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Resumo

Atualmente tem-se vindo a registar um interesse progressivo na utilizacdo de métodos
Opticos na Medicina e Biologia. Apesar dos estudos existentes conseguirem reconhecer um
vasto leque de possiveis tratamentos para contrariar os efeitos de doencgas cancerigenas nos
pacientes, estudos recorrendo a aplicacéo de radiacdo laser como ferramenta de destruicéo
de neoplasias de forma eficaz e com detalhe s&o ainda escassos, uma vez que, em areas
como a fototerapia aplicada a oncologia ou imagiologia, a elevada difusdo a que a radiagédo
luminosa é submetida pelos tecidos bioldgicos tem restringido o seu proposito.

Esta tese apresenta um estudo sobre técnicas de manipulacdo de frentes de onda que
visam aumentar a eficécia dos tratamentos que utilizam radiacdo laser para a destruicéo de
células cancerigenas. Para a obtencdo de resultados foram elaborados um conjunto de al-
goritmos numéricos em MATLAB® (interface) com a capacidade de receber, processar e
analisar os dados originados pelas simulagdes em ZEMAX™, Em func¢édo da técnica abor-
dada, os resultados foram apresentados sob a forma de graficos de irradiancia (obtidos por
detetores retangulares em ZEMAX™), graficos de pontos ou tabelas para analisar a con-
vergéncia do algoritmo. Com estas ferramentas foi possivel avaliar qual dos métodos estu-
dados é mais eficaz na modelacao da frente de onda de um feixe de radiacdo laser, contra-
riando assim os efeitos da difusdo que ocorre quando a luz atravessa um meio turbido e que
dificultam a obtencdo de imagem a profundidades elevadas.

A modelacdo do feixe, para o qual foram testadas varias técnicas e algoritmos, apre-
sentou resultados favoraveis uma vez que se verificou um aumento da concentracéo, e,
portanto, melhor focagem do feixe a profundidades superiores a 1 mm no interior do meio
tarbido desenvolvido com caracteristicas muito similares as da pele e tecido muscular (fan-
toma).

Qualquer um dos algoritmos desenvolvidos apresenta boas perspetivas sobre uma
eventual implementacdo deste modelo de simulacdo funcional com base em ZEMAX™,

Palavras-chave: Métodos Opticos, Doencas Cancerigenas, Radiagio Laser, Di-
fusdo, Tecidos Bioldgicos, ZEMAX™ MATLAB®







Abstract

At the present time there has been registered a progressive interest in using optical
methods in Medicine and Biology. Even though existing studies are able to recognize a
myriad of possible treatments to counteract the effects of carcinogenic diseases in patients,
studies that focus on the use of LASER radiation as a tool that is able to destroy neoplasms
effectively and with detail are still scarce, since, in areas as oncology applied phototherapy
or imaging, the high levels of diffusion that the radiation is submitted to by the biological
tissue has restricted its purpose.

This thesis presents a study about manipulation techniques of wave fronts that aim
to increase the efficiency of treatments that use LASER radiation for the destruction of
carcinogenic cells. To obtain the results a set of numeric algorithms in MATLAB® was
created (interface), with the ability of receiving, processing and analysing data from sim-
ulations performed in ZEMAX™., The results are presented as a function of the technique
in study in the form of irradiance graphics (obtained by rectangular detectors in ZE-
MAXT™) point graphics or tables to analyse the convergence of the algorithm. With these
tools, it was possible to evaluate which one of the methods is more effective in the mod-
elling of the wave front of the LASER radiation beam, counteracting the diffusion effects
that occur when light passes through a turbid medium that stunt to obtain images at high
depth.

The modelling of the beam, for which were tested several configurations and algo-
rithms, showed positive results, since there was registered an increase in concentration
and consequently a better focus of the beam at depths higher than 1 mm, in the interior of
the turbid structure developed with characteristics very similar to the ones of the skin and
muscle tissue (phantom).

Both iterative and non-iterative algorithms that have been developed present en-
couraging prospects about an eventual implementation of this functional simulation
model with basis in ZEMAX™,

Key words: Optical Methods, Carcinogenic diseases, LASER radiation, Diffu-
sion, Biological Tissues, ZEMAX™, MATLAB®.
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Capitulo

Introducao

1.1 Contextualizacéo

Segundo a International Agency for Research on Cancer, em 2018, foram estimados
18,1 milhdes de novos casos e 9,6 milhdes de mortes provocadas por cancro em todo o
mundo, sendo esta doenga uma das duas principais causas de mortalidade no planeta. Com
0 nmero de casos de pacientes a aumentar ano apés ano [1],[2], torna-se imperativo pro-
curar solugdes que consigam diagnosticar precocemente a doenca, controlar a proliferacao
de células tumorais e promover a sua destruicdo, tudo isto de forma o mais eficaz possivel
e de modo a que as consequéncias sofridas pelo paciente sejam o menos nefastas possivel
para a sua saude [3],[4],[5].

Assim, nos ultimos anos, tém sido realizados estudos recorrendo a aplicacao de radi-
acdo laser como ferramenta de destruicdo de neoplasias, funcionando como agente de aque-
cimento fototérmico seletivo no tratamento de células tumorais e oferecendo a possibili-
dade de, ndo s6 minimizar a dosagem de luz em terapias fototérmicas, como também pro-
mover a qualidade da imagem em profundidade e resolucéo [5],[6].

No entanto, apesar da evolucdo deste método de tratamento, é necessario ultrapassar
os efeitos do scattering (difusdo) da luz no interior de meios difusores, algo que tem inspi-
rado cientistas ao longo das Ultimas décadas para desenvolver novas técnicas de imagiolo-
gia optica. De facto, a propagacdo da luz em tecidos bioldgicos (meio tarbido), é um pro-
cesso aleatorio, cujo grau de importancia sera tanto maior caso a energia concentrada que
atinge o tumor nao seja a suficiente para que este seja eliminado totalmente, ou, visto por
outra perspetiva, seja demasiado elevada, o que podera afetar as células saudaveis do tecido
proximo [7].
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Como tal, com o desenvolvimento deste trabalho, pretende-se estudar a propagacao
de radiacdo laser num meio tarbido atraves da modelacdo da frente de onda incidente, re-
correndo a simulacdo de diferentes técnicas ja existentes (e que abordarei num capitulo
posterior). Deste modo, procurarei obter uma frente de onda que maximize a densidade de
energia num ponto especifico no interior do meio em estudo, contribuindo para a realizagdo
de terapias ou métodos de diagnostico mais eficazes e em profundidades superiores.

1.1.1 Aplicacdes

Existem diversos tipos de aplicacdes onde a utilizacdo de técnicas de manipulacéo ou
reconstrucdo de frentes de onda para focagem de luz e obtencdo de imagem no interior de
meios tarbidos, apresentam impactos significativamente positivos com uma melhoria dos
seus resultados em parametros como a resolucéo e profundidade da imagem obtida [7],[8].
Apresento, seguidamente, algumas aplicacdes de interesse.

e Cuidados de saude

Relativamente aos cuidados de saude, a conjugacao de fase de frentes de onda,
apresenta-se como uma importante ferramenta no processo de evolugdo no desen-
volvimento de novas técnicas de diagndstico de doencas cancerigenas, bem como
para avaliar o estado de salde de um paciente. De acordo com Conkey et al.[9],
a monitorizacdo da propagacéo de luz no interior de meios tdrbidos € de particular
interesse em Optica e fundamental em imagiologia biomédica. Deste modo, nas
Gltimas décadas, tém-se desenvolvido estudos no ambito da manipulagéo da pro-
pagacdo da luz que visam encontrar técnicas eficazes de imagiologia que funcio-
nem em meios bioldgicos tdrbidos [10] e, nesta linha de pensamento, sempre com
0 objetivo primério de proporcionar ao paciente o acesso aos melhores cuidados
de satde para um aconselhamento médico adequado que melhore a sua qualidade
de vida, foram desenvolvidas Técnicas de Tomografia Optica (TTO) como To-
mografia Optica Fluorescente (TOF), Tomografia de Coeréncia Optica (TCO) ou
Tomografia Optica Difusa (TOD). Segundo Cong et al. [11], qualquer uma destas
técnicas tem como objetivo principal modelar a propagacéo de luz em meios bio-
I6gicos de tal forma que permita a imagiar a profundidades superiores.

A utilizacdo de TOF, uma tecnologia de imagem medica in vivo e ndo invasiva,
permite a localizacéo e quantificagdo de fluor6foros em profundidade [12]. Esta
técnica usa agentes de contraste fluorescentes com o intuito de aumentar o
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contraste Optico entre tecido saudavel e cancerigeno, permitindo assim, com uma
elevada sensibilidade e boa resolugéo espacial, identificar potenciais cancros, re-
velando-se um promissor metodo de imagem de diagnostico [8], [13].

A TCO, é uma tecnologia emergente utilizada para obter imagens cross-sectional
da estrutura de tecidos a uma escala micron, de alta-resolug&o, in situ e em tempo
real. A utilizacdo de TCO em conjunto com cateteres e endoscopios permite ima-
giar com alta resolucdo a zona intraluminal de sistemas de 6rgaos, pelo que a TCO
funciona como um tipo de bidpsia Optica e perfilando-se também como uma im-
portante tecnologia de imagiologia em diagnosticos médicos [14].

A imagiologia por TOD, é considerada uma técnica funcional, ndo invasiva e de
rapida aquisicdo que proporciona o acesso a uma grande variedade de parametros
fisiolégicos que de outra forma néo sdo acessiveis, tais como respostas hemodi-
namicas a estimulos e a imagiacéo de outros processos fisiologicos de mudanca
rapida em menos de um segundo. De acordo com Hoshi et al. [15], a TOD é uma
das mais sofisticadas técnicas de imagiologia dptica para observagédo no interior
do tecido bioldgico, permitindo a obtencao de imagens 3D sobre informacéo ana-
tomica e funcional, tendo um grande potencial como método de diagnostico ético.

Em comum, estes trés (exemplos de) métodos de imagem medica tém o facto de
poderem ser utilizadas em diferentes aplicacdes clinicas (tais como na imagiolo-
gia funcional do cérebro e da mama) e ainda apresentarem limitacdes ao nivel da
resolucdo espacial quando comparadas com outros métodos, como a Imagem por
Ressonancia Magnética ou a Tomografia Computorizada por Raios — X [8], [16],
[17]. Para além disso, o elevado efeito de espalhamento (scattering) e absor¢éo
que ocorre sobre a luz no interior dos tecidos bioldgicos, faz com que a imagio-
logia em profundidade seja limitada por atenuacao oOptica [10],[17] ndo ultrapas-
sando por norma os 4-5mm de profundidade [13], [14].

Tecnologia

Ao longos dos ultimos anos tem-se verificado o desenvolvimento de técnicas de
Optica adaptativa com o objetivo de suprimir os efeitos causados pela turbuléncia
atmosfeérica (scattering atmosférico) em aplicacdes como observacdes astronomi-
cas e telecomunicacgdes. Estas técnicas sdo bastante similares as utilizadas em
imagiologia biomédica, no entanto, o objetivo ndo sera obter uma imagem no in-
terior do meio tarbido, mas sim através do meio tdrbido (atmosfera) [18], [19],
[20].
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1.2 State of The Art

A difusdo da luz é um fenémeno fisico fundamental que assume um papel preponde-
rante na imagiologia Optica [9],[21]. De facto, este processo ocorre sempre que particulas
ou ondas se desviam da sua trajetdria original, sendo necessaria a sua focagem através de
um sistema de imagem para obter a visualizacdo 6ptica do objeto em estudo. Para o caso
do tecido bioldgico, um meio dinamicamente instavel, é necessario manipular a fase da
frente de onda da luz a medida que as particulas do meio se movem, sendo essa, portanto,
a maior dificuldade na imagiologia bioldgica.

Inicialmente, como primeira abordagem a este problema, Zernike, em 1955, desen-
volveu a técnica de microscopia de contraste de fase (Phase-Contrast Microscopy, PCM)
[22] em que, ao tirar partido do fendmeno da interferéncia da luz, permitiu aumentar o
contraste nas imagens de células biolégicas. Mais recentemente, novas técnicas de imagi-
ologia de fase tém sido desenvolvidas e utilizado como objeto de estudo tridimensional o
mapeamento de celulas vivas e tecidos [23],[24]. Assim, ao explorar a distribuicdo dos
indices de refracdo (como fonte de contraste de imagiologia dptica intrinseca), de uma
amostra celular e tendo em consideracdo os principios de interferometria ou holografia,
inUmeras técnicas de imagiologia de fase permitiram a observacéo de fendmenos simples
de scattering em amostras 3D [25]. N&o obstante a melhoria dos resultados, a problematica
do scattering em larga escala (multiple scattering ou Teoria da Difusdo Multipla), nomea-
damente em meios bioldgicos, permanece como um grande desafio a obtencao de imagem
no interior destes meios [5], [26].

Nesse ambito, nas Ultimas décadas, cientistas e investigadores tém aperfeicoado di-
ferentes metodos experimentais e teoremas para melhor compreender o transporte de luz
em meios bioldgicos. Deste modo, os principios fisicos associados a difusdo das ondas
luminosas tém sido exaustivamente perscrutados, desde o estudo de ondas acusticas, ao
transporte de eletres em meios mesoscopicos (transporte balistico) e até a investigacdo do
efeito de multiple scattering da luz [27].

Podemos, portanto, afirmar que a manipulacdo da propagacdo da luz foi sempre
objeto de investigacdo ao longo do tempo ([7], [19],[28]), sendo varias as motivacdes as-
sociadas [26]: o facto da luz ser sensivel as propriedades intrinsecas das moléculas - assu-
mindo-se como uma ferramenta essencial para compreender as estruturas e propriedades
da matéria e monitorizar processos fisicos, bioldgicos e quimicos — permite, por exemplo,
com base na avaliacdo dos efeitos dpticos causados por um feixe laser incidente em tecidos
diferentes, definir qual o tipo de laser escolhido numa determinada aplicagdo recorrendo a
radiacdo ndo ionizante (ao invés de Raios X) no tratamento bioldgico de tecidos. Na
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realidade, uma melhor compreenséao e controlo da propagacao de luz em meios tdrbidos,
promove efeitos benéficos imediatos em qualquer area associada a fendmenos ondulatorios
[26].

Umas das razdes fundamentais que sugere a possibilidade de controlar continuamente
a difusdo da luz em meios turbidos, esta relacionado com o facto de, apesar de se observa-
rem padrdes de intensidade com distribuicdes totalmente aleatorias (padrdes do tipo spec-
kle), a difusdo é, per si, um fendmeno deterministico que pode ser explicado através das
equacOes de Maxwell [29], [30], [31]. Como tal, nos anos mais recentes e tendo em consi-
deracdo a natureza deterministica do scattering (eléstico) da luz, foram desenvolvidas téc-
nicas de modelacédo de frente de onda para manipulacdo do espalhamento da luz e focagem
no interior de meios tdrbidos, tais como métodos iterativos para otimizacdo da frente de
onda (Pre-Compensate Wavefront Shaping), métodos de conjugacdo de fase (Optical
Phase Conjugation — OPC) e ainda microscopia com feixes auto reconstrutivos (Micros-
copy with Self- Reconstructing Beams - MISERB) através da utilizacdo de estruturas co-
nhecidas como Axicons [7], [18], [28], [32].

Tais progressos na medicéo e controlo das frentes de onda da luz no interior de meios
tarbidos, sdo de interesse especial em areas como a imagiologia biomédica de alta resolu-
¢ao, nomeadamente em técnicas in vivo e ainda na area da medicina, pois permite o desen-
volvimento de métodos de diagndstico ou tratamento de doengas como cancros, sem inter-
vencao cirdrgica. Uma outra notavel aplicacao, é a possibilidade de efetuar ativacéo sele-
tiva de processos fotoquimicos que requerem a incidéncia de luz concentrada em regides
especificas no interior do tecido humano [26].

Apesar da importancia associada ao controlo da luz no interior de meios tarbidos,
ninguém conseguiu ainda efetuar a focagem da luz em profundidades elevadas, isto é,
acima de 5 mm, no interior destes mesmos meios [29].

1.2.1 Microscopy with Self- Reconstructing Beams — MISERB

O conceito de feixes auto reconstrutivos (Self-Reconstructing Beams) tem origem em
estudos desenvolvidos com Axicons (um tipo de lentes que sera explorado no terceiro ca-
pitulo desta tese), estruturas a partir das quais sdo gerados feixes com uma maior profundi-
dade de campo, os feixes de Bessel, sendo também denominados feixes ndo difrativos [33].

A técnica MISERB assenta na utilizacdo de feixes de Bessel para iluminagdo de
amostras no interior de meios turbidos, tendo-se verificado, de acordo com Fahrbach et al.
[34], um aumento da profundidade do foco, o que evidencia que a integridade dos feixes
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Bessel varia muito pouco quando comparado com a consideravel distancia percorrida no
interior do meio em estudo.

De facto, a aparente “resisténcia” dos feixes Bessel contra os efeitos da difusao pos-
sibilita que a MISERB aumente a qualidade da imagem em meios heterogéneos, tendo
mesmo sido registado um aumento da penetracdo em profundidade na pele humana
[34],[35]. Como tal, a reducédo controlada da difusdo e espalhamento do feixe, assegura o
desenvolvimento de um novo conceito de iluminacdo para microscopicos especialmente
concebidos para observacao detalhada e em profundidade no interior de meios biolégicos.

Fahrback et al [35], sugere ainda que apesar dos feixes auto reconstrutivos terem sido
objeto de estudo cientifico ao longo dos Ultimos anos, existe ainda pouca informacéo sobre
a sua propagacao e comportamento autocorretivo num meio tridimensional heterogéneo.

1.2.2 Pre - Compensate Wavefront Shaping — Exemplo Método Iterativo

No passado recente, a focagem de luz através de meios tdrbidos foi alcancada atraves
da otimizacéo de frentes de onda, recorrendo a um sistema de feedback e a moduladores de
luz espaciais (Spatial Light Modulators, SLM) para monitorizacao das frentes de onda [36].

Vellekoop et al. [32] provou que é possivel contruir frentes de onda que permitem a
focagem através de meios de elevada difusdo, sendo para isso necessario que a frente de
onda modelada assuma uma configuracéo tal que permita compensar a alteracdo que a onda
incidente sofre ao atravessar 0 meio, por acao da particulas que o integram. Para focar luz
através de tecido vivo ou um meio tdrbido liquido (sangue), é necessario dinamicamente
adaptar a frente de onda a medida que a particulas do meio se movem.

