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Tomografia por Coeréncia Optica

A Tomografia por Coeréncia ()ptica (OCT - Optical Coherence Tomo-
graphy) é uma técnica de aquisigdo de sinais baseada na interferéncia entre
um campo otico de baixa coeréncia que é dividido e posteriormente recom-
binado, apds sofrer reflexao na amostra. Essa tecnologia de imageamento foi
desenvolvida no inicio dos anos 90 por pesquisadores do Massachusetts Insti-
tute of Technology para obter imagens de alta resolucao de tecido transparente
(e.g. tecido do olho). Tendo como base técnicas de reflectometria e interfero-
metria como OTDR (Optical Time Domain Reflectometry), OLCR (Optical
Low Coherence Reflectometry) (5) e LCI (Low Coherence Interferometry) (6),
Fujimoto e colaboradores foram os pioneiros em utilizar um interferometro de
Michelson baseado em fibra éptica no sistema OCT. A técnica realiza um ima-
geamento nao-invasivo da secao reta de estruturas internas do tecido biolégico
por meio de suas reflexoes 6ticas (2). Posteriormente, as pesquisas avangaram
para o desafio de obter imagens de tecidos semi transparentes, que apresentam
alto espalhamento (7).

Técnicas tomograficas geram imagens de uma fatia de um objeto tridi-
mensional e a importancia da tomografia éptica na area biomédica vem do
fato dessa técnica proporcionar imagens diagndsticas nao-invasivas. A grande
maioria das aplicagoes das diferentes técnicas de tomografia optica se encontra
na area biomédica, algumas das quais sao descritas na Secao 2.5 do presente
capitulo.

O tempo de propagacao de um sinal éptico refletido ou transmitido
através de um tecido biolégico fornece informacoes espaciais das microestru-
turas do tecido. O sistema do OCT realiza multiplas varreduras longitudinais,
construindo um mapa das regioes de reflexao na amostra (2). Esse modo de
operagao ¢ analogo ao ultrassom, mas utiliza luz (geralmente no infravermelho)
ao invés de ondas sonoras.

Dois dos parametros mais importantes para caracterizar o desempenho
de imageamento sao a resolucao e a profundidade de penetracao. A Figura 2.1

ilustra uma comparacao entre o OCT, o ultrassom e a microscopia confocal em
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relacao a esses dois parametros. Para o ultrassom, tanto a resolucao da imagem
quanto a profundidade de penetragao sao determinadas pela frequéncia da
onda sonora. As trés modalidades de imageamento juntas possuem desempenho

complementar (8).
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Figura 2.1: Comparativo da profundidade de penetragao e resolucao das tres
principais técnicas de imageamento. Adaptado de: (8).

Diferente da microscopia confocal, que depende da abertura numérica do
sistema 6tico, a resolugao axial do OCT depende apenas da coeréncia da luz
emitida pela fonte, mantendo alta resolucao de profundidade mesmo com uma
abertura numeérica pequena. Essa é uma das caracteristicas mais importantes
do OCT, possibilitando medigoes in vivo de tecidos profundos, sem necessidade
de contato (2).

O coragao do sistema é um interferoémetro de Michelson, que é iluminado
por uma luz de baixa coeréncia. Exemplos de fontes de baixa coeréncia incluem
diodos superluminescentes (SLD), pulsos ultracurtos de lasers, entre outros.
Em geral quanto menor for a coeréncia da luz utilizada, maior é a resolucao
longitudinal do OCT.

O presente capitulo apresenta na Secao 2.1 o funcionamento basico do

interferometro de Michelson e a Secao 2.2 aborda o principio de operacao
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do OCT, apresentando a interferometria de baixa coeréncia e sua base ma-
tematica. A Secgao 2.3 apresenta os aspectos praticos do OCT e seus prin-
cipais parametros. Os diferentes tipos de OCTs e suas principais aplicagoes
biomédicas sao descritos, respectivamente, na Secao 2.4 e Secao 2.5. Na

Secao 2.6, alguns efeitos bioldgicos causados pelo laser sao apresentados.

2.1
Interferometro de Michelson

O interferometro de Michelson é um poderoso instrumento usado para
medir pequenas distancias com alta precisao, da ordem de uma pequena
fracao do comprimento de onda da luz utilizada. O interferometro produz
um padrao de interferéncia dividindo um feixe de luz em duas partes e, entao,
recombinando essas partes (9).

A Figura 2.2 apresenta um diagrama esquematico do interferometro. O
esquema € composto por dois espelhos, um divisor de feixe, uma fonte de luz
e um fotodetector. A fonte emite um raio luminoso que sera dividido em dois
raios no divisor de feixes. O divisor de feixes, inclinado a 45° em relagao ao
feixe, transmite metade da intensidade do feixe incidente para o espelho M2
e a outra metade é refletida para o espelho M1. Apos refletirem de M1 e M2,
percorrendo caminhos distintos L1 e .2, os dois raios se recombinam no divisor

de feixes produzindo um padrao de interferéncia no fotodetector.
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Figura 2.2: Interferometro de Michelson

A diferenca nas distancias percorridas pelos raios é o que determinara sua
condicao de interferéncia. Se a diferenca entre as distancias for um multiplo
inteiro do comprimento de onda da luz, a luz que vai em direcao do fotodetector

sofre interferéncia construtiva; no entanto, se a diferenca for um multiplo impar
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de meios comprimentos de onda, a interferéncia é destrutiva, ou seja, nenhuma
luz vai para o fotodetector. Ao variar a posicao do espelho M1, cuja distancia
ao divisor de feixes é ajustavel, podemos observar as oscilacoes na condi¢ao
de interferéncia, resultando no deslocamento das “franjas” de interferéncia no
plano do fotodetector. Ou seja, através do deslocamento das franjas é possivel
inferir o quanto o espelho M1 se moveu. A Figura 2.3 ilustra a intensidade
da luz monocromética (a) e da luz de baixa coeréncia (b) no fotodetector
em relacao a posicao do espelho. A faixa em que a amplitude das franjas de
interferéncia é igual ou maior que a metade do valor méximo ¢ definida como

comprimento de coeréncia dl, que sera detalhado na Secao 2.2.

Intensidade L Intensidade
no deteclor no detector
- ﬂ Al
2 ﬂ n A -
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no espelho no aspelho

(a) (b)

Figura 2.3: Intensidade da luz monocromatica (a) e da luz de baixa coeréncia
(b) no fotodetector. Adaptado de: (8).

2.2
Interferometria de baixa coeréncia

Antes de apresentar a teoria de interferometria de baixa coeréncia,
alguns conceitos de éptica estatistica (10) precisam ser definidos para melhor
compreensao do tema. A Optica estatistica, ou teoria de coeréncia éptica, é o
estudo das propriedades da luz aleatoéria, i.e., luz modelada por um processo
estocdstico. Para definir essas propriedades da luz, a teoria de coeréncia éptica
usa o conceito de média estatistica para definir o nimero de medidas nao
aleatérias e classifica a luz como coerente, incoerente ou parcialmente coerente.

