadera razén de la
respuesta BOLD. Entonces lo que se espera es que haya una correlacion temporal
y espacial entre los cambios de BOLD y NIRS medidos en la desoxi-hemoglobina
total.

Para realizar esta adaptacion de NIRS a MRI, unos tubos plasticos flexibles sujetan
el final de una fuente al detector de fibra Optica. La sonda consiste en dos filas de
cuatro fibras de detectores y una fila de cuatro fuentes posicionadas en un patron
como lo ilustra la Figura (3.9). Ademas, los detectores estan separados de la fuente
una distancia de 2.9cm y las fibras se ejecutan gracias a de un iman puesto en el
escaner a traves de un puerto en el cuarto de control donde estan conectados los
instrumentos NIRS. El instrumento CW se ejecuta desde el cuarto MR de control.
Después de la recoleccion, demodulacion y filtros de paso bajo a un ancho de
banda 10 Hz se separa la contribucion de la fuente individual.

7 9
)/ o 0 o0 o

Figura 3.9 sonda disefiada para las mediciones NIRS, donde 8 detectores estén posicionados entre
4 fuentes. La separacion entre la fuente y el detector es 2.9cm. La sonda es puesta encima de la
corteza motora primaria contra lateral como en el caso del escaner MRI. Tomado de (Huppert,
2006)
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Para calcular las funciones de respuesta hemodinamicas basadas en BOLD, las
imagenes funcionales se corrigen de movimiento y se arreglan con un kernel
gaussiano de 6 mm. Las funciones de respuesta se calculan por una desconvolucién
lineal de minimos cuadrados (Huppert, 2006). Para cada sujeto se genera un mapa
T- estadistico usando efectos mezclados para identificar regiones de respuesta
significante. Cada mapa T-estadistico es limitado y manualmente se seleccionan
los pixeles bajo la prueba NIRS basada en marcadores de referencia como se
muestra en la figura (3.10)

Figural4

Se realiz6 esta prueba a 5 sujetos que mostraron activacion significante. Se
promediaron los resultados como se muestra en la figura (3.11), donde la traza de
desoxi hemoglobina se ha invertido para una mejor comparacién visual y los datos
se normalizaron al cambio maximo. La respuesta de curso de la desoxi-hemoglobina
(HbR) coincide con el tiempo de curso de BOLD. HbR Esta retrasada con respecto
a la oxi-hemoglobina (Hb0) y a la hemoglobina total (HbT), esto es consistente con
la diferencia temporal entre las respuestas de BOLD y ASL. Por otra parte Y HbO
y HbT estan correlacionadas altamente con la respuesta ASL. También presenta
picos cerca de 6.3+0.8s y al pasar el tiempo trascurridos 12 segundos se acerca a
su valor inicial. En el promedio de respuesta de (HbO) y (HbT) tiene un pico de 4.6s
y 4.5 s respectivamente.

La traza de ALS estd muy cerca de HbT para los primeros 6 s de respuesta pero
después se desvia como el flujo sanguineo, lejos de sus valores “base”. Los valores
de la oxi- y desoxi-hemoglobina también estan debajo de sus valores base pero no
tanto como las mediciones de flujo.
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Figura 3.11 Promedio de respuestas para estudios simultdneos de NIRS/DOS, BOLD y ASL

La evolucion temporal de NIRS/DOS determinada ATHC y AHb0, de acuerdo con
ASL-MRI y AHb concuerda con BOLD. Note como ASL-MRI deriva CBF, AHb y
BOLD son correlacionadas fuertemente mientras que ATHC y BOLD poseen una
correlacion menor de acuerdo con los acuerdos de los modelos biofisicos de las
sefiales BOLD (Durduran T. , 2010). Se ha asumido que las mediciones NIRS/DOS
de ATHC (o volumen de sangre) se puede correlacionar con CBF bajo muchas
circunstancias. Estos resultados demuestran fuertemente la correlacion entre estas
sefales.

3.5 MONITOREO DE LA CABECERA LONGITUDINAL

Una de las aplicaciones mas prometedoras de la Optica difusa es el monitoreo de la
cabecera longitudinal para medir la hemodinamica. Mediante la fiabilidad de las
mediciones hibridas entre NIRS/DOS-DCS a una poblacion enferma, con accidente
cerebro vascular se les cambia la posicion de la cabeza cama como se muestra en
la figura para inducirles un estrés ortostatico. La hipotesis planteada es que la
autorregulacion cerebral dafiada cambiara la hemodindmica cerebral en el
hemisferio infartado. Las mediciones de Optica difusa se tomaron de pacientes con
trauma cerebrovascular con sondas localizadas en la frente. Las concentraciones
de hemoglobina y el CBF se miden cada 5 minutos en posiciones de 30°, 15°, 0° y
-5° y se normalizan a sus valores en 30°.