A frente de onda “o0tima” podera ser obtida através de um algoritmo iterativo [36]
[32] ou através da medicdo da matriz de transmissdo do meio tarbido [37], [38]. No pri-
meiro caso, a ideia fundamental é que é através da otimizacdo da frente de onda incidente
que as fases opticas dos diferentes segmentos espaciais que constituem a luz num ponto
especifico do meio tdrbido, que inicialmente estavam aleatoriamente distribuidos, se ajus-
tam ao meio tdrbido havendo interferéncia construtiva de todos os campos como resultado
da relacdo linear entre os campos de incidéncia e de transmissdo. O principio por detras do
controlo do fendmeno da difusdo (multiple scattering) podera ser observado na Figura 1.1.
Na Figura 1.1 (a), verifica-se que o feixe laser ao atravessar um meio (heterogéneo) turbido,
difunde e posteriormente forma um padrao aleatdrio (speckle) devido a distribuicdo espa-
cial de fraca interferéncia construtiva e interferéncia destrutiva resultante da alteracdo dos
percursos opticos. O objetivo sera modelar a frente de onda incidente de forma a que a
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difusdo causada pelo meio turbido, permita a formacéo de um foco de luz num ponto espe-
cifico (Figura 1.1 (b)). Para tal, recorre-se a divisdo da frente de onda incidente em seg-
mentos espaciais, cuja amplitude contribui individualmente e de forma aleat6ria para o foco
(Figura 1.1 (c)). Depois de ajustarmos a fase de cada segmento, num processo de otimiza-
cao da frente de onda do feixe incidente, obtemos um padréo de interferéncia construtiva
de todos os campos, pelo que € possivel determinar a fase para o qual a intensidade do
campo é maxima e que corresponde ao nosso foco ético (Figural.l (d)). O processo de
otimizacdo € desenvolvido de forma iterativa (explicado detalhadamente em [32]).

a Onda  Padrdo b onda Luz

plana  Speckle modelada focalizada

W

Meio turbido Meio turbido

ImE ImE

Re E Re E

Figura 1.1: Exemplificacdo do Método lterativo - Em a), observa-se que a frente de onda incidente, ao
atravessar um meio tarbido, produz um padré&o de interferéncia aleatério do tipo speckle. Em b), a frente de
onda incidente € modelada de forma a que a difuséo a que é sujeita ao atravessar o meio turbido permita
obter um foco de luz num determinado ponto desejado. Em c), observa-se a representacdo complexa de
cada segmento da onda incidente. Antes da modelagdo ocorrer, verifica-se que cada segmento tem uma
contribuicdo segundo uma direcéo aleatéria (setas vermelhas). Ao ajustar-se a fase de cada segmento,
obtém-se a fase para o qual a intensidade é méaxima (seta azul); d), representa, simbolicamente, essa
intensidade que ocorre quando ha uma interferéncia construtiva de todos os segmentos. Adaptado de [39].
A obtencdo de um foco Gtico através de um meio altamente difuso acarretara bastan-

tes beneficios na area da Optica biomédica, desde o tratamento e diagnéstico de doencas
como 0 cancro até as terapias fotodinamicas e fototérmicas. O método iterativo comprova
que a difusdo podera ser regularmente monitorizada através da modelacdo das frentes de
onda e depois de demonstrada a sua eficacia, este tem sido articulado com técnicas de po-

larizacdo [40] e seletividade espetral [41].

A grande desvantagem deste método prende-se com o facto de ser um processo bas-
tante moroso, devido a necessidade de correr milhares de iteracdes de otimizacdo e conse-
quente atualizacdo dos padrfes do Spatial light modulator (SLM) responsével pela mode-
lacéo do feixe em cada iteracdo [42], [43].
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1.2.3 Time — Reversed Optical Phase Conjugation (OPC) — Exemplo Mé-
todo Nao iterativo

Nas ultimas décadas, a técnica da OPC tem sido objeto de estudo na &rea da Optica
ndo linear e revela uma relagdo particular entre dois feixes Gpticos coerentes que se propa-
gam em direcOes opostas, com a frente de onda revertida e similar distribuicdo de ampli-
tude. A caracteristica singular de um par de feixes conjugados em fase, esta relacionada
com a influéncia das aberragdes impostas sobre o feixe incidente ao atravessar um meio
tarbido que podem ser automaticamente removidas pelo feixe regressivo ao atravessar pre-
cisamente 0 mesmo meio [44].

A conjugacao dptica de fase consiste na transformacao do campo de luz numa direcéo
de propagacéo oposta com uma frente de onda conjugada e tem sido utilizada para suprimir
o0 efeito de scattering em meio turbidos [28]. Depois de passar um meio extremamente
difusor, o campo otico incidente transforma-se num campo altamente complexo (speckle).
Quando este campo speckle é conjugado em fase e se propaga novamente na direcdo oposta
através do meio difusor, todos os eventos de scattering sdo totalmente revertidos (deste
ponto, compreende-se 0 conceito time-reversed ser particularmente associado a esta téc-
nica), resultando entdo na formacdo do campo otico incidente inicial [45],[46].

Mais recentemente, o método da conjugacéo optica de fase digital (Digital Optical
Phase Conjugation, DOPC) tem apresentado resultados muito promissores no que diz res-
peito a diminuicdo dos efeitos causados pela turbidez em tecidos bioldgicos [26]. De uma
forma sintética, a aplicacdo da DOPC assenta em duas etapas fundamentais: Primeiramente,
resulta da medicdo do campo de luz difundido pelo meio tdrbido obtido através de holo-
grafia digital e gravada por um espelho de conjugacéo de fase [47], ou recorrendo a técnicas
quantitativas de imagiologia em fase [48]; de seguida analisa-se este campo e elabora-se o
respetivo campo de luz difuso conjugado em fase, explorando para isso técnicas de mode-
lacdo de frentes de onda com SLMs.

As vantagens deste método s@o a boa resolucéo (o efeito de scattering € totalmente
suprimido) e o facto de ndo envolver um elevado nimero de iteracdes, cumprindo a sua
funcdo celeremente, tendo-se inclusivamente conseguido obter experimentalmente focos
Opticos dentro de pouco tempo (na ordem dos milissegundos) [49],[50]. Para além disso,
foi j& demonstrado a DOPC de fluorescéncia [51],[52] e a geracdo de sinais de segunda
harmonica [53],[54]. No passado recente, a conjugacdo Optica de fase digital utilizando
modulacdo com ultrassons [26], apresentou resultados auspiciosos para focagem oOptica no
interior de meios tdrbidos e imagiologia de alta resolucdo em tecidos biol6gicos em pro-
fundidade, abrindo por isso boas perspetivas para o desenvolvimento de aplicag6es in vivo.
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1.2.4 Discussao

Como referido anteriormente, as técnicas de manipulacéo de frentes de onda tém sido
alvo de estudo por parte de cientistas e investigadores ao longo do tempo. Porém, e com o
intuito de proporcionar imagens cada vez mais rapidas, nitidas e a profundidades superiores
no interior de tecidos vivos, ha a constante necessidade de aprimorar ou desenvolver novos
algoritmos, no sentido de desenvolver novas aplicacdes, evoluir para novas terapias e me-
todos de diagndstico ou obter imagens com melhor resolucdo. Devido a escassez de litera-
tura que compare algumas das técnicas ja apresentadas (e com a possibilidade continuada
de melhoria), este trabalho ¢ uma experiéncia num campo da imagiologia éptica com es-
paco para ser explorado, uma vez que, apesar dos notaveis avangos conseguidos, as utili-
zagOes das técnicas mencionadas foram sempre limitadas pelos sistemas onde foram apli-
cadas, quer em meios dinamicos e transparentes ou em meios estaticos e opacos. O grande
objetivo seria aplicar técnicas de modelacdo de frentes de onda a sistemas dindmicos e
opacos, 0 que permitird obter imagem de tecidos profundos em qualquer ambiente. Para
resolver este problema, estima-se que um sistema hibrido que combine vantagens de méto-
dos iterativos e ndo iterativos, permitira manipular a propagacdo no interior de qualquer
meio turbido com um elevado grau de precisao.

A andlise dos resultados deste trabalho podera ser de bastante utilidade para investi-
gadores em todo o mundo, que poderdo retirar as suas ilacdes e repensar se 0 tempo que
pretenderiam aplicar experimentalmente nestas técnicas se justifica, ou se por outro lado o
investirdo no desenvolvimento de novas hipéteses.

1.3 Objetivos

O fendmeno de multiple scattering (ou difusdo) de luz tem-se assumido como um dos
maiores obstaculos para a obtencédo de imagem no interior de meios turbidos, como o tecido
biolégico. Como tal, a principal dificuldade deste trabalho sera tentar compensar o efeito
de scattering, sendo primeiramente necessario compreender quais os principios fisicos por
detras deste fendmeno, para posteriormente desenvolver algoritmos de modelacdo de fren-
tes de onda que permitam controlar este efeito no interior de meios bioldgicos. Segundo
Tziraki et al. [55] e Vallekoop et al. [51], existem dois fatores que dificultam a penetracao
da luz em profundidade e que, por essa razdo, terdo que ser tomados em considera¢do no
presente estudo, nomeadamente a sua absorcdo no interior do meio turbido e ainda o fator
de turvacéo induzido pelo mesmo meio de propagacéo, que conduz a uma difusdo da luz e
reducdo dos efeitos causados pela energia aplicada.



CAPITULO 1 INTRODUCAO

O proposito desta tese serd explorar novos algoritmos e desenvolver técnicas de mo-
delacdo de frentes de onda, com o firme objetivo de procurar manipular com elevado grau
de preciséo a propagacao de luz no interior de materiais difusores, para desse modo obter
imagem de um foco de luz mais reduzido no interior deste mesmo tipo de materiais em
profundidades elevadas (5 mm - 15 mm). Por conseguinte, pretende-se simular diferentes
técnicas utilizando um software de simulacéo dptica, 0 ZEMAX™, onde serdo desenhados
0s sistemas Opticos, e elaborar um programa/interface com o MATLAB® para o desenvol-
vimento dos novos algoritmos.

Com este trabalho, e devido a outros avancos recentes em técnicas de modelagéo de
frentes de onda, a imagiologia Gptica no interior de tecidos biolégicos sem procedimentos
invasivos poderd ser utilizada em testes experimentais, oferecendo oportunidades promis-
soras para aplicagcbes em imagiologia in vivo e de diagnostico.

1.4 Estrutura

A estrutura desta tese encontra-se dividida em cinco capitulos. O primeiro capitulo
compreende a introducgé@o onde estdo incluidos a contextualizacao, state of the art e objeti-
vos. O capitulo segundo, aborda os conceitos tedricos que serdo necessarios para uma me-
Ihor percecdo do trabalho desenvolvido. No capitulo trés é apresentado detalhadamente o
procedimento adotado e 0 seu enquadramento, seguido pelo capitulo onde serdo apresenta-
dos e discutidos os resultados obtidos nas diferentes experiéncias e algoritmos desenvolvi-
dos. Por fim, o capitulo cinco apresenta-se como o Ultimo desta tese, onde esta incluida a
conclusdo e a utilidade deste estudo na dptica médica e onde séo sugeridas oportunidades
para um trabalho futuro.
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Capitulo

Engquadramento teorico

Apesar das diferentes células bioldgicas serem, individualmente, constituidas por
agua e proteinas e transparentes a luz visivel, os tecidos biologicos, que séo constituidos
por multiplas camadas destas células, séo altamente opacos resultando na difuséo da luz.
Para contrariar este efeito e com o propdsito de calcular e compreender melhor as caracte-
risticas do meio bioldgico, inimeras técnicas tém sido desenvolvidas para obter informa-
cOes sobre o0 meio considerado. A énfase principal desta dissertacéo € desenvolver algorit-
mos a serem aplicados em técnicas de modelacdo de frentes de onda a fim de aumentar a
profundidade de penetracdo da luz no meio tarbido. Posteriormente, ira ser avaliada o de-
sempenho das técnicas em estudo.

Neste capitulo, sdo apresentados alguns conceitos tedricos transversais a todo o tra-
balho, nomeadamente relativos as técnicas de modelacéo de frentes de onda em estudo. A
compreensdo destes conceitos é fundamental para o acompanhamento do trabalho.

2.1 Luz

Do ponto de vista classico, sempre que uma carga elétrica se encontra em movimento
é criado um campo magnético, e, caso 0 movimento seja acelerado, 0 campo magnético
varia e um campo elétrico é gerado. Essa oscilacdo de campos elétricos e magnéticos faz
com que outros portadores de carga a distancia também oscilem. Como as oscilagcdes dos
campos magnéticos e elétricos sdo perpendiculares entre si e perpendiculares a direcdo do
movimento da onda e energia, uma onda eletromagnética (luz) é uma onda transversal e
que ndo necessita de um meio para se propagar, pelo que pode viajar através de meios
materiais ou Vacuo.

11


https://pt.wikipedia.org/wiki/Ondas_transversais

CAPITULO 2 ENQUADRAMENTO TEORICO

De acordo com a mecénica quantica, a radiacdo eletromagnética é descrita como
sendo constituida por fotGes (também conhecidos como quanta de luz) que se propagam a
velocidade da luz no vacuo.

Em 1865, Maxwell foi o primeiro a descobrir a existéncia de ondas eletromagnéticas,
cujo espetro de luz inclui radiacdo com diferentes propriedades (comprimentos de onda,
frequéncia...) como Raios-X, luz visivel, infravermelho, ondas de radio, entre outras. (Fi-
gura 2.1).

Penetra na .
N N
hetirizien
Tipo de Radiaglo Radio Microondas Infravermelho Visivel Ultravioleta Ralos X Ralos Gama
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Figura 2.1: Diagrama do espetro eletromagnético exibindo as varias propriedades das diferentes ondas
eletromagnéticas. Adaptado de [56].

Todas as ondas eletromagnéticas viajam a mesma velocidade no vazio, a “velocidade
da luz”, c. Ja num outro qualquer meio, quer seja em &gua, cortica ou um tipo de tecido
bioldgico, por exemplo, a velocidade de propagacdo, v, é diferente. O quociente entre estas
duas velocidades é chamado de indice de refracdo, n, do meio. Pode-se entdo escrever:

1)

S IO

De (1), é possivel inferir que quanto maior o indice de refracdo, menor ¢ a velocidade
de propagacdo da luz no meio, pelo que o indice de refracdo pode ser visto como uma
medida de resisténcia oferecida por um meio a passagem da luz.

Refira-se que ao longo deste trabalho o uso do conceito de “luz” é mais restritivo e
refere-se essencialmente a luz visivel e infravermelho.

12



2.1 LUZ

2.1.1 Interacgdo luz-materia

Existem diferentes tipos de interagdes possiveis entre luz e matéria. Como exemplo,
a materia pode absorver, emitir, refletir ou difundir a luz. Na realidade, se pensarmos no
que existe ao nosso redor, verificamos que o leite é branco pois reflete toda a luz visivel
que sobre ele incide enquanto que as folhas das plantas sdo verdes, uma vez que absorvem
luz principalmente azul e vermelha. Também as ld&mpadas podem emitir um tipo de luz em
funcdo da sua temperatura (menor temperatura, luz amarela/branca e maior temperatura,
luz azul). J& as cores do céu e do arco-iris sdo manifestacdes de varios eventos de scattering
da luz.

Em varios meios turbidos bioldgicos, como o tecido biolégico, os dentes ou 0ssos, a
luz é mais difusa do que absorvida ou emitida, o que faz com que o0 seu processo de imagi-
ologia seja bastante complexo; a luz ao propagar-se nestes meios, experiencia varios feno-
menos de scattering e torna-se difusa, impedindo-nos de ver as estruturas e caracteristicas
intrinsecas dos meios em estudo.

Importa ainda referir que a luz tem um caracter dual: os fendmenos de reflex&o, re-
fracdo, interferéncia, difracdo e polarizacdo da luz podem ser explicados pela teoria ondu-
latoria e os de emissdo e absorcdo podem ser mais facilmente compreendidos pelo caracter
corpuscular da luz que explicam alguma das interacGes entre luz e materia.

2.1.1.1 Comportamento Ondulatorio da luz

A maior parte das interacGes entre a luz e as moléculas bioldgicas de interesse sdo de
caracter elétrico. Para se descreverem as interacOes entre a luz e as moléculas, iremos partir
das equacOes de Maxwell para as ondas eletromagnéticas. Fixemo-nos em particular na
equacdo (2) que descreve a natureza oscilante do campo elétrico, E, que se propaga em fase
e perpendicularmente ao campo magnético, B, e a dire¢do de propagacdo da onda plana.

A equacdo (2) é solucdo da equacdo de onda de Maxwell para o campo elétrico E (z,
t) e caracteriza um campo elétrico oscilante que se propaga ao longo do tempo, t, numa
direcdo z, no vacuo:

E(z,t) = Eysink(z — ct) = E,sin(kz — wt) (2
com k =

= 3)
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Em que Ep define a amplitude do campo elétrico,  é a frequéncia angular dada por
2nv (v, frequéncia da onda), c, a velocidade da luz e k é o vetor de propagacéo.

A velocidade de uma onda plana é descrita pela propagacdo das ondas num meio,
sendo caracterizada por duas velocidades:

v" velocidade de fase, que é definida como sendo a velocidade do plano de fase
constante (isto &, a distribuicdo espacial do pico de onda) de uma Unica onda
e igual a velocidade de propagacdo de uma onda eletromagnética no meio em
que se desloca, tal como referido anteriormente. A diferenga de fase entre
duas ondas pode ser observada na Figura 2.2.

£ Diferenca de fase

1 -

Figura 2.2: Esquema de duas ondas desfasadas em valor igual & "Diferenca de fase". Adaptado de [57].

v Se o nimero de ondas planas for infinito (pacotes de ondas), e estas possuirem
valores de k muito préximos, entdo a velocidade de propagacédo do grupo de
ondas €, por definicdo, a velocidade do seu centro e designa-se por velocidade
de grupo. Cada onda plana que contribui para o grupo de ondas propaga-se a
sua velocidade de fase e representa a velocidade de transmissao de energia ou
informacéo [58].

Qualquer material, quando considerado como um meio de propagacdo Otico, apre-
senta um indice de refracdo, n, variavel em funcdo do comprimento de onda da radiacéo
que sobre ele incide. Verifica-se ainda que esta é uma relacdo inversa, ou seja, o valor do
indice de refracdo do meio aumenta quando se diminui o comprimento de onda. Pela equa-
cao (1), pode depreender-se que a velocidade de fase aumenta com o aumento do compri-
mento de onda, sendo que o comportamento da velocidade de grupo de ondas € idéntico.
Estas relagOes explicam o facto de, por exemplo, a luz vermelha se propagar mais depressa
que a luz azul [57].
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2.1.1.2 Comportamento corpuscular da luz

A ideia proposta por Planck postulava que a energia num feixe de luz, ao invés de se
encontrar distribuida no espaco pelos campos elétricos e magnéticos de uma onda eletro-
magnética, estava concentrada em quantidades discretas de energia conhecidos por
"quanta” ou fotdo. Cada fotdo tem uma determinada frequéncia, v, e tem uma energia dis-
creta e fixa, de valor hv, onde h é a constante de Planck. Assim, é possivel afirmar que a
energia de uma onda eletromagnética é quantizavel e nem todos os valores de energia sdo
possiveis, mas somente multiplos de um valor minimo fundamental equivalente & energia
de um s6 fotdo. A energia total de uma onda é igual a Nhv, onde N é o nimero de fotdes
que constitui a onda.

Os fotBes sdo particulas de luz dotadas de energia cinéetica e que também possuem
momento linear, p, sendo este, pela Lei de De Broglie, igual hv/c ou ainda a h/A com A, o
comprimento de onda do fotdo. O momento linear € fundamental para explicar fenOmenos
como o Efeito Fotoelétrico ou Efeito de Compton, ao descrever o instante em que um fotdo
muda de direcdo de propagacdo quando colide com outra particula (sofre scattering) ou
quando é refratado na superficie de um meio [59].

2.2 Meios turbidos

Num mundo homogéneo ideal, a luz devera propagar-se como um raio; numa direcao
especifica, em linha reta e com uma velocidade constante. O ar que nos rodeia é o meio que
mais proximo estad de comportar-se como um meio homogéneo, pelo que a luz difusa ou
emitida por um objeto consegue ai, por exemplo, propagar-se em linha reta. Num meio
homogéneo denso, observa-se que a onda difusa se sobrepfe com a onda incidente e da

origem a uma onda refratada que se propaga a velocidade % com c, a velocidade da luz e,

n, o indice de refracdo. A partir desta aproximacao microscépica, as leis de Snell-Descartes
mostram que o indice de refracdo depende da polarizacdo de cada molécula e do numero
de moléculas por unidade de volume. Portanto, sempre que consideradas pequenas flutua-
c¢des do indice de refracdo quando comparados com o comprimento de onda, o tracado de
raios € ainda possivel considerando as leis da refracdo.

