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RESUMO

Quando detectado precocemente, o cancer de pele pode ter grandes chances de cura e uma das
formas de diagnéstico atuais realizadas pelo médico dermatologista consiste na bidpsia.
Durante a realizacdo deste exame, € coletada parte do tecido suspeito e este € encaminhado
para um laboratério de anatomia patoldgica que emitird o laudo de observacdo. Contudo, este
processo € invasivo e negligencia a evolucdo da doenca. Para contornar esses problemas, a
presente pesquisa tem como objetivo propor uma nova metodologia para detec¢do do cancer
de pele utilizando a técnica de imagem no dominio de frequéncia espacial (SFDI). Na parte
tedrica, a pesquisa embasou-se nos trabalhos de CUCCIA (2009), TUCHIN (2000),
BODENSCHATZ (2015), entre outros. Em relacdo a técnica SFDI, esta consiste em um
método Optico que utiliza geometria de campo largo e que € ndo invasivo e sem contato. Além
disso, esta técnica € capaz de interrogar profundidades da pele de cerca de 1 a 5 mm e
quantifica as concentracdes de cromoéforos clinicamente relevantes como a oxihemoglobina,
deoxihemoglobina, lipidios, 4gua e melanina por meio de mapas espaciais dos coeficientes
absorco (i, ) e espalhamento reduzido (us). Em relacdo a4 metodologia da presente pesquisa,
o dispositivo SFDI desenvolvido consiste em um microprojetor de luz que € utilizado para
projecdes de padrdes senoidais em diferentes frequéncias espaciais na superficie da amostra,
de modo que a reflexdo difusa proveniente € capturada usando uma camera CCD que possui
seis filtros para a selecdo do comprimento de onda (530, 650, 680, 750, 780 e 810 nm). A
técnica foi aplicada previamente no estudo de fantomas com propriedades Opticas semelhantes
a de tecidos bioldgicos para calibragdo do equipamento e, posteriormente, na realizacao de
medidas em ex vivo e in vivo. Os resultados obtidos por meio do SFDI foram comparados aos
resultados obtidos de uma esfera integradora e mostraram-se satisfatorios para aplicacdes

biomédicas.

Palavras-chave: Coeficiente de Absorcdo; Coeficiente de Espalhamento; Pele humana;

Reflexdo difusa; SFDI.



ABSTRACT

When detected early, skin cancer can have great chances of cure and one of the current forms
of diagnosis performed by dermatologist physicians consists of biopsy. Therefore, during this
exam, part of the suspicious tissue is collected and then it is sent to a pathological anatomy
laboratory, where the observation report will be issued. However, this process is invasive and
neglects the evolution of the disease. In order to overcome these problems, this research aims
to propose a new methodology to detect skin cancer using the Spatial Frequency Domain
Imaging technique (SFDI). In the theoretical part, the present research was based on CUCCIA
(2009), TUCHIN (2000), BODENSCHATZ (2015), and others. In relation to the SFDI
technique, it consists in an optical method that uses wide field geometry and which is non-
invasive and non-contact. In addition, this technique is capable of interrogate skin depths of
about 1 to 5 mm and quantifies the concentrations of clinically relevant chromophores such as
oxyhemoglobin, deoxyhemoglobin, lipids, water and melanin by spatial maps of the
absorption coefficient (u,) and reduced scattering coefficient (us). Regarding the research
methodology, the developed SFDI device consists in a light microprojector which is used for
projections of sinusoidal patterns at different spatial frequencies on the sample surface, so that
the diffuse reflection that comes is captured using a CCD camera which has six filters for the
wave length selection (530, 650, 680, 750, 780 and 810nm). The technique was previously
applied in the study of phantoms as optical properties similar to those of the biological tissues
for equipment calibration and, subsequentially, in the measures in ex vivo and in vivo. The
results obtained by the SFDI were compared to the results obtained from an integrating sphere

and were satisfactory for biomedical applications.

Keywords: Absorption Coefficient; Reduced Scattering Coefficient; Human skin; Diffuse

reflection; SFDIL.
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1. INTRODUCAO

De um modo geral, o cancer de pele se constitui como um dos tumores mais frequente
no Brasil, existindo tanto na forma de melanoma quanto ndo melanoma (carcinoma
basocelular (CBC) e carcinoma espinocelular (CEC)), segundo dados do INCA (Instituto
Nacional de Cancer). Dessa forma, em 2016 houve ocorréncia de 3 mil novos casos de
melanoma em homens e em mulheres, predominando os estados da regido sul do Brasil;
entre esses estados, Rio Grande do sul (RS) e Santa Catarina (SC) sao lideres na incidéncia do
cancer de pele melanoma (INSTITUTO NACIONAL DO CANCER, 2016).

Estimou-se que para o biénio 2018-2019 haveria 85.170 casos novos de cancer de pele
ndo melanoma entre homens e 80.410 nas mulheres. Para o caso do cancer tipo melanoma, o
qual possui baixa incidéncia, foram estimados 2.920 casos masculinos e 3.340 casos
femininos. Esses dados podem ser visualizados na figura 1 a seguir, a qual demonstra a

incidéncia de diferentes tipos de cancer nas regides do Brasil (RETROPERITONEALIS, 2018).

Estimativa dos Casos Novos

Homens Mulheres

Localizagao Primaria
Neoplasia Maligna Estados Capitais Estados Capitais

Taxa . Taxa Taxa Taxa Taxa Casos Taxa
Brita  Ajustada ; Bruta | Ajustada Bruta | Ajustada. Bruta

Prostata
Mama Feminina

Colo do (tera

Traqueta, Bronguio & Pulman

Cdlon & Reto

Estémago
Cavidade Oral
Laringe

Bexiga

Esofagn

Dvério

Linforma de Hodgkin
Linfoma nao Hodakin
Glindula Tireoide
Sisterna Nervozo Central

Leucemias

Como do Utero

Pele Melanoma

Dutras Localizagdes

Todas as Neoplasias, exceto
Pele ndo Melanoma

Pele nao Melanoma

Todas as Neoplasias Mafignas

Todas as Neoplasias Malignas 194,580

Corrigidas para Sub-Registro UL

Figura 1: Estimativas para o ano de 2018 de casos novos de cancer por 100 mil habitantes, segundo sexo e

localizacao primaria (RETROPERITONEAIS, 2018).



23

Entre as principais causas que ocasionam o aparecimento do cancer de pele estdo a
incidéncia da radiacdo ultravioleta (UV), que avaria as células superficiais da pele; a
exposicao solar constante e fatores influenciadores, tais como a cor da pele, olhos e cabelos
claros; o histérico de cancer familiar; individuos com sistema imunoldgico enfraquecido;
entre outros.

Sendo assim, quando ha uma detecciao precoce de lesdes pré-malignas, pode-se obter
resultados positivos no tratamento com maior possibilidade de cura e os traumas estéticos
provenientes de uma intervencdo cirtrgica serdo minimos. Na imagem abaixo, é possivel
observar o avango do tumor de pele no estagio I-A desde a primeira camada até o estagio mais

avancado da doenga II-C na regido mais profunda da pele:

Estagio I-A do melanoma

Cancer -
Estagio I-B do melanoma

Tmm

2mml s , Ulcera
L ’ OU. gom dicera
2 mm . L= ' Ftspmrmc
Derme

Tecido
subcutaneo

Estagio lI-A do melanoma
Cancer

Estagio II-B do melanoma

1Tmmi

2mm

Imm|_

Sem ulcera

(ol

1 R
4 mm o

2mm

3mm

4 mmi_

Estagio II-C do

1mmp

"|_Tecido
- subcutaneo

Figura 2: Estigio do avanco do cancer de pele tipo melanoma e seu aprofundamento no tecido bioldgico

(WINSLOW, 2008).



24

A partir disso, uma das formas de obtengdo do diagndstico de cancer pele € por meio
da realizacdo de uma bidpsia, a qual consiste em exame invasivo em que o tecido bioldgico €
coletado e encaminhado a um laboratério de anatomia patoldgica e ainda assim pode haver
didvidas quanto a qualidade e precisdo das informagdes (INSTITUTO NACIONAL DO
CANCER, 2016).

A partir da anélise e elaboragcao de formas de contornar os processos invasivos para o
diagnéstico precoce do cancer de pele e que trazem desconforto ao paciente, esta pesquisa
teve como objetivo a utilizacdo de uma técnica conhecida como imagem no dominio da
frequéncia espacial (SFDI) (Spatial Frequency Domain Imaging em inglés), em que
utilizando a modula¢do espacial da luz € possivel controlar a propagacdo da mesma a fim de
obter quantitativamente as propriedades de absorcdo Optica e espalhamento de um meio
tirbido de maneira ndo invasiva e sem contato.

Assim, com a técnica SFDI € possivel separar e quantificar as propriedades Opticas de
absor¢do e espalhamento por meio da reflexdo difusa da luz na superficie, permitindo ainda
criar mapas espaciais referentes a concentracdo de biocromé6foros do tecido biologico. Além
disso, também ¢é possivel visualizar estruturas e, inclusive, determinar suas funcdes
moleculares na escala espacial de poucos microns a centimetros em fantomas e tecidos
biologicos (GIOUX et al., 2011). Dessa forma, ao invés de usar luz pulsada, a técnica de
SFDI utiliza luz modulada com amplitude a centenas de MHz. Logo, nesta pesquisa foram
desenvolvidos dois equipamentos: um que foi levado para testes clinicos por meio da
realizacdo de medidas in vivo (experimento realizado dentro ou no tecido de
um organismo vivo) e outro que permaneceu fixo para trabalhos académicos.

Na montagem da técnica SFDI, a unidade de projecdo € composta por uma fonte de
luz halégena que se acopla a uma guia de luz flexivel para selecio de comprimento de onda
subsequente usando uma roda de filtro. Na medida em que o padrdo de iluminacdo se propaga
para dentro do tecido, este torna-se atenuado devido aos eventos de absorcdo e espalhamento.
Em seguida, as informacdes sdo processadas em MATLAB a partir das imagens obtidas em
LabVIEW, fornecendo ao usudrio da técnica SFDI a possibilidade de escolher a regidao de
interesse na figura de reflexdo, de modo em que duas informacdes importantes sobre a
amostra sio obtidas: o coeficiente de absorcio (u,) e o espalhamento reduzido (us).

A fim de testar e calibrar o equipamento para o desenvolvimento da pesquisa, foram

confeccionados fantomas com propriedades Opticas similares a de tecidos biologicos e
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também houve o uso de uma esfera integradora para comparagdo e validagdo de resultados
com o SFDI.

Por fim, o método utilizado neste trabalho para obter imagens por luz difusa mostrou-
se relativamente de baixo custo e portatil, tornando-se uma plataforma flexivel para

determinar a estrutura de tecidos e a composi¢ao molecular in vivo.

1.1 Objetivos

1.1.1 Objetivos gerais

A presente pesquisa tem como objetivos principais desenvolver uma metodologia que
utilize a técnica de “imagem no dominio da frequéncia espacial” (SFDI) para a criacdo de
mapas espaciais de absorcdo e de espalhamento de tecidos bioldgicos, em particular a pele, e
quantificar estas varidveis por meio da captura da reflexdo difusa na superficie da amostra
sem contato. Tal como mencionado anteriormente, estes objetivos foram elaborados a partir
da andlise sobre como criar meios que aperfeicoem o diagndstico precoce do cancer de pele,

tornando o processo mais pratico e indolor para os pacientes.

1.1.2 Objetivos especificos

No intuito de alcancar os objetivos gerais da presente pesquisa, foram delimitados os

seguintes objetivos especificos:

a) Realizar um estudo sistematico das propriedades Opticas da pele humana;

b) Realizar um estudo sobre os conceitos de absor¢ao e espalhamento em tecidos biologicos;
c¢) Realizar medidas da reflexdo difusa da luz em diferentes superficies;

d) Desenvolver o equipamento para deteccio precoce de cancer de pele com base nos estudos

e medidas realizados.



26

2. FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 Propriedades opticas de tecidos biologicos

Em tese, podemos considerar que os tecidos bioldgicos sdo agregados de células
similares que, morfologicamente, podem ser agrupados em quatro tipos: epitélio, que tem
como fungdo revestir partes do organismo; tecido conjuntivo, cuja funcdo € preencher espagos
no organismo; tecido muscular, cuja fun¢do € a de contrair e alongar-se; e o tecido nervoso, o
qual tem a funcdo de receber estimulos e conduzir informagado para outras células.

Como foco da pesquisa, temos a pele humana, a qual € composta pelo tecido epitelial
e que, por sua vez, € considerada o maior 6rgdo do corpo humano e responsivel por conter a
perda de agua, além de proporcionar prote¢do contra radiacdo UV, fric¢do e impactos,
regulacdo da temperatura corporal, entre outros, levando em considera¢do que este 6rgdo €
constituido por trés camadas (da camada mais externa para a mais interna): epiderme, derme e
hipoderme (TUCHIN, 2015).

Na figura 3 abaixo é demonstrada a pele humana constituida por trés camadas que a
compde: a epiderme (camada mais externa), a derme (camada intermediéria) e a hipoderme

(camada mais profunda), bem como alguns componentes presentes neste tecido.

Epiderme

Foliculo
capilar

Glandula
sudoripara

Gordura

Vasos
sanguineos

Tecido
conjuntivo

Figura 3: A pele humana e suas camadas (Adaptado de HOFFMAN, 2014).
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Dessa forma, compreender como a luz interage com a matéria € de extrema
importancia, uma vez que a utiliza¢do de radiacdo eletromagnética em aplica¢des biomédicas
tem sido explorada em diversas areas. Entre elas podemos citar a terapia fotodinamica (PDT)
(LEANDRO et al., 2017), as cirurgias a laser (NEUKAM; STELZLE, 2010), os tratamentos
dermatoldgicos e estéticos (TANZI; LUPTON; ALSTER, 2003), a terapia fototérmica
(ZUBAREV; ISKAKOVA; ABU-BAKR, 2017) e o diagnoéstico dptico (YUN; KWOK,
2017).

No que tange a proposta de uma visdao da natureza das interagdes entre luz e tecidos
biologicos, existem alguns processos fotofisicos que influenciam na propagacdo de luz na
pele, sendo estes a reflexdo, a refracdo, a absor¢cdo e o espalhamento (VO-DINH;
MASTERS, 2004). Estes diferentes processos fotofisicos sdo ilustrados na figura 4 a seguir,
que mostra os efeitos quando um feixe de luz incide na pele humana. Além disso, a figura

ilustra que em distintos comprimentos de onda (A1) a radiacdo eletromagnética pode penetrar

|

Figura 4: Esquema ilustrativo da interacdo da luz com a pele humana (tecido biolégico) (Adaptado de

UMAPATHY; PREMKISHORE; MITHESH, 2013).

diferentes camadas dela.

§

Feixede Luz
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_ 1mm
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Quando medidas espectroscdpicas sdo realizadas na pele, estas envolvem a incidéncia
da luz nestas amostras e a coleta da reflexdao ou da fluorescéncia emitida pelo tecido. Sendo
assim, o espectro da luz incidente ou refletida geralmente encontra-se dentro da faixa de
radiacdo UVA (320-400nm) ou da regido do visivel (400-750nm). A partir disso, é importante
afirmar que tanto o fendmeno de reflexdo quanto o da fluorescéncia sdo afetados pelos
crom6foros que compdem o tecido bioldgico, sendo componentes como hemoglobina,
deoxihemoglobina, dgua, lipideos, melanina, entre outros (BODENSCHATZ et al., 2015).

Destarte, a investigacdo tanto da absor¢do quanto do espalhamento de luz no tecido
bioldgico podem mostrar valorosas informacdes sobre o metabolismo e a estrutura do tecido.
Especificamente, as técnicas de Optica difusa sdo capazes de medir com precisdo a oxigenagao
tecidual, bem como diferenciar tecidos em relacdo aos seus estados fisicos. Todas essas
informacdes podem ser estimadas e acessadas por meio das medidas dos coeficientes de

absorcdo ( 1, ) e de espalhamento reduzido (,uls)(BODENSCHATZ et al., 2015).
2.2 Reflexao e Refracao na interface do tecido biologico

De um modo geral, pode-se considerar a pele como um meio dielétrico, uma vez que
ela é descrita por apresentar uma alta permissividade elétrica (¢) e também uma baixa
condutividade em razdo da presenca de ions alcalinos, moléculas de 4gua e proteinas
contendo membranas lipidicas que s@o utilizadas para recobrir células e organelas (FOSTER;
SCHWAN, 1995).

Sendo assim, a presenca de diferentes constituintes celulares que compdem o tecido
biolégico com individuais indices de refracdo (n) permite estimar que o indice de refracdo
médio deste sistema € maior do que o do ar. Dessa forma, quando a luz se encontra em
interacdo com o tecido bioldgico, ela tem a capacidade de sofrer reflexdo parcial na interface
ar/tecido (reflexdo), enquanto que a parte restante penetra no tecido (processo de refracio)
(TUCHIN, 2016).

Logo, pela lei de Fresnel que rege a reflexdo para uma interface ar/tecido demonstra-se
que o feixe de radiacdo incidente, o feixe refletido e o plano normal a superficie refletora
devem estar contidos no plano de incidéncia. Além disso, deve-se ressaltar que a lei também
demonstra que o angulo de incidéncia (") equivale ao angulo de reflexdo (6), ou seja,
0 = 0, e estes angulos sdo obtidos entre a superficie normal ao plano e os feixes incidente e

refletido.
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Se assumirmos que a superficie na qual a luz incide é suave, porém contendo
irregularidades menores do que o comprimento de onda (A) da radiacdo incidente, havera
como resultado uma reflexdo especular. Entretanto, se a rugosidade desta superficie ¢é
equivalente ou maior do que o comprimento de onda (A) da radiacdo incidente resultard ento,
em uma reflexdo difusa. Esta dltima ¢ comum em tecidos bioldgicos, visto que eles ndo
possuem superficies polidas em comparacdo a superficie de espelhos. Contudo, quando a
superficie do tecido encontra-se imida, a reflexdo especular podera sobrepor-se a reflexao
difusa (NIEMZ, 2007). A representacdo da reflexdo e da refragdo na interface do ar/tecido e a

diferenciacdo entre a reflexdo especular e difusa podem ser visualizadas na figura 5 abaixo:

Onda
ar
\\ e 1 Reflexio Reflexdo
¢ :\)l/‘ o Rl Difusa
. E - Especular {espalhamento)
£
Tecido : )"
- . Byt
& 4 "transmi
i T~ onaa N\
' Transmitida
. Uma Miiltiplas Direcoes
diregao Baixa Amplitude
(a) (b)

Figura 5: (a) como a reflex@o e refrag@o na interface ar/tecido e (b) como a reflexdo especular e difusa (Adaptado

de NIEMZ, 2007)

Dessa forma, outra situagdo que podemos apontar é quando parte da radiacdo incidente
penetra a interface ar/ tecido, havendo, assim, uma mudanca na direcdo da onda
eletromagnética e da velocidade resultando no fendmeno da refracio (NIEMZ, 2007). Ainda,
para uma onda eletromagnética sendo propaganda no vicuo com permissividade &, e

permeabilidade p teremos a velocidade desta corresponde a c, tal que:

) )
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Porém, quando a onda eletromagnética passa para o meio dielétrico a velocidade da
mesma se altera. Logo, junto a isso hd uma nova permissividade, denominada ¢, e
permeabilidade, denominada p, de modo que podemos considerar a velocidade da onda

eletromagnética (v) como:

) 2)

c e 3)

. - c .
A partir da razdo, dada por > obtemos o fator n, o qual corresponde ao indice de

refracdo do material. Dessa forma, este corresponde a um ndmero real maior ou igual a 1, cuja
indicacdo mostra que uma onda eletromagnética altera sua velocidade quando muda de meio
na interface ar/tecido (MACHADO, 2000). A equagdo abaixo demonstra uma continuagdo da

equacdo (3), expressando o indice de refracdo(n) como:

e 4)

Hoé&p

Sendo assim, quando a luz se propaga em um material com um indice de refracdo n; e
encontra um limite no qual hd um segundo material com distinto indice de refracdo
correspondendo a n,, a onda eletromagnética serd transmitida; porém, o caminho que a luz
percorria anteriormente sofrerd uma alteragao.

Deste modo, utilizando as ideias antes mencionadas, a Lei de Snell se define como a
relacdo entre o angulo de incidéncia (6’) e o angulo de refragdo da onda transmitida (0°’) e

pode ser expressa da seguinte forma:
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n,-sin@ = n, -sin@” (5)

Assim, utilizando esta equacdo (5), a quantia de luz refletida e refratada (transmitida)
por meio da regido limite dependera do indice de refragdo dos dois materiais (ar/tecido), do

angulo de incidéncia e da polariza¢do da onda incidente na interface (VO-DINH, 2003).

2.3 Absorcao

De um modo geral, o processo da absor¢do refere-se a extracdo de energia proveniente
da luz por uma espécie molecular de modo que esta consiga deslocar-se entre niveis de
energia por meio de transi¢cdes. Sendo assim, para que ocorra a transicdo de um nivel de
energia mais baixo para um nivel superior, hi a necessidade de excitar a espécie molecular de
forma que esta absorva uma quantidade de energia correspondente a Av proveniente dos
fotons da radiacdo eletromagnética, que, por sua vez, € equivalente a diferenca de energia,

denominada AE, entre os niveis (VO-DINH; MASTERS, 2004).

hv = AE (6)

Na figura 6, é representada esquematicamente a transicdo de uma particula que
absorve energia proveniente de um foton necessaria para a transicdo do estado fundamental

para estados excitados:

absorgao emissao

Energia

:L‘z,. ; >

. Estado ¥
Fundamental

Figura 6: Possiveis processos de transferéncia de energia intramolecular (Adaptado de LAKOWICZ, 2006).
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Entretanto, a capacidade de um meio para absorver a energia de uma radiacdo
eletromagnética depende de fatores, tais como o arranjo de atomos e moléculas, o
comprimento de onda da radiacdo incidente e a espessura do material, bem como os
parametros internos do meio, como por exemplo a temperatura e a concentracdo de seus
agentes absorvedores. No intuito de descrever a absor¢do através de pardmetros como a
espessura e a concentragdo, duas leis sdo recorridas: a Lei de Lambert e a Lei de Beer
(NIEMZ, 2007). Logo, ambas as leis de Lambert (eq. 7) e Beer (eq. 8) podem ser escritas

como:

1(z) = Iye te? (7)

1(z) = I,e ¢z : ®)

de modo que /(z) € a mudanca da intensidade de um feixe de luz apoés atravessar uma regiao
de caminho 6ptico denominada Z [cm] de um meio homogéneo, cujo coeficiente de absor¢cdo
do meio € u, [cm']. Temos ainda que Iy é a intensidade da radiacdo eletromagnética
incidente, k£’ [sz_ mol'l] € o coeficiente de extingdo molar e C [mol. cm‘3] corresponde a
concentracdo molar dos agentes absorvedores (VO-DINH; MASTERS, 2004).

Também € importante explicitar que ambas as expressdes (7) e (8) descrevem
comportamentos idénticos da absor¢do para um meio; assim, a unido das duas equacdes &

conhecida como Lei de Lambert - Beer. Aplicando o logaritmo na expressao (7), obtém-se:

_ 1l )
2= Mo

A Lei de Lambert-Beer relata como a luz é atenuada em funcdo da concentracdo de
agentes absorvedores e da dimensdo do caminho realizado pelo feixe incidente, ou seja,
quanto maior a extensdo percorrida, mais centros absorvedores serdo encontrados pela
radiacdo eletromagnética. Dessa forma, a atenuac@o da luz serd maior e isso pode ser visto na
figura 7 a seguir, quando um feixe de luz incidente Iy tem sua intensidade reduzida para I ao

ultrapassar um material de espessura (d) com particulas absorvedoras:
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Figura 7: Diminui¢do da intensidade devido a absor¢do, conforme especificado pela Lei de Lambert-Beer.

Na situagdo em que um feixe de luz ultrapassa uma regido de caminho 6ptico Z [cm]
com uma solucdo contendo agentes absorvedores na concentracdo C [mol/L], a poténcia do
feixe descresse de Py a P, sendo que esta atenuagdo é conhecida como transmitancia (T) e é

dada pela equagao (10):

P (10)

Ainda, outro parametro utilizado para estudar o processo de absor¢do é a absorbancia
(A), que estd vinculada a Transmitancia (T) por uma expressao logaritmica. Assim, quando a
transmitancia aumenta, a absorbancia diminui em uma solu¢do liquida. Dessa forma, (A) €

representada pela equagdo abaixo:

P (11)
A= —logT = logF0

Na lei de Lambert-Beer, a absorbancia possui uma relacdo proporcional e direta em
relagdo a concentragdo (C) do agente absorvedor, ao caminho éptico (z) percorrido pela luz
na solucdo e a constante de absortividade molar (¢), também denominada de coeficiente de
extingdo molar. Sendo assim, esta ultima corresponde a caracteristica da espécie que absorve

a luz na solucdo. Tal relag@o por ser expressa pela seguinte equagao (SKOOG et al., 2008):

A=¢z-C (12)
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A taxa de energia perdida quando um feixe de luz de intensidade /) penetra um meio
com caminho dptico (z) esta relacionado ao coeficiente de absorgdo (u,), o qual corresponde
a distancia em que os fétons viajam no material antes de serem absorvidos e sua unidade é o
inverso da distancia [cm'1 ou mm'l].