A primeira propriedade estatistica da luz aleatdoria é a intensidade.
Uma onda Optica arbitraria aleatéria é descrita por uma funcao de onda
u(r,t) = R{U(r,t)}, onde u(r,t) é a amplitude de probabilidade da onda
luminosa ser encontrada na posi¢ao r no tempo t, U(r,t) é a funcao de onda

complexa e R{z} é a parte real de z. Ambas as fungoes u(r,t) e U(r,t) sao
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aleatérias e sao caracterizadas por um nimero de médias estatisticas. Assim,

a intensidade média ¢é definida por:
I(r,t) = ([U(r.O)]%) (2-1)

onde (-) indica a média de varias realizagoes do processo. Caso o processo seja
estaciondrio, i.e., a intensidade média independe do tempo, e ergddico (se as
médias temporais de uma funcao amostra sao iguais as médias estatisticas de
uma familia de fungdes amostra) a média estatistica da intensidade pode ser
definida por:

T

: 1 2
I(r) = Tgrfoo 5T | \U(r,t)]°dT. (2-2)

Uma propriedade importante para a compreensao da interferometria de
baixa coeréncia é a coeréncia temporal. Considerando-se as flutuacoes da luz
em uma posicao r fixa em funcao do tempo, a fungao de autocorrelagao, ou
coeréncia temporal, é uma medida quantitativa do comportamento temporal
da fungao de onda U(t) e descreve como dois instantes de tempo da fungao de
onda, separados por um atraso, se comportam um em relacao ao outro.

Assim, a funcao autocorrelagao é descrita como:

G(r) =(U*(t)U(t + 1)) (2-3)
1 /T

G(r) = Tgr}_loo o /. U (t)U(t+ 1)dT. (2-4)

A fase do produto U*(t)U(t + 7) é o angulo entre os fasores U(t) e U(t + 7).

arg{U*()U(t + 1)} = arg{U(t + 1)} + arg{U" ()} =
= arg{U(t + 1)} — ang{U ()} = Ao (2:5)

Portanto, a funcao de autocorrelacao determina o comportamento da
diferenga de fase A¢ entre os fasores, apresentando como eles se relacionam
entre si. Se A¢ variar de forma totalmente aleatoria, isso significa que os fasores
U(t) e U(t + 7) sao descorrelacionados. A fungao autocorrelagao possui tanto
a informacao de intensidade constante (I = G(0)) e o grau de correla¢ao da
luz. Pode-se definir o grau de coeréncia temporal de maneira independente da
intensidade da forma:

o(r) = G(r) _(Ur@U(t+7)) (2:6)
G(0) {U()U(t))

0<|g(r)] <1



DBD
PUC-Rio - Certificação Digital Nº 1021497/CA


PUC-Rio - Certificacdo Digital N° 1021497/CA

Conftiabilidade Metrolégica da Tomogratfia por Coeréncia (jptica em Aplicagbes
Biomédicas 21

O valor |g(7)| é o grau de correlagao entre U(t) e U(t + 7). Ele vale 0
quando nao ha nenhuma correlacao e vale 1 quando ha correlacao perfeita.
Desta forma, para qualquer valor de 7, a luz é incorente quando |g(7)| = 0,
perfeitamente coerente quando |g(7)| = 1 (onda monocromatica) e nos casos
intermedidrios a luz é definida como parcialmente coerente. Se |g(7)| decresce
monotonicamente com o tempo de atraso, o tempo de coeréncia 7, representa
a medida da memoria de tempo das flutuagoes. Em geral, 7. é a largura da

fungao |g(7)], sendo uma largura equivalente:

- / " lg(r)Pdr (27)

Existem diferentes defini¢oes para descrever o valor de 7., no entanto, a
mais utilizada é a de largura total a meia altura (FWHM — full-width-at-half-
mazimum), comumente utilizada na literatura referente ao OCT. A Figura 2.4
apresenta um exemplo da magnitude do grau de coeréncia temporal e o tempo
de coeréncia em FWHM.

lg(7)| }
1

Figura 2.4: Exemplo ilustrativo do grau de coeréncia temporal e o tempo de
coeréncia. Fonte:(9).

Para 7 < 7. as flutuacoes sao fortemente correlacionadas enquanto para
T > 7. elas sdao fracamente correlacionadas. O conceito de comprimento de
coeréncia também é amplamente utilizado para descrever caracteristicas das
fontes de OCTs e sua resolucao axial. Uma definicao muito utilizada para o

comprimento de coeréncia é dada pela equagao:
Al = cr,. (2-8)

O espectro também ¢ uma propriedade da luz aleatéria muito importante
para o estudo do OCT. O espectro da luz geralmente esta confinado em uma
banda curta centrada na frequéncia central 1. A largura espectral da luz, ou

largura de linha Av, é a largura da densidade espectral S(v) definida por:
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1] 12

S() = lim ~ / Ue2™dt|  [W/m? Hi.  (2-9)
A funcao autocorrelacao e a densidade espectral formam um par de

Transformadas de Fourier, conhecido como teorema Wiener-Khinchin.

S(v) = /00 G(r)e *™7dr (2-10)

[e.9]

Pela propriedade da transformada de Fourier, as larguras de S(v) e G(7)
sio inversamente relacionadas. E possivel perceber por essa relacao que o
formato e a largura do espectro de emissao da fonte sao varidveis importantes
no OCT. Essas varidaveis influenciam a sensibilidade do interferometro a
diferenca do caminho éptico. A largura espectral, que independe dos formatos
de S(v) e G(7), é dada por:
1 c
Av = - = Al (2-11)
Essa expressao ilustra, por tanto, que quanto maior a largura espectral,
menor é o comprimento de coeréncia. Se uma definicao diferente da fornecida
for utilizada como, por exemplo, o valor FWHM, a relacao entre largura de
linha e tempo de coeréncia dependerd da forma da largura de linha (9).
A ltima propriedade necessaria para a compreensao da interferometria
de baixa coeréncia é a coeréncia espacial. A funcao de coeréncia mitua mede

a correlacao entre as flutuacgoes da luz nas posigoes 1 e rs.

G(ri,r9,7) = (U*(r1,t)U(re, t + 7)) (2-12)
De forma analoga a coeréncia temporal, a versao normalizada da funcao

de coeréncia mutua é o grau complexo de coeréncia, definido por:

g(rl’7"277—) — M (2_13)

VI(r)I(rs)

Quando os dois pontos coincidem, ou seja, 71 = 19 = r, a funcao de
coeréncia mutua e o grau complexo de coeréncia reproduzem, respectivamente,
a funcao de autocorrelacao e o grau de coeréncia temporal.

No OCT, que utiliza uma fonte de luz parcialmente coerente com com-
primento de coeréncia curto, a onda original, com um atraso adicionado pelo
espelho movel, se superpoe com a onda refletida da amostra. Informacoes sobre
a estrutura da amostra sao obtidas pelo interferograma, que € a intensidade lu-
minosa medida pelo detector. Para explicar esse comportamento, consideram-
se duas ondas parcialmente coerentes. Suas propriedades estatisticas sao des-
critas pelas fungoes de coeréncia mutua, mas também pelo grau com que as

flutuacgoes estao correlacionadas.
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Em certa posicao r e tempo t, as intensidades das ondas sao dadas por

I = (JU1]*) e I, = (|Us)?), a fungao de coeréncia mutua Gip = (U;Us)
e sua versao normalizada g, = % A intensidade média das ondas
T1 T2

superpostas é:

Iz[1+[2+2\/m\g12|cos<p (2-14)
onde ¢ = arg{gi2} é a fase de gjs.

No caso geral, a intensidade normalizada I versus a fase forma um padrao
senoidal, como mostra a Figura 2.5. O grau de intensidade da interferéncia
¢ medida pela visibilidade, também conhecida como contraste de padrao de
interferéncia. Considerando que cos ¢ varia entre 1 e -1 e que os valores da
intensidade média variam de acordo com ¢, a visibilidade V é:

2V,
L+

9121, (2-15)

com caso especial de [} = I, em que V = |gio].

|
|
|
-

-] =

|
|
|
1
i
L]
|

=
r2
=

p
Figura 2.5: Padrao senoidal do caso especial em que V = |g1o|. Fonte:(9).