La figura (3.12), muestra CBF de un paciente con golpe cerebrovascular, donde se
observa la diferencia entre sus dos hemisferios. Al realizar el mismo analisis pero
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a personas con factores de riesgo como fumadores de cigarrillo, con presion arterial
alta, etc., no se observa diferencia alguna entre sus hemisferios pero si en ~25%
se observa que el CBF no es maximizado en un angulo de 5°. Esta respuesta
paradodjica también se presenta en pacientes con lesiones cerebrales traumaticas,
ver (Bruckley, 2014). El efecto fue el resultado de un incremento substancial en la
presion intracraneal, un parametro que no es rutinariamente monitoreado en
pacientes con golpes cerebro-vasculares (Durduran T. , 2010)
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Figura 3.12 (parte superior) la autorregulacion implica un rango de valores de la presion de
perfusion cerebral (CPP) donde CBF se mantenga constante. Como se muestra en el recuadro, la
incapacidad causa que CBF dependa de CPP. La posiciéon de la cabecera se usa para inducir
cambios en CPP. Un posicionamiento esquemadtico de la sonda donde una es puesta en el
hemisferio infartado y la otra en el hemisferio sano. (Parte inferior) los cambios de ATHC y rCBF
son mas largos en el hemisferio infartado (derecha) lo cual es l6gico debido a la alteracion de la
autorregulacion cerebral.
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Este ejemplo ilustra como la instrumentacion Optica se puede utilizar en la cabecera
para el monitoreo en pacientes enfermos y como pueden ser utilizados para
monitorear la hemodinamica cerebral de un paciente en cama.

3.5 CABEZA COMPLETA, TOMOGRAFiA EN 3D PARA BEBES RECIEN NACIDOS.

Las tomografias en 3D con NIRS/DOS son limitadas debido a la poca absorcién de
tejidos como el seno. Existen nuevos estudios que aun son muy preliminares pero
demuestran la factibilidad de obtener imagenes completas de bebés recién nacidos
tomando como ventaja lo pequefio de sus cabezas y lo delgado que es su craneo.
Cuando se combina esta técnica con otras como MRI o CT, se obtiene informacion
fisiologica importante. La tomografia para infantes es un artefacto menos sensible
al movimiento que el analizador convencional de NIRS, ya que solo mide la
intensidad transmitida. Los estudios mas recientes han adoptado un casco al
tamafo de la cabeza del bebé obteniendo pruebas exitosas para un infante con
hemorragia interventricular lateral.

La figura (3.13) muestra una foto de una sonda y una seccion coronal de imagenes

del volumen de sangre y la saturacion del oxigeno en la sangre comparado con un
ultrasonido de un bebé de 2 semanas de nacido. Los escaneres en 3D como este
poseen simetria de derecha a izquierda entre sus hemisferios, excepto en presencia
de hemorragias. Las imagenes son de un infante que tenia una hemorragia en el
lado izquierdo interventricular, la cual también es visible en laimagen de ultrasonido.
En la imagen de saturacion del oxigeno en la sangre una region pequefia presenta
una saturacion de oxigeno baja (10% contra 62%) a lo que se puede atribuir a la
presencia de una lesibn hemorragica isquémica 0 a un problema en la
reconstruccion de la imagen.
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Figura 3.13 (parte superior) casco implementado para tomar tomografias en 3D de bebes recién
nacidos. (Parte inferior) imagenes coronarias del cerebro de un bebe para el volumen regional de
sangre (a), para la saturacion de oxigeno regional (b) y (¢) corresponde a la imagen de un escéaner
de ulirasonido. Tomado de (Austin, 2007)

Sin embargo los autores han reportado datos de casi 40 infantes que muestran la
factibilidad de la tomografia en 3D, en un futuro con mejores detectores y algoritmos;
esta técnica se hara mas comun.