Ainda, é importante considerar que o inverso do coeficiente de absor¢do (u,) €

denominado caminho livre médio de absor¢do ou comprimento de absorcdo (), cuja funcio
¢ medir a distancia na qual a intensidade /(z) decai para é do valor de Iy (NIEMZ, 2007).

Desta maneira, tem-se que:

1 (13)

O espectro de absor¢do obtido das transi¢cdes entre niveis de energia permite estimar a
identidade de espécies moleculares que absorvem luz classificadas como croméforos, uma
vez que a transi¢do de um cromoéforo especifico gera uma absor¢cdo em frequéncia dnica ou
faixas de frequéncias, expressas em (v). Deste modo, a capacidade da luz em penetrar tecidos
biologicos tem forte dependéncia do quanto um tecido € absorvedor de luz.

Sendo assim, para cromdforos em geral, o coeficiente de absorcido (u,) pode ser
expresso segundo a equacdo abaixo, isso em fung¢do de um comprimento de onda (A1)
especifico:

N (14)
k) = ) ()

n=1

onde p, corresponde ao coeficiente de absor¢ao, &, (4;) é o coeficiente de extin¢gdo molar em
um comprimento de onda especifico, ¢, é a concentracdo de cromodforos presentes € N
equivale ao nimero moléculas absorvedoras (MAZHAR et al., 2012).

Logo, existe uma regido espectral denominada de “janela Optica terapéutica” ou
“janela bioldgica”, ilustrada na figura 8, em que grande parte dos tecidos possui uma fraca
absor¢do, o que permite que a luz possa penetrar razoavelmente neles. Esta extensdo espectral
compreende uma faixa entre 600nm a 1300nm e esta localizada na regido entre o espectro

visivel (VIS) e o infravermelho préoximo (NIR) (PRASAD, 2003).
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E importante destacar que na literatura outros autores afirmam que a regido da janela
Optica terapéutica encontra-se mais proxima da regido do espectro visivel (VIS). Entre os
autores que expressam essa ideia, temos MOSHELL (1983), que afirma que a abrangéncia da
janela Optica terapéutica se estende entre 320 nm a 800 nm enquanto que BOCKLIN (2014)
aponta que a absor¢do € comparativamente baixa na regido de 650 nm a 950 nm. Logo, essa é
uma informagdo relevante que pode evitar interpretacdes equivocadas na presente pesquisa,
visto que foi considerada uma regido de 400 a 1000 nm e € algo que estd em consonancia com

a bibliografia cientifica.
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Figura 8: Espectros de absor¢do da oxihemoglobina (HbO,), deoxihemoglobina (Hb) e agua (H,O). E possivel

verificar que a absor¢@o é comparativamente baixa na faixa de comprimento de onda de 650 nm a 950 nm, cuja

regidio é denominada de “janela biologica” (Adaptado de BOCKLIN, 2014).

2.4 Cromoforos

Primeiramente, os coeficientes de absorcdo (u,) de tecidos bioldgicos possuem uma
grande variagdo no espectro visivel e o fator responsavel por esta oscilacdo € a presenca de
cromdforos (SANDELL; ZHU, 2011). Assim, pode-se afirmar que o crom6foro corresponde

a um grupo de d&tomos ou moléculas responsaveis pela absorcdo de luz na regiao UV/VIS com
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caracteristica espectral padrdo. No tecido bioldgico, pode-se evidenciar a presenca de varios
tipos de croméforos, uma vez que muitos deles determinam uma absor¢ao Optica especifica
para cada camada de tecido (TUCHIN, 2016).

Os cromoforos pertencem a grupos covalentes insaturados e possuem as seguintes
representacdes quimicas: C=C, C=C, C=0, C=N, N=N, NO,, entre vérias outras, e ainda sao
responsaveis pelo aparecimento da cor em compostos quando absorvem radiacdo
eletromagnética na regido de 400-800nm (VIS).

Na situagcd@o em que ocorre a absor¢do de luz nas regides UV/VIS por um croméforo,
consequentemente isto provocard uma excitagdo eletronica, de modo a fazer com que o
elétron se desloque do nivel de menor energia para o de maior energia € o cromoforo apenas
podera conceder cor dependendo da ocorréncia de absor¢do no VIS ou UV. (GURSES et al.,
2016).

O foco da presente pesquisa sdo cromdforos de cardter bioldgico presentes na pele.
Sendo assim, muitos deles absorvem radiacio eletromagnética em comprimentos de onda (4)
particulares e na regido da janela bioldgica. Na figura 9 a seguir ha um exemplo de alguns

destes cromoforos:

B-Caroteno
Licopeno
Citocromo ¢ oxidase
Porfirina
Bilirubina
FAD
NADH _——
ATP —
Tirosina
Triptofano
DNA —_—
acido urocanico —_—
acidos graxos — —_—
Protéina —
Hemoglobina
Melanina

r- 1 1+ 1 1 111
200 300 400 500 600 700 800 900 1000

Comprimento de Onda,nm

Figura 9: Regides espectrais de absor¢ao para croméforos da pele e do tecido biol6gico (Adaptado de TUCHIN,
2016).
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Como citado anteriormente, hd uma regidao entre 320-800nm denominada “‘janela
Optica terapéutica”, na qual hé a possibilidade da energia do f6ton ser suficiente para ativar ou
desativar os crom6foros presentes. Esta regido espectral corresponde a faixa na qual hd uma
grande penetragdo nas camadas internas da pele, sangue e 6rgdos internos, isto devido a
associacdo com a diversidade de croméforos presentes nos tecidos, o que permite escolher os
comprimentos de ondas (A) adequados para atingir determinada profundidade do tecido
(MOSHELL, 1983).

Em suma, entre os cromdforos apresentados nesta pesquisa, os principais a serem
abordados serdo a hemoglobina, a 4gua, os lipidios e a melanina, de modo que ndo se
estendera aos demais devido aos objetivos ja mencionados, os quais consistem na criacao de

mapas espaciais de absor¢do do espalhamento.

2.4.1 Oxihemoglobina (HbQO-) e Deoxihemoglobina (Hb)

De um modo geral, o sangue € especificado como um fluido dindmico presente em
vasos e artérias, bombeado pelo coracdo, cujo objetivo € promover a irrigacdo de tecidos,
transportar oxigénio, hormonios e metabolitos, bem como regular a temperatura corporal
(TUCHIN, 2015).

A composi¢do sanguinea € formada pelo arranjo de plasma (= 54%), células
vermelhas (= 45%), células brancas e plaquetas, as quais representam menos que 1% do
fluido sanguineo. O hematrécito corresponde a fracdo de células vermelhas presentes no
sangue, de modo que a composicao destas células corresponde particularmente a hemoglobina
(97%).

Sendo assim, a principal fun¢do da hemoglobina € o transporte do oxigénio e é
importante afirmar que entre todos os cromoforos presentes no tecido bioldgico, a
hemoglobina € a que possui maior impacto quando ha pesquisas com imagem Optica. Logo,
esta pode ser dividida em dois estados: oxihemoglobina (HbO;) e deoxihemoglobina (Hb)
(LORENZO, 2013).

Tanto a oxihemoglobina (HbO;) quanto a deoxihemoglobina(Hb) representam os
principais cromoforos da derme da pele. A figura 10 a seguir expressa que a oxihemoglobina
possui uma forte banda de absorcio em 415nm bem como duas bandas de absorgdo

secundarias em 542nm e 577nm. Com relagdo a deoxihemoglobina, esta contém uma banda
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primaria de absor¢do em 430 nm e uma banda secundaria em 555 nm. Observa-se que as
hemoglobinas mostram uma baixa absor¢ao para comprimentos de onda (1) acima de 620 nm

(TUCHIN, 2016).
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Figura 10: Coeficiente de extingdo da hemoglobina (Adaptado de JACQUES; PRAHL, 1998).

2.4.2 Agua (H20)

A 4gua € o principal crom6foro presente na maioria dos tecidos bioldgicos, sendo que
seu coeficiente de absorcao (u,) tem predominéncia sobre o coeficiente de absorcao total do
tecido dentro de um intervalo restrito de comprimento de onda (A), em particular na regido do
infravermelho (IR) (TUCHIN, 2016).

A absor¢do da adgua compreende a regido do espectro, o qual abrange de 500 nm a
1000 nm. A partir disso, deve-se ressaltar que, mesmo dentro de uma regiao UV de 930 nm, a
absorcdo deste cromoforo € relativamente baixa em relacdo a outros croméforos bioldgicos
presentes na pele (este comportamento pode ser visualizado na figura 11). Entretanto, a dgua
por possuir grande concentragdo nos tecidos opera de forma a atenuar o coeficiente de

absor¢do (u,) do tecido biolégico (VO-DINH, 2003).
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Figura 11: Espectro de absor¢do da dgua (Adaptado de NACHABE, 2012).

2.4.3 Lipidios (Lip)

O lipidio é um croméforo que pertence ao grupo de compostos em sistemas vivos que
sdo soluveis e apolares. Sendo assim, dentre os lipidios o Trigicerol é o mais apolar e que €
especificado como uma gordura. Este ¢ mantido no tecido bioldgico e é utilizado como
reservatorio de energia do corpo, para que, em momentos de gasto de energia, ele seja, entdo,
metabolizado (PRASAD, 2003).

Os lipidios podem ser vistos no tecido adiposo em camadas de gordura subcutinea
bem como no revestimento de Orgdos internos. Além disso, eles sdo os principais
componentes de membranas celulares presente em todo corpo, de modo que a concentracao
de lipidios no organismo de uma pessoa adulta corresponde entre 60 % a 87 %.

O espectro de absorcdo deste biocromo6foro, mostrado na figura 12, aponta que as
medidas do coeficiente de absor¢do de lipidios foram iniciadas a partir de 400 nm, em que
pode-se observar a abrangéncia de fracos picos de absor¢cdo em até 800 nm. Porém, percebe-
se que acima de 800nm e até 2200 nm ha picos adicionais de absorc¢do. Esta variagdo de picos

de absor¢do pode ser apontada em func¢do da composicao do tipo de gordura que, no caso dos

lipidios, teremos as gorduras saturada, monoinsaturada e poli-insaturada (NACHABE, 2012).



40

Coeficlente de Absorgdo (cm™)

500 1000 1500 2000

Comprimento de Onda (nm)

Figura 12: Coeficiente de absor¢do do lipidio (Adaptado de NACHABE, 2012).

2.4.4 Melanina (Mel)

A melanina € um cromdéforo que corresponde a um grupo de polimeros, os quais sdo
responsaveis pela pigmentacio e equivale a maior parte dos cromo6foros presentes na pele, de
modo que para muitas pessoas a absorcdo da camada epiderme da pele € geralmente
dominada pela absorcdo de melanina. Sua composi¢cdo é constituida pela concentragdo das
moléculas de Tirosina (aminoacidos), de forma que estas possuem uma forte absor¢do para
curtos comprimentos de onda (A) (VO-DINH, 2003).

A melanina presente na epiderme da pele cumpre com um papel de extrema
importancia na delimitagdo da profundidade de penetracdo da luz na pele. Dessa forma, este
cromo6foro absorve luz de maneira mais efetiva dentro de uma faixa de comprimentos de onda
(M) entre 300 nm a 1000 nm, de modo que para curtos comprimentos de onda (A) proximos da
regido UV do espectro haverd uma absorcio mais acentuada (TUCHIN, 2016). Esse

comportamento pode ser visualizado na figura 13.



41

T e

[ — Eumelanina ]

40 I ~———  Feomelanina. ]

(=) ]
|§ L 4
S = 30 -
3E - -
LB 4
TE [ ]
g 20f :
33 : :
§ 10} :

o a s a b o o 2 o2 1

200 300 400 500 600 700 800 900

Comprimento de Onda (nm)

Figura 13: Espectro de absor¢ido da melanina e seus componentes (Adaptado de JACQUES, 2001).

2.5 Espalhamento

O evento fisico denominado espalhamento pode ser considerado um processo no qual
a luz interage com um material e sua direcdo de propagacdo se altera. Entretanto, em grande
parte deste evento o comprimento de onda (4) da luz incidente ndo se modifica (WELCH;
VAN GEMERT, 2011).

A principio, se a frequéncia de uma onda eletromagnética incidente corresponde a
frequéncia natural de vibracdo de uma molécula, o fendmeno de absor¢do podera acontecer.
Porém, se essas frequéncias ndo sido correspondentes, entdo o espalhamento serd o evento
dominante (NIEMZ, 2007).

Com relacdo aos tecidos bioldgicos, estes sdo estruturas heterogéneas constituindo-se
de diferentes niveis de organizac¢do celular, organelas, entre outras estruturas, de modo que ha
uma grande diversidade de sistemas complexos e a maior parte dos tecidos possui em sua
composi¢do estruturas cujos tamanhos sdo distintos, assim podendo ser representados por um
sistema discreto de particulas espalhadoras (TUCHIN, 2015).

Como resultado desta heterogeneidade, o espalhamento em tecidos tem origem na
incompatibilidade dos indices de refracdo (n) pertencentes as heteroestruturas celulares, as
quais compdem o meio biologico irradiado. Deste modo, a luz incidente é espalhada em

angulos variados relativos a particula espalhadora (VO-DINH; MASTERS, 2004). Na figura
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14, € possivel visualizar o processo ilustrativo do espalhamento quando a luz incide em uma

particula:

A o, = QA
Segdo de choque Secdo de choque
geométrica efetiva

Figura 14: Projecao de luz incidente sobre uma particula de formato esférico (idealizada), cuja secdo de choque
geométrica é A e a secdo de choque efetiva € representada por o, (Adaptado de JACQUES, S. L.; PRAHL,
2018).

Na figura mostrada acima € idealizada uma particula espalhadora no formato esférico,
de modo que a luz incidente que a atinge € redirecionada em novas direcdes, impedindo que
os fétons sejam transmitidos diretamente pela particula e promovendo a formacdo de uma
sombra. Logo, todo este processo € denominado espalhamento.

Além disso, duas secOes de choque sdo descritas para explicar o fendmeno do
espalhamento: a secdo de choque geométrica representada por A [cm?], e a efetiva sendo
representada por og [cm?]. A primeira secdo equivale ao espaco ocupado pela particula
enquanto que a segunda descreve o tamanho da sombra resultante do espalhamento devido a
interacao com os fotons. Aqui € importante ressaltar que o tamanho da sombra (og) podera ser

menor ou maior que o parametro A. Ambas as varidveis estdo relacionadas da seguinte forma:

gs =Qs " A, (15)

em que Qs corresponde a uma constante de proporcionalidade adimensional denominada
eficiéncia de espalhamento.

Logo, quando ha um meio com multiplas particulas espalhadoras cuja concentragdo é
relacionada pela densidade de volume ps [cm3], pode-se definir, entdo, o coeficiente de

espalhamento (us). Para descrevé-lo, utiliza-se a relacao:
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Hs = Ps-Og (16)

. . . . A . -1 -1
cuja respectiva unidade pug corresponde ao inverso da distancia [em cm™ ou mm ™ ]. Com esta

relacdo, pode-se ainda definir o caminho livre médio de espalhamento (L), dado pela relacao:

1 (17)

em que o significado fisico representa a distancia média que um f6ton percorre antes de sofrer
espalhamento (JACQUES, S. L. ; PRAHL, 2018).

Ainda, deve-se observar que, caso parte da energia do foton incidente for alterada no
processo de espalhamento, este poderd ser classificado como eldstico ou inelastico.
Considerando eventos de espalhamento com carater eldstico, tem-se que tanto o féton
incidente quanto o espalhado possuem a mesma energia e para o caso ineldstico observa-se
que esta relacdo nao existe.

Assim, considerando-se apenas espalhamentos eldsticos para o caso da interacdo da
luz com tecidos bioldgicos, existem dois tipos especificos de espalhamento: o Rayleigh e o
Mie (NIEMZ, 2007).

Sendo assim, para que ocorra o regime de espalhamento Rayleigh, as estruturas que
compdem o tecido devem ser muito menores que o comprimento de onda (A) dos fotons
incidentes. Como exemplo destas estruturas, hd componentes celulares e extracelulares, tais
como membranas, colageno, entre outros.

Analisando o espalhamento Mie, verifica-se que as estruturas espalhadoras para este
regime possuem tamanhos na ordem de centenas de nandmetros a poucos microns, como € o
caso da mitocondria e o nucleo celular, os quais possuem dimensdes comparaveis aos dos
comprimentos de onda (L) de fotons utilizados cientificamente na area biomédica (0,5 a Tum).
E importante ressaltar que o regime Mie é aplicado para particulas esféricas idealizadas,
embora as estruturas presentes em tecidos nao sejam no formato mencionado; contudo, o
comportamento de espalhamento pode ser modelado pela teoria Mie (VO-DINH; MASTERS,
2004). Os exemplos de espalhamento Rayleigh e Mie podem ser vistos na figura 15:
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Figura 15: Quando uma radiacao incidente atinge uma particula com tamanho inferior ao comprimento de onda
(M), tem-se a) como exemplificacdo do espalhamento Rayleigh. Quando o tamanho da particula é préximo ou

maior do A, ha o espalhamento Mie em b). (Adaptado de KIM; CHANG, 2017).

Além das informa¢des mencionadas, hi outras duas diferengas entre os espalhamentos
Rayleigh e Mie. Primeiramente, em relacdo a intensidade de luz espalhada (I;), o regime Mie
tem uma fraca dependéncia considerando o comprimento de onda (~ A™* com 0,4 < x <0,5),
enquanto que o regime Rayleigh tem dependéncia em A~*. A segunda diferenca se refere ao
fato de que o espalhamento de fo6tons no regime Mie € realizado preferencialmente para
frente, e no Rayleigh h4 uma dependéncia em relacdo a 1+ cos(6)? , de modo que o
espalhamento ocorra tanto para frente quanto para trds e com a mesma intensidade.

Ainda, de acordo com NIEMZ (2007), quando os f6tons atingem a pele, estes sofrem o
espalhamento preferencialmente para frente, evento o qual ndo pode ser descrito pelo
espalhamento Rayleigh. Porém, hd uma dependéncia da intensidade em relagdo ao
comprimento de onda (A), que é maior do que € prenunciado pelo espalhamento Mie.

O grau de espalhamento pode ser descrito pelo coeficiente de espalhamento (u ), uma
vez que se pressupde que os fotons sdo espalhados na direcdo do feixe incidente ou em
direg¢oes diversas. Dessa forma, € necessario definir a fungdo p(8), que € a probabilidade de
um f6éton ser espalhado em determinada direcdo 6, o qual é possivel ser obtido

experimentalmente. Contudo, se p(0) tiver dependéncia de 6, este se classifica, entdo, como
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um espalhamento isotrépico (neste caso, os fétons tem a mesma probabilidade de ir para
qualquer direcdo), do contrario serd classificado como espalhamento anisotrépico. Estes

eventos de espalhamento podem ser visualizados na figura 16:

Foton
Espalhado
Foton
Incidente S
Espalhamento Isotropico Espalhamento Anisotropico

A
A
1
1
Y
Y
1
1

Figura 16: Espalhamento Isotrépico e Anisotrépico.

Para o caso da anisotropia de um determinado meio, esta pode ser quantificada por
meio do coeficiente de anisotropia (g), uma variavel que € caracterizada pelo valor médio do

cosseno do angulo de espalhamento, tal como estd mostrada na equacao abaixo:

g =<cosh>= fon p(0) - cosd - 2 send dO (18)

Os valores que o parametro g assume estdo dentro do intervalo de —1 a +1. Assim, se
g = 0, haver4d um espalhamento isotropico (Rayleigh) e se g = —1, ocorrerd um espalhamento
direcionado para tras. No entanto, se g = +1, isso resultard em um espalhamento direcionado
para frente (tanto para —1 e +1 prevalece o espalhamento Mie). Em tecidos bioldgicos, os
valores para g variam de 0,7 a 0,99.
Outro parametro muito importante também listado na literatura é o coeficiente de

espalhamento reduzido (u;”), uma variavel que relaciona o coeficiente de espalhamento (us) e

anisotropia (g) e que € expressa pela seguinte equagao:

ts = (1—g) " us (19)
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em que Ug representa a probabilidade de um féton ser espalhado durante o caminho

percorrido quando o espalhamento € especificado em um meio isotrépico (DONTU, 2007).

2.6 Fantomas

De um modo geral, o desenvolvimento de sistemas de diagndstico por imagem e as
intervencoes terapéuticas fisicas requerem o uso de objetos simuladores para representar as
propriedades de um tecido biolégico. Dessa forma, a fim de imitar as propriedades Opticas
deste material, foram desenvolvidos os fantomas, também conhecidos como mimetizadores
ou simuladores.

Estes objetos sdao confeccionados e empregados com o objetivo de calibrar e simular a
distribuicao da luz no tecido bioldgico, além de servir como medida de comparacdo de
referéncia em relacdo a um dispositivo 6ptico (LAMOUCHE et al., 2012). O exemplo de um
fantoma utilizado em pesquisa biomédica simulando o comportamento de um figado humano

para obtencdo de imagens médicas € apresentado na figura 17 abaixo:

Figura 17: Exemplo de protétipo de um tecido hepatico com sistema vascular, onde um fantoma foi utilizado em

uma investigacdo de contraste experimental por ultrassonografia intravenosa (SANNINO, 2018).

Diversos tipos de fantomas sdo descritos na literatura como objetos que tem a
capacidade de simular as propriedades Opticas de tecidos biologicos. Como exemplos, entre

os fantomas mais empregados ha o leite homogeneizado, as ceras, as suspensoes de Oleos, as
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gorduras em soluc@o aquosa e os materiais simuladores, considerados fantomas liquidos.
Entretanto, ha dificuldade na criacdo de um unico fantoma com camadas feitas de diferentes
materiais.

Outro tipo de simulador usado frequentemente sdo os fantomas sélidos, tal como o
agar, agarose, poliacrilamida, entre outros. Estes materiais podem ser cortados e moldados,
bem como sofrer adi¢do de corantes ou tintas a prova d’agua de modo que permitam
heterogeneidades. Contudo, os fantomas desenvolvidos a partir dos materiais citados possuem
tempo de vida limitado.

Como alternativa para melhorar resisténcia de fantomas, hd o uso de borrachas ou
plasticos devido ao fato de que a estabilidade dptica desses simuladores se mantém por maior
tempo e eles possuem grande flexibilidade no processo de moldagem. Em relacdo as
composi¢des que podem ser citadas deste grupo, estas incluem o silicone, o poliéster, o
poliuretano e a resina epoxi. A escolha do material é feita observando as caracteristicas do
absorvedor e da estabilidade do meio (MOFFITT; CHEN; PRAHL, 2006). Na figura 18 sdo
apresentados os fantomas de um rim confeccionados com diferentes materiais (elastomero de
silicone, gel de agarose e polidimetilsiloxano) a fim de recriar as propriedades Opticas desse

orgao.

PDMS ° Agarose gel T Silicone elastomer @

apIs Juoy)

apIs yoeq

wo g

Figura 18: Imagens dos fantomas de um rim feitos de diferentes materiais (frente e verso): (a) elastomero de
silicone, (b) gel de agarose, (c) polidimetilsiloxano ou silicone (doravante PDMS) (ADAMS et al., 2017)

N

Da mesma forma que materiais absorvedores sdo adicionados a matriz do fantoma

optico, também sdo acrescentados materiais espalhadores na tentativa de recriar as



48

propriedades de espalhamento quando a luz € distribuida em tecidos bioldgicos. Entre os
agentes espalhadores melhores descritos na literatura estdo o didxido de titdnio (TiO;), o
6xido de Aluminio (Al,O3), o didéxido de silicone e as microesferas de vidro ou latex
(AKARCAY et al., 2012).

Muitos dos estudos com fantomas se baseiam no desenvolvimento de objetos regulares
para simular os coeficientes de absor¢do (u,) e de espalhamento reduzido (us’) de tecidos
bioldgicos em determinados comprimentos de onda (A). Dessa forma, hid um interesse
especifico no desenvolvimento de simuladores que sejam bioquimicamente e biologicamente
compativeis com as propriedades particulares de tecidos e que contenham importantes
moléculas bioldgicas como hemoglobina, melanina, entre outras.