Os meios tarbidos, pelo contrario, sdo constituidos por uma densa concentracdo de
particulas que causam heterogeneidades aleatdrias que difundem e evitam uma propagacao
linear da luz. No interior destes meios, verificam-se varios eventos de scattering que dis-
torcem a frente de onda de tal forma que toda a coeréncia espacial é perdida, tornando-os
meios opacos. Da mesma forma que a luz ndo pode sair do meio tarbido de forma inc6lume,
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é igualmente dificil concentrar luz sobre um objeto no interior destes meios, uma vez que
o fenémeno de difuséo espalha a luz em vez de a concentrar num Unico ponto [29],[32].
Aqui, a luz encontra flutuagdes do indice de refracdo a escala do seu comprimento de onda,
pelo que a onda incidente é totalmente distorcida.

Os meios bioldgicos turbidos podem ser oticamente modelados atraves da analise da
flutuacdo dos indices de refracdo, pelo que, a propagacdo da luz podera ser conjeturada
recorrendo as equacdes de Maxwell caso seja conhecida a posi¢do no interior do meio tar-
bido onde ocorre a mudanca do indice de refragdo. Contudo, derivado a complexidade das
estruturas no interior destes meios, dificilmente conseguimos obter solucGes para essas
equacdes. A capacidade de manipular a propagacdo da luz no interior de meios tdrbidos
(como em tecidos bioldgicos (pele)) podera ser fundamental em diferentes areas da medi-
cina.

2.2.1 Tecido bioldgico - Pele

Neste subcapitulo, € detalhadamente descrito o tecido bioldgico mais relevante e uti-
lizado nesta investigacdo, a pele. Ao estudar a sua estrutura complexa, compreende-se a
razdo pela qual o efeito da difusdo da luz € tdo intenso no seu interior, sendo por isso con-
siderado como um meio tarbido.

A pele é o maior orgéo visivel do corpo humano, cobrindo uma area corporal equi-
valente a 2 m2 e compondo quase um sexto do peso corporal. Para além disso, a pele € um
6rgdo dinamico, atua como primeira linha de defesa do organismo contra bacteérias e virus,
ajuda na termorregulacéo e outras funcdes metabdlicas e é muito sensivel ao tato.

2.2.1.1 Estrutura da pele

Na figura 2.3 esta representada a estrutura da pele. A camada mais superficial, a Epi-
derme, tem uma espessura aproximada de 60-80 um, sendo que este valor pode variar em
funcdo da regido corporal e € composta essencialmente por proteinas e lipidos. A Epiderme
é constituida por cinco subcamadas, da mais profunda para a mais superficial, Estrato basal,
Estrato espinhoso, Estrato granuloso, Estrato lucido e Estrato corneo [60]. Esta ultima sub-
camada é a que previne a entrada de elementos estranhos para o interior do corpo.

Imediatamente abaixo da Epiderme, encontra-se a camada intermédia da pele, a
Derme, de aproximadamente 1-2 mm de espessura em humanos. Esta é constituida essen-
cialmente por uma rede fibras de colagénio (um tipo de fibras elasticas), sal, agua, proteinas
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e fibroblastos, o principal tipo de células da Derme e responsavel pela secrecdo das protei-
nas estruturais elastina e colagénio, que conferem suporte e elasticidade as células da pele.
Por sua vez, a Derme esta dividida em duas camadas, Estrato reticular e Estrato papilar. O
Estrato papilar encontra-se provida de uma rede vascular que fornece nutrientes a Epiderme
e ajuda na termorregulacao, sendo o colagénio o seu mais importante constituinte. As fibras
de colagénio encontram-se aleatoriamente distribuidas, apresentam um didmetro que po-
dera variar entre os 0,3-3 um e encontram-se entrelacadas com fibras elasticas compostas
por microfibrilhas cujo didmetro varia entre 10-12 um. O Estrato reticular é uma camada
grossa e profunda que confere forca e elasticidade a pele e forma uma fronteira com a
Hipoderme subcutanea [60].

A Hipoderme € a ultima e mais profunda camada da pele e é responsavel pelo arma-
zenamento de energia enquanto acolchoa e isola o corpo, sendo constituido essencialmente
por tecido adiposo, fibras de colagénio e vasos sanguineos. Existem ainda outras estruturas
presentes na pele como nervos sensitivos, glandulas sebaceas, foliculos capilares e glandu-
las sudoriparas que fazem com que a pele seja um meio realmente complexo e dinamico.

Em termos quantitativos, o colagénio é o maior constituinte da pele (excecao feita a
agua) e representa até 70% do peso seco da pele [61], sendo provavelmente 0 maior con-
tribuidor para a difuséo da luz neste tecido biologico.
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Figura 2.3: Desenho esquemético de pele. Adaptado de [62].
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2.3 InteracGes da luz no interior de meios bioldgicos turbidos

Tal como foi possivel depreender pelo subcapitulo 2.2.1.1, estruturas bioldgicas
como a pele apresentam inimeras heterogeneidades com diferentes dimensGes que intera-
gem com a luz. Na figura 2.4, estdo representadas algumas estruturas bioldgicas e as suas

respetivas escalas espaciais.

Nucledtidos Cromatina Corpo Celular Arteriola Cabelo Humano

a1 2

Atomos HélixDNA  Niicleo Celular Hematocritos Capilares  Vasos Sanguineos

Atomos Moléculas Organelos Células Tecidos

Figura 2.4: Escala dimensional de varias estruturas que constituem os tecidos biolégicos. Adaptado de
[63].

Sempre que um fotdo interage com particulas que constituem o meio difusor, este
pode sofrer o efeito de varios eventos, [64][65] tal como ilustrado na Figura 2.5:

v Reflexdo especular - na superficie do meio;

v Absorcao — no interior do meio;

v Reflexao difusa — sai do meio depois de varios fenémenos de scattering;

v' Transmissdo direta - sem interacdo com o meio, propaga-se em linha reta (fotGes ba-
listicos);

v" Transmissdo difusa — transmisséo através do meio depois de sofrer varios eventos de
scattering. Estes fotGes podem ser divididos em “snake photons”, quando sofrem pou-
cos eventos e fotbes difusos quando sofrem mdaltiplos eventos de scattering.

Radiacgdo Incidente
(fotdes incidentes)

\ Reflexdo difusa

Meio Turbido

Transmissao direta
Transmissao difusa (fotdes balisticos)

(fotoes difusos)
Transmisséo difusa

(fotdes "snake™)

Figura 2.5: Tipos de interagBes de um fotédo no interior de meios bioldgicos turbidos. Adaptado de [66].
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Apesar das diferentes possiveis interacdes fotdo/particula, os dois fendmenos que
ocorrem com maior regularidade quando a luz se propaga no interior de meios difusores
séo a absorcéo e a difusdo (scattering), [67]. Dependendo da sua magnitude relativa podem
influenciar a forma como a luz sai da amostra (ou ndo, caso seja totalmente absorvida) e a
capacidade de extrair informacdo Optica a partir do interior do meio.

A figura 5 apresenta as magnitudes relativas da absorgéo e difusdo na pele em fungéo
do comprimento de onda. Para comprimentos de onda (X) < 450 nm, a atividade dptica dos
elementos constituintes da pele proporciona um dominio da absorc¢do relativamente a difu-
sdo. Para A entre 450-1750 nm, a difuséo no tecido prevalece, no geral, sobre a absorc¢ao,
embora para A entre 450-600 nm, a melanina e hemoglobina atuem como fortes absorve-
dores enquanto que a agua apresenta um papel similar para A > 1350 nm (algo que sera
oportunamente descrito na seccdo 2.3.1). Finalmente, para A > 1750 nm, a absor¢do no
tecido predomina novamente sobre a difuséo.

FAN

T
" |

80D 1000 1200 400 1600 1800

Ws/ Ha

Comprimento de onda A [nm]

Figura 2.6: Absorc¢éo e difuséo no tecido biol6gico. R4cio do coeficiente de scattering reduzido (u’s) pelo
coeficiente de absorcao (p.) da pele humana vs. Comprimento de onda (400 — 1800 nm). Adaptado de
[67].

Ap0s terem sido identificados os fendmenos de interacdo entre a luz e os tecidos
bioldgicos mais relevantes sob o ponto de vista do trabalho a desenvolver, considero ainda
importante compreender quais os parametros utilizados para os estudar. Assim, a propaga-
cao de radiacdo eletromagnética em meios difusores é caracterizado pelos seguintes para-
metros:

— Scattering mean free path, ls, definido como a média da distancia entre dois even-
tos de scattering consecutivos. Em tecidos bioldgicos, este valor encontra-se na ordem dos
0,1 mm, para comprimentos de onda NIR (Near Infra-Red, 0,75 — 2,5 um), [68], [69]. O
coeficiente de scattering, [s, € definido como o inverso do scattering mean free path;
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— Mean free path de absorcao, la, definido como a média da distancia percorrida por
um fotdo antes de ser absorvida pelo meio. Nos tecidos pode variar entre os 10 e 0os 100mm,
para comprimentos de onda NIR [16]. O coeficiente de absor¢do, pa, € definido como o
inverso do mean free path de absorcéo;

— Mean free path (MFP), | definido como a distancia percorrida por um foto antes
de ser absorvido ou difuso. O MFP corresponde ao inverso do coeficiente atenuacéo, pit=
Ma *+ Ws. No tecido bioldgico, como 0 s >> Ha, 0 mean free path é muito préximo do scat-
tering mean free path.

— Funcéo de Fase - Dependendo do tamanho das particulas do meio, o processo de
difusdo poderéa ser mais ou menos isotropico. A funcdo de fase representa a distribuicao
angular da intensidade da luz com um determinado comprimento de onda, difusa por uma
particula. Para tecidos bioldgicos, considera-se que a funcdo depende apenas de um angulo,
6, relativamente ao feixe incidente e representa a probabilidade P(u, u’) de um fotéo inci-
dente na direcéo u, ser difuso na direcdo u’. Para o tecido bioldgico, 0 modelo de Henyey-
Greenstein consegue uma boa aproximagdo da fungéo, [70].

— Fator de anisotropia, g - parametro utilizado para avaliar a isotropia do meio e
definido por g =< cosf >=<u.u' >= fM u.u’ P(u,u")dQ . Quando as particulas
difusoras sdo de uma ordem de grandeza superior ao comprimento de onda do fotdo, a
probabilidade de distribuicdo de 8, definido como o angulo entre a direcéo inicial e ap6s o
evento de scattering, ndo € uniforme (figura 2.7). Neste caso a difuséo € anisotropica, con-
trariamente a difusdo isotrépica onde os fotbes tém a mesma probabilidade de seguir em
qualquer direcao. Quando estamos na presenca de um fendmeno de difuséo isotropico, g =
0. Ja se a difusdo ocorrer em linha reta, g aproxima-se de 1 e, caso ocorra difusdo revertida
total (isto é, reflexdo), g = -1. Em tecidos bioldgicos, para comprimentos de onda NIR, g ~
0,9 [68][71], ou seja, podemos depreender que a luz é praticamente difusa em linha reta, o
que resulta na sua penetracdo no interior dos tecidos.

Fotdo difuso

Fotdo incidente /f 2]

Difusdo isotropica Difusdo anisotropica

% =

Figura 2.7: Difuséo isotrOpica e anisotropica. Adaptado de [72].
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— Coeficiente de Scattering reduzido, definido como a distancia que um fotéo per-
corre enquanto é submetido a varios eventos de scattering e esta correlacionado com a
direcdo original de propagacdo. Este parametro é definido através da expressao p’s = us (1-
g), onde g corresponde ao fator de anisotropia.

—Transport mean free path, /’s, corresponde ao inverso do coeficiente de scattering

. , , 1 L . .
reduzido, w’stalque l’c = — = e pode ser interpretado como a distancia que um
H s w 1-g q
S

fotdo que sofreu varios eventos de scattering (regime de multiple scattering) percorreu, até
se perder informacdo sobre a sua direcdo original e polarizacdo (figura 2.8). Por outras
palavras, a propagacao da luz torna-se isotropica ap6s alguns transport mean free paths.
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Figura 2.8: Diferenca entre transport mean free path (/’s) e scattering mean free path (Is). Retirado de
[72].
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2.3.1 Absorcao

Os fotdes podem ser absorvidos pelos atomos e moléculas do meio turbido e desse
modo promover excitacdes eletronicas ou transicdes de estado vibracionais. No processo
de transicao dos eletrdes de regresso aos estados de menor energia, a maior parte da energia
libertada é transformada em calor. Este fendmeno nanoscopico pode ser descrito através do
coeficiente de absor¢do, Ua, que caracteriza a diminuicdo da intensidade balistica devido a
absorc¢éo (atenuacgéo), tendo em consideragdo potenciais flutuacdes locais das propriedades
de absorcéo do meio.

Matematicamente, o efeito da atenuacdo da intensidade balistica considerando um
feixe colimado é dado pela lei de Beer-Lambert (4):

I(z) = Ipe("Ha?) @

Em que z é o comprimento do caminho 6tico, I(z) a irradiancia a uma determinada
distancia “z”, lo a irradiancia incidente inicial e ta 0 coeficiente de absor¢do do meio.

O correspondente mean free path de absor¢do é dado, como vimos no subcapitulo
anterior, por l. = 1/ pa. No entanto, é necessario compreender que os tecidos ndo se asse-
melham a um conjunto de particulas difusoras discretas, pelo que o mean free path de ab-
sorcdo devera ser interpretado como uma medida estatistica em que a probabilidade dP de
um fotdo ser absorvido a uma distancia optica dz é proporcional a “l . A partir da equacao

(5),

dP = pye("Ha? dz (5)

Verifica-se que

< Z>= fooo Zuae(_Uaz)dz — uiz la (6)

De acordo com a equacao (6), chega-se a conclusdo que, em média, um fotdo pro-
paga-se a uma distancia equivalente ao seu mean free path de absorcao, |, antes de intera-
gir com uma particula do meio e ser absorvido, e que o valor do coeficiente de absorcao,
Ma , € 0 inverso da distancia que a luz penetra num material até que a sua intensidade 1(z)
decaia 1/e do valor da intensidade incidente lo.
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Dado que se esta a investigar a propagacao de luz no interior de tecidos bioldgicos
humanos, é importante perceber qual a contribuicdo dos seus constituintes organicos para
as variacOes do coeficiente de absorcéo no tecido, em funcdo do comprimento de onda da
luz incidente.

Os principais constituintes do tecido biol6gico que absorvem luz sdo: melanina,
oxihemoglobina (HbO), desoxi-hemoglobina (Hb), dgua, proteinas e colagénio. Proce-
dendo a anélise da figura 2.9, verifica-se que a absor¢do de luz por intermédio destes com-
ponentes varia em fungdo do comprimento de onda da radiagao incidente; assim, constata-
se que a agua (curva preta) absorve predominante luz para comprimentos de onda superio-
res a 1200 nm no espetro do infravermelho (compreendido entre os 700 nm e 1 mm (1x10°
nm)) e para comprimentos de onda inferiores a 200 nm, ou seja, no espetro do ultravioleta
(compreendido entre os 100 nm e 0s 400 nm). Em ambas as regides mencionadas, observa-
se também que as propriedades de absorcéo da luz dos restantes constituintes dos tecidos
bioldgicos sdo bastante elevadas, sendo que entre os 200-350 nm as proteinas (curva cor-
de-laranja) dominam a absorc¢éo, entre os 400-600 nm a melanina (curva vermelha) absorve
fortemente luz e acima dos 5000 nm, o colagénio (perfil azul) atua como um forte absor-
vedor. Por outro lado, para comprimentos de onda entre os 300-900 nm, a agua assume um
comportamento quase transparente e a Hb e HbO> (curva castanha e verde, respetivamente)
apresentam um coeficiente de absor¢do mais baixo entre os 500-1000 nm.

- 0'e - - 2
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= : Proteinas / 3
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Figura 2.9: Absor¢éo no tecido biolégico. Coeficiente de absorgao (ua) vs. Comprimento de onda (0,1 - 10
um). Adaptado de [67].
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Finalmente, por forma a adquirir uma melhor perce¢cdo do comportamento absorve-
dor das diferentes camadas da pele e ndo apenas de (alguns) dos seus constituintes, apre-
sento a figura 2.10 que compara os coeficientes de absorcéo, pa, de algumas camadas da
Epiderme, Derme e Hipoderme em funcéo de comprimentos de onda compreendidos entre
0s 400 e os 1000 nm. Através da analise da figura 2.10, verifica-se que para comprimentos
de onda entre os 650 e 950 nm, as camadas Derme reticular, Derme papilar e Tecido adi-
poso apresentam 0s seus coeficientes de absor¢do mais baixos. Relativamente as camadas
Estrato basal, Estrato corneo e Epiderme, observa-se uma diminuicdo do coeficiente de
absorcao para comprimentos de onda cada vez maiores. De notar ainda que a Epiderme &,
no seu todo, a camada que apresenta um coeficiente de absor¢édo mais elevado para qualquer
comprimento de onda.

Estrato basal
—_— Estrato corneo
Epiderme
102 } ilar
; Derme papilar
¢ ——  Dermme reticular
———  Tecido adiposo

Coeficiente de Absorcao, p, [cm-1]

400 500 600 700 800 900 1000

Comprimento de onda A [nm]

Figura 2.10: Coeficientes de absor¢do, Ua, de diferentes camadas da pele em funcéo do comprimento de
onda (400-1000 nm). Adaptado de [73].

A informacdo apresentada pelo grafico da figura 2.10 estd de acordo com os dados
que foram anteriormente analisados na figura 2.9, em que se constata que 0s principais
constituintes do tecido bioldgico, como por exemplo da pele, apresentam um valor de coe-
ficiente de absorcdo mais baixo para comprimentos de onda entre 0s 650 nm e 0s 950 nm.
Teoricamente, para 0 mesmo intervalo de comprimentos de onda e em funcao da composi-
¢do das camadas da pele, os valores do coeficiente de absor¢do da Derme reticular, Derme
papilar e Tecido adiposo deveriam ser inferiores relativamente a todo o espetro de compri-
mentos de onda considerado, algo corroborado pela figura 2.10.
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2.3.2 Scattering

Difusdo ou espalhamento de luz (ou ainda scattering, em inglés) é o processo em que
ocorre a deflexdo de raios de luz em diferentes diregdes. No caso das ondas eletromagnéti-
cas, os fotbes podem alterar a sua dire¢do inicial ao interagirem com particulas como
eletrGes ou ndcleos atdmicos.

A difusdo esta relacionada com as heterogeneidades do meio, podendo variar em fun-
cao de fatores como o tamanho das particulas do meio, a distancia entre si e 0 comprimento
de onda da radiagcdo considerada. A difusdo da luz dentro de um meio turbido pode ser
classificada em trés tipos de regime [74] :

— Single scattering, um regime favorecido em meios extremamente absorvedores ou
em meios com poucas particulas, em que o numero de eventos de scattering € <1 e 0s
fotbes balisticos (que ndo sofrem difusdo) sdo dominantes. A aproximacdo do modelo de
single scattering, que assume que os fotGes apenas experienciaram até um evento de scat-
tering antes de chegarem ao detetor, pode ser aplicado;

— Single — to — multiple scattering, um regime intermédio que surge quando o nu-
mero de eventos de scattering se encontra entre 2 e 9. Neste regime, uma ordem de scatte-
ring é claramente definida e nenhuma aproximacao pode ser feita;

— O regime de multiple scattering prevalece em meios turbidos e ndo absorvedores
e é definido quando o nimero de eventos de scattering é maior ou igual a 10. Neste regime,
nenhuma ordem de scattering surge como dominante e a aproximacao feita pela teoria da
difusdo pode ser aplicada.