No caso do OCT, a superposicao de uma onda e sua réplica atrasada de

T gera a intensidade:

I =2Io[1+ |g(T)| cos p(T)]. (2-16)

A habilidade que a onda tem de interferir com sua réplica atrasada de

T é determinada pelo grau de coeréncia temporal naquele tempo de atraso. A
relacao entre I e 7 forma o interferograma. Para o interferometro de Michelson

2(Ly—L . N
% ), a interferéncia sé acontece quando

descrito na Segao 2.1 (com 7 =

a diferenca do caminho 6ptico ¢ menor que o comprimento de coeréncia.
Para uma fonte de luz com frequéncia central vy, g(7) = go(7)e*?), onde

a largura de ¢,(7) é o tempo de coeréncia. A intensidade média normalizada

é:
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L 14+ 3 nlgalr — 1) cosluwo(r — 7) + galr — 7 (2-17)
T : il ga(T — T3)| coslwo (T — ;) + o (T — T3)], -

onde r; representa a amplitude de refletancia no i-ésimo limite entre as camadas
da amostra e ¢,(7) = arg{g.(7)}.

A Figura 2.6 apresenta um diagrama com os principais componentes de
um sistema de OC'T e o respectivo grafico com as amplitudes de refletancia nos
limites entre as diferentes camadas da amostra. Grandes variacoes de indices
de refracao entre as camadas na amostra se manifestam com correspondentes

picos de intensidade no padrao de interferéncia, indicados por ry, ro € r3.

ESPELHO M

DIVISOR
DE FEIXES

DETECTOR

COMPUTADOR

FILTROY CONVERSOR
sassa manNDA | DEMODULADOR — A/D f—r D

Figura 2.6: Esquema bdsico de um OCT. Adaptado de: (1).

Para a apresentacao das expressoes anteriores, a amostra foi tratada como
um espelho ideal ou um refletor coerente. A propagacao no tecido bioldgico
introduz um atraso de tempo, mas mantém a amplitude e a coeréncia do feixe
refletido inalteradas (supondo que nao ha absorgao da luz no tecido). De forma
geral, essa suposi¢ao nao corresponde com a realidade. Modelos baseados nessas
suposicoes podem descrever o imageamento por OCT de tecidos transparentes
(e.g. 0 olho), compostos por camadas fracamente reflexivas (1).

No imageamento por OCT de tecidos semi transparentes, alguns aspec-
tos devem ser considerados para andlise do sinal, como coeréncia de ruido
(speckle) e espalhamento da luz. Quando a luz é focada no tecido, as nao-
homogeneidades dos indices de refracao fazem com que a luz se espalhe em
angulos diferentes. A Figura 2.7 apresenta os principais tipos de espalhamento.
Em tecidos com espalhamento, a varredura de profundidade ¢ limitada prin-
cipalmente pelo espalhamento 6ptico, com méaximas profundidades variando
entre 1 mm e 3mm (7) em diversos tecidos, na faixa de comprimento de onda

entre 800 nm e 1300 nm. Para melhor compreensao dos modelos de espalha-


DBD
PUC-Rio - Certificação Digital Nº 1021497/CA


PUC-Rio - Certificacdo Digital N° 1021497/CA

Conftiabilidade Metrolégica da Tomogratfia por Coeréncia (jptica em Aplicagbes
Biomédicas 25

mento e coeréncia de ruido, ha uma extensa quantidade de trabalhos focados
nessa area (1, 8, 11, 12).

Fonte

Detector Referéncia

(1) Unica reflexéio
Espalhamento de
Angulo abearto

@ Distorcio de fase por
variagao de indice de
refragao em arande escala

@ Mdltiplo espafhamento
de paqueno Angulo

Figura 2.7: Quatro tipos de interacoes de espalhamento da luz no tecido semi
transparente. Fonte: (1).

2.3
Aspectos do OCT

2.3.1
Fonte de luz e resolucao axial

No OCT, a fonte é que determina, de modo geral, o desempenho do sis-
tema. A largura de banda éptica determina a resolucao axial e o comprimento
de onda nominal esté relacionado com a profundidade de penetracao. Os re-
quisitos gerais para fontes de OCT sao: emissao na regiao do infravermelho;
curto comprimento de coeréncia e alta radiancia (1).

O comprimento de onda de emiss@o (comprimento de onda nominal)
e a poténcia da fonte determinam a profundidade de penetragao do OCT
(13, 15). Essa profundidade de penetracao da luz é limitada pelas propriedades
épticas do tecido biolégico, como absorgao e espalhamento (17). A absorgao
na regiao visivel é alta, sendo muito mais baixa préximo ao infravermelho. Isso
acontece porque o comprimento de onda ¢ muito longo para resultar grandes

quantidades de transicoes de elétrons, mas é muito curto para induzir transicoes
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vibracionais na agua, que tem seu maximo perto de 1450 nm. O espalhamento
¢ influenciado pela diferenga entre os indices de refragao (1, 7).

A resolucao axial é uma especificacao importante em um sistema OCT.
Em muitas aplicagoes biomédicas, alta resolucao axial é necessaria para dis-
tinguir os limites e os diferentes tipos celulares. Também conhecida como re-
solucao longitudinal, a resolucao axial estd relacionada ao comprimento de
coeréncia da fonte de luz, conforme visto na Se¢ao 2.2, mas também depende
das propriedades de absorcao e espalhamento do tecido. Essa relagao ocorre
devido a natureza de banda larga da luz, onde a interferéncia entre os campos
opticos s6 é observada quando os comprimentos do caminho 6ptico no espelho
referéncia e na amostra se correspondem dentro do comprimento de coeréncia
da luz (15). Alta resolucao axial pode ser atingida independentemente das
condigoes de foco do feixe. Considerando uma fonte com uma distribuigao es-

pectral Gaussiana, a resolucao axial é:

e (22) (2 s

onde Al e A\ sao larguras totais a meia altura da funcao de autocorrelacao e

do espectro de poténcia, respectivamente, e A é o comprimento de onda central
da fonte. Dado que a resolucao axial é inversamente proporcional a largura de
banda da fonte de luz, alta resolucao pode ser atingida usando fontes épticas
de banda larga (18).

Para um comprimento de coeréncia curto, quanto maior a largura de
banda, melhor a resolucao e o contraste. As fontes para OCT mais efetivas sao
as que emitem luz de um pequeno ponto sobre um grande angulo, ou de um
ponto largo sobre um angulo fechado. Desta forma, atende ao requisito de alta
radiancia, que necessita ampla faixa dinamica e alta sensibilidade de deteccao
para obter imagens de estruturas com fraca reflexdo em tecido profundo (1).

As fontes mais usadas sdo edge-emitting light-emitting diodes (ELED’s)
e superluminescent diodes (SLD’s) que possuem espectros de largura de 10-
100 nm FWHM com comprimento de onda central variando entre 675 nm a
1550 nm (13, 14). Por causa de sua alta irradiacdo e um custo relativamente
baixo, fontes SLD sao excelentes opgoes para o sistema do OCT. No entanto,
seu comprimento de coeréncia (tipicamente entre 15 e 30 pum) nao é curto o
suficiente para atingir resolucoes necessarias para muitas aplicagoes médicas.
Uma forma de compensar a troca entre a poténcia da fonte e a largura de
banda é sintetizar uma fonte de banda larga combinando a saida de varios
SLDs com diferentes comprimentos de onda central (1). Alta resolucao axial

ja foi demonstrada combinando a saida de dois SLDs, usando acopladores de
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fibra 6ptica. Os SLDs individuais usados tinham comprimento de onda central
de 840 nm e 920 nm, proporcionando um espectro de saida de 155 nm (19). A

Tabela 2.1 apresenta alguns exemplos de fontes usadas em OCTs.