Por fim, outra possibilidade para o desenvolvimento de simuladores especificos sdo os
fantomas hibridos, cujas caracteristicas combinam informac¢des morfofuncionais dos tecidos
biologicos, sendo propriedades elasticas, bioquimicas, elétricas, térmicas e magnéticas, junto
com as propriedades Opticas e as informacdes sobre concentracOes de dgua e lipideo. Assim,
estas informacdes poderdo ser abordadas por métodos de aquisicdo de imagens em momentos

diferentes (POGUE; PATTERSON, 2006).

2.6.1 Nanoparticulas de Zinco Ftalocianina (ZnPc)

Primeiramente, as metal-ftalocianinas sdo substincias cromoéforas que participam da
classe de componentes arométicos e sao usualmente empregadas como corantes. Sendo assim,
suas propriedades incluem uma intensa absorcdo na regido do visivel (VIS) e diversas
aplicacdes destas moléculas podem ser observadas, seja na terapia fotodinamica (PDT) como
também em matérias funcionais para células solares, sensores, entre outros (UENO;
MACHADO; MACHADO, 2009).

Grande parte da atencdo sobre as metal-ftalocianinas € voltada ao seu uso terapéutico
na terapia fotodinamica (doravante PDT — photodinamic therapy) porque hé o coeficiente de
absorcdo na regido do visivel de 650-680 nm dentro da faixa espectral da janela Optica
terapéutica, a qual permite uma maior penetracdo da luz no tecido. Ainda, deve-se considerar
que as propriedades fotofisicas das metal-ftalocianinas sdo fortemente governadas pelo ion
metalico central presente nas moléculas (NUNES; SGUILLA; TEDESCO, 2004). A estrutura

quimica das metal-ftalocianinas pode ser visualizada na figura 19 a seguir:
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Figura 19: Estrutura das Ftalocianinas (PRASAD, 2003)

A introdu¢do do fon metal central, seja por meio do Zinco (Zn) ou do Aluminio (Al),
no anel central da molécula produz o efeito de estado tripleto de vida mais longa da molécula,
o que € uma condi¢do para eficiéncia da fotosensibilizagdo na PDT. Ainda, com relacio a
estes cromoéforos, quimicamente estes possuem baixa solubilidade e carater hidrofébico
(PRASAD, 2003).

Na presente pesquisa, foi utilizado o corante Zinco Ftalocianina (ZnPc) como um
cromOforo e sua escolha foi feita levando em consideracdo as propriedades Opticas tunicas
deste fotosensibilizador. Especificamente, quando esta molécula planar aromatica esti imersa
no solvente Dimetilsulféxido (DMSO), pode-se observar no seu espectro de absorcdo
caracteristica um pico méaximo de 672 nm. Ja na regidao do espectro visivel, observa-se um
ombro (pequena elevagdo) em 645 nm, bem como uma banda fraca de 606 nm. Além disso,
na regido caracteristica do ultravioleta (UV) ha a presenca da absor¢cdo da ZnPc com uma
regido com pico maximo em 345 nm. Outra informacdo relevante € a respeito de sua
fluorescéncia; quando a molécula estd imersa no solvente citado, ocorre um pico maximo em
680 nm (SHARMA et al., 2013).

Todas as informacdes mencionadas anteriormente a respeito dos picos de absorcao da

molécula Zinco Ftalocianina podem ser observadas na figura 20 a seguir:
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Figura 20: Espectro de absor¢do e fluorescéncia do corante Zinco Ftalocianina (ZnPc) no solvente
Dimetilsulfoxido (DMSO) (SHARMA et al., 2013).

2.6.2 Nanoparticulas de ouro (Au)

Em geral, as nanoparticulas de Ouro (Au) sdo alvos de estudos em aplicacdes
biomédicas devido a possibilidade de funcionalizar essas estruturas por meio do controle
geométrico e de suas propriedades Opticas, de modo que sdo empregadas em terapia gé€nica;
biosensores; fototerapia a laser para células e tumores cancerigenos; bioimagem Optica;
monitoramento de células e tecidos bioldgicos; entre outras aplicacoes (DYKMAN;
KHLEBTSOV, 2011).

Dessa forma, o tamanho das nanoparticulas, sendo < 100 nm, proporciona as
propriedades fisico-quimicas distintas da forma bulk, um material de origem ou um sélido
estendido, o que fornece as nanoparticulas de Au um reforco na agregacdo de demais
particulas e melhoramento na fotoemissdo, bem como uma alta condutividade térmica e
elétrica.

Assim, existe uma forte absor¢ao dptica na regido do visivel, resultado das oscilagdes
de plasmons na superficie de elétrons livres, ou seja, a nuvem de elétrons pode oscilar na
superficie da particula e absorver radiacdo eletromagnética em uma energia especifica.

As bandas de absor¢do das nanoparticulas de Au sdo apresentadas em funcdo da
dimensdo e do raio das nanoparticulas metalicas, de modo que uma solu¢do coloidal para o

Au se apresenta tendendo para a cor vermelha. Logo, pode-se inferir que as mudangas no
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tamanho nas nanoparticulas podem resultar em alteracdes no espectro de absor¢do do UV-VIS
(ABDELHALIM; M. MADY, 2012).
Na figura 21 a seguir, é possivel observar a variacdo do espectro de absorcdo das

nanoparticulas de Ouro quando o diametro delas é de 10, 20 e 50 nm:
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Figura 21: Espectro de absor¢do de nanoparticulas de Au nas dimensdes de 10, 20 e 50 nm (Adaptado de

ABDELHALIM; M. MADY, 2012).

2.7 O transporte da luz em tecidos biolégicos

Sendo ambientes de propagacdo e distribui¢cdo de luz, a maioria dos tecidos biologicos
pode ser vista como meios turbidos, considerando que estes sdo compostos por estruturas
heterogéneas que produzem diferencas em suas propriedades Opticas, incluindo o coeficiente
de absorcdo (u,), o coeficiente de espalhamento (us), o indice de refracdo (n) e o fator de
anisotropia (g) (FUKUTOMI; ISHIL; AWAZU, 2016).

Especificamente, quando a luz penetra na pele, tanto o fendmeno de absor¢do quanto o
do espalhamento podem ocorrer simultaneamente, de modo que a combina¢do de ambos da
origem ao coeficiente de transporte (1), o qual corresponde ao decréscimo da energia por

unidade de area da luz incidente e que pode ser expresso pela equagao:
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Uer = Hq T Us (20)

A partir da relacao (20), também é possivel obter o livre caminho médio total (I,) dos

fotons incidentes (VO-DINH; MASTERS, 2004), representado pela equacao:

=L =—1 @1

Her Hq + Hs

Outro critério importante utilizado para descrever as caracteristicas de um meio
turbido e que esta relacionado aos parametros Opticos anteriormente citados acima é o Albedo

optico (a). Esta variavel é definida pela razao entre o coeficiente de espalhamento (us) € o

coeficiente de transporte (i, ):

po s (22)
Ha + Hs

Dessa forma, quando a = 0, a atenuagdo corresponde apenas ao evento de absorcao,
1
enquanto que, no caso de a = 1, o evento de espalhamento prevalece. No entanto, se a = >

entdo ha igualdade de magnitude entre os coeficientes de absorcdo e espalhamento, tal
que fg = Hs .
Quando hé pesquisa cientifica com meios turbidos, a profundidade também se torna

um importante parametro, o qual pode ser definido como
; (23)
d= J Us ds
0

em que ds corresponde a um segmento de caminho Gptico e S é o comprimento total do
caminho optico (NIEMZ, 2007).

No estudo da interacao dos fotons com tecidos bioldgicos, um dos pontos principais é
a compreensdo da propagacdo da luz no meio tirbido por meio de simulacdes e uso de
diversos modelos tedricos, de modo que parametros Opticos, tais como o coeficiente de

absor¢do e espalhamento, o indice de refracio e a anisotropia sejam utilizados como
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informacdes de entrada e possibilitem a compreensdo e a determina¢do da distribui¢cdo de luz
no tecido biolégico.

Entre os métodos mais usados para moldar solucdes de problemas envolvendo a
interacdo da luz com tecidos biologicos estdo a equacdo de transferéncia radioativa (ETR), o
método de Monte Carlo (MC) e a teoria da difusdo (TD). No primeiro caso, a equacdo de
transferéncia radioativa (ETR) € complexa para a obtencdo de uma solugdo analitica, de modo
que ¢é simplificada pela aproximacao da difusdo e resolvida por elementos finitos. No caso da
técnica de Monte Carlo, este simula a migracdo de fotons a partir de um tratamento
computacional estatistico, sendo, entdo, um processo preciso, porém lento. Por dltimo, na
teoria da difusdo (TD), tem-se um método rapido, mas impreciso para a andlise da

distribuicao de luz proximo de sua fonte (WANG; LIANG, 1999).

2.8 [Equacao transporte radiativo (ETR)

Em um meio tirbido como o tecido biologico, a luz sofre eventos de espalhamento e
absor¢do causados pela composicdo heterogénea, de modo que uma caracterizacdo
matematica apropriada para esta situacdo pode ser obtida por meio de duas possibilidades: a
teoria analitica ou a teoria de transporte radiativo.

No primeiro caso, a teoria analitica para explicar a propagacio da luz em uma regido
tirbida faz uso das equagdes de Maxwell, utilizadas para descrever fendmenos do
eletromagnetismo. Entretanto, as complexidades matematicas envolvidas neste método
tornam a sua utilizacdo limitada, principalmente na obtencdo de solucdes analiticas
(ISHIMARU, 1989).

Sendo assim, uma segunda opc¢ao € utilizar a equacdo de transporte radiativo, também
denominada equacdo de transporte de Boltzmann, a qual modela a propagacdo da luz em um
meio turbido, considerando que os fétons possam ser tratados como particulas que se
propagam neste meio (FANTINI, S. FRANCESCHINI, 2002).

Dentro da teoria de transporte radiativo, uma das principais grandezas é a radiancia
J(7, §), cujas unidades sio [Wm2sr~1] e representa a quantidade que descreve a propagacio
da energia dos fotons (densidade de fluxo) na posi¢do 7 em uma direcio especifica S dentro
de um angulo sé6lido unitario dw. Ao longo de um intervalo de tempo dt, na medida em que os

fotons se propagam no espago, estes perdem energia devido aos eventos de absorcdo e
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espalhamento fora da dire¢io S; porém eles ganham energia da luz espalhada provindas de
outras direcdes e da fonte de luz localizada em 7.
Assim, a expressao diferencial obtida a partir da radiancia é a equacdo de transporte

radiativo (ETR), que € escrita como (NIEMZ, 2007):

LIF S = —p JFE S+ [ PES ) IS do (24)

s

em que P(S,S ") representa a funcio de fase do féton espalhado da direcdo § para S~ e ds
corresponde ao comprimento infinitesimal do percurso e dw” ao elemento de angulo sélido
sobre a direc¢do S .

Outro termo derivado da radidncia € a intensidade I(7), a qual é obtida a partir da

integracdo sobre o angulo solido e € representada pela equacao:

I(7)= [, ]#3) do’ (25)

De outro modo, a radiincia pode ser expressa em funcdo da intensidade da seguinte

forma:
J7A =178 (w — wy) (26)

em que 6 (w — w, ) corresponde a fungdo de delta do Angulo sélido na dire¢do s .
Logo, quando um feixe de luz incide em um meio tirbido como € o caso dos tecidos

bioldgicos, a radiancia no interior do meio pode ser coerente (J¢) ou difusa (Jy), tal que:
J=Jc+ Ju (27)

Entretanto, quando se utiliza a equacdo de transporte radiativo, a componente difusa
da radiancia torna-se um problema, visto que os fotons que sofreram espalhamento ndo
possuem caminho 6ptico determinado. Desse modo, sdo necessarias oportunas aproximacoes
e abordagens estatisticas, de modo que deve-se observar tanto o valor do albedo (a) como
também saber se o processo de atenuacdo se refere a absor¢do ou ao espalhamento. Sendo

assim, cada método leva em consideracdo condi¢des de contorno apropriadas para individuais
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problemas, sendo que a precisdo de resposta estd relacionada ao tempo de calculo necessério

(NIEMZ, 2007).

2.9 Aproximacao pela equacio de Difusao

Geralmente, um modelo amplamente aceito para o estudo da propagagdo da luz em
tecidos bioldgicos consiste na equacdo de transferéncia radiativa (ETR). Contudo, esta
equagdo nao demonstra solugdes analiticas voltadas para geometrias arbitrarias e as solucdes
numéricas, muitas vezes densas, tornam-se problemas computacionais de elevado custo para
processamento (TARVAINEN; VAUHKONEN; ARRIDGE, 2006).

Uma alternativa para contornar este problema € utilizar o método de aproximacgdo por
meio da equacgdo da difusdo (FISHKIN; GRATTON, 1993), cuja aplicagdo € limitada para um
meio em que o coeficiente de espalhamento reduzido deve ser muito maior do que o
coeficiente de absor¢do (us” > u,). Tal condicdo € observada em tecidos biologicos na regidao
de 600 nm a 900 nm e para grandes distancias de separagdo entre fonte e detector (p >> 1/ "),
ou seja, para distancias muito maiores do que o caminho livre médio de espalhamento. Deste
modo, os fotons que adentram o volume de tecido extraem suas propriedades Opticas e geram
valores médios correspondentes da parte sondada (REIF; A’AMAR; BIGIO, 2007).

Assim, para fétons que estdo sendo propagados em um meio tirbido como os tecidos
biologicos, a aproximagdo pela equagdo da difusdo pode ser escrita classicamente como

(PROFIO, 1988)

dp (r,t 28
WD DV ()~ v @ () + VSo(r ) e
em que @ € a taxa de fluéncia e D € o coeficiente de difusio que, por sua vez, é dado por
1 (29)

D= ——
3(n, +17)

de modo que, se us” >> U,, entdo podemos reescrever a equagao (29) como :
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D~ (30)

3us”

Ainda, retomando os termos anteriores da equacdo (28), temos que V? é operador
laplaciano, v € a velocidade da luz no meio e S, corresponde ao termo da fonte isotrépica.

Maiores detalhes serdo explorados em outros topicos.
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3. IMAGEM NO DOMINIO DA FREQUENCIA ESPACIAL (SFDI)

3.1 Fatores que influenciam na qualidade da imagem

Primeiramente, o estudo de imagens na area biomédica possui grande relevancia, visto
que é um dos diversos caminhos responsaveis pela deteccdo, diagnéstico e tratamento de
doencas, além do planejamento de terapias especificas para cada moléstia.

Um fator imprescindivel quando se trabalha com imagens é sua qualidade, uma vez
que decisdes clinicas serdo tomadas a partir apenas das informacOes visualizadas (GRAFF;
SIDKY, 2015).

Dessa forma, um dos métodos para precisar a qualidade de um sistema de imagens é
por meio de varidveis fisicas como a resolucdo e o contraste. A resolucdo € a medida da
habilidade que um sistema de imagens possui para reproduzir os detalhes de um objeto. Como
exemplo, se dois quadrados pretos estiverem posicionados muito préximos em um fundo
branco e forem imaginados como dois pixels vizinhos, estes terdo a aparéncia de um retangulo
preto. Porém, para que haja diferenciacdo entre eles, é necessario estabelecer um espaco.
Assim, encontrar uma distdncia minima para conseguir observar os dois quadrados
distintamente € o que determina a resolucao do sistema.

A alternancia entre a parte preta e a branca pode ser expressa como pares de linha por
milimetro (pl/mm). Este parametro também corresponde a frequéncia, de forma que seu
inverso da origem ao espacamento resolvido entre duas linhas em milimetros (mm). Quando
ha a possibilidade de observar dois objetos como apenas um, o sistema de imagens €
declarado como de baixa resolucdo, enquanto que se houver a possibilidade da distin¢cdo de
ambas as estruturas anteriores, entdo o sistema é considerado de alta resolucao (BALLRICK
et al., 2008; STACK, 2010).

O efeito da resolucdo pode ser exemplificado pela figura 22, de modo que o
espacamento entre a linha preta e a parte branca diminui a medida que caminhamos para o

centro da figura, ou seja, a resolu¢cdo diminui das bordas para o centro do desenho:
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Figura 22: Exemplo do limite da resolu¢do em um alvo circular (STACK, 2010).

No caso do contraste, este se refere a diferenca com que as areas de contorno da
imagem sao reproduzidas com relacdo entre si € pode ser expresso em termos da escala de
cinza, que é exemplificada na figura 23(a). Para uma imagem que possui boa defini¢do,
detalhes por exemplo em pretos deverdo ser pretos e os detalhes brancos deverdao permanecer
brancos; assim, quanto mais houver diferenca entre a intensidade de uma linha escura e outra
branca, melhor serd o contraste da imagem. Na figura 23(b), é mostrado que a medida que

dois pontos circulares em vermelho se aproximam, o contraste da imagem resultante diminui.

Objeto Imagem
2 @ . .
EE_SV)\
Ln
o0 ‘
e | V] N / [ ] 3
=07 - [\
(a) (b)

Figura 23: Na imagem (a), o contraste consiste na diferenca de intensidade entre claro e escuro. Em (b), os
pontos no topo da figura podem ser entendidos como visualizados através de uma lente, de modo que se os

pontos aproximarem o contraste diminui (Adaptado de STACK, 2010).

Por fim, tais conceitos sdo individuais tanto para a resolucdo quanto para o contraste;
contudo, eles s@o muito proximos, visto que o contraste tem uma dependéncia em relagdo a
frequéncia de resolugdo. Observando o contexto da figura (b) acima, se os pontos forem

fixados distantes entre si (baixa frequéncia espacial), a imagem formada de ambos os objetos
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podera ser visualizada mais nitidamente. Entretanto, se os dois pontos distintos sdo colocados
préoximos um ao outro (alta frequéncia espacial), a imagem formada pelo sistema de lentes
fornece uma figura que representa os detalhes do objeto em contraste e, caso as lentes
trabalhem no limite da difracdo, o contorno dos objetos torna-se desfocado. Ainda, em relagcdo
a figura (b), se os pontos forem fixados distantes entre si (baixa frequéncia espacial), a

imagem formada de ambos os objetos podera ser visualizada mais nitidamente.

3.2 A funcio de espalhamento pontual (PSF)

Uma das diversas formas de verificar o desempenho de um sistema de imagem € por
meio da funcdo de espalhamento pontual (PSF), a qual corresponde a resposta do sistema a
um estimulo pontual e estd vinculada a resolugdo espacial da imagem.

Sendo assim, a PSF representa a distribui¢do espacial da intensidade de luz na imagem
provinda de um ponto objeto infinitesimal, o qual pode ser estabelecido como uma fung¢do
bidimensional. Contudo, uma das adversidades na obtencdo da PFS é o fato dela nido
reproduzir fielmente a imagem do ponto objeto (MANSON et al., 2017). A imagem resultante
de uma fonte pontual formada por um sistema Optico pode ser observada na figura 24 a

seguir:

Fonte pontual

Sistema Optico

www.gatinel.com

Figura 24: A imagem de uma fonte pontual formada por um sistema 6ptico, onde temos a chamada "Funcdo de
espalhamento pontual” (PSF). E importante observar que a imagem ¢ afetada pela difracdo (Adaptado de

GATINEL, 2018).
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Mesmo utilizando um sistema de lentes adequadas, a imagem do ponto objeto ndo se
assemelha a um ponto perfeito, mas sim a um ponto concentrado cercado por bandas anelares
(padrdes de Airy). Este efeito tem como causa a difracdo, de modo que a imagem obtida tenha
esses padroes (ROY et al., 2014).

Por fim, na figura 25 € possivel observar os padrdes de Airy, visto que hd uma medida
pontual de maneira que o foco do laser gera uma regido luminescente em torno da amostra
contendo nanoparticulas fluorescentes de CdSe/Zns e corante (REIS; MONTE; ALVES,
2018).

SPOT DO LASER

AREA LUMINESCENTE

Figura 25: Técnica de varredura de superficie de microluminescéncia definida com uma imagem de
luminescéncia da solu¢c@o de corante Neutral Red e CdSe / ZnS em cloroférmio, obtida por uma cimera CCD

(Adaptado de REIS; MONTE; ALVES, 2018).

3.3 A funcio de transferéncia de modulacao (MTF)

Em geral, outro artificio utilizado para avaliar o desempenho de um sistema de
imagens € a funcdo de transferéncia de modulacio (MTF). Esta funcdo estd associada a
caracterizacdo da resolucdo espacial de um sistema de imagens e pode ser encontrada
indiretamente por meio da denominada transformada de Fourier da PSF (MANSON et al.,
2017).

Especificamente, a MTF é uma ferramenta utilizada para estimar a qualidade de
imagens obtidas por um sistema Optico por meio da transferéncia de frequéncias espaciais

relacionadas ao objeto. A fun¢do pode ser estimada com alvos periddicos em forma de linhas
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ou pontos que sdo projetados. Posteriormente, as imagens sdo obtidas e gravadas para
diferentes posicdes dos alvos no objeto; estas sdo processadas pelo método da transformada
de Fourier na PSF para obter a MTF do objeto (PRIMOT; CHAMBON, 1997).

Entre os alvos utilizados para serem projetados no objeto estdo o alvo de borda
inclinada, o alvo de onda senoidal e o padrdo de barra (barra / quadrado). O alvo de borda
inclinada utiliza pouca analise computacional comparada com os outros métodos e necessita
apenas de uma imagem para analise.

No caso do alvo em onda senoidal, exemplificado na figura 26, este corresponde a um
conjunto de ondas senoidais que utiliza reflexdo e transmissdao em diferentes padrdes de
frequéncias. Particularmente, para cada frequéncia de padrao de onda senoidal, a modulacdo é
mensurada e a imagem € gravada. Uma questdo importante € que a qualidade do alvo
projetado € essencial para a precisdo dos resultados.

Por dltimo, ha o alvo como padrdo de barra, o qual utiliza linhas cruzadas ortogonais
que podem ser classificados como padrdes quadrados ou barras e sdo mais ficeis de gerar

comparados ao método anterior. Contudo, a aquisicdo da MTF para esta situacdo nio €

razoavel como o de padrdes senoidais (ZHANG et al., 2012).

(I

Figura 26: Alvo de onda senoidal variando em diferentes frequéncias espaciais (BOREMAN, 2001).

A MTF € a resposta do comportamento de um sistema optico de imagem a entrada de
ondas senoidais em distintas frequéncias espaciais do objeto. Deste modo, a resposta da
imagem ao sistema ¢ um deslocamento nos vales e a reducao da amplitude da onda senoidal
na imagem em relacdo ao objeto (BOREMAN, 2001).

Nas figuras 27, 28 e 29 existem trés sistemas em que a frequéncia espacial foi

aumentada de forma crescente em 20, 508 e 1000 Ip/mm, respectivamente. Percebe-se



a escala de cinza, reduzindo o contraste e a resolugio.

nitidamente que na medida em que a frequéncia espacial aumenta, a imagem resultante tende

Grade de linhas Objetiva Imagem
Microscopio
Branco Branco
Iy N i
rAA A
2 VI O T
100% Contraste Q6% —» / | | | | |
f e I
{ t | | 1
\ 4 \/ \ 4
Preto Preto
Contraste do Objeto

Frequéncia Espacial: 20 Ip/mm

Contrasteda Imagem

Figura 27: O efeito do aumento da frequéncia espacial em 20 lp/mm em contraste da imagem em um sistema
optico (Adaptado de SPRING; DAVIDSON, 2018).
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Frequéncia Espacial: 508 Ip/mm

Contraste da Imagem

Preto

Figura 28: O efeito do aumento da frequéncia espacial em 508 lp/mm em contraste da imagem em um sistema
optico (Adaptado de SPRING; DAVIDSON, 2018).
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Frequéncia Espacial: 1000 Ip/mm

Figura 29: O efeito do aumento da frequéncia espacial em 1000 lp/mm em contraste da imagem em um sistema

optico (Adaptado de SPRING; DAVIDSON, 2018).

No dominio das frequéncias espaciais, padroes senoidais sdo utilizados em distintas
frequéncias espaciais para capturar o maior numero de detalhes do objeto em estudo.
Contudo, a resolucdo espacial prejudica na modulagdo em relacdo ao objeto devido sua
delimitacdo, isso quando o trabalho € feito em altas frequéncias e os detalhes sdo suprimidos
consequentemente.