Da mesma forma que a absorcdo é caracterizada pelo coeficiente de absorcao pa, a
difusdo € descrita pelo coeficiente de scattering, us. Este caracteriza o decaimento balistico
dos fotdes que se propagam em linha reta no interior de um meio (luz balistica). As unida-
des do coeficiente sdo cm™ e, pela Lei de Lambert, a perda de irradiancia por agdo da difu-
sdo ¢ dada por (7):

1(2) = Iye (—Hs2) )

Analogamente a equacéo (4), z € o comprimento do caminho 6tico, 1(z) a irradiancia
a uma dada distancia “z”, lo a irradiancia incidente inicial e s € o coeficiente de scattering.

Como vimos, o parametro scattering mean free path, Is , € o inverso do coeficiente
de scattering e, desenvolvendo um raciocinio similar ao que foi efetuado para o fenémeno

25



CAPITULO 2 ENQUADRAMENTO TEORICO

da absorcéo, Is é interpretado como sendo uma medida estatistica que corresponde a distan-
cia média percorrida por um fotdo entre dois eventos de scattering.

2.3.2.1 Tipos de Difuséo no interior do tecido bioldgico

Difusdo da luz

|
l l

Difusdo elastica Difusdo inelastica
FotBes incidentes e difusos com a mesma Fot8es incidentes e difusos com diferente
frequéncia e fase diferentes frequéncia e fase

| |

l l l |

Difusdo de Rayleigh Difusdo de Mie Difusdo de Brillouin Difusdo de Raman

Figura 2.11: Esquema onde sdo apresentados os diferentes tipos de difusdo. Adaptado de [57].

Ao observar 0 esquema da Figura 2.11, verifica-se que existem dois tipos de difuséo
fundamentais - elastica e inelastica. No tipo de difuséo elastica, os fotbes sao refletidos, ou
seja, ressaltam apds o embate com atomos e moléculas, sem alteracdes de energia, com a
mesma frequéncia e fase diferentes relativamente aos fotbes incidentes. Na difusdo inelas-
tica ocorrem transferéncia de energia entre os fotdes e as particulas, tendo como conse-
quéncia fotdes difusos com diferente comprimento de onda e fase.

Como a difusdo inelastica é praticamente irrelevante nos tecidos bioldgicos [57], irei
cingir-me apenas aos modelos que explicam o processo da difuséo elastica no interior de
meios tarbidos.

Modelo de Rayleigh — 0 modelo da difusdo de Rayleigh aplica-se em casos em que
as particulas sdo até 10 vezes menores que o comprimento de onda dos fotbes incidentes.
A difusdo de Rayleigh pode ser considerada como sendo elastica, uma vez que a energia
dos fotBes sujeitos a difusdo ndo sofre alteracGes e difunde os fotbes de igual forma para
angulos 6 = 0° e 180°. Esta inversamente relacionada com a quarta poténcia do compri-
mento de onda da radiacéo incidente, | o< 1/ A* [57], e as leis de Rayleigh também preveem
a variacdo da intensidade da luz difusa com a direcéo e a sua polarizacéo. A titulo de curi-
osidade, este e também o modelo responsavel pela explicacdo do facto do céu apresentar
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uma tonalidade azul e é usado essencialmente para descrever a difusdo em gases, nomea-
damente na atmosfera.

Modelo de Mie — Este modelo descreve especialmente bem a difusdo para particulas
com dimensao superior ao comprimento de onda da luz incidente, sendo, no entanto, pouco
dependente deste fator, 1=%, com 0,4<X<0,5 [57]. A difusdo ocorre especialmente para a
frente e, de uma forma sintética, este modelo resulta da solucdo formal das equacgdes de
Maxwell para esferas homogéneas. A solucdo de Mie para a problematica da difusdo €
valida para todos as possiveis razdes entre diametros e comprimentos de onda, embora a
técnica resulte numa soma numérica infinita. Na sua formulacéo original assume-se um
material homogéneo, isotrépico e oticamente linear irradiado por uma infinita onda plana.

Modelo de Henyey-Greenstein — Os modelos mencionados anteriormente, revelam-
se incapazes de individualmente explicar o fendomeno de difusdo em tecidos biologicos de-
vido a complexidade dos mesmos [57]. Assim, ap0s a anélise de alguns resultados experi-
mentais chegou-se a concluséo que o modelo de Henyey-Greenstein se apresenta como 0
melhor modelo para representar a difuséo em tecidos biolégicos [75],[76].

Este modelo explica a distribuicdo angular da luz difusa por particulas pequenas e é
descrito pela seguinte funcéo de densidade de probabilidade normalizada:

1- g2
4mt(14+g2%2-2gcos(6))3/2

p(0) = (®)

O parametro g representa o coeficiente de anisotropia e caracteriza a distribui¢do nor-
malizada, podendo ter valores entre -1 e 1. Estes valores representam o cosseno médio dos
angulos de difusdo 0, sendo que quando g=1, 6=0° e corresponde a difusdo na direcéo e no
sentido do raio incidente; caso g=-1, 6=180° e corresponde a difusdo na direcdo do raio
incidente, mas no sentido oposto a este (para trds). Se g se aproxima de 0, tal corresponde
a difusdo isotropica e, portanto, a probabilidade de difuséo € igual para qualquer angulo.
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2.3.3 Ordens de magnitude no tecido bioldgico

Os tecidos bioldgicos séo constituidos por inimeros componentes com diferentes in-
dices de refracdo. Por exemplo, a 4gua apresenta um indice de refracdo de 1,33, os lipidos
~ 1,46 e as proteinas ~1,54, dependendo do tipo e forma da molécula, do comprimento de
onda utilizado e também da fonte bibliogréafica. Em fungéo da percentagem destes materiais
no tecido, o seu indice de refracdo podera variar entre 1,36 e 1,55, [77].

"Janela Terapéutica" ou "Janela Optica"

A absorcdo de luz em tecidos bioldgicos ocorre maioritariamente devido a presenca
de agua, hemoglobina (HbO) e desoxi-hemoglobina (Hb). A figura 2.12 apresenta o espe-
tro de absorcédo dos principais constituintes absorvedores da pele humana, onde se verifica
que para comprimentos de onda entre 650 e 900 nm os coeficientes de absorcdo de HbO; e
Hb sdo, no minimo, uma ordem de magnitude maior que em qualquer outra substancia,
como lipidos, elastina ou &gua. Para comprimentos de onda ainda mais pequenos, na regiao
do espetro visivel (400-700 nm), a absorcao de luz por HbO; pode inclusivamente ser até
duas ordens de magnitude superior. Observa-se também que a agua apresenta um compor-
tamento absorvedor mais acentuado para comprimentos de onda acima de 1200 nm e a
absorc¢éo por lipidos é significativamente menor que por HbO2 na regido do visivel e NIR,
sendo que a partir dos 1100 nm, quando a absorcdo de luz pelo sangue é dominado pela
agua e ndo pela hemoglobina, a absorcdo por lipidos aumenta e atinge um pico nos 1210
nm. Os coeficientes de absorcdo da melanina e elastina mantém-se sensivelmente constan-
tes entre os 900-1300 nm.

O gréfico da figura 2.12 permite entdo inferir que existe um intervalo de comprimen-
tos de onda sensivelmente localizado entre os 650 e 950 nm (desde o visivel ao Near-In-
fraRed, NIR, a regido do espetro infravermelho mais préximo do vermelho visivel que vai
desde 0,75 — 2,5 um), onde os valores do coeficiente de absorcao da agua e das moléculas
organicas é mais baixo (inferior a 10 cm™). Este intervalo de comprimentos de onda é
denominada “Janela Terapéutica” ou “Janela Optica”, onde o espetro de absor¢io varia
com os estados de oxigenacao-desoxigenacdo da hemoglobina e mioglobina [15] e a pene-
tracio de luz nos tecidos é maximizada. A “Janela Optica” é convencionalmente utilizada
na maioria dos estudos de imagiologia com radiacdo NIR e em aplicacGes associadas a
terapias fotodinamicas [78], [79].
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Figura 2.12: Espetro dos coeficientes de absorg&o dos principais constituintes absorvedores da pele. Ja-
nela dptica da pele devido a uma reduzida absorcéo de radiagdo infravermelha e NIR entre os 650-950
nm. Adaptado de [63].

Na "Janela Optica", a luz pode propagar-se até alguns cm de profundidade no interior
de meios bioldgicos sem ser absorvido. No entanto, a imagiologia a profundidades elevadas
continua a ser um grande desafio derivado as propriedades de difusdo destes meios. Na
tabela 2.1, estdo condensadas as principais propriedades dpticas dos tecidos bioldgicos na
"Janela Optica".

Tabela 2.1: Propriedades épticas do tecido bioldgico humano para comprimentos de onda entre 0s
650-950 nm. Valores retirados de [16], [71], [80], [81]. Nota: Estes pardmetros podem variar consoante a
fonte bibliografica e o tipo de tecido considerado, no entanto as ordens de grandeza dos valores aproxima-
dos sdo as mencionadas.

n indice de Refragdo ~1,36—1,5

Ma Coeficiente de absorgao ~ 102cm? - 10cm™?
Hs Coeficiente de scattering ~ 50cm? — 200cm?
g Fator de Anisotropia ~ 0,9

[T Coeficiente de scattering reduzido ~ 10 cm?

Os demais parametros suscetiveis de serem estudados, poderdo ser obtidos a partir
dos coeficientes da tabela 1 através das relagdes matematicas introduzidas no Capitulo 2.3.
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CAPITULO 2 ENQUADRAMENTO TEORICO
2.4 LASER

Um LASER é um instrumento cujo nome surge da abreviagdo em inglés de “Light
Amplification by Stimulated Emission of Radiation”, que significa Amplificagéo da Luz por
Emissdo Estimulada de Radiag&o. E um aparelho que funciona através de emissio de fotdes
para estimular/excitar um atomo. Quando o eletrdo absorve essa energia, passa a ocupar
um nivel de energia superior. No processo de desexcitacao, o eletrdo ao regressar ao estado
fundamental, liberta um fotdo da mesma energia desencadeando uma agdo em cascata entre
as particulas de luz, ou seja, consegue que todas essas particulas tenham o0 mesmo compor-
tamento e se propaguem numa mesma direcdo. Existem varios tipos de LASER (solidos,
liquidos, quimicos...), no entanto todos apresentam propriedades fundamentais comuns e
normalmente sdo usados para produzir radiagdo monocromatica e coerente na regido do
infravermelho, luz visivel e ultravioleta. Neste subcapitulo ira fazer-se uma descrigéo des-
sas propriedades e dos efeitos da interacdo dos LASERs com os tecidos biologicos.

2.4.1 Propriedades do LASER

A radiacdo emitida pelos aparelhos LASER apresenta caracteristicas muito peculiares
e que as diferencia das outras fontes de luz, tais como (figura 2.13), [82]:

e Monocromatismo: Os feixes de luz emitidos apresentam uma faixa de comprimento
de onda muito estreita (idealmente seria um unico comprimento de onda bem definido), o
que corresponde a uma cor especifica. Um feixe laser ao incidir sobre um prisma, verifica-
se que o prisma produz a mesma cor, enquanto que a luz branca ao incidir sobre 0 mesmo
objeto, produz todo o espetro de cores;

e Coeréncia: Os feixes de luz sdo formados por ondas que estdo em fase no espaco e
no tempo. A coeréncia espacial € uma medida da correlacdo da fase da onda luminosa em
diferentes pontos na direcdo transversal a direcdo de propagacdo. A coeréncia temporal
significa que a frequéncia, o comprimento de onda e a velocidade de propagacéo séo cons-
tantes;

¢ Reduzida divergéncia (luz colimada): Esta propriedade esta relacionada com o grau
de paralelismo dos raios do feixe. Idealmente, num feixe perfeitamente colimado e sem
divergéncia, as trajetorias dos fotdes seriam totalmente paralelas e ndo divergiriam com a
distancia. No entanto, um feixe totalmente colimado é impossivel de criar existindo sempre
uma pequena divergéncia devido ao fenomeno da difracdo, algo que acontece na maioria
dos lasers que apresentam uma divergéncia inferior a 1 miliradiano e que se mantém prati-
camente igual independentemente da distancia a que se propaga.
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2.4 LASER

e Alta intensidade: a combinagdo da reduzida divergéncia, monocromatismo e coe-
réncia resulta numa luz laser com elevada luminosidade e permite que o feixe seja focado,
proporcionando niveis de irradidncia muito elevados.

Luz LASER Outras fontes de luz

Monocromatica Policromatica

4 Luz branca Prisma

Coerente Incoerente )
NAAAAAAAAN Wv%vwm
Colimada Divergente

e a=((

Figura 2.13: Propriedades da luz laser e comparagdo com outras fontes. Adaptado de [82].

2.4.2 Efeitos da Interacéo da radiacdo LASER com os tecidos

Para melhor compreender e apreciar os efeitos causados pela radiacéo laser aquando
a sua interacdo com os tecidos bioldgicos, é necessario primeiramente definir os parametros

caracteristicos da radiacao laser:

Energia: Define-se como a capacidade em produzir trabalho. Exprime-se em jou-
les (J);

Poténcia: Se um feixe de luz com energia E, é emitida no intervalo de tempo t, a
poténcia radiante média (também chamada de fluxo) € definida por P=E/t e a sua
unidade é o watt (W): 1W=1J/1s.

Irradiancia (Densidade de poténcia): E a razdo entre a poténcia util do LASER
(P) e a area coberta pelo feixe emitido (A), tal que:

[ = (9)

P
A
As unidades sdo W/m? (ou W/cm?).
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CAPITULO 2 ENQUADRAMENTO TEORICO

e Fluéncia: Um feixe laser pode operar de forma descontinua, ou a poténcia inci-
dente numa dada &rea variar no tempo. Define-se fluéncia como a energia total
fornecida (E) ao tecido dividida pela area abrangida (A). E, em muitos casos, 0
pardmetro mais importante em aplicagdes relacionadas com medicina e as unida-
des sdo J/cm?,

E
F= A (10)
As equacdes (9) e (10), relacionam-se através da expresséo:
F=1XT, (11)

Em que Te corresponde ao tempo de exposi¢do de um tecido a uma fonte de luz com
Irradiancia, I.

As consequéncias da interacdo de um feixe laser com o tecido biolégico podem ser
avaliados pela irradiancia, pelo tempo de interacéo e pelo coeficiente de absorcao do tecido.
A figura 2.14 caracteriza 0s mecanismos que predominam numa interacédo laser-tecido. O
eixo dos YY representa a Irradiancia em W/cm? e o eixo do XX, o tempo de exposicdo em
segundos. Podemos verificar que os valores de fluéncia relevantes para aplicacfes laser
médicas varia entre 1 J/cm? e 1000 J/cm?, que correspondem as linhas diagonais a tracejado.

A relacdo reciproca entre a irradiancia e o tempo de exposi¢do, demonstra claramente
que os valores de fluéncia necessarios para qualquer tipo de interacdo é aproximadamente
a mesma e situa-se entre as mesmas linhas ja referidas, pelo que se conclui que o tempo de
exposicdo se apresenta como o principal parametro responsavel pela diversidade de meca-
nismos de interacdo. De acordo com o gréafico, a escala de tempo pode ser sensivelmente
dividida em cinco regides: tempos de exposi¢do superiores a 1s para interacdes fotoquimi-
cas, entre 1 yus e menos de um minuto para interacdes térmicas, entre 1 ns e 1 s para
fotoablacdo e menos que 1ns de exposicao para ablacdo induzida por plasma e fotodisrup-
cao. A diferenca entre as duas Ultimas interagdes esta relacionada com os diferentes valores
de irradiancia associados. Cada uma destas interac6es é seguidamente abordada em detalhe.
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Figura 2.14: Tipos de interagao laser-tecido. A partir do grafico apresentado verifica-se que o tipo de inte-
racdo da radiacéo laser depende da duragéo da interacéo e dos niveis de irradiancia. Por exemplo, a inte-
racao fotoquimica predomina para valores de irradiancia baixa e elevado tempo de exposic¢édo, enquanto
que efeitos ndo lineares ocorrem para valores altos de irradiancia num curto periodo de exposi¢ao. Adap-
tado de [83].

Interacédo fotoquimica - Este processo tem origem em observacbes empiricas que
demonstram que a luz pode induzir efeitos quimicos e rea¢des no interior de macromole-
culas ou tecidos. Um dos exemplos mais caracteristicos € a fotossintese ou a producéo de
melanina no corpo humano; no ramo da engenharia biomédica, o caso mais estudado deste
mecanismo € o tratamento do cancro por terapia fotodinamica [84], onde o composto HPD
(“hematoporphyrin derivative) ¢ um dos muitos agentes fotossensiveis que podem ser in-
corporados em células malignas. Quando exposto a comprimentos de onda especificos, o
composto HPD estimula a producéo de singletos de oxigénio, os quais matam as células
cancerigenas. Este tipo de interagdes ocorre em niveis de irradiancia baixa (1W/cm?) e lon-
gos periodos de exposicdo (acima de 1 segundo).

Interacéo térmica — Os efeitos térmicos resultam da conversao de energia luminosa,
absorvida pelos tecidos, em calor através de um conjunto de processos ndo radiativos como
conversao interna ou relaxacdes vibracionais [57]. Estas interacGes sdo caracterizadas por
um conjunto de reacdes locais que ocorrem quando a temperatura aumenta. Neste tipo de
interacOes varios efeitos poderdo ser observados, tais como a coagulagdo, vaporizacao,
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carbonizacéo e fuséo, dependendo do comprimento de onda e do valor da irradiancia, pelo
que o diferente grau de aquecimento pode infringir danos seletivos e controlados nos teci-
dos, como por exemplo estimulacdo nervosa, desnaturacdo de proteinas, reducdo da ativi-
dade enzimética ou unido de vasos sanguineos [85]. Ocorre para um intervalo de irradiancia
entre 10-10° W/cm? e durante um periodo de tempo entre 1 ps — 30s.

Fotoablagdo — E o processo pelo qual os varios componentes intracelulares e extra-
celulares do tecido sdo fotoquimicamente decompostos por acao de lasers de excimeros que
tém a capacidade de efetuar um corte "limpo" sobre os tecidos ao quebrar diretamente as
ligagBes moleculares e evitando danos térmicos aprecidveis nas paredes laterais do corte.
Tipicamente sdo utilizados intensos pulsos ultravioleta entre os 190-350nm (espetro ultra-
violeta) e cuja duragdo varia entre os 10-20 ns, com uma irradiancia entre os 10 - 10%°
W/cm? [57].

Ablagéo induzida por plasma — Quando exposto a uma irradincia na ordem dos
101 W/ecm?, o tecido sofre o efeito do campo elétrico com intensidade proxima dos 10’
Vicm (consideravelmente maior que a atracdo de Coulomb entre os eletrdes e o nucleo),
pelo que ocorre a rutura dielétrica (ou rutura optica) do tecido, havendo ionizacdo e forma-
cao de plasma no volume focal do feixe laser num curto espaco de tempo na ordem do
picosegundos. Este plasma absorve radiacdo ultravioleta, infravermelha e visivel e conduz
a ablacdo do tecido irradiado [57].