Tabela 2.1: Dados de fontes de luz de baixa coerécia para OCTs. Fonte: (13).

Fonte de luz A A Al Poténcia
(nm) (um)  coerente

SLD 675nm 10 20 40mW
820nm 20 15 50mW
820nm 50 6 6mW
930nm 70 6 30mW
1300nm 35 21 10mW
1550nm 70 15 5mW
1325nm 100 7.7 10mW

Lente Kerr

Ti: laser de safira 0.81pym 260 1.5 400mW

Cr: fosterite 1280nm 120 6 100mW

LED 1240nm 40 17 0.1mW
1300nm

ASE fontes de fibra 1300nm 40 19 60mW
1550nm 80 13 40mW

Super fluorescente

Yb-fibra dopada 1064nm 30 17 40mW

Er-fibra dopada 1550nm  80-100 16 100mW

Tm-dopada 1800nm 80 18 TmW

Fibra de cristal fotonica 1.3um 370 2.5 6mW
725nm 370 0.75

Thermal tungsten 880nm 320 1.1 0.2W

halogen

Outro tipo de fonte utilizada em OCT sao as fontes laser. A publicacao
do artigo em que Albert Einstein introduz o conceito de transicoes quanticas,
sugerindo a absorcao, emissao espontanea e estimulada de radiagao luminosa
e a invengao do MASER (Microwave Amplification by Stimulated Emission of
Radiation) em 1954 foram as pequisas precursoras para o desenvolvimento do
laser. O LASER (Light Amplification by Stimulated Emission of Radiation),
inventado em 1960 por Theodore H. Maiman tem como principio de funcio-
namento a emissao estimulada de ondas eletromagnéticas na regiao do visivel,
do infravermelho e do ultravioleta.

Os lasers compreendem trés elementos chaves: o meio (gasoso, liquido ou
sélido) que gera a luz do laser; o estimulador da radiacao (éptico, elétrico,
quimico, etc.) que prové a energia necessiria para que o meio gere luz; e
a cavidade O6ptica, responsavel pela concentracao da luz gerada e por sua
emissao na forma continua ou pulsada. O comprimento de onda da luz emitida

¢ determinado pelo meio utilizado enquanto a poténcia é determinada pela
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qualidade da cavidade éptica. O que distingue a radiacao laser dos outros
tipos de radiacao é a colimacao do seu feixe e a alta coerécia.

Considerando a necessidade de fontes de baixa coeréncia nos sistemas
OCT, é fundamental a realizacao de um processo de alargamento espectral

caso lasers sejam utilizados como fonte. Eo caso, por exemplo, do Swept-
Source OCT.

2.3.2
Resolucao transversal (resolucao lateral)

Uma das vantagens do OCT ¢ a total dissociagao entre a resolugao
transversal e a axial. A resolugao transversal (Az) no sistema do OCT §é
determinada pelo tamanho do ponto de foco, assim como na microscopia

convencional. Ela é dada por:

s (2)(4) 10

onde d é o diametro do feixe de luz na lente (spot size) na lente e f é
o comprimento focal. Alta resolucao transversal pode ser atingida usando
uma abertura numérica grande e focando o feixe em um tamanho de ponto
pequeno!. Além disso, a resolucao transversal também se relaciona com a
profundidade de foco (parametro confocal b) que é duas vezes a distancia

de Raleigh (2zg): AL

2\
A Figura 2.8 mostra a relagao entre a cintura do feixe e o comprimento

2zp = (2-20)
do foco para aberturas numéricas pequenas (a) e grandes (b). O aumento
da resolucao transversal resulta na diminuicao da profundidade focal (18).
A resolucao lateral da imagem ¢ limitada pelo diametro do feixe dentro da

amostra (2).

2.3.3
Sensibilidade de deteccao dptica

O OCT pode medir sinais refletidos com alta sensibilidade de detecgao.
Essa alta sensibilidade ¢é obtida, por exemplo, usando-se deteccao heterédina
(optical heterodyne detection) (9). A sensibilidade de um sistema OCT também
¢ chamada de faixa éptica dinamica.

A deteccao 6ptica pode sofrer influéncia de trés fontes de ruido: ruido

shot, ruido de intensidade optica e ruido térmico. O ruido shot é a granularidade

'Para definicoes de termos tais como comprimento focal, abertura numérica e outros
conceitos da 6ptica geométrica, ver referéncia (16).
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(b)

Figura 2.8: Cintura do feixe e comprimento do foco para aberturas numéricas
(a) pequenas e (b) grandes. Fonte: (8).

das medigoes de baixa poténcia devido a quantizacao da luz e suas interacoes
com os elétrons dentro do detector. Ele ocorre por causa da aleatoriedade do
tempo de chegada dos elétrons que constituem a fotocorrente (15).

O ruido de intensidade 6ptica, também conhecido como ruido de inten-
sidade relativa (RIN), descreve o batimento entre as frequéncias constituintes
do espectro da fonte. Para fontes de banda larga nao polarizadas (e.g. SLDs),
o ruido é dependente apenas da largura espectral do dispositivo (15). E o ruido
térmico surge do movimento randomico das particulas devido a energia térmica
de um sistema. Em circuitos elétricos, o resistor € o inico elemento passivo que
troca energia com o ambiente. Dessa forma, o ruido térmico estd associado a
transferéncia de energia e o equilibrio da temperatura entre o resistor e a sua
vizinhanca (8).

Cada contribuicao de ruido é somada para obter a corrente total de ruido.
Sendo o OCT um sistema que funciona de forma anédloga a deteccao heterddina,
ele pode ser desenvolvido para atingir detecgao limitada pelo ruido shot. Nesse
caso, RIN e ruido térmico sao negligenciaveis na equagao. Assim, a razao-
sinal-ruido (SNR - signal-to-noise-ratio) pode ser calculada utilizando técnicas
padrao provindas da teoria de comunicacao éptica, dado por:

_ P i
SNR = 10log (QhVNEB) (2-21)

onde P ¢ a poténcia éptica detectada, NEB ¢ a largura de banda equivalente de
ruido (noise equivalent bandwidth) detectado, n é a eficiéncia quantica global

do detector e hrv é a energia do féton. Alta resolucao e alta velocidade de
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aquisicao de imagem requerem poténcias Opticas mais altas para atingir certa

razao-sinal-ruido (18). A razao % corresponde ao nimero de elétrons por

unidade de tempo gerado pelo detector devido a luz que retorna.

2.3.4
Modos de varredura

O sinal capturado realizando apenas uma varredura axial é chamado de
scan de amplitude (A-scan — Amplitude Scan) e a visualiza¢ao é bem simples.
Os dados de cada ponto sao plotados em um grafico de refletividade em funcao
da profundidade, ilustrado na Figura 2.9. Considerando que existe apenas uma
direcao da informacao, nenhuma informacao é perdida e padroes sao facilmente

identificados.

Axial (longitudinal)

Refletividade

Distancia

Figura 2.9: A-scan. Adaptado de: (8).