Assim, uma expressdo pode ser definida para a modulac¢do, a qual corresponde a razio
entre a modulacdo da imagem (sinal de saida) e a do objeto (sinal de entrada), ou seja,

(BOREMAN, 2001):

Modulagao da Imagem(MI) (31)
Modulagado do Objeto (MO)

MTF =

Considerando que hd um aumento crescente na frequéncia entre linhas claras e escuras
espacadas de um alvo, de modo que isso afeta o contraste diminuindo-o ou aumentando-o
quando h4 uma variacdo da frequéncia espacial, € possivel tracar uma curva caracterizando a
MTF tendo como varidveis a razdo entre os contrastes da imagem e do objeto, bem como as

frequéncias espaciais.
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Na figura 30 é possivel observar que, para uma situagdo em que ha um alto contraste
em baixas frequéncias, verifica-se que é possivel exibir perfeitos detalhes de objetos e
imagens, enquanto que para casos em que a frequéncia espacial cresce, os niveis de detalhes

tendem a ser reduzidos (HEGGIE; LIDDELL; MAHER, 1997).

A
1.0
0.8 AVAVARE JaVava
Saida
Modulagao
Entrada Saida
e VW13 ~~

L L >
A B

Frequéncia Espacial (Lp/mm)

Figura 30: A qualidade real da imagem esta diretamente relacionada a curva MTF integrada entre o nimero de
pl/mm e a resolucao limite, o que significa que a riqueza da informacdo contida na imagem é uma fun¢do da area

abaixo da curva MTF (Adaptado de HEGGIE; LIDDELL; MAHER, 1997).

3.4 Medidas resolvidas temporalmente e espacialmente

A investigacdo das propriedades Opticas de tecidos bioldgicos in vivo tem sido alvo de
intensas pesquisas, de modo que a obtencdo dos pardmetros Opticos, como o coeficiente de
absor¢do (u,) e de espalhamento (us) pode auxiliar na compreensao da distribuicao de luz no
tecido. Em razdo disso, o conhecimento a respeito do coeficiente de absor¢ao (u,) possibilita
estimar alteracdes na oxigenacdo e no volume de sangue nos tecidos, enquanto que o
coeficiente espalhamento (us) permite obter informacdes sobre a estrutura celular.

No entanto, a maioria das técnicas Opticas permite estimar apenas o coeficiente de
atenuacgdo total (u), ndo conseguindo determinar individualmente os efeitos de absor¢ao e
espalhamento no tecido. Além disso, ha a possibilidade de obter separadamente u, e us por

meio de medidas em ex vivo; porém, os métodos utilizados para este fim ndo sdo praticos
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quando hé necessidade de aferir as propriedades Opticas in vivo e estes clinicamente ndo sao
vidveis (DIMOFTE; FINLAY; ZHU, 2005).

Para quantificar os parametros 6pticos de absor¢do e espalhamento pela reemissao ou
transmissdo da luz do tecido, dois métodos de medidas quantitativas sdo propostos: as
medidas resolvidas no tempo e as resolvidas espacialmente (CUCCIA et al., 2005), as quais

podem ser observadas na figura 31:

(a) (c)

Resolvido no Resolvido
tempo espacialmente

Dominio real
t-PSF (t)
5-PSF (p)

Time. t (ns) Distance, p (mm)

(k)

4

t-MTF (®)
s-MTI

Dominio da frequéncia

Time Frequency, o (GHz) Spatial Frequency, K (mm-")

(b) (d)

Figura 31: O transporte da luz pode ser medido temporalmente ou espacialmente, sendo no dominio real ou no
dominio da frequéncia. Dessa forma, é importante ressaltar que o dominio real equivale ao dominio da

frequéncia por meio da transformada de Fourier (Adaptado de CUCCIA et al., 2009).

No primeiro caso, mostrado na figura 31, para as medidas resolvidas no tempo, elas
podem ser segmentadas no dominio real ou no dominio da frequéncia. Sendo assim, na figura
31(a), nestas medidas o tempo de propagacdo da luz através do tecido € mensurado, sendo que
a fonte incidente e o detector sdo colocados em posicdes fixas e um pulso curto de luz (~1
ps), o qual € emitido no tecido, sendo que o sinal reemitido pode ser aproximado para uma
funcdo de espalhamento pontual temporal (t-PSF) no dominio real que € medido no detector.

Assim, tem-se que a varidvel t-PSF é plotada em funcdo do tempo (nanosegundos) e observa-
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se uma lacuna antes do surgimento de um stbito pico de fétons, seguido de um decaimento
exponencial.

Ainda, além das medidas resolvidas no tempo, outro modo € o dominio da frequéncia
correspondente a figura 31(b), a qual possui como varidvel experimental a funcdo de
transferéncia de modula¢do temporal (t-MTF) e sua unidade de medida € a frequéncia (GHz).
Deste modo, a atenuagdo e o atraso de fase de uma onda de densidade de fétons que varia
periodicamente sdo mensurados e se assemelham a uma curva exponencial inversa. E
importante ressaltar também que a t-MTF corresponde a transformada de Fourier da funcao t-
PSF (CUCCIA et al., 2009b).

Na figura 32(a) ha mais informacdes sobre a t-MTF quando uma fonte de luz
modulada cria temporalmente um fluxo de foétons no tecido biolégico e em (b) a caracteristica

do sinal detectado apds a atenuagdo no tecido.

(a) (b)

Fonte Detector (reflexao)
O(r,m)
L\ N
Luz detectada
)
/ @ /
= A
@ A(r, @)
Espalhamento o
no =
i ‘t_EEido
l Fonte de luz

Detector (transmissao)

Tempo

Figura 32: (a) Uma fonte de luz modulada cria temporalmente um onda de densidade de fotons que sofre
atenuacgdo no tecido e em (b), o sinal detectado sofre diminui¢do na sua amplitude e atraso de fase A( r, ®) em

relacdo a fonte incidente (Adaptado de O’'SULLIVAN et al., 2012).

Uma segunda alternativa para a obtencdo individual dos coeficientes de absor¢do (u,)
e espalhamento (us) sdo as medidas resolvidas espacialmente, limitadas ao dominio real
mostrada na figura 31(c) e ao dominio da frequéncia, expressa na figura 31(d). Neste sistema,

a refletincia € medida em multiplas distincias p em relacdo a posicao da fonte incidente e a
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curva de decaimento da refletincia como fun¢do da distancia p da fonte permite estimar os
coeficientes de absorcao e espalhamento.

A deteccdo do sinal pode ser realizada por meio de diversos pares fonte-detectores,
sendo que o par é capaz de interrogar um volume de tecido e cuja ocorréncia ¢ um ‘“banana
foton”, como € apresentado na figura 33, onde os detectores mais distantes da fonte

encontram fotons e ha a possibilidade de explorar volumes mais profundos na pele.

T
it

—

Figura 33: Exemplificagdo da propagacdo dos fétons no interior do tecido, em que S corresponde a fonte, D ao
detector e p ¢ a distancia fonte-detector. A area curva em cinza € a “banana foton”, atravessada pelas trajetérias

dos fétons no tecido biolégico (MARTINI; CORVAGLIA, 2018).

As medidas resolvidas espacialmente sdo semelhantes as resolvidas no tempo;
contudo, a funcdo de espalhamento pontual, a qual antes era temporal, agora sera espacial e
teremos, assim, a fung¢do de espalhamento pontual espacial (s-PSF), anteriormente
apresentada na figura 31(c). Esta fun¢do é uma varidvel devido a distancia de separacdo da
fonte incidente, frequentemente medida em mm, e da curva plotada, que, por sua vez, é
acompanhada de um decaimento exponencial (CUCCIA et al., 2009b).

Ainda, dentro das medidas resolvidas espacialmente, também h4 a medida no dominio

da frequéncia espacial (SFD), caracterizada na figura 31(d), representada por uma funcio de
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transferéncia de modulacdo espacial (s-MTF) e que equivale a transformada de Fourier da s-
PSF, considerando que esta curva plotada que representa a s-MTF tem um formato de curva

sigmoidal (CUCCIA et al., 2009b).
3.5 Aproximacio da equacao de difusao no dominio da frequéncia espacial (SFD)

Com o objetivo de quantificar as propriedades Opticas individuais de uma amostra por
meio da técnica SFDI, € necessario utilizar as derivagdes propostas por CUCCIA et al. (2009),
que estabelecem um modelo analitico para equacao de difusdo em meios tirbidos.

Inicialmente, a equacdo de difusdo (28) para um meio homogéneo infinito pode ser

reescrita na forma independente do tempo, tal como

VZp — pirre = —3peq (32)

cuja variavel ¢ representa a taxa de fluéncia, q € o termo da fonte, pu, = (U, + 1) é o
coeficiente de transporte € perr = (3Ugler )1/2 ¢ o coeficiente de atenuagio.

Em relacdo a fonte, pode-se afirma que esta consiste em um conjunto de ondas planas
periodicas, considerando uma geometria semi-infinita. Dessa forma, a equacdo que a

representa é
q = qo (z)cos(kyx + ) (33)

em que «a é o deslocamento de fase espacial que se estende infinitamente e tangencialmente
na direcdo x e possui dependéncia facultativa em relacdo a profundidade z e k, representa a
frequéncia espacial ( k, = 2mf,). Uma representacido do evento das ondas periddicas pode

ser vista na figura adiante:
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lluminagao
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Figura 34: Esquema da fonte de iluminacdo projetada apenas na direcdo x e a taxa de fluéncia interna modulada

resultante com a mesma frequéncia e fase (Adaptado de CUCCIA et al., 2009).

Considerando um meio linear, de modo que a resposta do meio € proporcional a
intensidade de entrada, a fonte senoidal da origem a taxa de refletancia difusa com

frequéncias e fases iguais. Assim, tem-se que a fonte de luz modulada sera:
@ = @g(z)cos(kyx +a) (34)

Aplicando a equacdo (33) e (34) na equacdo (32), ou seja, estabelecendo uma relacao
entre a equagdo de difusdo e a fonte de luz modulada, chega-se a uma equacdo diferencial
parcial de segunda ordem para o caso 1-D, de forma que a taxa de fluéncia estard em funcdo

da profundidade z. A relagdo obtida serd a equacgdo a seguir

d?¢y(2) (35)
a2z Uetr9o(2) = —3peqo

tal que

, 1 (36)
— 2 2 —
u = |U + ki = —
ef f / eff TR =
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Sobre a equagdo (36), a variavel u;ff representa a profundidade de penetracdo efetiva,
sendo que esta equivale a fonte de ilumina¢@o planar na situacdo em que a frequéncia espacial
é zero (k=0). E importante ressaltar que tanto ,u;ff quanto &’ s@o fungdes das
propriedades dpticas e da frequéncia espacial de iluminacao.

Ainda, de acordo com CUCCIA et al. (2009), a forma 1-D da equagao (35) indica que
a amplitude da onda periddica ¢ (Z) independe da dimensdo espacial tangencial em x, como
também aponta que a mesma equacgao € similar a equacdo de difusao para iluminagao planar,
0 que envolve a possibilidade do uso de solugdes geométricas planares substituindo f.rr por
um novo termo ,u; ff -

Quando a luz incide na pele, somente uma fragdo retorna como reflexdao proveniente
da superficie, visto que uma grande parcela da onda de densidade de fotons penetra uma
determinada profundidade antes de serem absorvidos e espalhados. Assim, € possivel obter
informacdes da superficie a partir da refletdncia e parametros em uma determinada
profundidade (SVAASAND et al., 1999). Ainda, a técnica SFDI tem por objetivo conseguir
imagens a partir da avaliacdo da refletancia difusa proveniente da amostra seguindo as

derivagdes de CUCCIA et al. (2009). Logo, a refletancia difusa (R;) pode ser expressa como
34a’ (37)

Hers Hers '

—=+1)|—+1

( Her > < Her

onde A é uma constante de proporcionalidade e a ¢ o albedo reduzido, tal que :

Ry (k) =

.M (38)
a=—
Uer
e
1— Resf (39)

A=—>"9
2(1+ Resy)

Dessa forma, a varidvel R.¢s corresponde ao coeficiente de reflexao efetivo e pode ser

desenvolvido como:
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0,710 1440 (40)

R.s ~ 0,0636n + 0,668 + —

cuja variavel n corresponde ao indice de refracdo do tecido bioldgico ou a amostra em
estudo.

Por fim, em relacdo a equagdo (37), o termo R,(k) representa a funcdo de
transferéncia de modulacao espacial difusa do meio, considerando que o padrao de iluminagdo

em 1-D € senoidal e modelado por meio da superposi¢do de senoides (CUCCIA et al., 2009).

3.6 A Técnica da imagem no dominio da frequéncia espacial (SFDI)

A imagem no dominio da frequéncia espacial (SFDI) corresponde a um método
baseado na refletancia, o qual possibilita estimar e mapear os coeficientes de absor¢ao (u,) e
de espalhamento (i) no tecido pixel a pixel. O SFDI utiliza de iluminagdo estruturada em
padrdes senoidais, sendo que estes sdo projetados na superficie do tecido bioldgico.

Sendo assim, a pele funciona como um filtro espacial que modifica os padrdes
senoidais, de modo que a projecdo de padrdes em distintas frequéncias espaciais permite
determinar uma fun¢do de transferéncia de modulacao, possibilitando, por fim, encontrar os
coeficientes de absorc¢do (u,) e de espalhamento (u;) no tecido. Logo, a filtragem da luz
reemitida da amostra passa por diferentes filtros do tipo passa-banda, que caracterizam
cromoforos especificos do tecido bioldgico (LIN et al., 2013). Esta técnica € ndo invasiva, o
que permite uma rapida determinacio das propriedades Opticas de tecidos biologicos em um
largo campo de visdo. Além disso, a quantificacdo destes parametros opticos € essencial para
diagnosticar, classificar e detectar o estigio de patologias malignas ou benignas em doengas,
especificamente o cancer (NANDY et al., 2016).

Os precursores do método SFDI foram DOGNITZ; WAGNIERES (1998), que
introduziram uma abordagem para separacdo da absor¢do e do espalhamento e,
posteriormente, CUCCIA et al. (2005), que desenvolveran um método quantitativo para
determina¢do de parametros opticos em meios tirbidos.

Basicamente, como pode ser observado na figura 35, o SFDI faz uso de um projetor
digital de luz de onda continua, contendo um demodulador digital (DMD) que cria padrdes
senoidais (iluminacdo estruturada ou imagem modulada), os quais, por sua vez, sdo projetados

na superficie da pele.
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Em relacdo a fonte de iluminacgdo, esta deve ser monocromadtica, visto que hd uma
dependéncia do comprimento de onda (1) em relacdo as propriedades dpticas e a recuperagao
dos cromoéforos. Dessa forma, polarizadores cruzados podem ser adicionados a face da fonte e
do detector para evitar a reflexdo especular proveniente da superficie da amostra.

Existe também o uso de filtros Opticos na fonte ou no detector que selecionam o
padrio de iluminacdo em diferentes comprimentos de onda (1). Estes sdao limitados pelo
tempo de projecdo de trés fases em uma unica frequéncia espacial escolhida.

As imagens de refletancia, entdo provindas do tecido, sdo recolhidas por uma camera
CCD externa sem contato com a amostra para obter a funcdo s-MTF, a qual determina a
resolucdo de construgdo das propriedades dpticas na medida em que o tecido altera os padrdes
de luz incidente. As informagdes provenientes de cada pixel das imagens de refletancia sdo
processadas individualmente em um prévio modelo de propagacdo de fétons (O’SULLIVAN

et al., 2012).

CCD camera

. Objetivas
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Figura 35: Esboco da montagem da técnica de imagem no dominio da frequéncia espacial, utilizada para

projecdo obliqua de padrdes senoidais (Adaptado de BODENSCHATZ et al., 2015).
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3.6.1 Projecio, demodulacio e obtencao da imagem

Tanto na situag@o de transmissio ou reflexdo, a MTF pode ser obtida para um sistema
turbido, pois a iluminacdo projetada no tecido bioldgico nada mais é do que uma superposi¢ao
entre a componente AC (modulada espacialmente) e a DC (componente planar).

Sendo assim, a modulac¢do m(x) de uma simples onda senoidal propagando-se no eixo

x e com frequéncia espacial f, pode ser expressa como:
m(x) = My cos(2nf,x + a), 41)

em que M, é a profundidade de modulagdo e a € o deslocamento de fase na equacdo; porém,
nio € possivel modular a componente AC com intensidade escalar negativa. Assim,
contornando o problema e iluminando o objeto em estudo com um padrdo espacial constante e

na direcdo y ortogonal, tem-se que:

S = 52—0 [1+ MjcosQnf,x + a)], 42)

em que S, corresponde a intensidade da fonte de iluminacdo (CUCCIA et al., 2009).
Na condicdo de reflexdo, a intensidade da reflex@o difusa (I) consiste na soma das

intensidades dos componentes de modulacdo AC e DC, tal que [ é
I = Iy + Ipc 43)
de maneira que I, pode ser escrita como:
Lic = Myc(x, fy)cos2nfix + a) (44)

A variavel My (x, f,) desempenha a fun¢do de amplitude de uma onda de densidade

de fotons refletida (intensidade modulada) em uma determinada frequéncia f,.
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Para contornar a condicdo de modulagdo, uma alternativa simples é utilizar a
iluminacdo padrao senoidal com deslocamento de fase em trés diferentes valores, como
exibido na figura 36, sendo o = 0, 27/3 e 4n/3, e na mesma frequéncia espacial, de modo que

0 My (x, f;,) pode ser recuperado e escrito como:

VI = L)) 2 + [0 = )] 2 + [I5(x) = L ()] 2,

V2 45)
Myc(x, f) = 3

cujos valores 1y, I e I3 correspondem aos valores das intensidades das imagens refletidas com

diferentes deslocamentos de fase (CUCCIA et al., 2009).

a=2n/3

Imagens
Moduladas

Imagem
Demodulada ~ |

Figura 36: Modulag¢do e demodulacdo da refletancia difusa de um fantoma contendo camadas de ouro em

diferentes concentracoes.

No caso da amplitude da componente DC, que é a Mp, pode ser escrita como:

(46)

Mpc(x) = 7 [11(x) + ,(x) + 3(x)]

W =
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Na figura 37, é possivel observar duas situagdes importantes: uma que demonstra a
refletdincia modulada espacialmente e outra que apresenta as componentes AC e DC

demoduladas separadamente.
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Figura 37: Esquema da refletancia modulada (a) e (b), equivalente as amplitudes demoduladas das componentes

AC e DC (Adaptado de CUCCIA et al., 2009).

Quando um estudo no dominio da frequéncia € realizado, o componente M, pode ser
expresso também em termos da intensidade da fonte (Iy), da MTF do sistema 6ptico e da
refletdncia difusa proveniente do meio tirbido (Ry;). Sendo assim, a relacdo entre estas

varidveis pode ser escrita como:
Mpc(x, f) = Iy - MTF(x, f) - Ra(x, f) (47)

Paralelamente, pode-se calibrar tanto a intensidade da fonte (I;) quanto a da MTF do

sistema Optico promovendo uma medida de referéncia Myc ,or (X, f,) em fantoma com
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propriedades Opticas ja anteriormente conhecidas. Assim, utilizando-se desses resultados para
desenvolver uma possivel previsdo para a refletancia difusa do fantoma, pode-se obter a

seguinte forma:

_ My f) (48)
Ry(x, f) = m Raqyer (f2)

sendo que, na equagdo (48), a varidvel My¢,.r corresponde a amplitude da intensidade
modulada de refletancia de referéncia e Ry .. € a refletancia difusa de referéncia (CUCCIA

et al., 2009).
3.7 Determinacao dos parametros épticos

Segundo CUCCIA et al. (2009), os parametros 6pticos (¢, e iy) da amostra podem ser
obtidos a partir da refletancia difusa R;(x, f,), desde que haja uma medida de referéncia ja
conhecida, tal como foi exposto pela equacdo (48). Ainda, de acordo com os trabalhos desses
autores, duas frequéncias espaciais sdo suficientes para quantificar e separar o coeficiente de
absorc¢do e espalhamento.

Na equagéo (48), tanto 0 My (%, f;) quanto 0 My r.r (X, f,) podem ser alcangados por
medidas experimentais. No entanto, a Ry ,.r (refletdncia difusa de referéncia) € um pardmetro
desconhecido. Para encontrar esta variavel, CUCCIA et al. (2009) sugere utilizar dois
métodos: o de aproximacao pela equacdo da difusdo ou o de Monte Carlo.

Ambos os caminhos poderdo medir com precisdo o valor de R;,r em cada
frequéncia. Apesar disso, o método de Monte Carlo utiliza um extensivo trabalho
computacional, o que clinicamente tornaria invidvel um trabalho pratico. Logo, esse problema
pode ser contornado pelo uso de uma tabela de referéncia look up table, apresentada na figura
38.

A look up table é resultado das medidas de refletdncia difusa modulada R;(AC) para
fr # 0 e da refletancia difusa ndo modulada R;(DC) quando f, = 0. As linhas em cinza e
preto correspondem respectivamente aos coeficientes de absorcdo (u,) e de espalhamento

. ! . ~ . ., .
reduzido (u,), de maneira que a correlacdo perpendicular entre estas varidveis demonstram a
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habilidade de separacdo. Assim, tanto as medidas das componentes AC e DC podem ser

obtidas com trés fases de projecdo em uma tnica frequéncia (CUCCIA et al., 2009).
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Figura 38: Look up table de dois componentes da refletincia Ry (AC) e Ry (DC) gerada por meio do modelo de
difusdo utilizado como exemplo. Nota-se que, para Ryc (f,= 0.05) = 0.06 e Rpc (f, = 0.05) = 0.55, obtemos,
entdo, pu, ~0.03 e Il:g ~ 1.4 (Adaptado de CUCCIA et al., 2009).
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4. METODOLOGIA

4.1 Instrumentacio do SFDI

A técnica SFDI consiste no emprego de multiplas frequéncias espaciais de iluminacio
para obter mapas bidimensionais contendo informacdes sobre as propriedades Opticas de
tecidos bioldgicos, especificamente os coeficientes de absorcdo e espalhamento reduzido e
também a concentracdo de crom6foros (MAZHAR et al., 2012).

Neste trabalho, foram desenvolvidos dois protétipos de equipamentos SFDI; um com
objetivo de ser utilizado na prética da clinica médica e outro para uso no meio académico em
pesquisas, apesar de que ambos possuem aparatos instrumentais diferentes e realizam a
mesma funcio.

Na constru¢cdo dos aparelhos, as instrumentagdes utilizadas em comum foram: os
projetores de luz, cameras CCD, filtros Opticos, computadores e os softwares Matlab e
LabVIEW. Um diagrama esquemadtico da montagem e da instrumentacdo do SFDI que

orientou a montagem dos equipamentos pode ser visto na figura 39:

FONTE LUMINOSA

CAMERA
cco

PROJETOR

FILTROS

AMOSTRA

Figura 39: Representacdo esquematica do equipamento da técnica de SFDI. Em (1) esta representado o projetor;
em (2) a amostra; em (3) a roda de filtros; e em (4) a camera de captura das imagens (Adaptado de NADEAU et

al., 2013).
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A fim de desenvolver os equipamentos, primeiramente foi empregado um projetor que
incide luz com intensidade modulada espacialmente em padrdes senoidais utilizando uma
apresentacdo automatizada em Microsoft Power Point. Dessa forma, isso foi feito de modo
que o projetor se tornasse ativo 5 minutos antes das medidas para que a fonte consiga ficar
estavel apos este periodo.

O segundo passo refere-se ao uso de uma camera, cuja funcio é capturar o sinal da
refletdncia difusa proveniente da amostra. Contudo, antes que a informagdo alcangasse o
dispositivo 6ptico de captura, a luz da reflexdo difusa passaria por um disco de filtros
contendo comprimentos de onda (1) selecionados para, posteriormente, ser recolhida pela
camera.

A area de illuminagdo do projetor € de 90 mm x 70 mm, enquanto que a area capturada
pela camera é de 65 mm x 65 mm, gerando imagens de 1024 x 1024 pixels de tamanho. Um
ponto importante e que prejudica a qualidade da imagem € a reflexdo especular da amostra,
que ¢é evitada com o uso de polarizadores. Porém, outro artificio utilizado para contornar o
problema foi mudar a angulacio da cAmera em relacio ao projetor (= 30° em relacdo ao
angulo de incidéncia).

Todo o equipamento foi automatizado pelo programa LabView (National Instruments,
Austin, TX, EUA), que compde rotinas para a administracdo individual de cada componente.
Sendo assim, essas rotinas incluem desde produzir uma incidéncia de luz modulada,
selecionar o filtro desejado e, inclusive, acionar a captura da reflexdo difusa.

Apés o passo anterior, as imagens sdo analisadas em Matlab (Mathworks, Natick,
M.A., US.A.), ou seja, serdao demoduladas, e tanto a absor¢do quanto o espalhamento
reduzido sdo estimados por meio de uma look up table, uma aproximacdo pela equacdo da

difusdo ou pelo método de Monte Carlo.

4.1.1 Primeiro equipamento desenvolvido

Para a montagem do primeiro equipamento, a unidade de projecao foi composta por
uma fonte de luz haldégena, ou seja, por meio de um projetor Vivitek cujas caracteristicas
fisicas sao HDMI, 3D, 3.000 ANSI Lumens e Bivolt.