Fotodisrupcao — Este efeito ocorre tendencialmente em tecidos moles que estiveram
sob o efeito de elevados niveis de irradiancia e que deram origem a formacéo de plasma.
Associado a rutura optica no interior dos tecidos, € importante ter em consideracao as ondas
de chogue geradas e a consequente ocorréncia de cavitacdo caso o laser esteja focado no
interior do tecido e ndo na sua superficie. Enquanto que a ablacdo induzida por plasma é
confinada espacialmente a regido da rutura dptica, o fendmeno da fotodisrupcao envolve
ondas de choqgue e bolhas de cavitacdo que se difundem para o tecido adjacente, destruindo
a sua estrutura atraves de forcas mecanicas. A diferenca entre a ablacdo induzida por plasma
e a fotodisrupcdo verifica-se ao nivel da irradiancia, sendo que para pulsos com a duracao
de nanosegundos, o efeito das ondas de choque domina sobre a ablacdo induzida por plasma
[57]. Para pulsos mais curtos, na ordem dos 1025, os efeitos causados pela ablagéo indu-
zida por plasma e fotodisrupcéo sdo dificeis de distinguir.
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2.5 Software utilizado para as simulagoes

Com o intuito de alcancar o objetivo da problematica em estudo, o projeto foi total-
mente desenvolvido em ambiente computacional. Neste subcapitulo sdo apresentadas as
funcionalidades e os principios gerais de funcionamento do software utlizado para efetuar
as simulagdes.

251 ZEMAX™

O ZEMAX™ ¢ um software de design 6tico bastante utilizado por engenheiros e
cientistas para desenho de lentes, projecédo de sistemas de iluminacdo, analise de propaga-
cao de feixes LASER ou ainda para simular sistema Opticos em areas tdo diversas como
sistemas visuais, satélites, espetrometros e ainda, com interesse particular no ramo da en-
genharia biomédica, em tomografias computorizadas e imagem de ressonéncia magnética.

Este programa permite reproduzir os efeitos de elementos épticos como lentes sim-
ples, esféricas ou espelhos, que integram o aparato experimental das técnicas de modelagéo
de frente de onda ja referidas. Funciona através de tracado de raios — modela a propagacao
de raios através de um sistema ético — e dispde de dois modos de funcionamento distintos,
0 modo sequencial e 0 modo ndo sequencial.

Modo sequencial

No modo sequencial, os raios sdo tracados através de uma sequéncia de superficies
I6gica e pré-definida enquanto se propagam do objeto para a imagem, de superficie em
superficie. Cada objeto é atingido apenas uma vez, pela ordem (sequéncia) em que as Su-
perficies estdo definidas. Este modo € rapido computacionalmente e francamente Util para
o0 design e otimizacdo de um sistema.

Modo nédo sequencial

O modo néo sequencial proporciona uma alternativa que ultrapassa as restri¢bes do
tracado de raios no modo sequencial. Tal como o0 nome indica, neste modo, o tracado de
raios ndo impde uma ordem na sequéncia de superficies que os raios tém de atingir. Os
objetos atingidos pelos raios sdo determinados exclusivamente pelas suas propriedades fi-
sicas, pela sua posicdo e pela direcdo de propagacao dos raios, sendo gque 0s raios podem
atingir qualquer parte do objeto, inclusivamente mais que uma vez, ou nunca serem atingi-
dos. Enquanto que o modo sequencial esta limitado a imagiologia e analise de sistemas
afocais, 0 modo ndo sequencial é Util para analisar luz dispersa e difusa em qualquer sistema
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de imagiologia ou 6tico. O tragado de raios neste modo é executado de acordo com 0 mé-
todo Monte Carlo.

Método Monte Carlo — O modelo de Monte Carlo é um dos métodos estocasti-
cos mais utilizados para simular o transporte de luz em meios tdrbidos bioldgicos
como a pele humana sendo também flexivel e muito preciso [86],[87]. A mode-
lacdo de Monte Carlo simula a historia completa de um fotdo, um caminho que
consiste numa sucessdo de passos aleatorios que os fotdes tomam quando se pro-
pagam desde a sua fonte, passo por passo, através de um meio que contemple
absorcao, reflexdo e difusdo como a pele. Este método resulta num conjunto de
condigdes que orienta 0 movimento de um fotdo no tecido, sendo as decisdes
chave o mean free path de difusdo ou absorc¢do e o angulo de difuséo (permite
inferior em que diregéo o fotdo continua o seu movimento depois do evento de
scattering), [88]. A distancia aleatdria percorrida antes de um fotdo interagir com
0 tecido é baseada na selecdo de um numero aleatério gerado por um computador
e em funcéo das distribuicdes de probabilidade descrita pelas propriedades 6pti-
cas do meio como o seu indice de refracéo, o fator de anisotropia ou o coeficiente
de atenuacdo, Ma + Ms, [89]. O peso atribuido ao fotdo é reduzido apenas por
efeito da absorcdo a medida que este se propaga, e sempre que ocorre um evento
de scattering uma nova direcao de propagacao € escolhida de acordo com a fun-
cao de fase. Todo este processo é repetido até o fotdo sair do meio ou a sua ener-
gia for inferior a energia de absorcao, o que significa que o fotdo tera sido absor-
vido.

Sendo este um meétodo estatistico, para que sejam produzidos resultados que re-
flitam uma aproximacéao precisa da realidade é necessario considerar um elevado
numero de fotBes, o que, aliado a outras questdes mais complexas, torna este
método muito moroso [90].

2.5.2 MATLAB®

O MATLAB® (MATrix LABoratory) trata-se de um software interativo de alta per-
formance utilizado para desenvolver o calculo numérico, funcionando as matrizes como o
seu elemento basico de informacéo. Estas matrizes tém a particularidade de nao precisarem
de dimensionamento, sendo essa a razdo pela qual este programa permite a resolucdo de
problemas numéricos de uma forma muito mais célere do que noutras linguagens de pro-
gramacdo. O MATLAB® integra analise numérica, calculo com matrizes, processamento
de sinais e construcdo de gréaficos em ambiente de facil utilizac&o.
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Capitulo

Procedimento Experimental

Neste capitulo, o procedimento desenvolvido para a simulagdo das técnicas de mo-
delacdo de frente de onda utilizadas € explicado detalhada e individualmente. Inicia com
0s Axicons, seguido pelo Método Iterativo e Método Nao Iterativo. Os sistemas Opticos
idealizados para este trabalho foram projetados usando o software ZEMAX™ g, de forma
a interpretar os resultados dos dois ultimos métodos, foi calculado um parametro para com-
parar a convergéncia dos diferentes algoritmos criados em MATLAB®, o “cérebro” de
toda a operacdo. Depois de recolhidos os dados, estes serdo apresentados sob a forma de
gréficos de irradiancia ou graficos de pontos (para analisar a convergéncia dos algoritmos),
sendo posteriormente analisados para comparacao das diferentes técnicas. No caso dos Axi-
cons, foi apenas simulado o seu comportamento em ambiente ZEMAX™ e analisado a sua
capacidade de auto reconstrugédo dos feixes de luz.

As simulacdes foram realizadas num computador com as seguintes especificacdes:
e Processador Intel ® Core ™ {5 3317U CPU @ 1.70 GHz;
¢ 4 Gbh RAM;

e Sistema Operativo Windows 10 PRO

Foram projetados varios sistemas para cada uma das trés abordagens diferentes estu-
dadas que serdo apresentadas seguidamente.
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3.1 Axicons

A figura 3.1 apresenta um esquema tipico de um Axicon. Axicons, também conheci-
dos como prismas cénicos, sdo elementos Opticos que tém simetria rotacional e possuem
uma superficie plana e uma outra cénica [91]. Enquanto que lentes convencionais formam
um ponto focal, os Axicons tém a capacidade de criar uma linha focal ao longo do eixo
6tico que, a medida que se afasta a uma distancia "I" do Axicon, se transforma num padrao
em forma de anel. A espessura do anel corresponde a cerca de metade do didametro do feixe
incidente, @, e o didmetro do anel € representado na figura 3.1 por d e obtido matematica-
mente através da expressao d = 2*/*tan [a (n-1)], com n o indice de refracdo da lente. O
surgimento deste padrdo anelar resulta entdo do facto de um Axicon apresentar a particula-
ridade de, a partir de um feixe Gaussiano, gerar um feixe de Bessel (também conhecido
como “espigdo de luz”’) de ordem zero que tem como vantagens o facto de nédo se difratar
e de se auto reconstruir no interior de meios turbidos, mantendo uma distribuicéo de inten-
sidade de feixe constante, o que permite a formacéo de um foco em profundidade. O com-
primento do feixe de Bessel, Ro, depende do angulo fisico (angulo da superficie conica com
a vertical), a, do Axicon e do didmetro do feixe incidente, .

» ’ o
i |
| 31
R T~ et B
(=) ) ' :“ = _ = " : d
RO e '

Figura 3.1: Representacéo esquematica de uma lente do tipo Axicon, de didmetro D, com uma espessura
central EC. Adaptado de [92].
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3.1.1 Simulacdo Axicons Modo Sequencial e Nao Sequencial

Com o objetivo de analisar o resultado da transformacédo de um feixe Gaussiano a
incidir sobre uma lente do tipo Axicon (em modo sequencial e ndo sequencial), procedeu-
se a realizagdo de diversas simulagdes em ZEMAX™ onde séo reproduzidas lentes Axicon
com base em informac®es recolhidas no datasheet do site ThorLabs [93], associado a venda
desta gama de produtos. O feixe Gaussiano utilizado apresenta um comprimento de onda
de 850 nm (dentro do intervalo de comprimentos de onda facultada pelos fornecedores para
o tipo de lentes implementadas), 1W de poténcia e 7 mm de didmetro no modo nao sequen-
cial para que se observe claramente o feixe com propriedades auto reconstrutivas.

Primeiramente, e de acordo com os valores em graus do angulo fisico, a, recolhi-
dos no site, a partir da equacdo (12) é calculado a constante conica, k, para as diferentes
lentes (tabela 3.1):

1
tan a?

k==

+1) (12)

Tabela 3.1: Valores calculados para a constante cénica de seis Axicons com diferentes angulos fisicos
(representados na tabela pela letra Alpha (a)).

Ne Axicon a (graus) Constante conica
1 0,5 -13131,5587
2 1 -3283,1397
3 2 -821,0350
4 5 -131,6460
5 10 -33,1634
6 20 -8,5486

Depois de calculados os valores para a constante conica, cada um dos seis Axicons
foi implementado no modo sequencial e ndo sequencial, com as respetivas dimensdes de
espessura e comprimento (ver tabela A.1 em Apéndice A), em ambiente ZEMAX™, Sao
apresentadas respetivamente nas figuras 3.2, 3.3 e 3.4, um exemplo de um Axicon (com o
= 20°) no modo sequencial, no modo ndo sequencial e ainda uma perspetiva 3D onde é
possivel observar o tipo de lente em estudo com uma aparéncia semelhante as que sao co-
mercializadas.
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Figura 3.2: Implementacéo de uma lente Axicon com a = 20°, no modo sequencial, onde se observa a
propriedade do “espigéo de luz” de comprimento Ro.
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Figura 3.3: Implementagdo de uma lente Axicon com a = 20°, no modo ndo sequencial, onde se observa
a propriedade do “espigao de luz” de comprimento Ro.

Figura 3.4: Reconstituicdo 3D de uma lente Axicon, com a = 20° para percecao realista da mesma.
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3.1.2 Comparacdo Axicons vs. lentes convencionais

Por forma a compreender e avaliar a importancia da utilizagéo de lentes do tipo Axi-
con quando comparadas com lentes convencionais na obtencdo de imagem no interior de
meios bioldgicos, desenvolveram-se novas simulagdes no programa ZEMAX™ no modo
nédo sequencial que permite estudar o efeito da difusdo.

Assim, recorreu-se a um total de 12 simulagdes: 6 utilizando lentes Axicon e outras 6
utilizando lentes convencionais, reproduzidas do catdlogo da Thorlabs, com distancias fo-
cais similares as seis lentes do tipo Axicon com valores de a = 20°,10°, 5°, 2°, 1° ¢ 0,5°.
Para analise, foram estudados pares de cada um dos tipos de lentes com a mesma distancia
focal de 50 mm, 100 mm, 200 mm, 500 mm, 1000 mm e 2000 mm (tabela 3.2). Importa
referir que as especificagfes das lentes convencionais que foram atendidas aquando a sua
escolha, foi a distancia focal das lentes e ainda o facto de apresentarem dimensdes proximas
(nunca inferiores) das dimensdes dos Axicons.

Tabela 3.2: Informagéo sobre a distancia focal (em mm) das lentes convencionais e do tipo Axicon
a serem projetadas em ZEMAX™. Cada uma das seis lentes convencionais sera comparada com o Axicon
gue apresente a mesma distancia focal. A distancia focal dos Axicons corresponde a distancia entre a lente
e metade do comprimento do “espigao de luz”, cujo valor é igual no modo sequencial e ndo sequencial.

N2 Lente Convencional | Axicon (valores de o em graus) Distancia Focal (mm)
1 20 50
2 10 100
3 5 200
4 2 500
5 1 1000
6 0,5 2000

Com o intuito de simular o efeito de propagacdo da luz no interior de um meio tar-
bido, foi criado um fantoma com caracteristicas especificas muito proximas daquelas ofe-
recidas por um meio biologico como a pele. Este fantoma consiste num objeto com 100
mm de altura, 100 mm de largura e 30 mm de espessura, com um fator de transmissdo de
1, fator de anisotropia de 0,87 e mean free path de 0,05 mm. Os valores dos dois Ultimos
parametros foram estabelecidos com base na tabela 2.1 apresentada em 2.3.3 e estdo de
acordo com a bibliografia [80], [94], [95].
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Para comparar o desempenho dos diferentes pares de lentes em sistemas com as mes-
mas condicdes, o fantoma foi sempre colocado perto da distancia focal da lente em estudo,
contendo no seu interior um mesmo detetor quadrangular de 24mm x 24mm com uma re-
solucdo de 1000pixéis x 1000pixéis, situado préximo do foco ético a 10 mm de profundi-
dade.

Como exemplo, as figuras 3.5 e 3.6 representam as simulagdes de um Axicon e de
uma lente convencional com uma distancia focal de 50 mm, onde se fez incidir um feixe
de 750 nm com 7 mm de diametro e 1 W de poténcia.

5

Figura 3.5: Simulacdo do comportamento de um Axicon para focagem de luz em meios tdrbidos com uma
distancia focal de 50 mm.

L.

Figura 3.6: Simulagcao do comportamento de uma Lente convencional para focagem de luz em meios tar-
bidos com uma distancia focal de 50 mm.
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3.2 Meétodo Iterativo e Método Nao lterativo

Cada um dos métodos tem como objetivo primordial a focagem de luz em profundi-
dades superiores no interior dos meios tdrbidos, sendo para isso necessario recorrer a ma-
nipulagdo da propagacao de luz por forma a suprimir os efeitos da difusdo causados pelo
meio tarbido em estudo. Neste subcapitulo é detalhadamente explicado o raciocinio por
detras das simulagdes e algoritmos especificamente desenvolvidos para os dois métodos
considerados. Comeco por introduzir os conceitos comuns as duas técnicas, evoluindo lo-
gicamente para a exposicao das caracteristicas particulares das mesmas.

3.2.1 Caracterizacdo dos componentes em ZEMAX™

Nesta secc¢do, sdo descritos 0s componentes dpticos comuns utilizados nos sistemas
desenvolvidos.

e Fonte de luz

No método iterativo foi utilizada uma fonte gaussiana monocromatica de 750 nm
enguanto que no metodo ndo iterativo foi utilizada uma de 808 nm, ambas com um diametro
de 2 mm. A razdo da utilizacdo de feixes de luz com estes comprimentos de onda esta
relacionada como o facto de estarem compreendidos no intervalo de comprimentos de onda
da "Janela Optica" dos tecidos bioldgicos.

Para efeitos de simulacéo e analise estatistica é também necessario estabelecer o nu-
mero de raios emitidos pela fonte de luz, tendo havido um compromisso entre as limitagdes
do hardware utilizado e 0 nimero de raios minimo necessario para obter resultados fiaveis
pelo método estatistico de Monte Carlo (capitulo 2.5.1). Neste caso, foi definido para a
fonte de luz o valor de 100 000 raios (quanto maior o numero de raios, maior a aproximacao
ao perfil de um feixe gaussiano) e ainda uma poténcia de 1W.

e Lente convergente

Tanto no método iterativo como no método n&o iterativo foram utilizadas lentes con-
vergentes que tém a capacidade de refratar raios paralelos que sobre elas incidem de forma
a convergi-los num ponto focal, onde se concentra qualquer raio do feixe incidente. A po-
sicdo e a distancia focal destas lentes variam em fungéo da simulagdo, sendo que em todos
0s sistemas os raios focam no fantoma desenvolvido (pele).
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e Fantoma de pele

O ZEMAX™ (dispde de um extenso catdlogo de varios materiais ja definidos. No
entanto, este catdlogo ndo inclui qualquer meio cujas caracteristicas se aproximem dos te-
cidos bioldgicos, em particular da pele, pelo que foi necessario desenvolver uma estrutura
que simulasse as caracteristicas bioldgicas deste material. Para tal, foi criado um fantoma
que funciona como um meio que possui propriedades dpticas similares as da pele, apresen-
tando as seguintes dimens6es: 100 mm de altura, 100 mm de largura e 30 mm de espessura.

Foérmula do indice de refragao

A decisdo associada a escolha da Férmula de Conrady para analisar a variacdo do
indice de refragdo na pele para um intervalo de comprimentos de onda compreendido entre
300 nm e 1600 nm estéa relacionada com um estudo desenvolvido em que os parametros de
Conrady para a pele foram calculados [96].

A férmula de Conrady define-se pela seguinte expressdo matematica:

C

yEE 13)

B
n—A+;+

Em que A, B e C sdo coeficientes da formula especificos para cada material e n € o
indice de refracdo do material para um determinado comprimento de onda, A. Os valores
destes coeficientes sdo apresentados na tabela 3.3:

Tabela 3.3: Coeficientes da férmula de Conrady para a pele humana.

A B C

1,3549 1,7899 x 10 -3,5938 x 10°

De acordo com [96], os coeficientes foram obtidos a partir da equacgao (13) para comprimentos
de onda na unidade de nanometros (nm).
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Com estes coeficientes e utilizando a equacao (13), € possivel observar a varia¢do do
indice de refracdo da pele em fungdo do comprimento de onda (em nm) através da curva
apresentada na figura 3.7, comprovando-se que para comprimentos de onda cada vez mai-
ores o indice de refracdo diminui e parece tender para um patamar a que corresponde um
valor minimo de n igual a 1,36.

141 4
1,40
1,39
1,38

1,37

1,36

indice de refracdo, n

1,35

1,34 >
300 400 500 600 700 800 900 1000 1100 1200 1300 1400 1500 1600

Comprimento de onda, A (nm)

Figura 3.7: Variacéo do indice de refragdo da pele para um intervalo de comprimentos de onda entre 300-
1600 nm.

Modelo da Difusao

Neste trabalho foi utilizado 0 modelo de difuséo de Henyey-Greenstein (subcapitulo
2.3.2.1), uma vez que ¢ considerado o modelo que obtém resultados mais condizentes com
0s observados em estudos para tecidos bioldgicos e nomeadamente aquele que apresenta
uma melhor aproximacao da fungéo de fase no modelo para a difuséo de luz na pele humana
[76].

Para caracterizar o processo de difusdo em ambiente ZEMAX™, para além do para-
metro g, é necessario considerar:

e O scattering mean free path, ls, que € obtido pelo inverso do coeficiente de scatte-
ring;

¢ O angulo maximo de difusédo (a), que pode assumir valores entre —a e a, [97].

e O fator de transmissdo, que permite definir a quantidade de energia despendida em
cada processo de difusdo e que pode variar entre 0 e 1; em que 0 significa a perda total de

energia, e 1 é o equivalente a que toda a energia seja conservada no processo, pelo que nao
ocorrem perdas de energia, [97].
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Na tabela 3.4 encontram-se os valores utlizados para os parametros que caracterizam
0 processo de difusdo e que foram aplicados ao fantoma de pele.

Tabela 3.4: Tabela resumo dos valores dos parametros de difuséo utilizados no fantoma de pele.