En este capitulo estudiamos las técnicas de espectroscopia utilizadas para obtener
imagenes de la hemodinamica cerebral, cada una con sus ventajas y desventajas,
tanto en términos de costos, asi como, en términos de la salud del paciente y
contaminacion de la sefial. Concluyendo con esto que para un mejor diagnostico se
recomienda técnicas no invasivas que operen con fuentes cerca al infrarrojo, estas
dependen de factores externos como el craneo, el cuero cabelludo, que tienden a
dispersar y obstaculizar el paso de luz para la toma de datos. Todas estas técnicas
basan su andlisis en los cromoéforos: oxi-hemoglobina y desoxi-hemoglobina, estos
términos brindan informacion acerca del transporte de oxigeno en la sangre y de
cémo trabaja el cerebro ante un trauma o hemorragia comparandolo con un analisis
de un cerebro saludable realizado a un promedio de pacientes. También mostramos
como esta técnica es util en poblaciones nifios recién nacidos, ya que al tener su
craneo en formacion permite un mejor paso de la luz, y brinda un acertado
diagndstico del estado cerebral de un neonato. Esta técnica es implementada en
unidades de cuidado intensivo, donde los pacientes pueden estar acostados
mostrando cdmo segun el &ngulo como el paciente este el flujo cerebral sanguineo
puede alterar la toma de datos en estas técnicas espectroscopicas. En el siguiente
capitulo compilaremos todas las conclusiones de este trabajo sintetizando lo mas
importante.
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Nada en la vida debe ser temido, solamente comprendido. Ahora es el momento

de comprender mas, para temer menos."

Marie Curie
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Capitulo 4. Conclusiones

CAPITULO 4

4. CONCLUSIONES

En este trabajo revisamos analitica y conceptualmente el comportamiento de la luz
al atravesar un medio dispersivo, en nuestro caso particular el cerebro, con la
finalidad de determinar los niveles de hemoglobina en este érgano. Determinar
estos niveles con precisién permite hacer un diagnéstico acertado y eficaz de
traumas o problemas en el cerebro.

En el capitulo 1, se realizdé una pequeiia introduccion para contextualizar y dar las
bases del fendmeno difusivo en el tejido ante la necesidad de conocer técnicas de
gue brinden informacion del funcionamiento interno del cerebro, de aqui podemos
concluir que la luz para incidir el tejido debe tener una longitud de onda cerca al
infrarrojo para mayor penetracion, sin dafarlo, ni alterar su funcionamiento. Sin
embargo, la luz al entrar en el tejido se dispersa y se absorbe, generando esto
segundo una atenuacién de la intensidad saliente.

En el capitulo 2, comenzamos con las propiedades basicas de los fenomenos de
dispersion y absorcion, conceptos claves para obtener informacion acerca de la
composicion del tejido, consideramos en el tejido como un medio homogéneo visto
desde el punto de vista macroscoépico. Luego, introducimos conceptos bases como
la fluencia, el vector de flujo y la radiancia para asi describir la ecuacion de
transferencia radiativa que desglosa la ecuacion de difusion, la cual describe de
manera mas aproximada el comportamiento de la luz en un medio dispersivo. Se
tuvieron en cuenta las condiciones iniciales y de contorno, ya que a partir de estas,
como en ecuaciones diferenciales, al dar las condiciones iniciales y de contorno
permite obtener su solucion para un medio semi-infinito. Por otra parte, no solo se
puede obtener informacién de la composicién del tejido, también se puede analizar
el movimiento de los fotones mediante la espectroscopia de correlacion difusa para
monitorear el comportamiento del flujo sanguineo principalmente en el cerebro. A
su vez, explicamos mediante el método diferencial de longitud de camino como
conocer la concentracion de oxigeno y también gracias al ritmo metabdlico de
extraccion de oxigeno poder tener mejor conocimiento del comportamiento cerebral.

En el capitulo 3, estudiamos las técnicas de espectroscopia utilizadas para obtener
imagenes de la hemodindmica cerebral, cada una con sus ventajas y desventajas,
tanto en términos de costos, asi como, en términos de la salud del paciente y
contaminacion de la sefial. Concluyendo con esto que para un mejor diagnostico se
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recomienda técnicas no invasivas que operen con fuentes cerca al infrarrojo, estas
dependen de factores externos como el craneo, el cuero cabelludo, que tienden a
dispersar y obstaculizar el paso de luz para la toma de datos. Todas estas técnicas
basan su andlisis en los croméforos: oxi-hemoglobina y desoxi-hemoglobina, estos
términos brindan informacién acerca del transporte de oxigeno en la sangre y de
cémo trabaja el cerebro ante un trauma o hemorragia comparandolo con un analisis
de un cerebro saludable realizado a un promedio de pacientes. También mostramos
como esta técnica es Util en poblaciones nifios recién nacidos, ya que al tener su
craneo en formacion permite un mejor paso de la luz, y brinda un acertado
diagnostico del estado cerebral de un neonato. Esta técnica es implementada en
unidades de cuidado intensivo, donde los pacientes pueden estar acostados
mostrando cémo segun el angulo como el paciente este el flujo cerebral sanguineo
puede alterar la toma de datos en estas técnicas espectroscopicas.