Para a selecdo do comprimento de onda, foi utilizada uma roda de filtros em uma
selecdo de seis filtros de interferéncia passa-banda revestidos para transmissdao cujos picos

sao: 530, 650, 680, 750, 780 e 810 nm, respectivamente. Conectado a roda, acoplou-se um
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motor de passo que pode ser acionado por comandos do programa Labview. Sendo assim,

todo o aparato descrito pode ser visualizado na figura 40.

Reflexao
da Luz

Incidéncia
da Luz

Figura 40: A caixa contendo todos os componentes dpticos e eletronicos foi propositalmente fixada a um trilho

na dire¢do vertical, pois havia em mente aplicagdes clinicas para o SFDI.

Além do mecanismo de projecdo da luz, o sistema SFDI possui o sistema de captura
(demonstrado nas figuras 41 e 42) que, por sua vez, € composto por uma camera CCD
(THORLABS USB 2.0 Digital Camera) e recebe a mesma projecao de imagem. Inicialmente,
havia o problema do efeito de reflexdo especular, que, muitas vezes, restringia a qualidade das
imagens. Porém, isso foi solucionado iluminando a amostra em um angulo pequeno em

relacdo a incidéncia normal.
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Roda de
filtros

Abertura para
saida da
projecaode Luz

Figura 41: Vista da face do aparelho SFDI com abertura para proje¢do de luz. Um pouco acima ha a roda de

filtros isolada dentro de um sistema automatizado da Thorlabs.

Camera
CCD

Roda de
filtros

Unidade de
projecao da luz

Fantoma
(Amostra)

Figura 42: Visdo superior da parte principal do equipamento SFDI, onde contém a camera, o projetor de luz e a
roda de filtros. As setas em amarelo representam a incidéncia de luz enquanto que a cor laranja consiste na

reflexdo da amostra.
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A montagem da técnica de SDFI dentro de um espaco confinado se justifica no fato de
que € necessario miniaturizar o equipamento como um todo a fim de poder translada-lo
acoplado a uma mesa para a realizacdo de medidas em qualquer ambiente, tais como clinicas
e hospitais. Este passo foi dado desenvolvendo uma mesa prdpria contendo o suporte para
fixacdo do aparelho, monitor, teclado e mouse, além da montagem dos componentes de
informética (HD, motherboard, fonte ATX, entre outros) na parte interna desta mesa, que

pode ser visualizada junto com sua aplicacdo clinica nas figuras 43 e 44:

(a) (b)
Figura 43: (a) Equipamento completo do SFDI contendo o brago com os instrumentos para aquisi¢do de
imagens, acoplado ao carrinho onde as imagens sdo analisadas e processadas em (b), que é o braco movel

contendo o sistema de projecdo e captura de imagens.

Camera
cco

Unidade de
projecaoda luz

Figura 44: Captagdo de imagens da face esquerda de uma pessoa utilizando o aparelho.
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4.1.2 Segundo equipamento desenvolvido

Para a montagem do segundo equipamento, alguns de seus instrumentos foram
substituidos em comparacio ao primeiro que foi criado anteriormente e a unidade de projecao
permaneceu a mesma, sendo composta pelo projetor Vivitek, cujas caracteristicas fisicas ja
foram citadas previamente. Toda a nova montagem do equipamento pode ser vista na figura

45 (a) a seguir.

Roda de
filtros

Projetor de

(a) | (b)

Figura 45: (a) Visdo frontal do equipamento; (b) Visdo da parte de tras e superior do equipamento de forma que

é possivel identificar a roda de filtros e a cdmera CCD de maneira mais nitida que a anterior.

Para a selecdo do comprimento de onda, foi utilizada uma roda de filtros, porém
passando uma por nova selecdo. Sendo assim, seis filtros de interferéncia passa-banda
revestidos para transmissdo foram escolhidos, cujos picos sdo: 457, 488, 532, 580 e 650 nm,
respectivamente. Além disso, um motor de passo foi conectado a roda, o qual pode ser
acionado por comandos do programa Labview. Assim, essa montagem pode ser vista na

figura 45(b) anteriormente mostrada.
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Além do aparato de projecdo da luz, o sistema de captura foi novamente composto por
uma camera CCD (THORLABS USB 2.0 Digital Camera), que recebe a mesma projecao de
imagem. O problema da reflexdo especular mais uma vez afetou a utilizacdo e qualidade das
imagens; porém, isso foi corrigido iluminando a amostra em um angulo pequeno em relagdo a
incidéncia normal.

A segunda montagem do equipamento SDFI foi realizada com o propdsito de fixa-lo
em uma mesa Optica sem sofrer translado para que houvesse a possibilidade de realizar
medidas caso o outro equipamento ndo estivesse presente ou em manutencdo, mostrado na
figura 46. A diferenca com o maquindario anterior reside no fato de que este foi acoplado ao
carrinho do equipamento, enquanto que o segundo utilizou um computador pessoal que era
exposto sobre a mesa, era ligado a saida de dados e controlava os comandos em LabView. A

montagem da parte fisica do SFDI pode ser vista na figuras a seguir.

Camera
CCD

Roda de
filtros

Projetor de
Luz

Fantoma
(Amostra)

Figura 46: Segundo protétipo desenvolvido para tornar-se fixo para a pesquisa. A seta na cor amarela representa

a incidéncia da luz no fantoma, enquanto que a seta na cor laranja equivale a reflexao.
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4.2 Fabricaciao dos fantomas

Os materiais que simulam ou tentam recriar as propriedades Opticas, acusticas e
térmicas de tecidos bioldgicos podem ser classificados com phantoms (ou fantomas). Estes
materiais foram desenvolvidos com propdsito de compreender a interacdo da luz com os
tecidos, auxiliando na pesquisa e aplicacdo em fototerapia e fotodiagndstico. Além destas
funcoes, eles desempenham caracteristicas importantes na calibracdo de instrumentos de
pesquisa e hospitalares.

A composi¢cdo quimica de um fantoma pode ser assumida como uma matriz de 4gua,
hidrogel, polimeros e materiais espalhadores e absorvedores. Entre os espalhadores mais
utilizados estdo as emulsdes lipidicas (intralipidios e leite), pds inorganicos (aluminio, ouro,
dioxido de titdnio) e microesferas de polimeros (poliestireno). No caso dos materiais
absorvedores, estes podem variar entre sangue, células, corantes moleculares e tintas
(POGUE; PATTERSON, 2006).

Os fantomas utilizados neste trabalho foram produzidos em laboratério de modo que
diferentes parametros Opticos puderam ser obtidos devido a introdu¢do de corantes,
nanoparticulas disponiveis e outras substancias voltadas para algum tipo de aplicacdo
bioldgica. Sendo assim, houve a tentativa de manter um padrdo sobre as medidas anatdmicas

de cada fantoma (7,31 cm x 2,44 cm x 7,42 cm), conforme pode ser visto na figura 47:

Figura 47: Medidas padrdes dos fantomas fabricados em laboratério.

Para a fabricacdo dos fantomas utilizados neste trabalho, foi selecionado o silicone

(PDMS — Polidimetilsiloxano). A preferéncia por este material justifica-se pelo fato deste ser
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durdvel, possuir uma natureza estdvel, ser maleavel e ser acessivel para transporte em
aplicacdes clinicas de interesse. Outro ponto € que o fantoma de PDMS vulcanizado possui o
indice de refracdo correspondente a n = 1,4 (valor adimensional), que € similar ao de tecidos
bioldgicos.

Para a obtencdo do fantoma de silicone vulcanizado, foram combinados 150 mL de
PDMS mais a quantidade de 15 mL do agente endurecedor. A mistura foi adicionada a um
recipiente de vidro cujas dimensdes eram de 7,32 cm x 2,45 cm x 7,43 cm em formato de
paralelepipedo, o que deu origem a forma dos fantomas confeccionados.

Posteriormente, a mistura foi deixada em descanso no recipiente por 20 minutos;
contudo, a combina¢do gerou bolhas, sendo que foi necessario introduzi-la em uma maquina
de vacuo por um tempo estimado de 25 minutos para que grande parte das imperfeicdes no
fantoma fosse eliminada. Na ultima fase do processo, o recipiente com a mistura foi deixada
em descanso em um periodo de 10 a 24 horas.

Na tentativa de simular parametros Opticos como o da absor¢do, foram utilizadas para
esta acdo substincias, como o corante zinco ftalocianina (ZnPc) e a tinta Nanquim (Ink),
enquanto que na situacdo em que o espalhamento era foco de interesse da pesquisa, foram
utilizados o diéxido de titanio (TiO;) e as nanoparticulas de ouro (Au).

A figura 48 mostra parte dos fantomas fabricados durante a pesquisa, sendo
classificados como STAR, PC10, NOV10, PCO1 e NOV9, respectivamente e a seguir a tabela

1 relacionando as substancias utilizadas na confecc¢io.

Figura 48: Os fantomas expostos na imagem contém diferentes caracteristicas, sendo que as propriedades de
absor¢do, espalhamento e profundidade foram variadas propositalmente, cuja inten¢do era a de simular as

propriedades de um tecido biolégico.
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Tabela 1: Substancias usadas para fabricacdo dos principais fantomas.

I B O N BN B
Utilizado Utilizado Utilizado

Utilizado Utilizado

Utilizado Utilizado Utilizado Utilizado Utilizado

PDMS Utilizado  Utilizado Utilizado Utilizado Utilizado

Ativador Utilizado  Utilizado Utilizado Utilizado Utilizado

Assim, as quantidades eram predeterminadas e adicionadas a mistura de silicone.
Outra situacdo era a de confec¢do de finas camadas (= 1 mm), com varia¢do da concentragao
do material absorvedor ou espalhador e depois de serem implantadas na superficie do
hospedeiro PDMS. Na figura 49 € possivel observar dois fantomas que foram a base de estudo
deste trabalho: um denominado PCI10 e que possui finas camadas do corante zinco
ftalocianina (ZnPc) e o outro classificado como NOV10, o qual contém finas camadas

contendo nanoparticulas de ouro (Au).

Figura 49: (a) Fantomas PC10 (a esquerda) e NOV10 (a direita). Em (b) é possivel visualizar a fina camada que

recobre os fantomas anteriores de modo a simular as camadas da pele.
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Além de estimar os parametros Opticos por meio da técnica SFDI, também foi
analisada a capacidade do equipamento na obtencdo de imagens com boa resolucdo quando
um material absorvedor encontrava-se em diferentes profundidades no fantoma. Assim, foi
confeccionado o fantoma STAR (ver figura 50), cujos objetos em formato de estrela e barras
retangulares foram feitas utilizando ZnPc e adicionadas de modo inclinado no interior do

fantoma, o que pode ser visto abaixo:

Figura 50: Visualizac¢do do fantoma STAR: a) visdo em perspectiva do fantoma; (b) vista da superficie superior;
e (c) momento em que o fantoma é posicionado contra a luz. Os ndmeros 1, 2, 3 e 4 indicam a localiza¢do de

diferentes objetos no fantoma.

Além dos mimetizadores, que consistem em materiais que simulam propriedades
Opticas (na pesquisa foram mencionados os fantomas), também foram confeccionados outros

em um segundo lote, utilizando os mesmos principios de fabricacdo que foram mencionados
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anteriormente. Contudo, a proposta deste novo lote era obter fantomas homogéneos para
servirem como referéncia nas medidas utilizando o SFDI, uma vez que é necessario conhecer
os parametros Opticos (4, € Ug) de um material conhecido para estimar as propriedades
Opticas de um material inexplorado. Desta forma, foram desenvolvidos os fantomas que foram
classificados como BLI02, BLIO3, BLIO5 e BLIO6. Estes fantomas podem ser observados na
figura 51 e as quantidades utilizadas para a confeccdo desses materiais estdo disponiveis na

tabela 2.

Figura 51: Fantomas utilizados como referéncia nas medidas do SFDI, de forma que suas propriedades dpticas

sdo conhecidas e utilizadas para determinar os parimetros 6pticos de tecidos biolégicos e fantomas.

Tabela 2: Quantidades utilizadas para a fabricagdo dos fantomas de referéncia.

- BIL02 BIL03 BILO05 BIL06

)| 02062g 02085g 02074g 02075 g

00g 053g  083g  0078g

PDMS 150 mL 150 mL 150 mL 150 mL

Ativador 15 mL 15 mL 15 mL 15 mL
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5. TECNICAS COMPLEMENTARES AS MEDIDAS DO SFDI
5.1 A Esfera Integradora (IS)

A compreensdao de como a luz se propaga no tecido biologico ou no fantoma permite
estimar os seus principais parAmetros dpticos, tais como o coeficiente de absor¢ao (u,), o
coeficiente de espalhamento (us) e o fator de anisotropia (g), visto que estas varidveis
representam importantes fungdes para essa caracterizacdo. Assim, uma das possibilidades de
medidas experimentais para a obtencdo das propriedades Opticas dos materiais anteriormente
mencionados é por meio da coleta da reflexdo difusa com a utilizagdo de uma esfera
integradora (IS) (MONTE et al., 2018).

A esfera integradora (IS) consiste em um compartimento esférico oco, cuja parte
interna € revestida com material ndo fluorescente (BaSO4 ou MgO). A técnica utilizada por
este dispositivo possui a habilidade de medir a refletancia difusa total (R;), bem como a
transmitancia difusa total (T;) e faz uso de um modelo matematico para mensurar

propriedades 6pticas (TUCHIN, 2016).

Neste trabalho, foi utilizado uma esfera integradora com diametro de 2 e contendo

quatro portas, cuja fabricante é a empresa Thorlabs, de forma que ela pode ser vista na figura

52:

&&J.-a

Figura 52: Esfera de integracdo sem detector, cujas dimensdes sdo de 61 x 61 x 65 mm e seu didmetro € de 2"

(HEAD, 2010).

Experimentalmente, duas entradas da esfera integradora (ver figura 53) foram

utilizadas para posicionamento das amostras deste trabalho. Sendo assim, uma porta A foi
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usada para medir a transmitincia, enquanto que uma porta B, inserida na direcdo oposta, foi

usada para realizar medidas de reflexao, feitas posteriormente.

Figura 53: (a) Vista superior da esfera integradora com indica¢do das portas A e B utilizadas para posicionar as
amostras; (b) Visdo da porta A utilizada para medidas de transmitincia; e (c) Visdo da porta B usada para

medidas de refletincia.

Sendo assim, as amostras foram irradiadas por uma fonte de luz de Tungsténio-
Halogénio operada na tensao de 12 volts, cuja fabricante € a empresa Thorlabs. Em relacdo ao
espectro da lampada, esta varia entre 300 nm a 2600 nm, o que o torna ideal para aplicacdes
na regidao do VIS-NIR, algo de interesse para o trabalho. A luz, entdo, é conduzida por um
cabo de fibra 6ptica de 400 um de diametro e direcionada para um espelho ajustavel fixado a
mesa Optica, fazendo com que esta atinja a superficie da amostra.

O sinal de saida proveniente da esfera integradora € capturado por meio de uma fibra
optica de 600 um de didmetro e é conduzido ao espectrometro Ocean Optics HR400 (200-
1100 nm) de alta resolucdo, sendo que, posteriormente, os dados obtidos foram processados
usando o software MATLAB. O esquema da montagem experimental pode ser visualizado na

figura 54 a seguir:
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Figura 54: Vista do aparato experimental, incluindo a mesa 6ptica e demais instrumentos necessarios para a

realizagdo das medidas de transmitincia e reflexdo na esfera integradora.

Neste trabalho houve a utilizacdo do método Inverse adding-doubling (IAD) (PRAHL;
VAN GEMERT; WELCH, 1993a) juntamente com a esfera integradora; este método consiste
em um software implementado e disponibilizado por PRAHL (2018). Este algoritmo permite
prospectar os parametros opticos p, € U, a partir das medidas de transmitancia (T) e reflexdo
(R) de amostras turbidas finas, como fantomas e tecidos biologicos.

A base do cddigo IAD tenta estabelecer uma solucdo numérica para a equacdo de
transferéncia radiativa (ETR) fundamentando-se em valores obtidos das medidas de reflexao e
transmitancia. O método empregado baseia-se na comparac¢do entre uma fatia de material com
espessura varidvel com outra fatia de espessura fina, cujas propriedades Opticas sao
conhecidas.

Ainda, de acordo com a ferramenta IAD, o termo doubling corresponde a duplicacio
sucessivas da solu¢@o para a fatia de espessura fina até alcancar a espessura da fatia desejada
em estudo. Em relacdo ao termo adding, este se refere ao passo em que camadas com
diferentes propriedades podem ser adicionadas ao caso anterior com objetivo de calcular a
refletdncia e a transmitancia. Por dltimo, o termo inverse € atribuido ao fato de que os
calculos do programa sdo realizados em ordem contréria, iniciando-se com as propriedades
opticas do material para obter a refletincia e transmitancia (PRAHL; VAN GEMERT;
WELCH, 1993).
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Os parametros de entrada do software correspondem a refletncia (R), a transmitincia
(T), ao fator de anisotropia (g) e ao indice de refracdo (n) do material, de forma que o
programa, a partir destas informagdes, proporciona as variaveis Opticas de saida, estas que sdao
o albedo (a) e a espessura Optica (7). A partir destes dados de saida, é possivel recuperar
tanto o coeficiente de absor¢ao (u,) quanto o coeficiente de espalhamento (i) de uma fatia
de amostra turbida.

A variavel 6ptica denominada albedo (a) representa a razdo entre o coeficiente de
espalhamento e o coeficiente de transporte (i), sendo que este parametro foi discutido em

topicos anteriores. Assim, tem-se que:

Us Us (49)

a= — =
Uer |J-a+|J-S

No caso da varidvel espessura dptica (), esta é o produto entre a espessura da amostra
investigada (d) e a soma dos coeficientes de absor¢do (u,) e espalhamento (i), de tal

maneira que € representada como:
T=d- (fa +1s) (50)

Em posse das variaveis como o albedo (a) e da espessura Optica (t), os coeficientes
de absorc¢do (u,) e espalhamento (u;) podem ser obtidos relacionando a equagdo (49) com a

(50) da seguinte forma (PRAHL; VAN GEMERT; WELCH, 1993):

- (1—a) (&2))
Ha —a

Q
i)

(52)

nuS d
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6. RESULTADOS EXPERIMENTAIS
6.1 Obtencao de imagens por meio da técnica SDFI

De um modo geral, o SFDI foi desenvolvido com o intuito de capturar a reflexdo
difusa da luz proveniente de uma amostra de tecido ou fantoma sem haver contato com a
amostra no momento em que uma ilumina¢do modulada periddica espacialmente é projetada
nela.

Neste trabalho, a instrumentacdo do SFDI foi composta de filtros Opticos de
interferéncia passa-banda da empresa Thorlabs revestidos para transmissao, cujos picos sio de
500, 650, 680, 750, 780 e 810 nm e estdo presentes na figura 55. A selecdo dos filtros para a
pesquisa contemplou a abrangéncia dos comprimentos de onda que estavam dentro da janela
Optica terapéutica, regido a qual se encontra em parte do visivel (VIS) e do infravermelho

proximo (NIR), além do fato de que a absor¢do da molécula de 4gua € reduzida.

1,0
0,8 4 ﬂ

—530 nm
650 nm
=680 nm

—750 nm
= ——780 nm
S 810 nm
3
g 0.6+
2
7]

c
2
c 044
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450 500 550 600 650 700 750 800 850 900 950 1000
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Figura 55: Filtros de interferéncia passa-banda utilizados durante a pesquisa.

Os filtros foram dispostos em uma roda com sistema automatizado; sendo assim, esta
gira trocando os filtros de posi¢do sempre que medidas sdo realizadas e a informacdo
luminosa selecionada € posteriormente capturada por uma camera CCD. Assim, tanto a

instrumentagdo Optica e eletromecanica foram projetadas e adicionadas ao equipamento SFDI
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no sentido de coletar dados do ambiente de anélise externo e disponibilizar as informag¢des ao
usudrio.

Tem-se, entdo, que a projecdo dos padrdes senoidais de luz a partir do projetor, o giro
da roda de filtros e a gravacdo das imagens que chegam até a camera CCD sdo controlados
pelo programa denominado LabVIEW, este que é um software de instrumentagdo virtual
desenvolvido pela National Instruments (NI).

O software LabVIEW possui subprogramas que possibilitam ao usudrio desenvolver
novos programas a partir de representacdes graficas, estas que sdo icones representativos de
variadas funcdes que se ligam na forma de um diagrama de blocos e geram um fluxo de dados
por meio dele. A rotina de comandos € realizada obedecendo a ordem do diagrama de blocos.

Basicamente, o software LabVIEW pode ser fracionado em trés partes: project
explorer, painel frontal e diagrama de blocos. A primeira corresponde a drea onde o usuario
dispde do acesso as pastas para organizagdo do projeto; a segunda corresponde a drea que
serdo dispostos botdes, leds, indicadores, entre outros, ou seja, € um ambiente que fornecerd
ao usudrio as informagdes sobre os instrumentos externos na forma grafica. E, por dltimo, na
terceira parte, hi controles e indicadores que serdo interligados dependendo da programacao
que o usuario necessita para seu trabalho.

Sendo assim, o LabVIEW torna o processo de integracdo com o hardware muito mais
simples utilizando uma abordagem de programacdo consistente, ndo importando qual
hardware é utilizado (NATIONAL INSTRUMENTS, 2018).

Por ser uma forma mais diditica de visualizar os resultados instantaneamente, este
trabalho se limitard a mostrar apenas o painel frontal desenvolvido em LabVIEW para a
pesquisa. Entre os recursos mais importantes do programa, estdo a tela de captura da camera
CCD; os botdes de aumento (Master gain); a reducdo da intensidade da luz na amostra
(Blacklevel Offsef); a op¢do para corre¢ao automatico da luminosidade (Auto Shutter); os
botdes para selecdes de frequéncias (Freq); e as op¢des de comprimentos de onda (WI), que

estdo disponiveis na figura 56.
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Figura 56: Imagem correspondente ao painel frontal da interface do LabVIEW desenvolvido para a técnica

SFDI.

Para que houvesse interagdo entre a parte eletronica e o programa, um script de
informacdes pré-programadas interagiu com a cadmera e gravou a projecao da técnica do SFDI
apropriada. E importante ressaltar que foram utilizados seis comprimentos de onda e cinco
frequéncias espaciais, sendo que a técnica necessita de, no minimo, dois comprimentos de
onda para obter uma imagem.

Apbs a projecio da modulacio sinusoidal em frequéncias espaciais de 0 mm™!< f
<0,4mm™!, foram originadas cinco pastas de dados, em que cada uma corresponde as
frequéncias espaciais 0, 50, 100, 200 e 400 nm"'. Cada pasta possui um contetdo
correspondente a 18 imagens, as quais sao divididas em seis comprimentos de onda (devido
ao disco de filtros) e trés fases (00, 120° e 2400). Assim, 0 programa obteve em uma unica

medida o total de 90 imagens provenientes da amostra em estudo. Nao foi necessario utilizar
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todos os pardmetros para a obten¢do das imagens; contudo, neste trabalho houve interesse em
explorar diversas condigdes.

Tal como foram mencionados anteriormente, os fantomas PC10 e NOV10 foram as
principais amostras utilizadas neste trabalho; sendo assim, o primeiro contém camadas
retangulares do corante Zinco Ftalocianina (ZnPc) em azul enquanto que o segundo possui
camadas também no formato do anterior contendo nanoparticulas de Ouro (Au) na cor
marrom.

H4 um terceiro fantoma classificado como STAR, o qual pode ser considerado um
caso particular e ndo serd explorado de maneira efetiva como os dois fantomas previamente
apresentados, cujo interesse € mensurar a capacidade do equipamento em obter imagens com
boa resolucdo quando um material estiver em diferentes profundidades no fantoma. Assim, foi
desenvolvido este fantoma com objetos em formato de estrela e barras confeccionadas
externamente utilizando ZnPc. Posteriormente, os objetos fabricados com corante ZnPc
foram adicionados em posi¢do diagonal no interior da matriz de PDMS.

As figuras a seguir foram dispostas apresentando o fantoma original sob diversas
perspectivas € uma representacdo tridimensional dele, onde € possivel visualizar como as
camadas dos respectivos cromoéforos estdo fixadas no interior dos mimetizadores. Em seguida,
foram disponibilizadas as imagens de refletancia difusa submetidas & modulagdo espacial para
uma unica frequéncia espacial especifica, a qual € obtida nos cinco comprimentos de onda
trabalhados e na fase de modulacdo empregada. Sucessivamente, sdo mostradas as mesmas
medidas; contudo, o comprimento de onda € fixo e varia-se a frequéncia espacial e fase para

amostra.