Mean free path (mm) o (graus) g Transmissdo

0,05 90 0,87 1

Tal como havia sido justificado na sec¢do 3.1.2, os valores definidos para 0 mean
free path e g, basearam-se na tabela 2.1 apresentada em 2.3.3. O fator de anisotropia foi
estimado para um valor préximo de 0,9 e a constante mean free path foi definido de acordo
com a bibliografia estudada, correspondendo aproximadamente ao inverso do coeficiente
de scattering para o comprimento de onda utilizado [80], [94], [95], [98]. Admitindo que a
difusdo na pele ocorre maioritariamente na mesma direcdo e sentido do raio incidente, foi
limitado o angulo maximo de difuséo, a, a 90°. Foi ainda considerado ndo haver atenuacgéo
de energia no processo de difusdo para a distancia e comprimento de onda considerados,
pelo que o pardmetro de transmissao foi definido com valor igual a 1.

e Detetor

Em qualquer um dos métodos, com o intuito de possibilitar a analise dos resultados
de irradiancia no interior do fantoma, foram inseridos detetores quadrados no seu interior
com as seguintes propriedades: no método iterativo foi introduzido um detetor com 24 mm
de lado e 50pixéis x 50pixéis (0,48 mm/pixel); no método ndo iterativo utilizaram-se dois
detetores com um nudmero de pixéis variavel, ambos com 10 mm de lado. O primeiro foi
colocado no interior do fantoma (detetor 1) e o segundo (detetor 2) foi utilizado para re-
colher informacé&o sobre a coeréncia da fase da fonte da luz proveniente do interior do meio
tarbido (tal sera oportunamente explicado no subcapitulo 3.2.3.2), apresentando por isso a
particularidade de ter o mesmo nimero de pixeis que a Grid Sag definida pelo utilizador.

O software ZEMAX™ garante a possibilidade de escolher qual a informacéo a retirar
do detetor, sendo que, em ambos 0s métodos, foi apreciada a informacéo referente a irradi-
ancia coerente e coeréncia de fase. A primeira é definida como sendo poténcia coerente por
unidade de area. Nesta analise, 0 ZEMAXT™ considera a fase e intensidade de cada raio
que chega ao detetor, onde sdo processadas as partes real e imaginaria do campo elétrico,
separadamente e considerando a fase de cada raio. No fim do procedimento, a informagéo
proveniente dos raios € somada para se obter a irradiancia total de cada pixel. Na coeréncia
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de fase, é feita uma andlise que permite obter informacdes relativamente ao angulo de fase
da amplitude complexa dos raios na irradiancia coerente.

Importa referir que no caso do método iterativo, foi objeto de anélise o comporta-
mento do algoritmo em diferentes profundidades, nomeadamente a 5 mm, 10 mm e 15 mm
de profundidade, posicdes essas onde o detetor foi colocado. No método ndo iterativo, foi
apenas estudado o mesmo efeito a 5 mm de profundidade, pelo que foi também essa a
posicao do detetor no interior do fantoma da pele.

e Grid Sag

Para o desenvolvimento do projeto, e no caso em particular no que diz respeito a
implementacao do sistema, € crucial a existéncia de um componente que seja dotado com
a capacidade de modelar um feixe luminoso. Este tipo de objetos que garantem alguma
forma de modulagéo espacial varidvel a um feixe de luz sdo conhecidos como Spatial Light
Modulator (SLM), tendo sido possivel reproduzir o mesmo efeito em ambiente ZEMAX™
através da utilizacdo de uma Grid Sag Surface. Esta estrutura funciona como uma matriz
de multiplos “espelhos” (ou pixéis) de pequenas dimensdes cujas posicdes relativas sao
orientadas de acordo com uma matriz de pontos gravada num ficheiro do tipo ASCII. Deste
ponto em diante, considere-se os conceitos de “espelhos” e “pixéis” da Grid Sag como
nomenclatura equivalente.

A relacéo entre a posicdo dos espelhos, sag, e a alteracdo na fase do feixe, ¢, é dada
por:

AX @
2T

sag = (14)

Em que (a matriz) sag € a posi¢do, em mm, do espelho em relacéo a posicao de equi-
librio, ¢ corresponde a alteracdo de fase (matriz de fase) em radianos e A representa o
comprimento de onda, em mm, da radiacdo incidente. Nos sistemas concebidos, a alteracao
de configuracdo da Grid Sag é efetuada a cada iteracdo, de forma consecutiva e automati-
camente, ao longo da execucao dos diferentes algoritmos desenvolvidos que serdo expla-
nados no subcapitulo 3.2.3.

Tanto no método iterativo como no método ndo iterativo, esta estrutura apresenta
uma dimensao que podera ser variavel, uma vez que os algoritmos criados garantem que o
utilizador tem a possibilidade de, sempre que considerar pertinente, definir o nimero de
espelhos (ou pixéis), N, bem como o tamanho dos mesmos. No caso particular dos sistemas
criados para o método iterativo, a Grid Sag, por defeito, apresenta uma dimenséo quadrada
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de 10 mm, com 50pixéis x 50pixéis de 0,2 mm cada. Adicionalmente, para testar o com-
portamento dos algoritmos, em algumas simulages foram utilizadas matrizes de 250pixéis
X 250pixéis de 0,04 mm cada. Para 0 método néo iterativo, foram analisados resultados
obtidos em sistemas com uma Grid Sag de 10mm x 10mm utilizando matrizes com um
namero de pixéis entre 200-300.

Para atingir o objetivo deste trabalho foi necessario desenvolver diferentes algorit-
mos que conseguissem encontrar a melhor conformacéao possivel da Grid Sag por forma a
promover a concentracdo do feixe de luz no interior do fantoma de pele criado. Para isso,
recorreu-se a linguagem MATLAB® derivado o facto de apresentar uma toolbox gratuita
que consiste num conjunto de fun¢bes na mesma linguagem, a partir das quais é possivel
controlar externamente (em ambiente MATLAB®) a maioria dos comandos e fungdes exis-
tentes no ZEMAX™,

3.2.2 Parametro de comparacao utilizado na evolugéo do algoritmo

Antes de esclarecer o funcionamento dos diferentes algoritmos criados, neste subca-
pitulo é explicado o parametro de comparacao utilizado na evolucdo de todos os algoritmos,
nomeadamente o calculo do raio ponderado do feixe.

¢ Raio ponderado

A utilizacao deste parametro de comparacdo no presente estudo esta relacionada com
a pertinéncia em considerar a importancia relativa de cada pixel do detetor no calculo do
raio do feixe. Esta importancia foi obtida através do valor de irradiancia que cada pixel
POSSuUi.

Para compreender se um determinado algoritmo esta a evoluir no sentido de focar o
feixe de luz difuso pelo meio, quando se efetua o calculo do raio ponderado do feixe, cada
pixel devera ter uma contribuicdo em funcdo da sua distancia ao centroide do detetor e da
sua propria intensidade. Por outras palavras, um pixel que apresente um valor de irradiancia
“I” a uma distancia “d” do centroide do detetor, ndo devera ter a mesma contribuicdo que

um outro pixel de intensidade “I/2”” a uma mesma distancia “d” do centroide do detetor.

Assim, este parametro é calculado a partir da informacéo que é recolhida pelo detetor
e armazenada em forma de matriz cujas entradas correspondem a valores de irradiancia.
Primeiramente, obtém-se as coordenadas do centroide do detetor e 0 valor méaximo de irra-
diancia da matriz. De seguida, é feito um varrimento de todos os pixéis do detetor e, por
cada pixel de irradiancia, é calculado o seu peso relativo em relagdo ao valor maximo de
irradiancia e ainda a sua distancia ao centroide do detetor. Assim, sdo obtidas duas matrizes:
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uma matriz com a irradiancia normalizada de todos os pixéis e outra com a distancia de
cada pixel ao centroide. A distancia ponderada de cada pixel é entdo o resultado do produto
entre a distancia ao centroide e o seu valor de irradiancia normalizado. Por fim, para calcu-
lar a média da matriz das distancias ponderadas € excluida a contribuicdo dos pixéis com
irradiancia igual a 0 (distancia ponderada nula), e este resultado corresponde ao raio pon-
derado pretendido. A figura 3.8 representa o procedimento de calculo do raio ponderado.

Matriz
Irradidncias

(d)

|
| )

.Ca\milo d.a Calculo das
irradidncia

s . coordenadas

mdxima da matriz do centroide

d (Md)

Matriz Célculo da
Intensidade distancia de cada
Normalizada pixel ao centroide
(d(i,j)/Md)) (distances)

}

Distances x Matriz
Intens. Norm.
— Dist. Ponderada
(DCPd)

DCPd (ij) >0

Calculo da média
das distincias
ponderadas

Raio
ponderado

Figura 3.8: Esquema do procedimento do calculo do raio ponderado.
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3.2.3 Funcionamento dos Algoritmos

No total, foram desenvolvidos para este trabalho quatro algoritmos em que se utili-
zaram diferentes abordagens para a configuracao da Grid Sag: duas para o método iterativo
e outras duas para 0 método ndo iterativo. Os principios gerais de funcionamento destes
algoritmos foram adaptados de [32] e [18], respetivamente, pese embora a sua descri¢cao
ser feita de uma forma muito superficial. Como tal, foi imperativo o desenvolvimento des-
tes algoritmos de origem para as simula¢fes em estudo.

A programacéo dos algoritmos foi criada em MATLAB®, onde foram exploradas as
capacidades das fun¢des que fazem parte da ja referida toolbox de forma a controlar inte-
gralmente o funcionamento da simulacdo em ambiente ZEMAX™, Como tal, todo o pro-
cedimento em seguida descrito é feito autonomamente, ficando ao critério do utilizador
definir pardmetros de entrada como 0 nimero de raios ou as dimensdes dos componentes
dos sistemas.

A primeira etapa de qualquer um destes algoritmos tem inicio com a emisséo de uma
fonte de luz estando a Grid Sag na posic¢do neutra (equivalente a um espelho plano, sem
potencial), ou seja, 0 mesmo que um espelho comum. Comeca-se por calcular o raio pon-
derado deste feixe no detetor (detetor 1) a uma determinada profundidade no interior do
fantoma, ignorando o efeito de difusdo. A seguir, considerando os efeitos da difuséo, a
fonte de luz é outra vez emitida e o raio ponderado novamente calculado (“raio ponderado
inicial”) ainda com a configuracdo da Grid Sag neutra, ou seja, a sua matriz sag néo foi
modificada (¢ um conjunto de zeros). O valor do “raio ponderado inicial” funcionard como
a referéncia do algoritmo, ao servir de termo de comparacéo relativamente ao menor raio
ponderado calculado, obtido através da melhor matriz de fase que o algoritmo produziu
para a Grid Sag.

Posteriormente, em cada algoritmo, sera feita a configuracdo da Grid Sag de acordo
com diferentes abordagens que serdo exploradas nas seccdes seguintes.

Nota: Os conceitos de Grid Sag, matriz Sag e matriz de fase estdo mutuamente
relacionados pela equacéo (14) e, por uma questéo de simplificacdo de linguagem, po-
dem assumir-se equivalentes sempre que forem referidos ao longo desta tese.
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3.2.3.1 Configuracdo da Grid Sag no método iterativo

Depois de calculado o “raio ponderado inicial”, comeca o ciclo de configuracéo da
Grid Sag. Deste modo, a cada iteracdo, ocorre a emissdo de um feixe de luz de 750 nm e
altera-se a posicéo de cada “espelho” da Grid Sag equivalente a uma alteracao de fase entre
0 e 2xt. Para isso, sdo geradas matrizes de fase de acordo com as caracteristicas definidas
pelo utilizador para a matriz Sag, através de duas diferentes abordagens:

Abordagem 1: consiste em gerar aleatoriamente uma matriz de fase com valores
compreendidos entre 0 e 2z em cada iterag&o;

Abordagem 2: a segunda abordagem apresenta-se como uma evolugdo Idgica da pri-
meira, em que, a cada iteracdo, sdo criadas matrizes de fase com varios “clusters” (cujo
tamanho e numero é definido pelo utilizador), com cada “cluster” a ser constituido por um
conjunto de pixéis (espelhos) contendo apenas um valor aleatério entre 0 e 2x.

A cada iteracéo é feita uma analise ao resultado obtido no detetor com base no célculo
do raio ponderado do feixe. Sempre que este parametro for inferior ao anterior melhor re-
gistado, fica como referéncia para as comparacdes seguintes e a configuracdo da Grid Sag,
constituida pela matriz sag obtida através da equacgéo (14), que possibilitou esse resultado
¢ guardada. Este processo é repetido até ter sido atingido o numero maximo de iteracdes
definido pelo utilizador.

Finalmente, a eficacia de cada algoritmo sera avaliada em func¢éo do grau de conver-
géncia do feixe, bem como o seu tempo de execucdo. O esquema de funcionamento do
algoritmo é apresentado no esquema da figura 3.9.

Importa referir que a matriz Sag com que se principia o sistema é, por defeito, uma
matriz de zeros, funcionando a Sag como um espelho neutro. Inicialmente, essa é a “bes-
tgridsag " e o valor do raio ponderado inicial calculado corresponde ao primeiro “raio_me-
Ihor ”, iniciando assim o vetor “raio_melhor (h) ” onde ficam guardados os raios pondera-
dos sempre que se regista uma melhoria ao fim de uma iteracdo, isto é, uma diminuicédo do
valor do raio ponderado em relacdo a iteracdo anterior. O vetor “raio_melhor(h)” tera ca-
pital importancia para avaliar a convergéncia do algoritmo ap0s a sua execucdo e sera
objeto de andlise no capitulo 4 sob a forma de grafico de linhas para cada teste efetuado. O
algoritmo termina quando o contador de itera¢Ges, “h”, for igual ao numero de iteragdes,
“iter”, definido pelo utilizador.
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Figura 3.9: Esquema do algoritmo de controlo da Grid Sag para o Método iterativo.
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3.2.3.2 Configuracéo da Grid Sag no método néo iterativo

Analogamente ao método iterativo, depois de calculado o “raio ponderado inicial”
utilizando, neste caso, um feixe de 808 nm, comega 0 processo que culmina com a alteracéo
da configuracao da Grid Sag que deixa de comportar-se como um espelho neutro.

Para este método, a configuracdo da Grid Sag foi modificada com base na bibliografia
estudada [18]. Para isso, utilizou-se uma fonte de 400 nm (mais energética, dentro do es-
petro visivel) que emite um feixe de luz a partir do interior do fantoma de pele a 5 mm de
profundidade. Este feixe, sofre o efeito da difusdo a medida que se propaga pelo meio e
segue 0 seu percurso 6tico, depois de refletido por um beam splitter (componente especi-
almente desenvolvido para este trabalho e com propriedades especificas para refletir e/ou
transmitir os comprimentos de onda utilizados), em direcdo a um detetor (detetor 2). Neste
detetor, € recolhida informacdo referente a sua coeréncia de fase sob a forma de uma matriz
(de fase) que por sua vez € modificada de acordo com duas diferentes abordagens e numa
SO iteracao:

Abordagem 1: consiste em aplicar o conceito de conjugacao de fase. No geral, um
par de ondas Opticas € conjugado em fase se as suas fungdes complexas sdo conjugadas em
relacdo aos seus fatores de fase. Assim, de acordo com a bibliografia [44], aplica-se a pro-
priedade de simetria a matriz de fase obtida pelo detetor 2 que, depois de convertida para
a matriz sag (equacao (14)), sera introduzida na Grid Sag. Deste modo, a influéncia das
aberracgdes causadas pelo meio turbido € suprimido através da conjugacdo de fase das fren-
tes de onda (capitulo 1.2.3), pelo que, a configuracdo adotada pela Grid Sag ira dotar o
feixe de 808 nm que sobre ele incide com a capacidade de se adaptar ao meio tdrbido (feixe
modelado), esperando-se obter um valor de raio ponderado menor comparativamente com
a Grid Sag neutra.

Abordagem 2: foi adaptada de um estudo [18] e consiste em, a partir da matriz de
fase obtida pelo detetor 2, criar um determinado numero de “clusters”, e de forma alternada
(do tipo “cluster sim”, “cluster ndo”), manter a fase dos pixéis que compde o “cluster” ou
somar o valor de & a sua fase. Assim, espera-se que o feixe de 808 nm que incide sobre a
Grid Sag modificada, seja modelado de forma a obter-se um raio ponderado menor quando
comparado com a Grid Sag neutra. O tamanho e nimero dos “clusters” pode também ser

definido pelo utilizador.

A eficécia de cada algoritmo sera avaliada em funcdo do grau de convergéncia do
feixe. O esquema de funcionamento do algoritmo é apresentado no esquema da figura 3.10.
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Tracar de raios
(ZEMAX) c/ feixe
808 nm e Grid Sag
Neutra

Matriz de irradidncias do detetor 1
sem difusdo e calculo Raio
ponderado sem difusdo. Gravar Raio
ponderado sem difusdo

Tragar de raios
(ZEMAX) c/feixe
808 nm e Grid Sag

Neutra

Matriz de irradiancias
do detetor 1 com
difuséo

Matriz de irradiéncias inicial do
detetor 1 com difusdo (detectinit) +
célculo raio ponderado inicial. Gravar
raio panderadoinicial e detectinit
com Grid Sag neutra

Tracar de raios (ZEMAX) ¢/ feixe
400 nm e extragdo da matriz de
coeréncia de fase do detetor 2

Configuragdo Grid Sag

Abordagem?

Calculo da matriz de fase e converséo
para (nova) matriz sag — Equagdo (14)

A
Envio da sag parao ZEMAX™ —> tracar de
raios c¢/feixe de 808 nm —> Matriz de
irradidncia do detetor 1 (detectfinal)

Célculo do raio
ponderado final
(raio_pondfinal). Gravar
detectfinal +
raio_pondfinal

Figura 3.10: Esquema do algoritmo de controlo da Grid Sag para o Método ndao lterativo.
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3.2.4 Sistemas desenvolvidos

Neste subcapitulo sdo apresentadas as caracteristicas especificas de cada um dos sis-
temas criados para as simulacgdes desenvolvidas.

3.2.4.1 Método iterativo

O sistema representado nas figuras 3.11 (considerando a difuséo) e 3.12 (sem consi-
derar a difusdo), consiste num feixe LASER idéntico ao definido em 3.2.1., focado no fan-
toma de pele, com 30 mm de espessura, usando para esse efeito uma lente convergente. Por
defeito, a Grid Sag e o detetor apresentam a configuracdo definida em 3.2.1, sendo que o
algoritmo criado permite ao utilizador modificar estes parametros. De notar que nos siste-
mas apresentados ndo € possivel observar o feixe modelado por limitacGes do software e
também porque a Grid Sag estd, inclusivamente, na posicéo neutra (espelho refletor plano).

Nas figuras 3.11 e 3.12, o detetor encontra-se a 10 mm de profundidade, no entanto
foi também analisado o comportamento dos algoritmos a 5 e a 15 mm de profundidade.

Fonte de luz de 750 nm Fantoma de pele

Lente Convergente

Detetor
~

Grid Sag ‘

Figura 3.11: Sistema para 0 método iterativo sem considerar o efeito da difusao.