Movimentando-se o feixe sobre a amostra em uma dire¢ao, uma imagem
da secao transversal de parte da amostra é obtida, chamada de scan de
brilho (B-scan — Brightness Scan), funcionamento andlogo ao B-scan do
ultrassom. Realizando-se varios A-scans para posicoes transversais adjacentes,
é possivel construir uma imagem 2D, como ilustra a Figura 2.10. A refletancia
é representada pela escala de cinza, a varredura é realizada no eixo x e a
profundidade no eixo z (considerando sempre a amostra como referéncia).

Para imagens volumétricas, miltiplos B-scans proximos uns dos outros
sao realizados, como ilustra a Figura 2.11. Em imagens 3D, o processo de
visualizacao é um pouco mais elaborado e, com isso, outras técnicas sao
incorporadas para garantir melhor clareza nas imagens.

Independente do método de amostragem usado, o resultado é essen-
cialmente um vetor de valores de refletancia. Para serem visualizados, os

valores de saida sao digitalizados para serem, entao, processados e visua-
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Scan transversal

_Retina Fovea centralis

o —

L

Figura 2.11: C-scan. Fonte: (21).

lizados. O processamento e visualizacao sao analogos a outros métodos de
imageamento médicos, como o MRI (Magnetic Ressonance Imaging) e o CT

(Computed Tomography).

2.4
Tipos de OCT

24.1
Dominio do Tempo (TD-OCT)

Técnica tradicional do OCT (2), o TD-OCT (time domain OCT) é ba-
seado no principio da reflectometria. E possivel medir a quantidade de luz
refletida pela amostra em uma profundidade especifica transladando o espe-
lho referéncia para variar a diferenca de caminho éptico no interferometro
enquanto realiza as medicoes. O sinal, que indica a refletividade em profundi-
dade, é amostrado ao longo do tempo. A luz que percorre determinada distancia
cria uma interferéncia no fotodetector, que s6 acontece quando a diferenca do

caminho fica na regiao do comprimento de coeréncia da fonte de luz.
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A Figura 2.12 ilustra um sistema OCT em dominio do tempo baseado
em fibra optica. O acoplador, iluminada pela fonte de banda larga, divide o
feixe. Um feixe segue em direcao ao espelho referéncia e o outro é focalizado

na amostra. O acoplador, entao, os recombina para ser captado pelo detector.

A Espelho
referéncia
—

Fonte de luz
de baixa coeréncia
temporal

Foto detector

Processador
do sinal

Figura 2.12: OCT no dominio do tempo. Fonte:(13).

Sendo a base dos OCTs comerciais, TD-OCT tem um grande potencial
de adaptacao em novos desenvolvimentos, como no Doppler OCT e outras
técnicas. Sua principal desvantagem é a necessidade de realizacao de uma
varredura de profundidade ponto-a-ponto (13).

Diversos modelos foram desenvolvidos para descrever as interagoes do
campo Optico com o tecido bioldgico, como por exemplo, as simulagoes Monte

Carlo baseadas no principio Huygen-Fresnel (22, 23, 24, 25, 26).

2.4.2
Dominio da Frequéncia

No dominio do tempo é possivel gerar imagens 1D ou 2D de uma secao
transversal da amostra movendo o espelho referéncia, o que requer muito tempo
para visualizar grandes areas da amostra em tempo real. O OCT no dominio
da frequéncia resolve esse problema, pois faz uso da informacgao espectral e
das mudancas no tempo do valor do sinal, sendo dessa forma que o sinal é
totalmente definido.

Dessa forma, a reflectividade da amostra pode ser obtida para todas
as profundidades de uma tnica vez medindo a interferéncia no dominio da
frequéncia e entao aplicando a transformada de Fourier. Com a transformada
de Fourier é possivel obter do espectro as informagoes e as colocar novamente
no dominio do tempo, conseguindo as mesmas informacoes de magnitude e

atraso que as obtidas pelo TD-OCT de uma forma mais agil.
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H& duas maneiras diferentes de adquirir as informagoes espectrais: OCT
no dominio de Fourier (também conhecido como OCT no dominio espectral)
e Swept-Source OCT.

OCT no dominio de Fourier/Espectral (FD-OCT)

No FD-OCT, ao invés de usar um unico detector, a luz que sofre
interferéncia é separada em dois feixes distintos por um elemento dispersivo
(e.g. prisma) de acordo com o comprimento de onda, e entao, detectado usando

um detector linear (Figura 2.13).

Referéncia

FEE LT

Fonte de Baixa

Coeréncia
Rede de ———
difraciao ~~ I””' Amostra
Array de
detectores Eletrénica @

Figura 2.13: OCT no dominio de Fourier.

Esse método tem outra vantagem sobre a técnica que utiliza um tnico
detector: considerando que uma quantidade menor de luz sem interferéncia
atinge o array de detectores, a razao sinal-ruido tem uma melhora signifi-
cativa. Quanto maior o numero de janelas espectrais separadas usadas no
espctometro, maior a razao sinal-ruido. Leitbeg et al (27) comparam o desem-
penho com o TD-OCT.

Swept-Source (SS-OCT)

No SS-OCT, a informacao de frequéncia nao é extraida usando um
espectrometro. Ao invés disso, a informacao é codificada no tempo varrendo a
frequéncia da fonte de luz com um curto espectro (e.g. um laser) no tempo. A
interferéncia resultante é detectada com um tnico detector ao longo de uma
varredura, corrigindo as nao-lineariedades, e uma transformada de Fourier é
aplicada para obter as informagoes Opticas. Para atingir resolugao na mesma
faixa que os outros métodos, a frequéncia do laser precisa ser varrida dentro de
uma banda equivalente a de uma fonte banda larga (18). A Figura 2.14 ilustra

uma montagem basica de um SS-OCT.
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Referéncia
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-
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Eletrénica A/D

Informacgao do A

Figura 2.14: Swept-Source OCT.

As vantagens do método swept-source sobre o OCT que utiliza um array
linear de detectores é que a luz na faixa de comprimento de onda entre 1000
nm a 1300 nm pode ser usada. Essa ¢ uma regiao boa para imageamento de
tecido com alto espalhamento, considerando que sao menos atenuados do que
nos comprimentos de onda menores. Detectores baseados em silicio, como os
usados no array, tém baixa sensibilidade em faixas de grandes comprimentos
de onda e nao precisar usa-los é uma clara vantagem.

Existem estudos que apresentam resultados tedricos e experimentais que
demonstram a superioridade em sensibilidade do SS-OCT e o FD-OCT sobre
o TD-OCT (28).

2.4.3
OCT Funcionais

O interesse em parametros funcionais, do ponto de vista médico, é
devido ao fato de mudancas morfolégicas normalmente precederem distirbios
funcionais. Portanto, parametros funcionais sao uteis para diagnosticos de
doengas em estégios iniciais (13). Mudangas desse tipo podem ser, por exemplo,
mudangas no fluxo de sangue e no contetido de dgua do tecido. Os principais
exemplos de OCTs funcionais sao o OCT sensivel a polarizagao (PS-OCT) e
o Doppler OCT (DOCT).

O OCT sensivel a polarizagao (PS-OCT) é a extensao funcional do OCT,
que utiliza as informacgoes adicionais de polarizagao que sao transportadas
pela luz refletida. Com essas informacgoes de polarizacao é possivel adicionar
novos contrastes de imagem, se comparado ao OCT baseado em intensidade.
O sistema do PS-OCT ¢ similar ao do TD-OCT ou do FD-OCT, com a adigao

de um polarizador linear depois da fonte e um divisor de feixes polarizador
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com um detector adicional na saida, como ilustra a Figura 2.15.

referéncia

i M _ﬁ Espelho

Polarizador Divisor

Linear de ‘

feixes
Fonte E ‘

Amostra

Divisor de feixes
polarizador

Foto detector .