Finalmente, En el apéndice A, mostramos como se deriva la funcion de auto
correlacion temporal aplicable en la espectroscopia de correlacion difusa para
observar el movimiento del flujo sanguineo en el tiempo. Y asi con todo esto se
mostré un analisis de las técnicas de espectroscopias basadas en la teoria de
difusion para conocer el comportamiento de la dinamica y composicion del cerebro.

4.1 RECOMENDACIONES A TRABAJOS POSTERIORES.

En los ultimos afios con el auge de la tecnologia ha aumentado el estudio de
técnicas para analizar el comportamiento de tejidos para conocer la condicion de un
paciente con aparatos que basan su funcionamiento en el comportamiento de la luz.
Este trabajo explicé generalmente las bases de su funcionamiento, en una rama de
investigacion fisica aplicada en la medicina.

Con lo aprendido realizando este trabajo, se recomienda seguir por esta linea, ya
en un futuro tomando datos de las técnicas espectroscopicas utilizadas en la ciudad,
investigar mas acerca del comportamiento de la luz en el procesamiento de datos.
Buscar combinar estas técnicas y aplicarlas a varios tejidos del tejido humano,
siempre existirdn pacientes que necesiten a tiempo diagndésticos de sus
enfermedades para su tratamiento, y estos andlisis de sus datos deben ser
veridicos, no perjudiciales y rentables.
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Apéndice

APENDICE A

Aproximacién a la ecuacion de correlacion de transporte, este apéndice fue
tomado del documento (Boas D. A., 1996)

La aproximacion Py como se describe para la ecuacion de transferencia del foton
se puede aplicar para la ecuacién de correlacién de transporte aplicando solo unas
modificaciones. La ecuacién de transporte es:

1Gy(r,5,7) =Q(r,8) + 41, [ G,(r,5",7)9, (5,5, 7) F (5,5 )d Q! Al

Donde G,(r,s,7) es la funcion de correlacion del campo temporal no normalizada,

en una posicion r, en direccion § y con un tiempo de correlacion ., los coeficientes

de absorcion K, y dispersion U,y el coeficiente de transporte 4 = U, + [, . Ademas
g,(s,s',7) es la funcién de correlacion del campo temporal normalizada para una
sola dispersion; f(s,s') es la seccién transversal diferencial normalizada; y es la

Q(F, §) distribucion de la fuente.

La dependencia de tiempo, que no se debe confundir con la correlacion de tiempo,
no se tiene en cuenta en la ecuacion ya que se consideran mediciones con fuentes
CW. Se incluye la dependencia del tiempo adicionando una derivada temporal

v’l[al(at)]Gl(F,é,r) a la parte izquierda de la ecuacion A.1.
Andlogo al transporte del foton, la correlacion de fluencia es

Cf (r,t) =IdQGl(F,§,T) A.2

Ademas, el flujo de correlacién esta dado:

Ci(r.t) = [dOG,(r,5,7)Q A3

La diferencia primordial de la ecuacion de correlacion de transporte y la ecuacién
de transporte radica en la aparicion de g,(s,s',7) en la integral, la aparicion de esta
dependencia angular resulta en la integral de tres armonicos esféricos.
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Con la aproximacién Py se expanden G,y la distribucién de la fuente Q(F, S) como:

£50) =Y S T (o ) A

1=0 m=-—I

L I - -~ n A5
Q(r’ S) = z z ql,m (r)YI,m (S)

1=0 m=-—

Para la funcion fase, se hace la suposicion razonable de que la amplitud es
dependiente solo del cambio de direccion del foton. Esto es

o A6
f(s,s") Z IJrlglP(s s')

=0

A o L " N A7
ORI EDIDI AR CH MO

1=0 m=-—|

Donde P es un polinomio de Legendre y la segunda linea es obtenida con la regla
de adicién angular (Jackson, 1975). La funcion de fase es normalizable, por lo tanto
g, =1.