Fontede luzde 750 nm Fantoma de pele

Lente Convergente

Detetor

Grid Sag

Figura 3.12: Sistema para o método iterativo considerando o efeito da difuséo.
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3.2.4.2 Método néo iterativo

O sistema projetado para 0 método ndo iterativo encontra-se ilustrado na figura 3.13,
sem considerar a difusdo (a esquerda) e considerando a difusdo (a direita). Tal como expli-
cado em 3.2.3.2, a partir do feedback conferido pelas frentes de onda do feixe de luz de 400
nm vindo do meio tarbido, e analisado pelo detetor 2 por coeréncia de fase, € introduzida
uma nova matriz que promove alteracdes na Grid Sag que irdo modelar a frente de onda do
feixe de 808 nm que sobre ela incide, permitindo uma melhoria do raio ponderado, calcu-
lado no detetor 1. As propriedades dos componentes referidos foram oportunamente des-
critas em 3.2.1, sendo que, por uma questdo de correlagdo I6gica entre a matriz de coeréncia
de fase obtida pelo detetor 2 e a matriz de fase utilizada pela Grid Sag, tanto uma estrutura
como a outra terdo as mesmas dimensdes e nimero de entradas nas respetivas matrizes. O
detetor 2 foi colocado proximo do foco da lente convergente (a 40 mm da lente) para re-
colher mais informacéo (mais raios) sobre as frentes de onda do feixe de 400 nm. A origem
deste, bem como o detetor 1, encontram-se a 5 mm de profundidade no interior do fantoma
para que a distancia percorrida pelo feixe de 400 nm que sai do meio, seja a mesma da de
808 nm ao penetrar o fantoma até ao detetor 1, onde sera calculado o novo raio ponderado.

| Grid Sag |

Grid Sag
Feixe de 808
nm (a ser
modelado)

Feixe de 808
nm (a ser
medelado)

Detetor2

Detetor2

Beam splitter

Lente Convergente

T

Feixe de 400 nm (difuso)

Detetor 1 (atrds)

Feixe de 400nm

Fantoma de pele

Figura 3.13: Sistemas para o método nao iterativo sem considerar o efeito da difusdo (a esquerda)
e considerando o efeito de difusdo (a direita). Notas:

a) Ambos os sistemas apresentam os dois feixes de luz a serem emitidos em simultaneo exclusiva-
mente para efeitos visuais. No entanto, o algoritmo foi desenvolvido para serem emitidos intercaladamente,
tal como descrito pelo esquema da figura 3.10, em 3.2.3.2.

b) Foram utilizados apenas 70 raios para ilustrar o efeito da difusdo na imagem da figura 3.13. No
entanto, para as simulagdes o tracado de raios foi efetuado com 100 000 raios, pelo que chega um nimero
muito superior de raios ao detetor 2.
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Capitulo

Resultados e Discussao

Para avaliar a capacidade das técnicas de modelacdo de frentes de onda LASER na
obtencdo de um foco no interior do fantoma de pele criado, foi definido um parametro de
analise (raio ponderado). Neste capitulo, sdo apresentados os resultados obtidos do raio
ponderado do feixe pelos sistemas projetados para cada uma das técnicas, seguido da sua
comparacdo e discussdo onde ¢ analisada a convergéncia dos algoritmos em diferentes ce-
narios. Relativamente aos Axicons, foi avaliado a capacidade do ZEMAX™ em gerar 0S
focos de luz em forma de anel no interior e exterior do fantoma de pele, ao garantir que o
feixe de Bessel criado por estas lentes ndo é afetado pela difusdo.

4.1 Axicons

Neste subcapitulo sdo apresentados e discutidos os resultados dos sistemas desenvol-
vidas para as lentes do tipo Axicon.

4.1.1 Simulacdo Axicons Modo Sequencial e Nao Sequencial

Inicialmente, comecou por estudar-se a capacidade do ZEMAX™ em reproduzir fora
do fantoma, no modo sequencial e no modo ndo sequencial, as caracteristicas opticas tipicas
deste tipo de lentes, nomeadamente 0 “espigao de luz” (feixe de Bessel) e o padrdo em
forma de anel que se verifica a uma determinada distancia da lente.

Na seccédo 3.1.1, ja havia sido demonstrada a competéncia do ZEMAX™ em recriar
o feixe de Bessel produzido por um Axicon no modo sequencial e ndo sequencial (figuras
3.2, 3.3 e 3.4). Seguidamente é apresentada a figura 4.1, onde fica também demonstrado
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CAPITULO 4 RESULTADOS E DISCUSSAO

que o ZEMAX™ consegue reproduzir outra das propriedades fundamentais deste tipo len-
tes: o padréo em forma de anel. Os resultados séo apresentados atraves de um spot diagram
no modo sequencial (MS) e de um gréafico de irradidncia coerente no modo ndo sequencial
(MNS), para cada um dos Axicons desenvolvidos (ver tabela 3.2).

o °

o =20° a=10° a=5 a=2 a=1° a=0,5°

MS
100 mm
40 mm
40 mm
40 mm

40 mm

i
|
|
|
i
!

v

MNS
40 mm
40 mm

Figura 4.1: Padrées em forma de anel dos diferentes Axicons estudados para valores de a = 20°,10°,
5°, 2°, 1° e 0,5°, no modo sequencial (MS) em cima, e modo ndo sequencial (MNS), em baixo. O detetor
utilizado no MNS tem 40mm x 40mm e 500pixéis x 500pixéis.

Através da analise da figura 4.1, pode-se concluir que em qualquer uma das simula-
¢des, no modo sequencial e ndo sequencial, foi possivel observar o padrdo em forma de
anel que seria esperado obter, 0 que comprova a existéncia de um comportamento similar
dos Axicons nos dois modos do ZEMAX™ ¢ ainda a capacidade deste software em repro-
duzir o comportamento ético peculiar deste tipo de lentes conicas em ambiente livre (ndo
ha difusdo). Para além disso, é importante referir que ndo se observam diferencas signifi-
cativas ao nivel da estrutura dos padrdes em anel para Axicons com valores de o diferentes,
sendo que, a titulo de curiosidade, 0 Axicon com o = 20° surge como o elemento que cria
um anel com diametro superior (25 mm).

4.1.2 Comparacao Axicons vs. lentes convencionais

Seguidamente, foi avaliado a capacidade dos Axicons em preservar a propriedade do
“espigdo de luz” através da sua auto reconstrugdo apos a ocorréncia de fenomenos de difu-
sdo no interior de meios tdrbidos, tendo sido analisado o tipo de padréo focal obtido em
profundidade. Como termo de comparacdo foram usadas lentes convencionais, inaptas na
formacéo de focos no interior de meios difusores. A figura 4.2 apresenta os resultados sob
a forma de gréficos de irradiancia coerente obtidos com os dois tipos de lentes, no modo
ndo sequencial.
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f  50mm 100 mm 200 mm 500 mm 1000 mm 2000 mm

Axicons
24 mm
24 mm
24 mm
24 mm
24 mm

24 mm
24 mm

Lentes
convencionais
24 mm

Figura4.2: Gréficos de irradiancia coerente obtidos no modo ndo sequencial para lentes do tipo Axicon
(em cima) e para lentes convencionais (em baixo). Foram comparados Axicons (com valores de a = 20°,10°,
5°, 2°,1° e 0.5°) e lentes convencionais com as mesmas distancias focais, f (50 mm, 100 mm, 200 mm, 500
mm, 1000 mm e 2000 mm). Como referido em 3.1.2, para obter estes resultados foi utilizado um detetor de
24mm x 24mm e 1000pixéis x 1000pixéis.

Comparando os resultados fornecidos pelo detetor, chega-se a concluséo de que néo
se observam diferencas substanciais na obtencdo de imagem de um objeto quando utiliza-
das diferentes tipos de lentes convencionais ou do tipo Axicon. De facto, ndo foi possivel
constatar o esperado efeito auto reconstrutivo e, consequentemente, a formacao de um foco
de luz no detetor no interior do fantoma utilizando qualquer um dos Axicons projetados,
pelo que se conclui que o feixe de Bessel tera sido inevitavelmente afetado pelos efeitos de
difusdo promovidos pelo fantoma de pele.

Estes resultados ndo sdo corroborados por estudos experimentais que demonstram
claramente que Axicons apresentam vantagens significativas quando comparadas com len-
tes convencionais, no que diz respeito a obtencdo de imagem no interior de meios hetero-
géneos [35]. Deste modo, podemos concluir que o modo ndo sequencial do ZEMAX™ nao
apresenta resultados conclusivos relativamente a propriedade de auto reconstrucéo dos fei-
xes de luz ao atravessarem meios turbidos.

4.2 Meétodo lterativo

Nesta sec¢do serdo apresentados os resultados obtidos para os sistemas envolvendo a
modelacdo do feixe LASER através de um processo iterativo de configuracéo da Grid Sag,
segundo duas diferentes abordagens. Para avaliar a capacidade destas duas abordagens em
fazer convergir a luz difusa no interior do fantoma, foi analisado o padréo de convergéncia
do raio ponderado e a sua relacdo com a profundidade e nimero de pixéis (“espelhos™) da
Grid Sag, o nimero de iteragdes do algoritmo ou ainda, para o caso da Abordagem 2, o
nimero de clusters da matriz de fase. Para estas simulacfes, tal como referido no
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subcapitulo 3.2.1, considere-se, por defeito, os respetivos sistemas constituidos por um de-
tetor quadrado padrdo de 24mm x 24mm com 50pixéis x 50pixéis (0,48 mm/pixel) para o
calculo do raio ponderado e uma matriz Sag padrdo de 10mm x 10mm com 50pixéis X
50pixéis (0,2 mm/pixel).

4.2.1 Resultados Abordagem 1

Inicialmente, comecou por estudar-se a capacidade do algoritmo em promover a fo-
cagem de luz em diferentes profundidades no interior do fantoma. Para tal, foram efetuados
3 testes, cada um com 300 iteracGes, onde o raio ponderado foi calculado através da matriz
de irradiancias do detetor a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade. As figuras 4.3, 4.4 e
4.5 apresentam os gréaficos de convergéncia dos algoritmos, para cada um dos 3 testes, nas
diferentes profundidades mencionadas. A linha amarela que se observa nestes graficos re-
presenta o perfil da média do raio ponderado dos 3 testes, para cada iteracdo. O respetivo
gréfico do desvio padrdo da média calculada encontra-se em anexo (Apéndice C).

1,70 ‘P
1,68
1,66
1,64
1,62 Teste 2

1,60 = 1 Teste 3
1,58 -
1,56 . Média

1,54 ‘
1,52 ‘_

1,50

e—Teste 1

Raio Ponderado (pixéis)

66
79

N
[a2]
(o]

53
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300

N2 iteracao
Figura 4.3: Método Iterativo, Abordagem 1 - Gréfico de convergéncia do algoritmo com detetor a 5 mm de
profundidade e 300 iteracdes.
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Figura 4.4: Método Iterativo, Abordagem 1 - Gréfico de convergéncia do algoritmo com detetor a 10 mm
de profundidade e 300 iteracdes.
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Figura 4.5: Método Iterativo, Abordagem 1 - Gréfico de convergéncia do algoritmo com detetor a 15 mm
de profundidade e 300 iteragoes.
Através da observacdo das curvas dos graficos das figuras 4.3, 4.4 e 4.5, verifica-se
um decréscimo do raio ponderado a medida que o numero de iteragdes aumenta pelo que
se deduz que a aplicacdo do algoritmo foi bem sucedida e denota a sua competéncia.

Constata-se também que em qualquer um dos 3 testes efetuados com o detetor a 15
mm de profundidade no interior do fantoma, as curvas da evolucao do raio ponderado apre-
sentam um maior numero de depressoes (ou “melhorias’), associadas a uma diminuicéo do
valor do raio ponderado depois de aplicado o algoritmo que altera a configuracdo da Grid
Sag. Por outro lado, as curvas que representam a evolucao do valor do raio ponderado cal-
culado a 5 e a 10 mm de profundidade (Fig. 4.3 e 4.4) exibem periodos mais constantes
(retas horizontais), pese embora os resultados da aplicacdo do algoritmo testado nestas pro-
fundidades tenham sido igualmente satisfatdrios (tabela 4.1).

Estas diferencas estdo relacionadas com os efeitos de difusdo causados pelo fantoma,
gue serdo tanto mais acentuados quanto maior a distancia penetrada pela luz e que neste
caso corresponde a profundidade do detetor onde é calculado o raio ponderado. De facto,
verifica-se que o valor do raio ponderado inicial associado a iteracdo “1” (obtido com a
mesma matriz Sag neutra em qualquer um dos testes realizados) nos graficos 4.3, 4.4 e 4.5,
é mais elevado quando calculado pelo detetor a 15 mm do que para a mesma iteragdo “1”
a 10 mm e a 5 mm de profundidade no interior do fantoma. Deste modo, depreende-se que
o algoritmo tem maior dificuldade (sdo precisas mais iteracfes) em gerar uma matriz de
fase que consiga alterar a configuracdo da Grid Sag de uma forma tal que permita obter um
raio ponderado (bastante) inferior em profundidades onde a difusdo é menos intensa (o foco
esta melhor definido) o que explica um tipo de perfil mais constante das curvas dos graficos
a5 mm e a 10 mm de profundidade e menos estavel a 15 mm de profundidade.
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A tabela 4.1, apresenta uma compilacdo dos resultados obtidos para o valor do raio
ponderado inicial (iteragdo “1”’) e melhor raio ponderado em cada um dos 3 testes efetuados
a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, ao fim de 300 iteragGes. Estes dados estdo
relacionados com os gréficos 4.3, 4.4 e 4.5 e correspondem ao valor do raio ponderado mais
elevado (utilizando a matriz Sag neutra) e mais baixo (utilizando a melhor matriz Sag criada
pelo algoritmo), respetivamente. As unidades destes valores estdo em “pixel”, sendo que
cada pixel tem 0,48 mm (ver sec¢éo 4.2). Refira-se que o valor obtido para o raio ponderado
sem difusdo a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade foi 339,12 um.

Tabela 4.1: Método Iterativo, Abordagem 1 - Resultados obtidos para o valor do raio ponderado inicial
e melhor raio ponderado (mais baixo) para cada um dos 3 testes efetuados a 5 mm, 10 mm e 15 mm de
profundidade ao fim de 300 iterag6es. Foi ainda calculado a % Melhoria entre o inicio e o fim do algoritmo
(ap6s a modelagéo do feixe utilizando esta abordagem) para aferir a % sucesso da mesma. Nota: valores
arredondados com duas casas decimais e 1 pixel = 0,48 mm.

Resultados obtidos

5 mm Raio Pond.e[a:IdO Inicial Melhor Ra-loll.’onderado % Melhoria

(Pixeis) (Pixeéis)
Teste 1 1,68 1,52 9,50 %
Teste 2 1,68 1,55 7,87 %
Teste 3 1,68 1,56 7,19%

Raio Ponderado Inicial Melhor Raio Ponderado
o .

10 mm (Pixéis) (Pixéis) % Melhoria
Teste 1 3,15 2,83 10,16 %
Teste 2 3,15 2,75 12,70%
Teste 3 3,15 2,86 9,28 %
15 mm Raio Pond.e[.:ido Inicial Melhor Ra-loll.’onderado % Melhoria

(Pixeis) (Pixéis)
Teste 1 3,50 2,35 32,85%
Teste 2 3,50 2,25 35,77 %
Teste 3 3,50 2,51 28,34 %

Os dados que constam na tabela 4.1 corroboram aquilo que fora referido anterior-
mente, verificando-se que em qualquer um dos testes, apds o processamento do algoritmo,
se registou uma diminuicdo do valor do raio ponderado. Naturalmente, como o efeito da
difusdo da luz aumenta com a profundidade e hd um maior numero de aberracfes para
serem suprimidas, registou-se uma percentagem de melhoria superior em qualquer um dos
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testes efetuados com o detetor posicionado a 15 mm, seguido dos testes a 10 mm e final-
mente a 5 mm de profundidade. Refira-se que a 5 mm de profundidade, o teste 1 foi aquele
que obteve melhores resultados, onde o valor do raio ponderado passou de 1,68 pixéis
(806,40 um) para 1,52 pixeis (729,60 um), o equivalente a uma diminuicdo de 9,50%; a 10
mm de profundidade o melhor teste registou uma melhoria de 12,70 %, com um raio pon-
derado inicial de 3,15 pixéis (1512,00 um) e ap06s a aplicacdo do algoritmo de 2,75 pixéis
(1320,00 um); o teste 2 cujo raio ponderado foi calculado a 15 mm de profundidade cor-
responde globalmente ao teste em que se verificou uma maior percentagem de melhoria,
com o raio ponderado inicial de 3,50 pixéis (1680,00 um) a ser reduzido até 35,77%, para
2,25 pixeis (1080,00 pum).

Visualmente, a figura 4.6 corrobora a informacao disponivel nos gréaficos das figuras
4.3,4.4 e 4.5 e os dados da tabela 4.1 em cima exibidos, onde é possivel comparar o resul-
tado da matriz de irradiancias normalizadas do detetor obtida depois do tracado de raios
com a Grid Sag neutra (1° iteracdo), e depois do tracado de raios associado a melhor con-
figuracdo da Grid Sag modificada, em que se registou o valor mais baixo do raio ponderado
nos 3 testes efetuados a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade.

Resultados com Grid Sag neutra Resultados com Melhor Grid Sag

(12 raio ponderado) (raio ponderado mais baixo)
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Figura 4.6: Método Iterativo, Abordagem 1 - Matriz de irradidncias normalizada (Irradidncia normali-
zada vs. N° Pixéis) obtidas com o sistema utilizando a Grid Sag Neutra (a esquerda) e Melhor Grid Sag (a
direita) e adquiridas com o detetor a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade no interior do fantoma. Algo-
ritmo concluido ao fim de 300 iterages. Em anexo (Apéndice B) encontram-se as respetivas matrizes de
irradiancia ndo normalizadas e a tabela com os valores de irradiancia méxima e minima.
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De acordo com a figura 4.6 conclui-se também que o algoritmo foi aplicado com
sucesso, visualizando-se uma reducéo da area focal e concentracdo de pontos com maior
valor de irradiancia no detetor em qualquer uma das profundidades, quando comparados 0s
sistemas utilizando uma Grid Sag do tipo espelho sem modelacdo do feixe (a esquerda),
com os sistemas utilizando a melhor Grid Sag (associada a melhor matriz de fase produzida
pelo algoritmo (a direita)) com a capacidade de modelar o feixe e permitir a reducéo do
raio ponderado no interior do fantoma. Verifica-se que esta reducéo foi mais notdria a 15
mm de profundidade, tal como havia sido apontado anteriormente na tabela 4.1.

Devido a questdes relacionadas com o (excessivo) tempo consumido para a execucao
dos algoritmos, foi necessario limitar cada teste a 300 iteracfes. No entanto, para dispor de
uma andlise estatistica mais alargada e estudar as capacidades dos algoritmos a longo prazo,
foram efetuados 2 testes com 2000 iteragGes: um com o detetor a 5 mm, e outro a 10 mm
de profundidade. Os resultados adquiridos encontram-se organizados sob a forma de grafi-
cos nas figuras 4.7 e 4.8.
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Figura 4.7: Método lterativo, Abordagem 1 - Gréfico de convergéncia do algoritmo com detetor a 5 mm de
profundidade e 2000 iteracdes.
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Figura 4.8: Método lterativo, Abordagem 1 - Gréfico de convergéncia do algoritmo com detetor a 10 mm
de profundidade e 2000 iteracdes.

Atraveés da analise dos gréaficos das figuras 4.7 e 4.8 verifica-se que, apesar do nimero
de iteracdes destes novos testes ter aumentado para 2000, o numero de raios ponderados
calculados podera, ainda assim, ser uma amostra insuficiente para que se observem novas
“melhorias” (reducdes do valor do raio ponderado) a longo prazo. De facto, comparando
as curvas de evolucéo do algoritmo dos dois gréaficos, observa-se que a 5 mm de profundi-
dade (a partir da iteracdo 324) a curva estabiliza ainda antes de ter sido executado um quarto
do algoritmo (500 iteracGes), enquanto que a 10 mm de profundidade, a partir da iteracéo
662, também ndo se observam quaisquer novas melhorias. Tal podera ser explicado, como
referido anteriormente, pelas diferencas nos efeitos causados pelo fendmeno da difuséo,
sendo que a 5 mm de profundidade como o raio do feixe é por si baixo, € mais dificil o
algoritmo gerar uma matriz de fase que altere a configuracdo da Grid Sag de uma forma tal
que origine um raio ponderado ainda menor, ou seja, para tal acontecer seria necessario um
elevado numero de iteracdes algo que implicaria o dispéndio de mais tempo.