. Foto detector

Figura 2.15: PS-OCT experimental. Fonte: (15).

O PS-OCT tem a capacidade de revelar informacoes importantes sobre
o tecido biolégico como, por exemplo, a distribuicao quantitativa da birre-
fringéncia. Informagoes da birrefringéncia nao estao disponiveis no OCT con-
vencional por tratar a onda eletromagnética como uma quantidade escalar (29).
Birrefringencia descreve mudancgas no estado de polarizacao da luz devido a
diferenca do indice de refracao da luz polarizada em dois planos ortogonais.

Doppler OCT é uma combinacao da técnica OCT com laser Doppler
flowmetry (LDF). Essa técnica permite imagens quantitativas do fluxo de flui-
dos em meio com alto espalhamento como, por exemplo, para monitoramento
in vivo do fluxo sanguineo sob a pele (30, 31).

Na montagem prética do sistema DOCT, como mostra a Figura 2.16,
o caminho do interferometro para a amostra tem uma angulacao relativa a
direcao do fluxo com valor 6. A luz detectada sofre espalhamento devido a
particula em movimento na amostra, passando por um duplo deslocamento
Doppler - uma vez da fonte para a particula e novamente da particula para a
objetiva (15). A velocidade da particula em movimento pode ser determinada
pela medicao do deslocamento Doppler e pelo conhecimento do angulo relativo
entre o sinal éptico e o fluxo.

A capacidade do DOCT em medir fluxo em amostras com alto espalha-
mento tem grande potencial em imagens n vivo do fluxo sanguineo tanto para

pele (32) quanto para retina (33).
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Micro-canal

Particula

N

Sistema OC

Figura 2.16: Esquema da operacao do DOCT. Fonte: (15).

2.5
Aplicacoes biomédicas

A capacidade da Tomografia por Coeréncia Optica de imageamento nao-
invasivo, em tempo real e com profundidade de até 3 mm, possibilita uma
ampla gama de aplicagoes médicas e tecnoldgicas (34). A vasta quantidade de
publicagoes avaliando diferentes aplicacoes em diversos campos da medicina
confirma o grande potencial do OCT.

O OCT tem grande potencial de aplicacao em situagoes onde a bidpsia
convencional tem valor clinico limitado. No minimo, trés cenarios clinicos gerais
foram identificados para aplicacoes do OCT. O primeiro cenario é em situacoes
onde a biopsia convencional ¢ dificil ou impossivel de ser realizada devido
aos riscos envolvidos. Nesse cenario incluem-se biopsias do cérebro, artéria
corondria e cartilagens articulares. O segundo cendrio ocorre em situagoes
clinicas associadas a altas taxas de “falso-negativo” como, por exemplo, nos
diagndsticos de cancer em estagios iniciais. Altas taxas de falso-negativo
significam diagnodstico incorreto, mesmo em um cendrio no qual o médico tenta
identificar o problema. A terceira situacao em que o OCT demonstra grande
potencial é como guia em procedimentos microcirirgicos para reparos de nervos
periféricos e vasos sanguineos (3).

Dentre as areas biomédicas nas quais o OCT ja é amplamente utilizado,
destacam-se a oftalmologia, a odontologia, a dermatologia e a cardiologia.
Nesta secao do capitulo 2 é apresentada uma pequena revisao dos estudos

realizados para essas quatro areas ao longo das ultimas duas décadas.
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2.5.1
Oftalmologia

O imageamento oftalmolégico é um exemplo clinico de aplicagao do OCT
onde bidpsia convencional nao é possivel. A primeira utilizacao biomédica do
OCT foi para realizar imagens do olho, dando inicio as aplicacoes clinicas na
oftalmologia, atualmente o campo de maior sucesso das aplica¢oes clinicas do
sistema (35, 36, 37).

Precursor do imageamento de fundo de olho, o oftalmoscépio, inventado
por Helmholtz em 1850, permitiu a observacao da retina. Obter imagens do
fundo do olho apresenta alguns desafios pelo fato da pupila limitar a abertura
do olho e evitar que o brilho dos reflexos vindos da cérnea e do cristalino
atrapalhem o imageamento realizado na retina. A Figura 2.17 apresenta um
esquema da secao transversal do olho humano que mostra a luz entrando e

sendo focada pela cornea e cristalino para criar uma imagem na retina.

Cristalino Retina

Cdrnea MNervo dpticu

Figura 2.17: Segao transversal esquematica do olho humano. Fonte:(3)

Apesar de a retina ser praticamente um tecido transparente e de baixa
reflexao 6ptica, a alta sensibilidade 6ptica do OCT permite a deteccao de sinais
extremamente fracos. B possivel visualizar, de forma nao-invasiva, a morfologia
interna da retina e diferenciar detalhes da estrutura em tempo real.

O primeiro OCT comercial com aplicagao oftalmolégica foi langado
pela empresa Carl Zeiss, em 1996 (38). Na Figura 2.18 é apresentado um
comparativo entre uma imagem feita com o OCT da primeira geragao e a
mesma regiao avaliada por um OCT da terceira geragao.

Um grande nimero de estudos clinicos investigam o uso do OCT para
o diagnéstico e monitoramento de doengas na retina como glaucoma (39, 40),
buraco de macula (41, 42), edema macular (43), coriorretinopatia serosa central

(44), degeneragao macular relacionada a idade (45), neovascularizagao coroidal
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(b)

Figura 2.18: Comparativo das imagens geradas por OCTs (a) geracao 1 e (b)
geracao 3. Fonte: (38).

(45) e membrana epirretiniana (46). A tomografia por coeréncia Gptica tem
o potencial de detectar e diagnosticar estagios iniciais de doencas antes que
sintomas fisicos e perda irreversivel da visao ocorram.

E essencial um conhecimento extenso do indice de refracao das camadas
internas do olho para obtencao das dimensoes geométricas. Mapas de espessura
sao utilizados para representar dados tomograficos, como por exemplo, edema
macular em diabéticos, auxiliando na interpretacao dos dados obtidos com o
OCT (47, 48).

A espessura da camada da fibra nervosa da retina (RNFL — Retinal
Nerve Fiber Layer Thickness), indicador de estagios iniciais de glaucoma, pode
ser quantificada para os casos normais e de doenca. Em estudos recentes,
a influéncia de fatores como idade, sexo e etnia na RNFL foram avaliadas
utilizando sistemas SD-OCT (49, 50). Foi confirmada a influéncia da idade
na diminuicao da RNFL e identificadas relagoes entre as diferentes etnias e
a espessura da camada. Em outros estudos, medi¢coes da RNFL com OCT

detectaram anormalidades associadas ao glaucoma em estédgios inicias (51, 52).

2.5.2
Dermatologia

Na dermatologia, a maioria das doengas de pele podem ser diagnosticadas
por simples inspecao visual. A pele é um tecido complexo, com diversas
inomogeneidades (13). A auséncia de transparéncia da pele é devida a absorgao
da luz, influenciada pela concentracao de melanoma e hemoglobina, e ao
espalhamento, resultante dos diferentes indices de refracao. A Figura 2.19
ilustra as camadas da pele.

Imagens da pele com OCT possibilitam a visualizagao de mudancas estru-

turais no tecido, sendo um bom método para monitorar doencas inflamatoérias.
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Figura 2.19: Anatomia da pele.