6.1.1 Fantoma PC10

De um modo geral, o fantoma PC10 desenvolvido para este trabalho agrupa trés
componentes basicos: a matriz de polidimetilsiloxano (PDMS), o material absorvedor corante
zinco ftalocianina (ZnPc) e o agente espalhador di6xido de titanio (TiO,). Estas substancias
foram escolhidas no intuito de tentar reproduzir o mais fielmente possivel as propriedades
Opticas da pele, topico que foi discutido anteriormente.

Para este fantoma, foram desenvolvidas camadas em formato retangular contendo o
corante zinco ftalocianina (ZnPc) e o agente espalhador di6xido de titanio (TiO;). A figura

57 exibe duas situacdes: na primeira, ¢ apresentada a imagem original, na qual possui diversas
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camadas de colorag¢do azul (ZnPc + TiO;) que estdo internas a matriz de PDMS. A segunda
situacdo representa a projecdo 3D da figura original, que mostra a disposi¢do interna de cada

camada.

Imagem original Projec¢do tridimensional

Figura 57: Imagem original e projecdo tridimensional do fantoma PC10, que contém pequenas camadas com

diferentes concentra¢des de zinco ftalocianina (ZnPc) depositadas sobre a matriz de PDMS.
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Sendo assim, foram desenvolvidas 10 camadas com diferentes concentracdes para o
fantoma PC10. Estas foram classificadas como C1, C2, C3, C4, C5, C6, C7, C8, C9 e C10.
Para cada uma destas camadas, variou-se a quantidade de absorvedor (ZnPc) e buscou-se
manter constante a quantidade de material espalhador (TiO,). As quantidades utilizadas no

desenvolvimento de cada camada podem ser observadas na tabela 3 abaixo:

Tabela 3: Quantidade utilizada para a confeccao das camadas utilizadas na fabricac@o do fantoma PC10.

v [10. o)

Cl1 55,0 25
C2 50,0 25
C3 45,0 2,5
C4 40,0 2,5
C5 35,0 25
Co6 30,0 25
C7 25,0 2,5
C8 20,0 2,5
9 15,0 2,5
C10 10,0 25

A obtenc¢do das camadas anteriormente mencionadas € realizada por meio da mistura
das quantidades de agente absorvedor ZnPc e do espalhador TiO, mencionadas na tabela
anterior com 10 mL de PDMS e 5 mL do ativador de enrijecimento da matriz. A camadas
foram desenvolvidas de forma padrdo, possuindo 1 mm de espessura e formato retangular
cuja area corresponde a 1 cm’. Ap6s o procedimento de preparagdo das camadas, nelas foram
adicionadas a 150 mL de PDMS, sendo que, ao final do processo, o fantoma PC10 foi
desenvolvido.

Um ponto importante e necessario que deve ser observado para a compreensdo da
andlise das imagens obtidas pela técnica SFDI € a absor¢do Optica do croméforo ZnPc,
presente na figura 58; sendo assim, os picos de absorcdo da ZnPc possuem um minimo
proximo de 620 nm e seu méaximo de absorbancia encontra-se aproximadamente a 675 nm
em ambos os solventes cloroférmio (CLF) e dimetilsulféxido (DMSO). Contudo, quando

ZnPc € misturada ao PDMS, h4 um alargamento do espectro de absorcao 6ptico de forma que
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seu ponto minimo encontra-se proximo de 625 nm e seu méiximo de absorbancia a
aproximadamente 825 nm.

A razdo da utilizacdo deste corante encontra-se no fato de que seus picos de absorcao
estdo localizados na regido da janela Optica terapéutica (500-1000nm), onde muitos
cromoforos bioldgicos, como a oxihemoglobina e a deoxihemoglobina, os lipidios, a melanina
e a 4gua possuem baixa absor¢ao nessa regido, permitindo uma significativa penetracio da luz
no tecido biolégico. Desta maneira, € possivel simular por meio de um fantoma as

caracteristicas opticas de um tecido bioldgico (MONTE et al., 2018).

ZnPc + CLF
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Figura 58: Comparacdo do espectro de absorcio 6ptica do cromé6foro zinco Ftalocianina (ZnPc) em trés meios

diferentes: cloroférmio (CLF), dimetilsulf6xido (DMSO) e polidimetilsiloxano (PDMS).

Retornando ao objetivo deste topico, que € a obtencdo das imagens pela técnica SFDI,
os padrdes senoidais foram projetados no fantoma PC10, sendo estes criados pelo software
MATLAB (The Mathworks, Inc., Natick, MA, USA). Dessa forma, houve a utilizacdo de uma

imagem bitmap de 8 bits em tons de cinza. O arquivo €, entdo, aberto pelo software

PowerPoint (Microsoft Office, Inc.) como uma apresentacdo de slides, que, por sua vez, é
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repassada de maneira automéatica em sequenciamento diferente a cada projecdo. Toda a
dinamica deste processo € controlada pelo LabVIEW (CUCCIA et al., 2009).

Todo o aparato do SFDI desenvolvido em laboratério foi mantido fixo quando uma
medida era realizada, inclusive o fantoma PC10, o qual permaneceu em repouso € sem
inclinacdo da base que o sustenta. Um fato que poderia prejudicar as medidas experimentais e
distorcer as imagens da proje¢do capturada pela CCD ¢é a reflex@o especular. Contudo, isso
poderia ser solucionado por meio da utilizagdo de filtros polarizadores ou da inclinagdo da
camera em um pequeno angulo em relacdo ao projetor. Dessa forma, neste trabalho optou-se
pela segunda alternativa.

A distancia da amostra em relacdo ao projetor foi mantida constante em 30 cm para
que a projecdo dos padrdes pudessem ocupar uma drea de 7 cm x 7 cm na superficie da
amostra para que toda a regido contendo as camadas com a ZnPc capturasse integralmente a
imagem.

A figura 59 consiste de imagens provenientes da captura da reflexdo difusa do fantoma
PC10 em diferentes padrdes senoidais, sendo o suficiente para demonstrar 0 comportamento
da modulagdo espacial em diferentes frequéncias e em um comprimento de onda (A)
especifico. Ainda, pode-se observar que na figura que medida em que o valor da frequéncia
espacial cresce a distincia entre as linhas claras e escuras (cristas e vales) diminuem e o

numero de linhas tende a aumentar.
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Figura 59: Imagens capturadas a partir do fantoma PC10 pelo programa LabVIEW onde foi selecionado e

mantido o comprimento de onda correspondente a A=500 nm para todas as frequéncias espaciais e fases

escolhidas.
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6.1.2 Fantoma NOV10

De um modo geral, o segundo fantoma desenvolvido para esta pesquisa ¢ o NOV10.
Dessa forma, este mimetizador € composto por trés componentes basicos: a matriz de
polidimetilsiloxano (PDMS), as nanoparticulas de ouro (Au) (que servem como material
absorvedor) e o agente espalhador diéxido de Titanio (TiO,). Similar ao desenvolvimento do
fantoma anterior, as substincias foram escolhidas a fim de reproduzir o mais fielmente as
propriedades Opticas de um tecido bioldgico, fato que também foi justificado em discussdo de
topicos anteriores.

Para este fantoma, foram desenvolvidas quatro camadas em formato retangular com
Imm de espessura contendo as nanoparticulas de ouro (Au) e o agente espalhador di6xido de
titanio (TiO;) as quais, posteriormente, foram introduzidas na matriz de PDMS. As
nanoparticulas de Au utilizadas foram adquiridas da empresa Sigma-Aldrich e possuem um
diametro de 10 nm. Ainda, estas nanoparticulas foram estabilizadas em suspensdo de 0,1 mM
em uma solucao tampao de fosfato-salino (PBS).

A figura 60 exibe duas situacdes semelhantes: na coluna esquerda é apresentada a
imagem original do fantoma NOV10, o qual possui diversas camadas com colora¢do marrom
(Au + TiOy) e é resultado da solucdo tampdo, considerando que estas camadas foram
posicionadas internamente na matriz de PDMS. A coluna da direita exemplifica as imagens da
coluna esquerda utilizando-se de uma projecao tridimensional para exibir a disposicdo interna

de cada camada no interior da matriz de PDMS.
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Figura 60: Imagem original e projecdo tridimensional do fantoma NOV10, que contém pequenas camadas com

diferentes concentracdes de nanoparticulas (Au) depositadas sobre a matriz de PDMS.
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Para o fantoma NOV10, foram desenvolvidas quatro camadas com diferentes
concentracgdes; sendo assim, estas podem classificadas como Aul, Au2, Au3 e Au4. Para cada
uma dessas camadas, variou-se na quantidade de absorvedor (Au) e manteve-se constante a
quantidade de material espalhador (TiO;). As quantidades utilizadas no desenvolvimento de

cada camada podem ser observadas na tabela 4:

Tabela 4: Quantidades utilizadas para a confeccio das camadas utilizadas na fabrica¢do do fantoma Au.

T 10,00

Aul 2,53 2,50
Au2 2,03 2,50
Au3 1,52 2,50
Au4 1,01 2,50

A confeccdo das camadas citadas foi realizada por meio da combinagdo das
nanoparticulas de Au (agente absorvedor), do espalhador TiO, com 10 mL de PDMS e com 5
mL do ativador de endurecimento da matriz de PDMS. As camadas foram mantidas seguindo
a padronizagdo do fantoma anterior, possuindo 1 mm de espessura e formato retangular cuja
4rea corresponde a lcm®. Apds o procedimento de preparacdo das camadas, estas foram
inseridas em recipientes com formato de paralelepipedo com 150 mL de PDMS, sendo que,
ao final do processo, o fantoma NOV10 foi desenvolvido.

Uma informacdo de grande relevancia para a compreensao da anélise das imagens
obtidas pela técnica SFDI é a absorcdo Optica do cromdéforo Au, de maneira que foram
mensurados dois espectros em meios distintos, um na solucao tampao de fosfato-salino (PBS)
e outro em polidimetilsiloxano (PDMS), que podem ser observados na figura 61.

Pode-se observar também uma semelhanca entre os espectros de absor¢do; porém,
quando as nanoparticulas de Au estdo imersas na solucdo PBS, estas possuem pico de

absor¢do em 525 nm, enquanto que nas nanoparticulas em PDMS h4 um deslocamento para
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550 nm, de acordo com a literatura. A razdo desta mudanga de posicdo esta relacionada a
polaridade do solvente, no qual as nanoparticulas estdo imersas. Dessa forma, elas apresentam
pico uUnico de absorcdo na regido do visivel (VIS) na faixa de 510 a 550 nm, sendo que
também ha uma mudanca no pico de absor¢do deslocando para comprimentos de onda (A)

maiores a medida que o tamanho da nanoparticula cresce (CAI, 2008).

1,2

Au-10nm em PDMS
Au-10nm em PBS
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Figura 61: Comparacido do espectro de absor¢do 6ptica do croméforo ouro (Au) em dois meios diferentes:

Solucdo tampao de fosfato-salino (PBS) e polidimetilsiloxano (PDMS).

As nanoparticulas de ouro (Au) possuem compatibilidade para aplicacdes biologicas
devido a propriedades fisicas e quimicas exclusivas destes materiais; aplicacdes na area
biomédica com biosensores, imagem Optica, monitoramento e células e tecidos bioldgicos;
entre outros. Entre as aplicacdes que se mais destacam estd o uso de nanoparticulas de ouro
em conjunto com nanoparticulas magnéticas no sentido de induzir determinados tipos de
células cancerigenas para a obtencdo de imagens médicas de qualidade, uma vez que estas
nanoparticulas se acumulam na regido do tecido atingido (RAGHAVENDRA et al., 2014).

O emprego das nanoparticulas de ouro (Au) cujo diametro € 10 nm esta no fato de que

seu pico de absorcdo se encontra na regido da janela Optica terapéutica (500-1000 nm), na
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qual muitos croméforos bioldgicos possuem absor¢do atenuada, permitindo uma significativa
penetracdo da luz no tecido bioldgico e possibilitando simular por meio de um fantoma as
caracteristicas 6pticas da pele (MONTE et al., 2018).

Utilizando a mesma metodologia para mensurar o fantoma anterior e realizar a
obtencdo das imagens pela técnica SFDI, os padrdes senoidais foram projetados no fantoma
NOV10, sendo estes criados pelo software MATLAB (The Mathworks, Inc., Natick, MA,
USA) e com o uso de uma imagem bitmap de 8 bits em tons de cinza. O arquivo foi, entdo,
aberto pelo software PowerPoint (Microsoft Office, Inc.) como uma apresentacdo de slides,
que, por sua vez, foi repassada de maneira automatica em sequenciamento diferente a cada
projecdo. Toda a dindmica deste processo € controlada pelo LabVIEW (CUCCIA et al.,
2009).

Ao realizar as projecdes no fantoma NOVI10, a distdncia entre o material e o
equipamento sempre ¢ mantida a uma distancia fixa, evitando durante a mensuragdo quaisquer
vibragdes e deslocamentos que possam deixar em duvida a qualidade das imagens. A projecdo
senoidal entdo é obtida em um area da amostra correspondente a 7 cm x 7 cm quando o
projetor e posicionado a 30 cm do fantoma.

Um problema comum que ocorreu no fantoma apresentado anteriormente foi a
reflexdo especular; esta gerou um brilho intenso que reduziu a qualidade das imagens de
reflex@o. Sendo assim, a correcdo também foi realizada alterando o angulo da camera com
relagc@o ao projetor.

As imagens obtidas pela técnica SFDI, provenientes da captura da reflexdao difusa do
fantoma NOV 10 quando submetido a diferentes padroes senoidais, podem ser vistas na figura
62 e demonstram o comportamento da modulagdo espacial em diferentes frequéncias

espaciais e para um comprimento de onda (A) especifico.
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Figura 62: Imagens capturadas a partir do fantoma NOV10 pelo programa LabVIEW, onde foi selecionado e
mantido o comprimento de onda correspondente a A=500 nm para todas as frequéncias espaciais e fases

escolhidas.
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6.1.3 Caso particular - Fantoma Star

De maneira geral, o fantoma STAR (ver figura 63) foi desenvolvido similarmente ao
PC10 e agrupa os mesmos materiais: a matriz de polidimetilsiloxano (PDMS), o material
absorvedor corante zinco ftalocianina (ZnPc) e o agente espalhador di6xido de titanio
(TiO,), com o objetivo de tentar reproduzir o mais proéximo possivel as propriedades Opticas

de um tecido biolégico.

Imagem original Projecéo tridimensional

Figura 63: Imagem original e projecdo tridimensional do fantoma STAR, que contém estruturas internas no

formato de estrelas e barras dispostas diagonalmente na matriz de PDMS.



110

Neste mimetizador, ao contrario do processo de producdo dos fantomas anteriores,
foram produzidos objetos em forma de estrelas e barras (ver figura 63 com a imagem original
do fantoma e sua projecdo 3-D). Dessa forma, estes objetos foram confeccionados
externamente utilizando o croméforo ZnPc e, posteriormente, adicionados em posi¢do
diagonal no interior da matriz de PDMS.

O interesse no estudo deste fantoma se refere a capacidade do equipamento SFDI em
obter imagens com boa resolucdo em diferentes profundidades na matriz de PDMS, isto é,
simulando desde um tumor superficial ao mais profundo na pele. As quantidades utilizadas na
confec¢do dos objetos inseridos na matriz de PDMS do fantoma STAR podem ser vistas na

tabela 5 abaixo:

Tabela 5: Quantidades utilizadas para a confec¢do das camadas utilizadas na fabricag¢do do fantoma STAR.

ZnPc

(mg)

(1) Estrela 1,20 1,18
média

(2) Estrela 1,01 1,18

pequena
(3) Estrela 1,52 1,18
grande
(4) barras 1,25 1,18

Além disso, o caminho percorrido para a obtencdo das imagens de reflexao difusa do
fantoma STAR segue os mesmos passos do que foi realizado para a obten¢do de imagens com
o PC10 e NOV10. O aparato do SFDI foi mantido fixo durante toda captura das imagens,
sendo que o fantoma também permaneceu estatico e sem qualquer inclina¢do da base o qual
se encontrava. A reflexdo especular pdde ser corrigida pela opcdo da utilizacdo de filtros
polarizadores ou inclina¢do da camera em um pequeno angulo; assim, em relacdo ao projetor,
optou-se pela segunda alternativa.

A distancia da amostra STAR em relacdo ao projetor foi mantida constante em 30 cm

para que a projecdo dos padroes pudessem ocupar uma area de 7 cm X 7 cm na superficie da
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amostra para que toda a regido contendo as camadas com a ZnPc tivessem a captura integral
na imagem.

A figura 64 a seguir refere-se as imagens provenientes da captura da reflexao difusa do
fantoma STAR para diferentes padrdes senoidais, que demonstra o comportamento da
modulacdo espacial em diferentes frequéncias espaciais para um comprimento de onda (L)
especifico. Logo, pode-se observar que, a medida que o valor da frequéncia espacial cresce a
distancia entre as linhas claras e escuras (cristas e vales) diminuem e o nimero de linhas tende

a aumentar.

=0 0=120° 0=240"

F~0 mm!

F=0,05mm!

f= 0,1 mm?!

= 02mm!

f=0Amm!

Figura 64: Imagens capturadas a partir do fantoma STAR pelo programa LabVIEW, onde foi selecionado e
mantido o comprimento de onda correspondente a A=500 nm para todas as frequéncias espaciais e fases

escolhidas.
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6.2 Processamento de imagens por meio da técnica SFDI

Quando uma fonte de luz incide sobre um meio tdrbido, especificamente em um tecido
bioldgico como a pele, parte dos fotons pode ser simultaneamente refletida, transmitida ou
sofrer eventos de espalhamentos miltiplos no meio, sendo que a técnica SDFI rejeita a
reflexdo especular e coleta a reflexdo difusa contendo informagdes tanto do parametro de
absor¢do quanto do de espalhamento da amostra, que sdo codificadas na forma de imagens.

Sendo assim, apds o procedimento de captura das imagens de reflexdo, o préximo
passo foi o de processar as informacdes coletadas e converté-las em mapas de absorcio e
espalhamento, bem como quantificar as propriedades dpticas da amostra.

Toda a rotina para decodificar os coeficientes de absor¢ao (u,) e espalhamento ()

desenvolvida para o processamento das imagens foi escrita em Matlab e seguiu os seguintes

Y

90 imagens de refletincia difuss

passos apresentados na figura 65:

Modulagio Espacial

—_—

Maodelo da equacio aproximada da
difusso

Refletincia difusa: Ry(p,, i)

W (mm? )
()

Figura 65: Esquema de obtencdo e processamento de imagens pela técnica SFDI.
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Obtencdo das imagens provenientes da refletincia difusa capturadas pela camera CCD e

comandadas pelo LabVIEW;

Cada imagem modulada espacialmente foi salva em pastas equivalentes para cada frequéncia
espacial escolhida, no comprimento de onda (L) pré-determinado e com deslocamento de fase
(0°, 120° e 240°). Neste estagio, 0 MATLAB condensou as figuras em um bloco tnico que
utiliza do cédigo apresentado no Anexo I deste trabalho, cujo titulo € convert_ HC1_data.m.

Este, por sua vez, modificou o formato da imagem gerada pelo SFDI em dados;

As imagens anteriormente obtidas foram calibradas, ou seja, comparadas com as imagens de
um fantoma homogéneo cujas propriedades Opticas sdo conhecidas e cadastradas em um

banco de dados do computador, sofrendo, assim, o processo de demodulagio;

Nesta etapa, utilizou-se um novo cddigo, o qual se encontra novamente no Anexo I deste
trabalho e foi designado como test_script_for_HC1.m. Este conjunto de comandos permitiu
a criacdo de um mapa espacial de cores proveniente das imagens anteriores, em que € possivel
interagir com o programa MATLAB e selecionar a regido de interesse para a determinacdo

das propriedades opticas (U, € Ws );

Os parametros Opticos puderam ser extraidos quando foram ajustados por um modelo de

processamento pré-escolhido pelo usuério, que, no caso, foi a equacio aproximada da difusdo;

Na etapa final, foram disponibilizados os mapas de absorcdo e espalhamento da regido
selecionada, bem como a relagdo entre os coeficientes de absorcdo e espalhamento em funcao

do comprimento de onda (), representada nos graficos abaixo de cada mapa.

6.2.1 Fantoma PC10

Como mencionado anteriormente, o fantoma PC10 € caracterizado por possuir trés
componentes basicos: a matriz de polidimetilsiloxano (PDMS), o corante cromoéforo

absorvedor zinco ftalocianina (ZnPc) e o agente espalhador didxido de titanio (TiO;). A
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partir dos dados analisados para este fantoma, foram obtidos os mapas dos cromoéforos e as
curvas de absorcdo e espalhamento em fun¢do do comprimento de onda (A).

Observando o espectro de absorcdo dptica do croméforo ZnPc na figura 58, verifica-se
que a molécula da ZnPc, quando estd imersa em PDMS, passa a ter um comportamento
diferente da situacdo em que estaria na presenca de solventes liquidos. Dessa forma, h4, entao,
uma ampliagdo da regido de absor¢do em fungdo do comprimento de onda (1) (MONTE et
al., 2018).

Utilizando-se do raciocinio anterior, os mapas de absorcdo e espalhamento foram
gerados nas faixas de 530, 650, 680, 750 e 810 nm, presentes na figura 66. Para melhor
orientagdo desta figura, a coluna da esquerda corresponde a absor¢do, enquanto que a coluna
da direita representa o evento de espalhamento, bem como uma forma de analisar os mapas.
Sendo assim, esta andlise € realizada por meio da escala de cores localizada ao lado direito de
cada mapa: quanto mais proximo do campo vermelho, mais intensa é a absor¢do ou o
espalhamento local. Opostamente, quanto mais azul escuro, menores sdo as contribuicoes.

Ainda, analisando a figura 66, € possivel ver que a absor¢ao € mais intensa em 530nm,
650 e 680nm. Entretanto, para os comprimentos de onda (1) correspondentes a 750 e 810nm,
visualiza-se uma reducdo da intensidade da absorcdo. Esse comportamento justifica-se no fato
de que foi utilizado um projetor RGB (Red, Green, Blue) e este possui um espectro de
emissao limitante ao vermelho (700nm, aproximadamente), ou seja, as imagens adquiridas em
comprimentos de onda superiores terdo um mapeamento ineficiente, o que pode ser visto nas
imagens apresentadas.

Da mesma forma, pode-se inferir que os mapas de espalhamento também deverdo
apresentar comportamento semelhante a situagcdo anterior, pois as melhores imagens para este
parametro correspondem a comprimentos de onda (4) abaixo de 780 nm.

Um fato importante sobre os mapas de espalhamento correspondentes ao fantoma
PC10 € que as regides que apresentaram maior intensidade na escala de cores foram as que
ndo possuiam as camadas retangulares de ZnPc e TiO,. Sendo assim, o espalhamento € mais

proeminente nas regides que contém o PDMS.
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Método da equagido aproximada da difusao
Absorcao Espalhamento
+=530nm
A= 650nm
4= 680nm
A="750nm
4=810nm

Figura 66: Mapas de absorcdo e espalhamento representados em duas colunas distintas e filtrados por diferentes

comprimentos de onda (1), cujo objeto € detectar o croméforo zinco ftalocianina pelo método da difusdo.
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Em conjunto com a aquisi¢do das imagens de mapeamento, também sdo geradas as
curvas de absor¢do e espalhamento em fun¢do do comprimento de onda, apresentadas na
figura 67 e que consistem na representacdo das medidas quantitativas para os coeficientes de

absor¢do e espalhamento em fungdo do comprimento de onda (1).

Coeficiente de absorg¢éo (mm")

0,0

L T ¥ T T T ' T {1 T L T
500 550 600 650 700 750 800
Comprimento de Onda (nm)

——PDMS

Coeficiente de espalhamento (mm ™)

; T T T " T d T T T !
500 550 600 650 700 750 800
Comprimento de Onda (nm)

Figura 67: Curvas dos coeficientes de absor¢do e espalhamento reduzido em fungdo do comprimento de onda e

medidas em diferentes regides do fantoma PC10.

As curvas foram obtidas a partir da imagem de reflexdo difusa gerada em MATLAB,
cujas regides de interesse sdo selecionadas durante a fase de processamento para serem
analisadas quantitativamente. Os valores apresentados nos graficos da figura 67 sdo a

representacdes dos valores médios da absor¢do ou de espalhamento da regido de interesse

escolhida.
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Sendo assim, para o PC10 foram selecionadas quatro regides de interesse deste
fantoma, sendo trés na presenca de ftalocianina de zinco, vistas na figura 67 e representadas,
entdo, nas cores azul escuro (C1), verde (C2), preto (C3) e uma regido local em vermelho
contendo apenas a matriz PDMS. E importante relatar que o software permite apenas a
escolha das regides; contudo, a escolha das cores que demarcam a regido fica a critério do
programa.