La funcion de correlacion del campo temporal para una dispersion es

—q?((ar?(2))/6 A.8

gl(§,§',r) =e

03510y = Ol AS

Donde <(Ar2(r)> es el desplazamiento medio de las particulas de dispersion y

q=2k,Sin(@/2) es el momento transferido del fotén dispersado, donde 4 es el

A

angulo entre Sy S'. Para particulas del movimiento browniano <(Ar2(r)>:6DBr

donde D; es el coeficiente de difusion Browniano. Cuando 7<1/(2D;k,) la
ecuacion (A.9) se expande por Taylor

0,(5,8',7) =1— 2Dk, 7 + 2Dgk 2 (5, S) A.10
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A A L N ~ All
9,(s,8',7) =1—2DBk027+2DBk0214§X 2 Yin *(8)Y, 0 (9)

m=-1
La segunda linea se obtiene con la regla de la adicion angular (Jackson, 1975).

Sustituyendo estas expansiones en la ecuacion de correlacion de trasporte (Ec.
A.l):

[5:V+ 4 |1y (R0, (5)

¥ 3 a, (O, 6) - 1 [dsT, . (r.0)Y, () _o Al2
o N L 1-2Dgk,’r
DIDN AP0 szzf“”zv,m*(s) &

m"=-1

La integral se puede calcular con los dos primeros términos de los corchetes de la
tercera linea mediante la relacion de ortogonalidad de los armoénicos esféricos.

Ademas para simplificar la ecuacién ,ut(') = U, (1- g|)+/¢, el cual es el coeficiente de

transporte reducido, cabe resaltar que /JSO =4,y k, =2DBKOZT es el coeficiente de

absorciéon dinamico.

Integrando se obtiene:

5V 1" + gk, |1 (1,20 6)
> Y 1 o ) -k [S8T, (Y, () 0 A3
XZ Z 9 Yoo * (5 Wi (5) % [4” PIRTRCHA (é)}

Yo e *(s Wi e *(s) Y Y, o (§)Y,.‘m. (s) se pueden reescribir en términos de los arménicos

esféricos (Arfken, Seccion 12.9)

. . 3 . A.14
OO F B.J‘-Y.mAs)—EBrmY.ﬂ,m(s)
Vi (8)¥:0(8) = EAJY.H,m 5)+ EAmY.l,m ©) A5
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N , 3 R f 3 R
Y1,m (S)Yl,l(s) = gBm lY|+1,m71(s) - §B| I-1,m+1 (s) A.16

Desarrollando todo esto, multiplicando por Ya’ﬁ*(S), integrando sobre § y usando

las relaciones de ortogonalidad de los armonicos esféricos se obtienen un conjunto
de ecuaciones diferenciales acopladas para Faﬁ . Después, con la ecuacién

resultante, se omiten todos valores de Faﬁ y §, para o >1y asi poder obtener la

ecuacion de correlacion de difusion.

La ecuacion o =0 es:

1[2(6 .0 1[2(0 .0 10 A.17
,Uaro,o"'kc(l_gl)ro,o+E\/§[&_|5jrkl_5\/;[&'H&)rm"' garl,ozqo,w

Y las ecuaciones « =1 son:

12(6 .o A.18
/utlrl,—l + (gl - %)kcrl,—l + E\/;(& +1 ajro,o =01
10 A.19
/Utlrl,o + (gl - %)kcrl,o + \Earo,o =00,
1 2(6 .0 A.20
/utlrl,l + (gl _%)kcrm _E\/g[& -1 Ejro,o =0y;-

Utilizando la definicion del fluencia de correlacion (Ecuacion A.2) y el flujo de
correlacién (Ecuacion A.3)

wCE(r,7) +%ﬂs 'k,? (Ar(z))Cf (r,2) + V- Cj(r, 7) =Q(r) A2l

149Cj(r, 7) +%,us(g1 —1/3)k? (Ar(2))Ci(r,7) +1/3VC (1, 7) = Q(r) A.22

Cabe resaltar que se ha asumido que la correlaciébn es casi isotropica y que las
particulas dispersadas se mueven una distancia que es mucho mas pequefia que

la longitud de onda de la luz. La primera suposicion se cumple cuando 4, < Uy
cuando la dispersién no es muy anisotrépica. La segunda suposicion se satisface
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cuando k02<Ar2(r)> <1 . Para mantener las ecuaciones consistentes con las

aproximaciones necesitamos en particular extraer términos de la ecuacion A.22:

14'Cj(r,7) +1/3VCE (r,7) = Q(r) A.23

Acoplando las ecuaciones (A.21) y (A.23) para Cf (r,z) obtenemos la ecuacién de
correlacion de difusion

{—V.(E Dij+ U, +%,us 'k,? <AI’2(T)>i|Cf
v A.24

= Q(O) (I’) -V {% D}/Q(l)j|

Donde D, = v/3u" es el coeficiente de difusién del fotdn
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