A profundidade de penetracao do OCT identifica a stratum corneum, camada
mais externa da epiderme constituida principalmente de células queratinocitos,
e a derme, que consiste principalmente de uma rede de colageno, fibras elasticas
e fibroblastos.

O imageamento da derme por OCT resulta em sinais intensos, com
regioes de pouca reflexao que correspondem aos féliculos capilares e as
glandulas sebaceas. A epiderme gera sinais menos intensos do que a derme.
Em um A-scan, a borda da derme é caracterizada pelo segundo pico de inten-
sidade, como mostra a Figura 2.20. Em estudos realizados para determinar a
espessura da epiderme, Welzel (53) utilizou um sistema OCT cuja fonte pos-
sui comprimento de onda de 830 nm. Foi possAvel identificar que a espessura
da epiderme é de 195 pm (Figura 2.20). Estudos clinicos destacam o valor

diagnéstico do OCT para algumas doencas inflamatérias da pele (53).

Figura 2.20: Imagem de OCT da pele saudavel. A seta indica a epiderme. A
direita, o A-scan. Fonte: (53).

A reflexao da superficie da pele pode ser reduzida aplicando pomada, 6leo
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ou glicerol. O tratamento topico faz com que a pele fique mais transparente,
reduzindo o espalhamento da luz e aumentando a profundidade de deteccao
(53). Na Figura 2.21 é possivel perceber a absor¢ao da pomada pela pele.
Comparando (a) com (c), a stratum corneum apresenta um consideravel
aumento de espessura resultante do aumento da quantidade de agua na

camada.

Figura 2.21: Imagens de OCT da pele saudavel (a) antes, (b) logo em seguida
da aplicagao de pomada com 10% de ureia e (¢) 35 minutos depois. Fonte:(53).

A Figura 2.21 ilustra o potencial do imageamento por OCT em quanti-
ficar os efeitos de hidratacao e desidratacao devidos a aplicacao de substacias
para o tratamento da superficie da pele. Da mesma forma, o uso de OCT pode
ser aplicado em dermatologia para monitorar, de forma nao-invasiva, a recu-

peracao da pele durante o tratamento de doengas inflamatérias (53, 54, 55).

2.5.3
Cardiologia

Na érea de cardiologia, o OCT também pode ser utilizado em situacoes
onde a bidpsia convencional nao é possivel. Um exemplo é o imageamento da
morfologia da placa aterosclerdtica, area da cardiologia que desperta intensa
investigacao.

Algumas pesquisas apontam que a maioria dos casos de infarto do
miocardio é resultado de placas instaveis, de pequena a média dimensoes.
Essas placas sao carregadas de moléculas de colesterol e possuem alto risco de
ruptura, que pode resultar em trombose aguda e oclusao vascular (56, 57, 58).
A capa fibrosa da placa aterosclerdtica é estruturalmente fina, o que dificulta a

visualizacao de placas instaveis por meio de técnicas radiolégicas convencionais,
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como a angiografia. Essa dificuldade é decorrente da limitacao em visualizar
o limen da artéria. O imageamento das placas por ultrassonografia, por sua
vez, é limitado devido a faixa de resolugao axial (150-200 mm) e radial (200-
400 mm)(Figura 2.22). Apesar de ser similar ao ultrassom intravascular, o
OCT proporciona imagens da parede arterial com resolugao 10 vezes maior,
possibilitando a visualizacao da capa fibrosa. Da mesma forma, o OCT pode
oferecer sensibilidade muito maior na deteccao de interiores lipidicos dentro
ateromas coronarios (59).

A Figura 2.22 apresenta um comparativo das técnicas diagnosticas por
OCT, ultrassom, ressonancia magnética, fluoroscopia e angioscopia, no que diz

respeito ao seu potencial para resolucao de imagem.

OCT Ultrassom MRI Fluoroscopia Angioscopia

Resolucao
(Hm) 1-15 80-120 80-300 100-200 <200

Tamanho

da sonda 140 700 N/A N/A 800
(Mm)

Radiacao

Ionizante No No No Yes No

Figura 2.22: Comparativo entre diferentes técnicas diagnoésticas para imagea-
mento, no que concerne a resolucao espacial. Fonte: (59).

A aplicacao clinica da endoscopia intracoronaria com tomografia por
coeréncia 6ptica tem sido estudada hd mais de uma década (13, 58, 59, 61, 63).
Uma comparagao do OCT (com comprimento de onda central de 1300 nm,
AX = 72 nm e poténcia da fonte de 5mW) e uma imagem histologica em
vasos de cadaveres demonstrou clara diferenciacao das camadas intima, média
e adventicia (13).

Sendo assim, a tomografia por coeréncia éptica é considerada uma técnica
promissora na area de diagnodstico intravascular in vivo para identificacao
de placas instaveis e como guia de procedimentos de intervencao, como a

aterectomia (para remogao de placa aterosclerdtica) e a colocagao de proteses.
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A Figura 2.23 apresenta uma imagem ex vivo gerada com OCT e a comparacao
com a histologia. A seta indica uma placa instavel altamente calcificada coberta
por uma fina camada (60, 62). Imagens desse tipo podem ser obtidas utilizando
endoscopios de fibra éptica baseados em cateteres, como exemplificado na
Figura 2.24.

Figura 2.23: Comparacao entre a
imagem ez wvivo de uma placa

aterosclerdtica instavel obtida por Figura 2.24: Exemplo de cateter
meio de OCT e miscrospopia utilizado em endoscopio de fibra
éptica. Fonte: (3). éptica. Fonte: (3).

No entanto, como o sangue possui alto espalhamento éptico, é necessaria
a utilizacao de técnicas de oclusao por balao ou lavagem com soro fisiolégico
para a realizacao de imagens intravasculares (13).

As energias aplicadas na tomografia por coeréncia éptica intravascular
sao relativamente baixas, com poténcia de saida na faixa de 5,0 a 8,0 mW.
Valores nessa faixa de poténcia nao sao considerados de risco para causar

danos funcionais e estruturais ao tecido (59, 61, 63).

2.5.4
Odontologia

Os dentes sao, basicamente, compostos de esmalte, dentina e polpa. A
maior parte do dente é formada pela dentina, constituida por tiubulos que
irradiam da cavidade da polpa até sua periferia (Figura 2.25).

Os primeiros estudos odontolégicos utilizando OCT foram realizados em
1998, com o objetivo de obter um método mais preciso e confortavel para
identificar doengas periodontais (64, 65).

Doencas periodontais sao desordens induzidas por placas que resultam
na perda de conectividade entre o dente e a mucosa oral. A Figura 2.26 ilustra
imagens de tecido dentéario e periodonto de porco. E possivel identificar a

jungao esmalte/cemento, importante ponto de referéncia para determinagao
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Figura 2.25: Ilustragao do interior do dente. Adaptado de: The American
Heritage Science Dictionary.

do nivel de aderéncia do tecido periodontal, e a interface dente/gengiva,
possibilitando a avaliacao do sulco gengival, quando presente. Foi utilizado
nesse estudo um sistema TD-OCT e como fonte um diodo superluminescente
com comprimento de onda central 1310 nm, largura de banda espectral de 47
nm, poténcia de 70 4W na amostra, resolucao transversal de 20 um e resolucao
axial de, aproximadamente, 17 pum (65).

Em estudo utilizando sistema OCT dental baseado em fibra éptica com
comprimento de onda central de 1300 nm e poténcia de saida de 15 mW (64),
a profundidade de penetracao variava de 3 mm em tecido duro a 1,5 mm
em tecido mole, sendo possivel visualizar componentes estruturais da gengiva,
como sulcos e epitélio; e dentre as estruturas de tecido duro foram identificados
o esmalte, a dentina e a juncao dentina-esmalte.