Nas regides analisadas, é perceptivel que hd uma clara diferenca de absorcdo e
espalhamento entre os locais que possuem a presenca de ZnPc e PDMS e isso pode ser
observado também nos mapas de cores. Deve-se notar que, assim como nas medidas do
mapeamento apresentadas anteriormente, ha limitagdes para comprimentos de onda acima de
650nm, visto que hd limitacdo do equipamento utilizado. Desta maneira, as discussdes a
seguir serdo limitadas aos trés comprimentos de onda iniciais selecionados pelos filtros de

530 nm, 650 nm e 680 nm. Na tabela 6 é possivel a acompanhar os valores quantificados de

TRSTES

Tabela 6: Valores dos coeficientes de absor¢do (mm’l) e espalhamento reduzido (mm']) obtidos pela técnica de

SFDI para o fantoma PC10 em diferentes comprimentos de onda (4).

Amostra | Comprimento de Onda (1) | Coeficiente de Coeficiente de

Absorc¢ao (u,) | Espalhamento (uls)

0,1789 mm'" 0,5608 mm’'

650 nm 0,4646 mm’' 0,8969 mm''
680 nm 0,3937 mm’' 0,5192 mm’'
530 nm 0,1673 mm 0,7073 mm’'
650 nm 0,4398 mm'' 0,9939 mm™'
680 nm 0,3798 mm’' 0,5020 mm''
530 nm 0,1446 mm'' 0,8068 mm''
650 nm 0,4241 mm'' 0,9441 mm''

680 nm 0,3594 mm’' 0,5345 mm’'
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6.2.2 Fantoma NOV10

Como mostrado no topico que demonstra a confeccdo do fantoma NOVIO ja
apresentado, este possui em sua composicdo a matriz de polidimetilsiloxano (PDMS), o
cromoéforo absorvedor representado pelas nanoparticulas de ouro (Au) e o agente espalhador
dioxido de titanio (TiO;). Similar ao fantoma PC10, a medida das propriedades Opticas do
NOV10 ocorreu por meio da técnica SFDI, a qual resultou nos mapas dos croméforos e nas
curvas de absorcdo e espalhamento em fun¢do do comprimento de onda (A).

A absorcdo Optica do cromoforo Au pode ser visualizada por meio da figura 61
apresentada anteriormente, sendo duas amostras distintas: quando est4d imersa em PDMS e na
situacdo em que ela estd imersa na solu¢cdo tampao (PBS). Logo, é perceptivel que ocorre um
alargamento da regido de absor¢do em fun¢do do comprimento de onda na situagdo com o
PDMS em comparagdo com o PBS e isso serve de referéncia para o entendimento dos mapas
de absorcdo e espalhamento.

A mesma rotina de medidas também foi realizada gerando os mapas na faixa de 530,
650, 680, 750 e 810 nm (ver figura 68). Novamente, a coluna da esquerda corresponde a
absor¢do, enquanto que a coluna da direita representa o evento de espalhamento, bem como a
escala de cores localizada ao lado direito de cada mapa. Esta escala sugere que a cor presente
no mapa, quanto mais proxima estd do campo vermelho, mais intensa € a absor¢do ou
espalhamento local; e quanto mais azul escuro, menores sdo as contribuicdes.

Ainda, na anédlise da figura 68, verifica-se que nas regides onde a absor¢dao é mais
intensa, esta acontece em comprimentos de onda com 530 nm, 650, 680 nm. Contudo, para os
comprimentos de onda (A) correspondentes a 750 e 810 nm, ha uma redugdo extrema da
intensidade da absorc@o. A alegac¢do para esse comportamento € que foi utilizado um projetor
RGB (Red, Green, Blue) e este possui um espectro de emissdo limitante ao vermelho (700 nm
aproximadamente), ou seja, imagens adquiridas em comprimentos de onda superiores terao
um mapeamento de baixa qualidade de imagem e isso justifica a auséncia de mapas de cores
para a regido de 810 nm.

Ainda, sobre os mapas de espalhamento correspondentes ao fantoma NOV10, as
regides que apresentaram maior intensidade na escala de cores foram as que ndo possuiam a
camadas retangulares de Au e TiO,. Sendo assim, o espalhamento € mais proeminente nas

regides onde contém o PDMS.



Método da equag¢do aproximada da difusao
Absorcao Espalhamento
A=530nm
A=650nm
A= 680nm
A=750nm
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Figura 68: Mapas de absorcdo e espalhamento representados em duas colunas distintas e filtrados por diferentes

comprimentos de onda (L), cujo objeto é detectar o croméforo ouro (Au) pelo método da difusao.
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Em conjunto com a aquisi¢do das imagens de mapeamento, também foram geradas as
curvas de absor¢ao e espalhamento em funcdo do comprimento de onda que sdo apresentadas
na figura 69. Estas sdo as representagdes das medidas quantitativas para os coeficientes de

absor¢ao e espalhamento em fung@o do comprimento de onda (1).
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Figura 69: Curvas dos coeficientes de absor¢do e espalhamento reduzido em fun¢do do comprimento de onda

medidos em diferentes regides do fantoma NOV10.

As curvas foram obtidas a partir da imagem de reflexdo difusa gerada em MATLAB,
cujas regides de interesse foram selecionadas durante a fase de processamento para serem
analisadas quantitativamente. Os valores apresentados nos graficos da figura 69 sdo a
representacOes dos valores médios da absorcdo ou espalhamento da regido de interesse

escolhida.
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Dessa forma, para o NOV10 foram selecionadas quatro regides de interesse deste
fantoma; entre elas, hé trés na presenga de nanoparticulas de ouro (Au), também representadas
pelas cores azul escuro (Aul), verde (Au2), preto (Au3) e amarelo (Au4) e um campo em
vermelho contendo apenas a matriz PDMS.

Nos locais que possuem a presenca de nanoparticulas de Au e PDMS, é possivel
confirmar visualmente uma diferenca de absor¢do e espalhamento que pode ser observada
também nos mapas de cores.

Além disso, deve-se notar que, assim como nas medidas do mapeamento apresentadas
anteriormente, ha limitagdes para comprimentos de onda acima de 650 nm, visto a presenca
de limitacdo do equipamento utilizado. Dessa maneira, as discussdes a seguir serdo limitadas
desta vez aos trés comprimentos de onda iniciais selecionados pelos filtros 530 nm, 650 nm e

680 nm. Na tabela 7 € possivel a acompanhar os valores quantificados de p, e u'S:

Tabela 7: Valores de absorcdo (mm™) e espalhamento reduzido (mm™) obtidos pela técnica de SFDI para

amostra NOV10.

Amostra | Comprimento de | Coeficiente de Coeficiente de
NOV10 Onda (1) Absorc¢ao (1,) | Espalhamento (u's)

530 nm 0,1309 mm 2,2234 mm’'
Aul 650 nm 0,2003 mm'' 4,6705 mm’"
680 nm 0,2044 mm'' 5,0117 mm
530 nm 0,0683 mm'' 2,8012 mm''
650nm 0,1477 mm’ 5,1174 mm’
680 nm 0,1491 mm’"' 5,3004 mm’'
530 nm 0,6333 mm’' 3,1652 mm’"
650 nm 0,1127 mm'' 5,5814 mm'
680 nm 0,1165 mm’ 5,7688 mm’'
530 nm 0,0486 mm'' 3,4458 mm
650 nm 0,0947 mm’* 5,8878 mm’'

680 nm 0,0987 mm’" 6,0261 mm
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6.2.3 Caso particular - Fantoma STAR

Além de pardmetros Opticos como o coeficiente de absor¢do (u,) e espalhamento
(us), outra varidvel que se destaca é a profundidade de penetragdo, pois a partir desta é
possivel obter informacdes sobre como a luz se transmite no tecido e sabe-se que, quando a
luz tenta adentra este meio, ha multiplos efeitos de absor¢@o e espalhamentos acontecendo de
forma dindmica (Z. HUANG, H. XU, 2018).

Com o objetivo de estudar a propagacdo da luz em camadas com mais de 2 mm de
espessura, foi desenvolvido o fantoma STAR contendo a matriz de polidimetilsiloxano
(PDMS), o corante absorvedor zinco ftalocianina (ZnPc) e o agente espalhador didéxido de
titdnio (TiO,), componentes também utilizados no fantoma PC10.

A diferenca entre os dois mimetizadores € que no STAR as “camadas” foram criadas
em formato de estrelas e barras e posicionadas diagonalmente em relagdo a matriz, enquanto
que, no PC10, as camadas eram uniformes, retangulares e posicionadas paralelamente e na
mesma altura no interior da matriz.

Na figura 70 sdo apresentados os mapas de absor¢cdo e espalhamento processados e
obtidos seguindo a faixa de filtros utilizados no equipamento SFDI, os quais correspondem a
530, 650, 680, 750 e 810nm. No entanto, para comprimentos de onda (1) superiores a 700
nm, ocorre uma perda por parte da intensidade nas figuras de absor¢do. Isso se justifica no
fato que € o projetor que utiliza um sistema RGB (Red, Green, Blue) e possui um espectro de
emissao limitante para o visivel (700 nm, aproximadamente), o que significa que as imagens
adquiridas em comprimentos de onda superiores terdo um mapeamento de baixa qualidade de
imagem.

Analisando as imagens, observa-se que a qualidade das figuras de absorcdo se reduz a
medida que crescem os comprimentos de onda, sendo que os mapas mais nitidos se
encontravam na faixa de 530 a 680 nm. Outro ponto que justifica tal resultado € o espectro de
absor¢do Optica da ZnPc em PDMS na figura 61; este aponta uma forte absorbancia por parte
da molécula do corante entre 550 a 680 nm.

No caso dos mapas de espalhamento, as imagens sd@o mais visiveis para comprimentos
de onda abaixo de 750 nm. Porém, as imagens aparentemente tiveram uma excelente

qualidade.



123

Sobre os resultados do fantoma STAR, a redugdo da absorc¢do foi gerada em fungdo do
posicionamento das formas geométricas dentro da matriz de PDMS, uma vez que a técnica
SFDI torna-se limitada para obtenc@o de imagens em grandes profundidades. Além disso, o
éxito das imagens de espalhamento estd na quantidade de PDMS acumulada sobre as pecas

contendo o ZnPc e TiO,.

Método da equacao aproximada da difusao
Absorgao Espalhamento
A=>530nm oL
A=650nm ;
= 680nm
A=750nm
1=810nm

Figura 70: Mapas de absorcdo e espalhamento do fantoma STAR representados em duas colunas distintas,
filtrados em diferentes comprimentos de onda (1) e processados pelo método da difusdo, cujo objeto é detectar o

cromoéforo zinco ftalocianina (ZnPc).
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7. RESULTADOS COM TECNICAS COMPLEMENTARES AO SFDI

7.1 Determinacao dos indices de refracio dos fantomas utilizados

De um modo geral, os fantomas correspondem ao agrupamento de materiais
desenvolvidos com o objetivo de fazer equivaléncia as propriedades de tecidos bioldgicos.
Sendo assim, entre as funcdes premeditadas para desenvolvimento deles, ha o teste de novos
diagnésticos, a calibragdo e a regulagdo feita anteriormente no que tange a aplicacao de novas
técnicas clinicas, principalmente no estudo de imagens médicas (SRINIVASAN; KUMAR;
SINGH, 2002).

No caso dos tecidos biologicos, estes sdo estruturas heterogéneas, sendo uma
organizacdo de distintos constituintes celulares, além de corresponder a um meio dielétrico,
em que o indice de refracdo (n) de um tecido biolégico equivale a uma aproximagdo ou uma
média dos valores dos indices de refracdo de seus constituintes.

No caso da interacdo de uma radiacio eletromagnética com a superficie do tecido
biologico, os eventos de reflexio parcial e refracdo deverdo ocorrer quando hd uma diferenca
entre os indices de refra¢do do tecido e do meio no qual este se encontra. Assim, o indice de
refracdo representa uma importante informacdo sobre o meio. Ainda, a maioria dos tecidos
possui indice de refragdo na faixa de 1,335 a 1,620 (valor adimensional) para a regido da luz
visivel (TUCHIN, 2016).

Como mencionado em tdpicos anteriores, os fantomas sdo sistemas desenvolvidos
para imitar as propriedades de tecidos bioldgicos, principalmente os paradmetros Opticos que
sdo de extrema importancia neste trabalho.

Para a confeccdo dos fantomas, foi usado como material base o silicone (PDMS —
Polidimetilsiloxano). A justificativa para o uso desta substancia como uma matriz para adicao
de novos cromoéforos como o zinco ftalocianina (ZnPc) e as nanoparticulas de ouro (Au) esta
no fato de que o PDMS € transparente e possui indice de refracdo correspondendo a n = 1,4.
E importante salientar que tecidos biolégicos macios possuem indice de refracdo entre 1,35 a
1,5 (valor adimensional) (BAYS; WAGNIE; ROBERT, 1997).

Nesta tese foram confeccionados trés tipos de fantomas em camadas cujas espessuras
possuiam 1 mm. Sendo assim, esses mimetizadores sd@o o silicone PDMS (puro), o PDMS

com ZnPc e o PDMS com Au. As ilustragdes podem ser vistas na figura 71:
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Figura 71: Principais fantomas utilizados neste trabalho: (a) PDMS, (b) PDMS + ZnPc e (c) PDMS + Au.

Observacdo: o fantoma (a) estd mais escuro devido a superficie na qual a fotografia foi capturada.

Para determinar o indice de refracdo de cada camada de fantoma anteriormente
mencionado, foi utilizado um aparelho refratometro digital da marca Atago, modelo RI, cuja
faixa de medicao para o indice de refracdo estd entre 1,3306 a 1,5284 (valor adimensional)
para uma temperatura ambiente que varia entre 10 a 40°C e que o tempo de mensuracio é de
trés segundos (ATAGO BRASIL, 2018).

As medicoes foram realizadas primeiramente calibrando o instrumento com a
substancia liquida Bromonaftaleno, aplicando-a diretamente sobre o prisma do equipamento
e, posteriormente, posicionando cada camada de fantoma sobre este mesmo liquido.

Os valores obtidos experimentalmente por meio do refratdmetro s@do mostrados na

tabela abaixo:

Tabela 8: Valores dos indices de refracdo para os fantomas anteriormente mencionados.

Fantoma Indice de refracio (n)

Silicone (PDMS) sem adicao de cromoforos 1,43150

Silicone (PDMS) com zinco ftalocianina 1,43140

Silicone (PDMS) como nanoparticulas de Au 1,43213



http://loja.atago-brasil.com/refratometro-digital-de-bolso-pal
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7.2 Medidas realizadas na Esfera Integradora (IS)

Primeiramente, a luz consiste em uma ferramenta de cardter ndo invasivo que
proporciona a possibilidade de investiga¢do de meios tirbidos e tecidos biologicos por meio
de parametros opticos, como o coeficiente de absor¢cdo (u,) e o coeficiente de espalhamento
reduzido (,u:g). Assim, é importante considerar que estas varidveis proporcionam informacoes
a respeito da propagacdo dos fotons no interior da amostra (DI ROCCO et al., 2007).

O coeficiente de absor¢do (u,) esta relacionado a concentracdo de cromoéforos na
amostra, enquanto que o coeficiente de espalhamento reduzido (/1;) revela o tipo e densidade
de espalhadores no material analisado. Contudo, estes dois parametros agem de forma
simultanea no meio turbido, dificultando a interpretacdo fisica por meio da refletincia difusa
capturada. Desta forma, seria interessante quantificar separadamente cada uma destas
variaveis (PALMER; RAMANUJAM, 2006).

Para resolver o problema proposto acima, o método que foi empregado neste trabalho
€ a técnica da esfera integradora simples. Ela consiste em uma camara esférica e oca contendo
uma superficie interna com material de alta refletividade, o que possibilita a distribuicido da
luz de forma homogeneizada em sua cavidade. Desta forma, quando a amostra é posicionada
nas aberturas da esfera, tanto a refletancia difusa total quanto a transmitancia difusa total sdo
coletadas e posteriormente analisadas por um modelo mateméitico para obtencdo dos
parametros Opticos (HAMDY et al., 2017).

Neste trabalho, utilizou-se o método Inverse adding-doubling (IAD) (PRAHL; VAN
GEMERT; WELCH, 1993a), que consiste em um software implementado e disponibilizado
por PRAHL ( 2018). Sendo assim, este algoritmo permite prospectar os parametros Opticos K,
e Us.

Por fim, a técnica da esfera integradora foi escolhida pela precisao de seus resultados e
a possibilidade de comparar os dados obtidos por ela com os dados adquiridos pela técnica
SFDI de uma mesma amostra. Os espectros de absorcdo e espalhamento podem ser
visualizados separadamente em funcdo do comprimento de onda nas figuras das proximas
secOes da presente pesquisa, bem como a partir das tabelas de confrontacdo de resultados para

cada fantoma que sera apresentado.
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7.2.1 Fantoma PC10

Com os primeiros resultados utilizando a esfera integradora, foi possivel encontrar os
coeficientes de absorcdo e espalhamento reduzido para as camadas C1, C2 e C3 do fantoma
PC10 por meio da refletancia difusa total e da transmitancia.

A figura 72 consiste na relacdo entre os espectros dos coeficientes de absor¢do versus
o comprimento de onda (i, x A) para as camadas do fantoma PC10 mensurados na regido de
400 -100 nm. Neste grafico é importante ressaltar a presenga das fortes bandas de absor¢do
entre 500 a 850 nm, bem como um fraca regidao em entre 400 a 450nm, algo caracteristico do
cromoforo ZnPc (SHARMA et al., 2013). Dessa forma, € perceptivel um pico fraco de 910

nm, o qual consiste na fraca absorcdo da matriz de PDMS.
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Figura 72: Espectros dos coeficientes de absorcdo em funcdo do comprimento de onda para as camadas do

fantoma PC10 na matriz de PDMS com diferentes concentracdes de ZnPc.
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Outra informacdo relevante € a relagc@o entre o coeficiente de espalhamento reduzido e
o comprimento de onda (,us x A), que nos aponta o acréscimo de u_’g quando o agente
absorvedor ZnPc € reduzido nas camadas do fantoma PC10. Sendo assim, essa relagao pode

esta presente na figura 73.
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Figura 73: Espectros dos coeficientes de espalhamento reduzido em funcdo do comprimento de onda para as

camadas do fantoma PC10.

Uma boa comparagdo entre os espectros (ua,u;xl), correspondentes a figura 74,
também permite quantificar que os valores do espalhamento sdo bem maiores do que os dos
coeficientes de absor¢do para o fantoma PC10. Isso ocorre, pois a propagacdo da luz em meio
tirbido utiliza a equagdo aproximada da difusdo, o que impde que /,t; > u, (DI ROCCO et
al., 2007).
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Figura 74: Comparacao entre os espectros de absor¢ao e espalhamentos do fantoma PC10 na camada C1 obtida a

partir da esfera integradora.

Outro resultado relevante levantado nesta pesquisa foi a comparacio entre os dados
quantificados pela esfera integradora e a técnica SFDI (ver tabela 9). Tal como foi descrito
anteriormente, a esfera integradora foi escolhida como um parametro de referéncia devido a
precisdao dos seus resultados e para assegurar que as informagdes a respeito das curvas dos
coeficientes de absorcdo (u,) e espalhamento reduzido (,u:g) fossem alcangadas pela
modulag¢do espacial da luz e, por fim, obtivessem valores idénticos.

Entre os valores mensurados por ambas as técnicas, ha uma correspondéncia tanto
para [, quanto ll’s e, ndo havendo grandes discrepancias de resultados, isso demonstra que o
aparelho desenvolvido para a pesquisa possui condicdes técnicas de ser utilizado para
aplicacdes clinicas. Entretanto, é necessario que ajustes sejam feitos na parte de programacao

de anélise das imagens para melhora da precisdo.
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Tabela 9: - Valores de absor¢ao (mm’l) e espalhamento reduzido (mm'l) obtidos pela técnica de SFDI para o

fantoma PC10.

Amostra Comprimento | Coeficiente de | Coeficiente | Coeficiente de | Coeficiente de

PC10 de Onda (1) Absorcao de Espalhamento | Espalhamento

(1) Absorgio (15) (1s)

Esfera (1) Esfera SFDI
SFDI

0,1513mm”  0,1789 mm'  1,0741 mm" 0,5608 mm’"'

650 nm 0,6273 mm"' 04646 mm'  0,8750 mm’ 0,8969 mm''
680 nm 0,5996 mm”' 03937 mm’'  0,8376 mm’ 0,5192 mm’"
530 nm 0,1393 mm”’  0,1673 mm’  1,2788 mm 0,7073 mm’"
650 nm 0,5863 mm' 04398 mm'  1,1068 mm’ 0,9939 mm’'
680 nm 0,5593 mm”'  0,3798 mm’ 1,0611 mm™ 0,5020 mm'"'
530 nm 0,1304 mm”’  0,1446 mm’  1,3696 mm 0,8068 mm’'
650 nm 0,5349 mm"'  0,4241 mm’ 1,1068 mm 0,9441 mm'"
680 nm 0,5102mm”’ 03594 mm’'  1,0605 mm’ 0,5345 mm’'

7.2.2 Fantoma NOV10

De um modo geral, as camadas Aul, Au2, Au3 e Au4 do fantoma NOV10 também
foram quantificadas pela esfera integradora para que posteriormente os dados pudessem sofrer
comparagdo com as medidas realizadas pelo equipamento SFDI.

Na figura 75 estd representada a relacdo entre os espectros dos coeficientes de
absor¢do e o comprimento de onda (u,x 1) para as camadas do fantoma NOV 10 mensurados
na regido de 450-800 nm. Logo, verificou-se a presenca de uma forte regido de absorcao entre
450-650nm, o que esta de acordo com a bibliografia discutida (ABDELHALIM; M. MADY,
2012).

No grafico (u,x A) pode-se observar também a relacdo entre a concentracdo do
crom6foro Au e os valores do coeficiente de absor¢ao (u,). Quando a concentragdo de
nanoparticulas de Au € reduzida de camada para camada (Aul > Au2 > Au3 > Au4), o

espectro de absor¢do acompanha esta dindmica sofrendo também um decréscimo.
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Figura 75: Espectros dos coeficientes de absorcdo em funcdo do comprimento de onda para as camadas do

fantoma NOV 10 na matriz de PDMS com diferentes concentracdes de Au.

Outro comportamento avaliado € o vinculo do coeficiente de espalhamento reduzido
com o comprimento de onda (/,1’5 x 1), ele nos mostra o acréscimo do espectro de u:g quando é
feita uma reducao do agente absorvedor Au, uma vez que o espalhamento tende a predominar
quando possui maiores quantidades de TiO; nas camadas do fantoma NOV10. Esta situagao

que pode ser visualizada na préxima imagem, que corresponde a figura 76.
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Figura 76: Espectros dos coeficientes de espalhamento reduzido em funcdo do comprimento de onda para as

camadas do fantoma NOV10.

Uma comparacio relevante € a obtida entre os espectros (,ua, lg X /1), e apresentados
na figura 77. Sendo assim, essa relacdo permite afirmar que os valores do espalhamento sao
bem maiores do que os coeficientes de absor¢do para o fantoma PCI10. Isso pode ser
justificado pela quantidade de material espalhador nas camadas analisadas, bem como a
propagacdo da luz em meio turbido utilizando a equagdo aproximada da difusdo que impde

que g > p, (DIROCCO et al., 2007).
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Figura 77: Comparagdo entre os espectros de absorcdo e espalhamento do fantoma NOV10 na camada Au2

obtida a partir da esfera integradora.

Tal como foi realizado com o fantoma anterior, houve também a comparacio entre os
dados quantificados pela esfera integradora e a técnica SFDI (ver tabela 10) para avaliagdo
das camadas do fantoma NOV10. Sendo assim, a esfera integradora foi usada novamente
como um parametro de referéncia devido a precisdo dos seus resultados e para assegurar que
as informacdes a respeito das curvas dos coeficientes de absorcdo (u,) e espalhamento
reduzido (,u:g) fossem alcancadas pela modulagdo espacial da luz e obtivessem valores
similares.

Os valores mensurados por ambas as técnicas mostraram uma correspondéncia tanto
para U, quanto /,1’5. Porém, houve algumas variacdes em relacdo a regido do grafico que
chamaram a atencdo. Tal fato pode ser explicado pela baixa concentragdo de agentes
absorvedores, o que torna o equipamento SFDI insensivel a esta quantidade de material.
Entretanto, para o espalhamento, o aparelho demonstra éxito quando seus resultados sdo
comparados com os da esfera integradora.

Em sintese, o aparelho desenvolvido para a pesquisa na situagdo do fantoma NOV10

possui condi¢des técnicas de ser utilizado para aplicacdes clinicas, mas ajustes deverdo ser
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desenvolvidos na parte de programacdo de analise das imagens para melhora da precisdo para

baixas concentracgdes dos agentes absorvedores.