A odontologia é um campo em que OCT sensivel a polarizacao tem
crescente importancia. Estudos da propagacao da luz em tecido dental usando
PS-OCT revelaram forte birrefringéncia no esmalte e propagacao anisotropica
da luz através dos tubulos da dentina (65).

Imageamentos por OCT, tanto de lesoes cariosas incipientes, quanto
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Figura 2.26: Imagem de secao transversal de OCT (esquerda) e de microscépio
(direita) do tecido dentdrio e periodonto de porco. Fonte: (65).

de lesoes de caries avancadas, foram realizadas para avaliagao de severidade
ou da remineralizagao, objetivando a determinacao da eficiéncia dos agentes
quimicos na inibi¢ao da desmineralizacao (66). O OCT também ¢é utilizado para
testar a inibicao de desmineralizacao por diferentes agentes fluoridricos nas
superficies periféricas a aparelhos ortodonticos, avaliar lesoes brancas causadas
por desmineralizacao em volta de aparelhos ortodonticos, avaliagao da mucosa
oral, status de implantes dentais, além da integridade e qualidade das proteses
(64, 65, 67, 68, 69, 70, 71, 72).

Um exemplo das possiveis aplicacoes é o imageamento da mucosa oral. O
estudo de Feldchtein et al (67) utiliza um sistema OCT compacto, baseado em
fibra éptica com dois diodos superluminescentes, operando em 830 nm e 1280
nm que produzem, respectivamente, 1,5 mW e 0,5 mW. A resolucao axial foi de
13 pm (830 nm) e 17 pm (1280 nm) (67). Nas aplica¢oes em tecidos duros, por
sua vez, se utiliza o sistema OCT com apenas uma fonte superluminescente,

operando em 1280 nm, com poténcia de aproximadamente 2mW (64).
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2.6
Efeitos biolégicos da radiacao Laser ou LED visivel e invisivel

Por estarem mais expostos, os principais sistemas biologicos suscetiveis a
danos ocasionados por radiacoes eletromagnéticas na faixa de 100 nm a 1 mm
sao os olhos e a pele humana.

Os efeitos bioldgicos ocorrem quando ha absorcao da radiacao, sendo o
comprimento de onda do feixe irradiado que determina qual tecido a radiacao
é capaz de danificar (20). Comprimento de onda, poténcia, duragao, taxa de
repeticao, diametro e divergéencia do feixe sao caracteristicas que permitem
a avaliacao de quais riscos o individuo estd sujeito se exposto a radiacao
eletromagnética.

A norma IEC 60825-1:2001 classifica os equipamentos a laser com base no
Limite de Emissao Acessivel (AEL - Acessible Emission Limit), valor maximo
de radiacao do laser a qual um individuo pode ser exposto durante a operacao
do equipamento. O AEL, por sua vez, tem como base os niveis de Exposicao
Méxima Permissivel (MPE - Mazimum Permissible Exposure), que determina
a exposicao para uma pessoa sem que isso lhe cause danos. Os niveis MPE
sao especificados para exposicao ocular e dérmica, e consistem em uma funcao
do comprimento de onda da radiacao do laser, do tempo de exposicao e da
poténcia maxima emitida (20).

A Tabela 2.2 apresenta um resumo dos principais efeitos adversos ocasi-
onados pela radiacao laser nos olhos e pele de acordo com o comprimento de

onda (20).

Tabela 2.2: Efeitos adversos a radiacao laser. Fonte: (20)

Regiao Espectral Efeitos: olhos Efeitos: pele
Ultravioleta C 100 nm a 280 nm Fotoqueratite Egéema; Cancer de
Envelhecimento  pre-
Ultravioleta B 280 nm a 315 nm Fotoqueratite coce; Aumento da
pigmentacao
Queimaduras; Escure-
Ultravioleta A 315 nm a 400 nm Catarata fotoquimica | cimento do pigmento;

Reagoes fotosensitivas

Queimaduras; Escure-
., Dano termal e fo- | 7 .
Visivel 400 nm a 780 nm . . cimento do pigmento;
toquimico da retina ~ .-
Reagoes fotosensitivas

Catarata; queima da

Infravermelho A 780 nm a 1400 nm . Queimaduras
retina
Catarata; queima da .
Infravermelho B 1,40 um a 3,00 pm rotina Queimaduras
Infravermelho C 3,00 pm a 1 mm Queima da cérnea Queimaduras

O olho humano é quase sempre mais vulneravel a danos do que a pele.
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A cornea, diferentemente da pele, nao possui uma camada externa de células
mortas para protecao. A Figura 2.27 ilustra as caracteristicas de absorcao do

olho para diferentes regioes espectrais da radiagao de 190 nm a 1 mm.
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(400nm - 1400nm)

Infravermelho médio e Radiacéo
Infravermelho distante
(1400nm - 1mm) e
Ultravioleta médio
(190nm - 315nm)

Camara
nnineor 1
Coman

ng  Cislabed

Ultravioleta préoximo
Infravermelho
(315nm - 390nm)

=

Figura 2.27: Caracteristicas de absor¢ao do olho humano. Adaptado de: (73).

A exposicao ao laser entre 400 nm a 1400 nm, que inclui toda a
porcao visivel do espectro, é de grande risco para a retina, pois a radiacao
eletromagnética colimada é focada em um pequeno ponto da retina. Por
exemplo, um feixe visivel com irradiancia de 10 mW /cm? resultaria em uma
exposicao da retina de 1000 W /cm?, um fator de 100000 vezes. Essa irradiancia
é muito superior a necessaria para causar danos a retina. Para os piores casos de
exposicao a radiagao acontecerem, o olho precisa estar focado a certa distancia
e um feixe direto ou refletido deve entrar no olho. A Figura 2.28 apresenta os
quatro casos possiveis.

As propriedades de absorcao do olho com risco de danos ao tecido
biolégico sao ilustradas na Figura 2.29. A energia laser é (a) absorvida pelo
tecido que, (b) produz calor e esse calor é conduzido aos tecidos da vizinhanga.
No caso de onda continua ou pulso longo (c), a persisténcia da frente térmica
vai progressivamente aumentando a lesdo. Para lasers de pulso curto (d), a

alta densidade de poténcia causa ruptura das células e danos por deslocamento
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Figura 2.28: Observagao visual do feixe de radiagdo luminosa: (a) direta,;
(b)refletido por uma superficie plana espelhada; (c)refletido por uma superficie

curva espelhada;e (d)difuso refletido por uma superficie nao espelhada.

fisico. A norma IEC 60825-1 assume a menor distancia de acomodagao como

100 mm nos comprimentos de onda variando de 400 nm a 1400 nm. Nos

comprimentos de onda menores que 400 nm e maiores que 1400 nm, os maiores

riscos aos olhos sao no cristalino e na cérnea. E nos comprimentos de onda entre

1500 nm e 2600 nm, a radiacao penetra no humor aquoso.
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Figura 2.29: Dano causado ao tecido biologico induzido por radiacao laser.

Fonte:(20).

De maneira geral, a pele tolera uma exposi¢ao maior a radiacao do que o

olho. Os efeitos bioldgicos na regiao espectral do visivel e do infravermelho

podem variar de leves queimaduras a bolhas severas. Em casos de alta

irradiancia, podem ocorrer pigmentagao, ulceragao e cicatrizagao da pele, além

de danos aos 6rgaos internos.
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