Tabela 10: Valores de absor¢do (mm'l) e espalhamento (mm'l) obtidos pela técnica de SFDI para o fantoma

NOV10.

Amostra Comprimento Coeficiente Coeficiente Coeficiente Coeficiente de

NOV10 de Onda (1) de de de Espalhamento

Absorgéo (n,) Absorcao Espalhamento (ng)

(1) (ng)
Esfera SFDI
SFDI Esfera

650 nm 0,1552 mm”’  0,2003 mm’' 4,5415 mm’ 4,6705 mm’"

530 nm 0,1527 mm'  0,0683 mm 5,6966 mm’ 2,8012 mm"

680 nm 0,1183 mm'  0,1491 mm’ 4,6842 mm’ 5,3004 mm’"

650 nm 0,1077 mm'  0,1127 mm 5,132 mm’ 5,5814 mm’

530 nm 0,1146 mm'  0,0486 mm" 6,1699 mm'"' 3,4458 mm’'

630 nm 0,0948 mm”'  0,0987 mm' 5,0721 mm" 6,0261 mm"
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8. APLICACAO DA TECNICA SFDI NA AREA MEDICA

A primeira participacdo em trabalhos clinicos do primeiro equipamento desenvolvido
foi realizada no Hospital de Clinicas da Universidade Federal de Uberlandia (HCU-UFU), no
sabado, dia 1° de dezembro de 2018, fazendo parte da campanha nacional de prevencio ao
Céncer da Pele com o tema nacional “Se exponha, mas ndo se queime”. A campanha
pretendia conscientizar e educar as pessoas sobre os riscos do cincer da pele decorrentes da
exposicido excessiva ao sol sem protecdo e a importancia de fazer o diagndstico precoce.
Ainda, como resultado, havia o objetivo de encaminhar os pacientes para bidpsias e cirurgias

caso fosse necessdrio. A seguir, a figura 78 mostra o banner de divulga¢do da campanha.
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Figura 78: Banner de divulga¢do da campanha nacional de prevencdo ao Cancer da Pele em Uberlandia-MG.
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Neste evento, dermatologistas, residentes, alunos de cursos de pds-graduacdo em
Fisica da UFU e de iniciacdo cientifica e técnicos administrativos prestaram atendimento a
populacdo no Ambulatério Central do HCU-UFU, localizado na Avenida Pari, 1720 —
Campus Umuarama, das 8h as 15h. Nesta edicio da campanha na cidade, mais de 1.700
pessoas foram examinadas e sairam com encaminhamento no mesmo momento em que foram
atendidas.

Um dia antes do evento, o primeiro equipamento da técnica SFDI foi transportado até
o ambulatério do HC, testado e calibrado diversas vezes. Durante o dia da campanha, as
medidas foram realizadas em pacientes indicados pelos residentes da dermatologia com
supervisdo da Dr(a). Renata Scarabucci Janones Kobata (CRM 35196-MG) e a obtenc¢do das
imagens foram chefiadas pelo professor Dr. Adamo Ferreira Gomes do Monte. Além disso, a
pesquisa foi amparada pelo protocolo n°: 85363417.9.0000.5152, cujo titulo do trabalho era
“Diagnostico Optico de tumores cutaneos nado-melanoma por meio da técnica ndo invasiva de
imagem de luz modulada no dominio da frequéncia espacial”.

Com o propésito de diagnosticar o cancer de pele precocemente, € necessario saber
que este consiste no maior 6rgao do corpo, responsivel pela troca de calor e 4gua com o
ambiente. Além disso, ¢ um componente do corpo que € encarregado de proteger os Orgaos
internos contra bactérias e de captar e enviar para o cérebro informacdes sobre calor, frio, dor
e tato. Assim, a pele tem trés camadas: a epiderme (a camada mais externa), a derme e o
tecido subcutaneo, a parte mais profunda do 6rgao (TUCHIN, 2015).

Dessa forma, a epiderme é bem fina e, nestas trés camadas ha a camada superior,
formada por células chamadas queratindcitos, a camada média e a camada mais interna,
formada, entdo, pelas chamadas células basais. Estas dao origem aos queratindcitos, também
chamadas de células escamosas, as quais produzem queratina e impermeabiliza a pele. Ja os
melandcitos, estas sdo células que produzem melanina, sendo o pigmento marrom que dé cor
a pele e cuja fungdo € proteger as camadas mais profundas da pele contra os efeitos nocivos
da radiacédo solar.

A derme € a camada intermediéria da pele, sendo mais espessa que a epiderme e que
abriga as glandulas sebiceas, foliculos pilosos (as raizes dos pélos), vasos sanguineos e
nervos.

Por fim, o tecido subcutineo, as vezes chamado de hipoderme, € responsavel pela
retencdo do calor do corpo e funciona como um amortecedor, absorvendo impacto e

protegendo os 6rgaos internos contra choques e pancadas (YUN; KWOK, 2017).
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Dessa forma, ha dois tipos basicos de cancer de pele: os ndo-melanoma, geralmente
das células basais ou das escamosas, € os melanomas, que tém origem nos melandcitos, as
células produtoras de melanina.

O cancer ndo-melanoma representa 95% do total dos casos de cancer de pele e os dois
tipos mais comuns sdo o basocelular (carcinoma de células basais) e o espinocelular
(carcinoma de células escamosas).

O carcinoma basocelular ou de células basais tem origem nas células basais da
epiderme e representam 75% dos casos de cancer de pele. Sendo assim, trata-se de um tipo de
cancer mais comum em pessoas de meia-idade e idosos e geralmente aparecem em &reas
muito expostas ao sol, como o rosto e 0 pescogo.

O carcinoma espinocelular ou de células escamosas tem origem na camada mais
externa da epiderme e responde por 20% do total de casos. Geralmente aparece no rosto,
orelha, 1abios, pescoco e no dorso da mao. Ainda, a doenca pode surgir de cicatrizes antigas
ou de feridas cronicas da pele em qualquer parte do corpo e até nos 6rgaos genitais (LISTER;
WRIGHT; CHAPPELL, 2012).

Utilizando o equipamento de SFDI, as imagens e as medidas coletadas dos pacientes
foram autorizadas por eles diante da assinatura de um termo de responsabilidade e de
autorizacdo. Parte das medidas realizadas no dia da campanha pode ser vistas nas figuras 79,
80, 81 e 82 adiante que contém imagens de pacientes do sexo masculino e feminino
recebendo a projecdo modulada em diferentes localizagdes do corpo com suspeita de agcdo
tumoral local. Contudo, devido a grande quantidade de dados obtidos nesta pesquisa, serdo

apresentados apenas os resultados mais relevantes.
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Figura 79: Paciente do sexo masculino de 52 anos, encaminhado com suspeita de carcinoma basocelular (CBC)

no lado esquerdo da face e na regido esquerda do antebraco.

Figura 80: Paciente do sexo masculino de 61 anos, encaminhado com suspeita de um melanoma em diversas

regides do corpo, especificamente na regido do peito e das costas.
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Figura 81: Paciente do sexo feminino de 46 anos, encaminhada com suspeita de carcinoma espinocelular (CEC)

no lado esquerdo da regido superior das costas.

Figura 82: Paciente do sexo masculino de 68 anos, encaminhado com suspeita de carcinoma basocelular (CBC)

no lado direito na regido do ombro.
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Figura 83: Paciente do sexo feminino de 41 anos, encaminhada com suspeita de um cancer nio-melanoma na

regido esquerda da face.

Uma vez que o equipamento de SFDI realizou medidas em diversos fantomas,
especialmente no PC10 e no NOV10, gerando mapas de absorcao e espalhamento e estimando
as propriedades Opticas destes mimetizadores a partir da reflexdo difusa da luz, houve a
oportunidade de realizar medidas in vivo no dia campanha de preven¢do ao cancer de pele.

Uma das pessoas encaminhadas pelo grupo da Dermatologia do HC-UFU foi um
paciente idoso, com idade de 82 anos, cuja identidade ndo sera revelada por questdes éticas,
de forma que foi denominado ‘Paciente X’ nesta pesquisa. Sendo assim, seu quadro clinico
foi apresentado como operado de um carcinoma basocelular para minimizar os efeitos locais.

Desta operacdo restou-se uma cicatriz na lateral esquerda do pescogo que pode ser
vista na figura 84 em (a) e em angulo mais aproximado em (b). Entretanto, segundo os
residentes, ha novos indicios de que um novo carcinoma esteja se desenvolvendo no local.
Sendo assim, a equipe de dermatologia optou pelo uso do SFDI para obter os mapas de
cromdforos e conhecer mais sobre a regido interna antes de decidir utilizar um método

invasivo.



(a) (b)

Figura 84: (a) Foto lateral do pescoco do Paciente X contendo marcas de uma cirurgia de cancer de pele e (b)

Regido de interesse a ser analisada pelo SFDI onde ha uma provével protuberancia de aspecto cancerigeno.

Sendo assim, para estimar as propriedades Opticas da regido escolhida do pescoco do
Paciente X, realizou-se os mesmos procedimentos feitos com os fantomas trabalhados nesta
tese. Dessa forma, houve, entdo, a projecdo sequencial de cinco frequéncias espaciais (0, 0.05,
0.1, 0.2 ¢ 0.4 mm™) com cada padrdo de modulacdo espacial projetados trés vezes em fases
distintas (0°, 120 ° e 240 °). Ap6s a modulacdo, ocorreu a demodulagdo, em que os valores de
Ua € /.L'S do tecido bioldgico analisado sdo estimados usando o método aproximado da equacdo
da difusao (Diff).

Para tecidos biologicos, o programa MATLAB proporcionou mapas de cromoéforos
biologicos devido a selecdo de seis filtros de interferéncia passa-banda revestidos para
transmissdo de pico a 530, 650, 680, 750, 780 e 810 nm. Estes comprimentos de onda ()

representam os cromdforos oxihemoglobina, deoxihemoglobina, dgua, lipideos e melanina,
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que sdo alguns dos principais absorvedores no tecido bioldgico dentro da janela Optica
terapéutica (500-1000nm) (TANZIL; LUPTON; ALSTER, 2003).

Quando se trata de tecidos bioldgicos, em particular a pele, a absor¢do é ocasionada
pela dgua na regido do NIR e as macromoléculas (proteinas e pigmentos) que absorvem na
faixa espectral do UV e VIS e a concentracdo destes biocromo6foros permitem indicar a
presenca de uma regido com tecido nao saudével.

No caso de um cancer, pode ser verificada uma grade concentragdo de vasos
sanguineos na regido interna do tumor devido a alta necessidade de metabolismo por parte das
células cancerigenas, o que aponta que os tecidos submetidos a um cancer contém regides
altamente vascularizadas com a presenc¢a de oxihemoglobina.

Outro caminho para deteccdo precoce de um céincer consiste em mudangas na
dimensio e na estrutura dos biocromé6foros, uma vez que as propriedades de espalhamento de
um tecido sadio serdo distintas de um tecido contendo um processo cancerigeno (BACKMAN
et al., 2000).

Sendo assim, os mapas de cromo6foros foram obtidos do Paciente X seguem um padrao
em que para cada comprimento de onda (A) tém-se duas imagens obtidas: uma na parte
superior referente ao coeficiente de absor¢do (i, ) e outra na parte inferior correspondente ao
coeficiente de espalhamento reduzido (,11'5). A regido tracejada em vermelho nesses mapas
refere-se ao local onde os mapas de croméforos detectaram algo diferente. Estes, por sua vez,
podem ser visualizados a seguir nas figuras 85 (mapa da oxihemoglobina), 86 (mapa da

deoxihemoglobina), 87 (mapa da 4gua), 88 (mapa dos lipidios) e 89 (mapa da melanina):
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A =530 nm - Cromoéforo Oxihemoglobina
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Figura 85: Mapas de absorcdo e espalhamento para o croméforo oxihemoglobina.




144

A =650 nm — Cromoéforo Deoxihemoglobina
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Figura 86: Mapas de absor¢do e espalhamento para o croméforo deoxihemoglobina.
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A=680nm - Croméforo Aqua
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Figura 87: Mapas de absorcéo e espalhamento para o croméforo dgua (H20).
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A=750 nm
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Figura 88: Mapas de absorc¢do e espalhamento para o croméforo lipideo.
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A=810 nm - Cromoforo Melanina
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Figura 89: Mapas de absorcéo e espalhamento para o croméforo melanina.

Com todos os mapas de crom6foros obtidos do Paciente X, uma estrutura de forma
arredondada chamou a ateng¢ao, pois estava contida em todas as imagens, sendo selecionada
para facilitar a visualiza¢do por uma 4rea retangular vermelha.

Os mapas correspondentes ao cromoforo oxihemoglobina na figura 85 foram os que

mais chamaram atencao, pelo fato da intensidade de absorcao dentro da regido selecionada ser
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alta, bem como também ocorre em algumas partes da regido externa. Uma preocupacdo
existente reside no fato de que o Paciente X ja passou por um quadro de cancer de pele e
apresenta uma pré-disposi¢do. Sendo assim, segundo a literatura, o aumento na concentragao
de hemoglobina estd diretamente relacionada ao aparecimento de angiogénese, que € 0O
crescimento de novos vasos sanguineos a partir de existentes e, logo, o ponto de partida para o
desenvolvimento de um cancer (MEHNATI et al., 2016).

No segundo mapa que abrange o croméforo deoxihemoglobina, presente na figura 86,
a imagem dentro da regido selecionada em vermelho que delimita a protuberincia
arredondada possui baixa intensidade de espalhamento. Entretanto, o efeito inverso acontece
ao seu redor. De acordo com GARCIA-URIBE et al. (2011), em regides cujo tecido contém
atividade tumoral, ha um significativo aumento do espalhamento no local, o que mostra um
crescimento no tamanho e na largura dos centros espalhadores que correspondem ao aumento
de células cancerigenas, afetando a reflexdo difusa da luz na superficie da pele.

Observando o terceiro mapa na figura 87, pertencente ao cromoéforo da agua, na
imagem de absorcdo tanto a area selecionada quanto os locais externos possuem uma
intensidade razoavel. A partir disso, o fato é que este cromdforo concentra-se em grande
quantidade no organismo humano e dominam o espectro de absorcao. Entretanto, trabalha-se
na regido da janela Optica terapéutica (500-1000 nm), onde os efeitos de absorcdo deste
cromoforo sao reduzidos (JACQUES, 2013).

Nos mapas dos croméforos lipideo e melanina correspondente as figuras 88 e 89, neste
caso nada de aprecidvel pode ser observado, nem no mapa de absorcio e nem no de
espalhamento de ambos, visto a limitacdo do equipamento SFDI acima de 750 nm. Contudo, a
protuberancia de formato arredondado ainda € perceptivel.

Por fim, as imagens obtidas pelo SFDI ndo necessariamente afirmam que existe um
carcinoma basocelular presente no organismo do Paciente X, de modo que isso somente
podera ser confirmado pelo médico dermatologista. Reitera-se ainda que a técnica de luz
difusa tem por funcdo uma investigacdo ndo-invasiva, diferentemente da biopsia, sendo o
SFDI uma ferramenta para o “auxilio” antes de um procedimento invasivo. Novamente, deve-
se ponderar que uma analise mais severa apenas serd realizada por um médico especialista,

cabendo a esta pesquisa mostrar a funcionalidade do equipamento de SFDI.
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9. CONCLUSAO E PERSPECTIVAS FUTURAS

Nesta pesquisa foram desenvolvidos dois equipamentos pilotos que utilizaram a
modalidade de imagem no dominio da frequéncia espacial (SFDI), uma metodologia que foi
desenvolvida no Beckman Laser Institute (Califérnia-USA). A técnica consiste em um
procedimento de ndo-contato de campo largo que utiliza a projecdao de padrdes senoidais de
luz monocromética em um fantoma ou tecido bioldgico, de modo que a reflexdo difusa é
capturada por uma camera CCD.

Por meio das medidas de campo largo, € possivel recuperar as propriedades Opticas da
amostra, como o coeficiente de absor¢do (u,) e espalhamento reduzido (,ulg), separé-las e
quantifica-las em fun¢do do comprimento de onda (4). Sendo assim, a concentragdo de
biocromoéforos, tal como a oxihemoglobina, a deoxihemoglobina, a dgua, os lipideos e a
melanina, também pode ser estimada por meio de medidas de reflexdo na superficie, bem
como investigar profundidades de até 5Smm na pele.

Logo, foram analisados trés fantomas de PDMS contendo camadas produzidas a partir
de diferentes materiais, € os materiais absorvedores, como as nanoparticulas de zinco
ftalocianina (ZnPc) e ouro (Au), as quais tiveram disposi¢des diferentes no interior da matriz.
Cada fantoma foi confeccionado na tentativa de reproduzir o maximo possivel as
propriedades 6pticas de um tecido bioldgico, em particular, a pele humana.

O equipamento SFDI obteve éxito em produzir os mapas de absor¢do e espalhamento
para diferentes comprimentos de onda (1) e frequéncias espaciais (f, ), realizando medidas de
ndo-contato e campo largo. Além dos mapas, também foram gerados curvas dos coeficientes
de absorc¢do (u,) e de espalhamento reduzido (,uls) em func¢do do comprimento de onda (1),
que permitem quantificar os valores.

Para assegurar que os valores emitidos pelo equipamento de SFDI estivessem
adequados, utilizou-se como parametro de referéncia de uma esfera integradora simples cuja
andlise dos resultados de refletancia difusa e transmitancia foi realizada pelo método inverse
adding-doubling. Constatou-se que niao houve discrepancia por parte dos resultados emitidos
pela técnica SFDI quando confrontados com a esfera integradora, assegurando que o
equipamento estava em condi¢des de mensurar tecidos in vivo.

Como etapa final desta pesquisa, o equipamento de SFDI foi submetido a pré- testes

clinicos durante o dia de campanha de combate ao cancer de pele no Hospital das Clinicas em
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Uberlandia—MG. Dessa forma, os resultados alcancados demonstram a viabilidade de
produzir mapas de absorcdo e espalhamento reduzido para biocroméforos de um tecido
bioldgico, além da capacidade de gerar informacdes das propriedades Opticas em
profundidade especificas a partir da captura da reflexao difusa da superficie sem haver contato
com o paciente, o que torna este equipamento um método nao-invasivo de diagndstico e de
producdo de imagem médicas.

Entretanto, deve-se ressaltar que o equipamento ainda necessita de melhoramentos,
principalmente na parte de programacdo e do cddigo utilizado para producdo e analise de
imagens, a fim de contornar a dificuldade em obter mapas de cores acima do comprimento de
onda (4) de 750 nm. As perspectivas para novas aplicacdes da técnica SFDI em futuros

trabalhos incluem:

A producdo de novos fantomas com detalhes ainda mais proximos das propriedades dpticas de

tecidos bioldgicos;

A variacdo de outras frequéncias espaciais, trabalhando no regime sub-difusivo para permitir
um aumento da penetracdo da luz na amostra e possibilitar a producdo de imagens das
camadas mais profundas em tecidos bioldgicos;

A reduc¢do no tempo de captura da reflexdo difusa na superficie da amostra;

A producdo de mapas de cromoéforos em trés dimensdes (3-D), obtendo o maior nimero de

detalhes possiveis em relacdo a amostra.
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12. ANEXO

a) Transformando imagens da reflexio em dados (convert_HC1_data.m)

% This is for converting the image data obtained by the HC1 system into
% ones for SFDI source code

% AFGM 2017

clear all;

cd(strrep(mfilename('fullpath'),mfilename,"));

color = {'810','780", 750", '680', '650', '530'};
s_freq = {'0','50','100','200','400'}; % x0.001/mm
% Melhorar o programa para fazer a leitura das frequéncias nas
% pastas de modo automatico, ou seja, sem necessidade de especificar

% quais as frequencias para converter

phase = {'0",'120","240'}; % Degree

dir_HCI1_data= uigetdir(strrep(mfilename('fullpath’),mfilename,"),...
‘Select the HC1 data folder');

temp = imread([dir_HC1_data '/0/' char(color(1)) '_0.tif ']);
img_size = size(temp);

HC1_image = zeros(img_size(1), img_size(2), 6*5%3);
[pathstr,name,ext]=fileparts(dir_HC1_data);
int_time = importdata([dir_HC1_data '\' name '_ExpTime.txt']);
fori=1:6 % wavelengths {810, 780, 750, 680, 650, 532}

for j = 1:5 % spatial frequencies{0, 50, 100, 200, 400}

for k = 1:3 % phases {0, 120, 240}
temp = imread([dir_HC1_data '/ char(s_freq(j)) '/' ...
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char(color(i)) '_' char(phase(k)) ".tif']);

if(img_size ~= size(temp))
temp = imresize(temp,img_size, bilinear");
end
HC1_image(:,:,k+3*(-1)+15*%(i-1)) = temp;
end
end
end

fid=fopen([dir_HC1_data'_raw'],'w");

fwrite(fid, HC1_image, 'single’);

dir_HCI1_data = [dir_HC1_data '_parameters.txt'];

save(dir_HC1_data, img_size', 'int_time', -ascii’, '-tabs');

fclose(fid);

b) Script para obter os mapas de absorcio e espalhamento da amostra

(test_script_for_HC1.m )

clear all
close all

%% OPTIONS---- -

% Sample options

n_sample=1.4; %index of refraction of sample (e.g. Tissue=1.4, Silicone=1.43,
Intralipid=1.33)

chromused=[1 2 3 4 5]; % 1=HbO2 2=Hb 3=H2o0 4=lipid 5=Melanin

% data processing parameters
process.method = 'diff’; % processing method --> "lut', 'diff’, 'mc'
% if 'diff' is selected, specify which 2 spatial frequencies are to be
used
LUTfregsidx=[1 5]; % specify by index of frequency e.g. Ist and 5th freq...
if stremp(process.method, Tut’)
binsize=1;

else
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binsize=4; % bin pixels to speed up fitting for optical properties (e.g. "4" bins
4x4 pixels)

end

freq.used = [ ]; % leave empty if you want to use ALL spatial frequencies.
% If either 'mc' or 'diff" is selected, this variable allows you to use

% only a subset of spatial frequencies collected to fit for optical properties.
system_type = 'HC1'"; % system type: HC1

file_filter = 'D:\Data/*.*"; % default directory location for image data
%file_filter=strrep(mfilename('fullpath'),mfilename,' RawSFDIData/*.*");
% Save Name

savefile = 'CanalO1lut";

cd(strrep(mfilename('fullpath’),mfilename,"));

% PROCESSING FLOW
%%
% Load Tissue Data: other options: predefine Tissue file of interest instead

% of using a pop-up menu

[AC,wv,freqs] = rawdataload_HCI(file_filter,...'Select the sample image data file(s)',
system_type);
% Smooth Tissue Data

AC=SmoothData(AC,3);

if isempty(freq.used); %use all available frequencies if unspecified
freq.used=(1:length(freqs));

end
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%%
% Load Phantom Data: other options: predefine phantom measurement instead of

% using a pop-up menu

[ACph]=rawdataload_HClI (file_filter, 'Select the reference image data file(s)', system_type);
ACph=SmoothData(ACph,3);

%%
% Calibrate reflectance: specify reference phantom in advance?
file_filter=strrep(mfilename('fullpath’),mfilename, 'phantoms/*.txt" );

cal_reflectance=calibrate(wv,freqs,AC,ACph,process.file_filter);

%%
% Clear up memory

clear AC ACph

Mistackplot(cal_reflectance); %visualize calibrated reflectance data - Figure | is here

[cal_roi, ~]=selectroi(cal_reflectance, Fig.2 - Select one rectangular ROI'");

%%
% Fit for optical properties

if stremp(process.method, 'lut') % selects 'lut' instead of 'mc' or 'diff’

[op_fit_maps] = LUTfitops(cal_roi(:,:,:;, LUTfreqsidx),wv,freqs(LUTfreqsidx),n_sample);

else

%[ave_op]=ave_fit_ops(cal_roi(:,:,:,freq.used),wv,freqs(freq.used),n_sample,process.method,
binsize);

[op_fit_maps,
ave_op]=fit_ops(cal_roi(:,:,:,freq.used),wv,freqs(freq.used),n_sample,process.method,binsize)

end
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%% Chromophore maps
% average properties:
% ave_chrom=chromfits(ave_op,wv);

% or full map:

file_filter=strrep(mfilename ('fullpath’), mfilename, 'spectra/*.txt");

chrom_map=chromfits(op_fit_maps,wv,chromused,file_filter);

% average spectra for multiple ROIs... (a.k.a. "figure 3")
[spec_roi,spec_roi_std,av_chrom,rect]=opticalspectra(op_fit_maps, chrom_map, cal_roi, wv,
binsize);

% save all data

eval( [ 'save 'savefile ] );