A tabela 4.2 retne os valores obtidos para o raio ponderado inicial e melhor raio
ponderado calculados a 5 mm e a 10 mm de profundidade no interior do fantoma, ao fim
de 2000 iteracdes. As unidades destes valores estao em “pixel”, sendo que cada pixel do
detetor tem 0,48 mm (ver seccéo 4.2).

Tabela 4.2: Método Iterativo, Abordagem 1 - Resultados obtidos para o valor do raio ponderado inicial
e melhor raio ponderado (mais baixo) calculados a 5 mm e 10 mm de profundidade ao fim de 2000 iteracées.
Foi ainda calculado a % Melhoria entre o inicio e o fim do algoritmo (apds a modelagédo do feixe). Nota: valores
arredondados com duas casas decimais e 1 pixel = 0,48 mm.

Resultados obtidos
Profundidade detetor Raio Ponc!et?do Inicial |Melhor Ra!olr.’onderado % Melhoria Melhor teste 300 iteragdes
(Pixéis) (Pixéis) (dados tabela 4.1)
5 mm 1,68 1,52 9,69 % 9,50 %
10 mm 3,15 2,74 13,03 % 12,70 %
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De acordo com a tabela 4.2, podemos verificar que no teste efetuado com o detetor a
5 mm de profundidade, o valor do raio ponderado diminuiu de 1,68 pixéis (806,40 pm)
para 1,52 pixeis (729,60 um), correspondendo a uma melhoria de 9,69 %, enquanto que a
10 mm de profundidade o raio ponderado passou de 3,15 pixéis (1512,00 um) para 2,74
pixéis (1315,20 um), o equivalente a uma redugdo de 13,03%. Comparando estes resultados
com os resultados homologos expressos na tabela 4.1 ao fim de 300 iteracdes, onde se
constata que o melhor raio ponderado calculado a 5 mm e a 10 mm de profundidade resul-
tou numa melhoria de 9,50 % e 12,70%, observa-se que a diferenca entre 0s respetivos
testes ndo chegou a 1%, pelo que se conclui que 2000 iteracdes ndo sdo suficientes para
reduzir significativamente o valor do raio ponderado do feixe.

Finalmente, foi ainda explorada a hipdtese de o numero de espelhos da Grid Sag in-
fluenciar a convergéncia dos algoritmos desenvolvidos. Para isso, foi implementada uma
nova Grid Sag quadrada de 10 mm com 250pixéis x 250pixeis, ou seja, 0,04 mm/ “pixel”,
e o algoritmo foi testado uma vez, a 10 mm de profundidade, com 300 iteracdes. Os resul-
tados adquiridos encontram-se organizados sob a forma de graficos na figura 4.9.
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Figura 4.9: Método Iterativo, Abordagem 1 - Gréfico de convergéncia do algoritmo utilizando uma Grid
Sag com 250pixéis x 250pixéis, detetor a 10 mm de profundidade e 300 itera¢des.

Através da analise da figura 4.9, observa-se que a curva presente no grafico se man-
tém constante praticamente desde o inicio da execucdo do algoritmo, ndo se verificando
quaisquer reduc¢des no valor do raio ponderado ap0s a iteracdo 22.

A tabela 4.3 retne os valores obtidos para o raio ponderado inicial e melhor raio
ponderado, calculados a 10 mm de profundidade no interior do fantoma, num sistema em
que se utilizou uma Grid Sag de 250pixéis x 250pixeéis, com 300 iteragdes. As unidades
destes valores estdo em “pixel”, sendo que cada pixel do detetor tem 0,48 mm (ver secgdo
4.2).
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Tabela 4.3: Método Iterativo, Abordagem 1 - Resultados obtidos para o valor do raio ponderado inicial
e melhor raio ponderado (mais baixo), calculados a 10 mm de profundidade num sistema com uma Grid Sag
de 250pixéis x 250pixéis, ao fim de 300 itera¢des. Foi ainda calculado a % Melhoria entre o inicio e o fim do
algoritmo (ap6s a modelagao do feixe). Nota: valores arredondados com duas casas decimais e 1 pixel = 0,48
mm.

Resultados obtidos

Profundidade detetor Raio Pond.efe.!do Inicial |Melhor Ral-oll.’onderado % Melhoria Melhor teste 300 iteragdes
(Pixéis) (Pixéis) (dados tabela 4.1)
10 mm 3,15 2,70 14,09 % 12,70%

A partir dos dados presentes na tabela 4.3, verifica-se que este teste promoveu uma
reducédo do valor do raio ponderado de 3,15 pixéis (1512, 00 um) para 2,70 pixéis (1296,
00 um), o equivalente a uma melhoria de 14,09 %. Este valor é ligeiramente superior ao
obtido no melhor teste efetuado a mesma profundidade, para 0 mesmo nimero de iteraces
e utilizando uma matriz Sag padrdo de 50pixéis x 50pixeis (12,70%, tabela 4.1). Apesar
das boas indicac¢des conferidas por esta vertente da Abordagem 1, seriam necessarios efe-
tuar mais testes com um maior nimero de iteracdes e (possivelmente) aumentar 0 numero
de pixéis da Grid Sag.

4.2.2 Resultados Abordagem 2

O procedimento adotado relativamente a analise da convergéncia do raio ponderado
para a primeira abordagem, foi igualmente reproduzido no estudo do efeito da profundidade
do detetor a 5 mm, 10 mm e 15mm de profundidade, para os algoritmos desenvolvidos.
Este método apresenta como particularidade a utilizacdo de clusters para alterar a configu-
racao da Grid Sag. Por defeito, sempre que nédo for referida outra informacéo, considere-se
uma matriz Sag padrdo de 10mm x 10mm com 50pixeéis x 50pixéis constituida por clusters
de 5pixéis x 5pixéis (aglomerados de “espelhos™).

As figuras 4.10, 4.11 e 4.12 apresentam os graficos de convergéncia dos raios pon-
derados em 3 testes efetuados a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, com 300 iteracdes.
A linha amarela que se observa nestes graficos representa o perfil da média do raio ponde-
rado dos 3 testes, para cada iteracdo. O respetivo grafico do desvio padrdo da média calcu-
lada encontra-se em anexo (Apéndice C).
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Figura 4.10: Método lterativo, Abordagem 2 - Grafico de convergéncia do algoritmo com detetor a 5 mm
de profundidade e 300 iteragdes.
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Figura 4.11: Método lterativo, Abordagem 2 - Grafico de convergéncia do algoritmo com detetor a 10 mm
de profundidade e 300 iteragdes.
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Figura 4.12: Método lIterativo, Abordagem 2 - Grafico de convergéncia do algoritmo com detetor a 15 mm
de profundidade e 300 iteracdes.
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Atraveés da observacédo das curvas dos graficos das figuras 4.10, 4.11 e 4.12, verifica-
se um decréscimo do raio ponderado a medida que o numero de itera¢cGes aumenta, pelo
que se demonstra que a aplicacéo deste novo algoritmo se revelou igualmente produtiva na
modelacdo de fase de frentes de onda para focagem de luz no interior do fantoma de pele
criado.

E também possivel registar que as curvas referentes a 2 dos 3 testes efetuados com o
detetor a 15 mm de profundidade no interior do fantoma (figura 4.12), manifestam a ocor-
réncia de vérias diminuic¢des do valor do raio ponderado (“melhorias’) até perto da conclu-
sdo da execucdo do algoritmo (ap6s 300 iteragdes), com excecdo da curva correspondente
ao teste 3 em que se verificam duas fortes depressdes no grafico resultado de diminuic6es
abruptas do valor do raio ponderado em iteragdes consecutivas. Sob outra perspetiva, as
linhas que representam a evolugéo do valor do raio ponderado calculado a 10 mm de pro-
fundidade (figura 4.11) exibem igualmente “melhorias”, no entanto demonstram um perfil
mais constante, isto é, observam-se periodos de varias iteracdes seguidas onde ndo ocorre
qualquer diminuicdo do valor do raio ponderado. Finalmente, as curvas relativas ao grafico
da figura 4.10, ndo apresentam um perfil tdo constante como no grafico homdlogo da figura
4.3 da Abordagem 1, no entanto, as depressfes que se evidenciam nestas curvas sdo o re-
sultado de diminui¢des muito reduzidas no valor do raio ponderado (inferiores a 2%) cal-
culados a 5 mm de profundidade no interior do meio tarbido. N&o obstante as diferencas
assinaladas entre as curvas dos graficos em cima mencionados, 0s resultados da aplicacao
do algoritmo para focagem de luz a diferentes profundidades foram igualmente satisfatorios
(tabela 4.4).

A semelhanca do que foi referido em 4.2.1, as diferencas entre os graficos podero
ser justificadas com os efeitos de difusdo causados pelo fantoma, que serdo tdo mais im-
portantes quanto maior a distancia penetrada pela luz e que neste caso corresponde a pro-
fundidade do detetor onde é calculado o raio ponderado. Assim, compreende-se que o al-
goritmo tenha maior dificuldade em produzir um foco de luz com um raio ponderado (signi-
ficativamente) menor onde a difusdo € menos intensa, uma vez que o foco esta melhor
definido. No caso das curvas do grafico 4.10 denotam-se varias depressdes, no entanto o
algoritmo ndo consegue promover variacdes significativas do raio ponderado, tal como
acontece nos testes efetuados 10 mm e a 15 mm de profundidade.
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Tal como efetuado anteriormente, a tabela 4.4 apresenta uma compilagéo dos resul-
tados obtidos para o valor do raio ponderado inicial (iteracao “1”’) e melhor raio ponderado
em cada um dos 3 testes efetuados a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, ao fim de
300 iteracOes. As unidades destes valores estao em “pixel”, sendo que cada pixel tem 0,48
mm (ver secgéo 4.2).

Tabela 4.4: Método lterativo, Abordagem 2: Resultados obtidos para o valor do raio ponderado inicial
e melhor raio ponderado (mais baixo) para cada um dos 3 testes efetuados a 5 mm, 10 mm e 15 mm de
profundidade ao fim de 300 iteracdes. Foi ainda calculado a % Melhoria entre o inicio e o fim do algoritmo
(ap6s a modelacdo do feixe utilizando esta abordagem) para aferir a % sucesso da mesma. Nota: valores
arredondados com duas casas decimais e 1 pixel = 0,48 mm.

Resultados obtidos

5 mm Raio Pond.ell'?do Inicial Melhor Ra-lo'r.’onderado % Melhoria

(Pixéis) (Pixéis)
Teste 1 1,68 1,57 6,27 %
Teste 2 1,68 1,56 7,03 %
Teste 3 1,68 1,56 7,20%

Raio Ponderado Inicial Melhor Raio Ponderado
o .

10 mm (Pixéis) (Pixéis) % Melhoria
Teste 1 3,15 2,75 12,67 %
Teste 2 3,15 2,92 7,37 %
Teste 3 3,15 2,79 11,45 %
15 mm Raio Ponc!et"?do Inicial Melhor Ra.lo,r.’onderado % Melhoria

(Pixéis) (Pixéis)
Teste 1 3,50 2,52 27,98 %
Teste 2 3,50 2,50 28,56 %
Teste 3 3,50 2,31 33,98%

Os dados apresentados pela tabela 4.4 confirmam o que fora mencionado, verifi-
cando-se que em qualquer um dos testes, apds o processamento do algoritmo, se registou
uma diminuic&o do valor do raio ponderado. A imagem do que se sucedeu na Abordagem
1, estes dados refletem também uma percentagem de melhoria superior em qualquer um
dos testes efetuados com o detetor posicionado a 15 mm, seguido dos testes a 10 mm e
finalmente a 5 mm de profundidade. Refira-se que a 5 mm de profundidade, o teste 3 foi
aquele que obteve melhores resultados, onde o valor do raio ponderado passou de 1,68
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pixéis (806,40 um) para aproximadamente 1,56 pixéis (748,80 um), o equivalente a uma
diminuicdo de 7,20 %; a 10 mm de profundidade o melhor teste registou uma melhoria de
12,67 %, com um raio ponderado inicial de 3,15 pixéis (1512,00 um) e apo6s a aplicacdo do
algoritmo de cerca de 2,75 pixéis (1320,00 um); o teste 2 cujo raio ponderado foi calculado
a 15 mm de profundidade corresponde globalmente ao teste em que se verificou uma maior
percentagem de melhoria, com o raio ponderado inicial de 3,50 pixéis (1680,00 um) a ser
reduzido até 33,98 % para 2,31 pixéis (1108,80 um).

A figura 4.13 ilustra os resultados das matrizes de irradiancias normalizadas do dete-
tor adquiridas a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, quando utilizado a Grid Sag
neutra (1° iteragdo) e com a melhor configuragdo da Grid Sag modificada de entre os 3
testes efetuados a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade.

Resultados com Grid Sag neutra Resultados com Melhor Grid Sag
(12 raio ponderado) (raio ponderado mais baixo)

1
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10 20 30 40 50

5mm

10 mm

15 mm

Figura 4.13: Método lterativo, Abordagem 2 - Matriz de irradiancias normalizada (Irradiancia normali-
zada vs. N° Pixéis) obtidas com o sistema utilizando a Grid Sag Neutra (& esquerda) e Melhor Grid Sag (a
direita) e adquiridas com o detetor a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade no interior do fantoma. Algo-
ritmo concluido ao fim de 300 iteragcdes. Em anexo (Apéndice B), encontram-se as respetivas matrizes de
irradiancia ndo normalizadas e a tabela com os valores de irradiancia méaxima e minima.
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De acordo com a figura 4.13, observa-se uma reducdo da area focal e concentragdo
de pontos com maior valor de irradiancia no detetor em qualquer uma das profundidades,
quando comparados os sistemas utilizando uma Grid Sag do tipo espelho sem modelacao
do feixe (& esquerda), com os sistemas utilizando a melhor Grid Sag (associada a melhor
matriz de fase produzida pelo algoritmo (a direita)). Assim, comprova-se que as configu-
ragcdes da Grid Sag com a capacidade de modelar o feixe proporcionaram a formagdo de
um foco de luz mais concentrado, isto €, com um didmetro mais reduzido no interior do
fantoma. Verifica-se também que esta reducgdo foi mais notdria a 15 mm de profundidade,
tal como pode ser confirmado pela tabela 4.4.

A semelhanca da primeira abordagem, s&o agora apresentados os graficos de conver-
géncia dos algoritmos com 2000 iterac¢des, tendo o detetor sido situado a 5 mm (figura 4.14)
e a 10 mm (figura 4.15) de profundidade no interior do fantoma.
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Figura 4.14: Método lIterativo, Abordagem 2 - Grafico de convergéncia do algoritmo com detetor a 5 mm
de profundidade e 2000 iterages.
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Figura 4.15: Método lterativo, Abordagem 2 - Grafico de convergéncia do algoritmo com detetor a 10 mm
de profundidade e 2000 iterages.

72



4.2 METODO ITERATIVO

Atraves da observacdo dos graficos das figuras 4.14 e 4.15 ¢ possivel verificar que
depois de ultrapassadas 300 iteracGes, em ambos os graficos, apenas por uma vez se regis-
tou uma redugdo muito ligeira do valor do raio ponderado. De facto, a 5 mm de profundi-
dade constatou-se uma reducéo do raio ponderado inferior a 1 % na iteracdo 1576, ao passo
que a 10 mm de profundidade 0 mesmo evento ocorreu mais cedo aguando 0 processamento
do algoritmo (iteracdo 613) e foi de cerca de 2 %. Em ambos 0s casos, redugdes acentuadas
do valor do raio ponderado durante a fase inicial de execugéo do algoritmo dificultaram a
sua tarefa em gerar uma matriz de fase que alterasse a configuracdo da Grid Sag de uma
forma tal que originasse um raio ponderado (significativamente) menor.

A tabela 4.5 retine os valores obtidos para o raio ponderado inicial e melhor raio
ponderado calculados a 5 mm e a 10 mm de profundidade no interior do fantoma, ao fim
de 2000 iteragdes. As unidades destes valores estao em “pixel”, sendo que cada pixel do
detetor tem 0,48 mm (ver seccéo 4.2).

Tabela 4.5: Método Iterativo, Abordagem 2 - Resultados obtidos para o valor do raio ponderado inicial
e melhor raio ponderado (mais baixo) calculados a 5 mm e 10 mm de profundidade ao fim de 2000 iteracdes.
Foi ainda calculado a % Melhoria entre o inicio e o fim do algoritmo (ap6s a modelacéo do feixe). Nota: valores
arredondados com duas casas decimais e 1 pixel = 0,48 mm.

Resultados obtidos

Profundidade detetor

Raio Ponderado Inicial
(Pixéis)

Melhor Raio Ponderado
(Pixéis)

% Melhoria

Melhor teste 300 iteragoes
(dados tabela 4.4)

5 mm

1,68

1,52

9,69 %

7,20 %

10 mm

3,15

2,76

12,32%

12,67 %

De acordo com a tabela 4.5, verifica-se que no teste efetuado com o detetor a 5 mm
de profundidade, o valor do raio ponderado diminuiu de 1,68 pixéis (806,40 um) para 1,52
pixéis (729,60 um), correspondendo a uma melhoria de 9,69 %, enquanto que a 10 mm de
profundidade o raio ponderado passou de 3,15 pixéis (1512,00 um) para 2,76 pixéis
(1332,48 um), o equivalente a uma reducdo de 12,32 %. Estes resultados ndo diferem muito
daqueles obtidos no melhor teste com 300 iteracbes (tabela 4.4) a5 mm e a 10 mm de
profundidade, onde se registou uma melhoria de 7,20 % (diferenca inferior a 3% face ao
teste com 2000 iteracOes) e 12,67 % (aproximadamente igual).

A imagem do que havia sido previsto na Abordagem 1, seria interessante correr este
algoritmo com um numero consideravelmente superior de iteracfes o que implicaria o con-
sumo de mais tempo.
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Seguidamente, é analisada a relagdo entre o tamanho (nimero de pixéis) dos clusters
que formam a matriz Sag e o nimero total de pixéis que esta apresenta. Deste modo, utili-
zando a matriz Sag padrdo com 50pixéis x 50pixéis, comegou por apreciar-se a evolucao
do raio ponderado ao longo de 300 iteragdes aumentando o numero de pixéis dos clusters
para 10pixéis x 10pixéis (ao inves dos 5x5 até entdo utilizados) com o detetor a 5 mm
(figura 4.16) e a 10 mm (figura 4.17) de profundidade.
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Figura 4.16: Método lterativo, Abordagem 2 - Grafico de convergéncia do algoritmo com detetor a 5 mm
de profundidade e dimensao dos clusters de 10pixéis x 10pixéis. Algoritmo processado com 300 itera-
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Figura 4.17: Método lIterativo, Abordagem 2 - Grafico de convergéncia do algoritmo com detetor a 10 mm
de profundidade e dimensé&o dos clusters de 10pixéis x 10pix&is. Algoritmo processado com 300 itera-
¢Oes.

As curvas presentes nos graficos das figuras 4.16 e 4.17 permitem observar que a
maioria das iteracfes em que ocorreu uma diminuig¢do do valor do raio ponderado (“me-
lhorias”) se registaram numa fase inicial da execucdo do algoritmo (primeiras 30 iteracoes).
Posteriormente, as curvas apresentam um perfil aproximadamente constante com excegéo
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da ocorréncia de uma “melhoria” na iteragdo 161 (inferior a 2%) e na iteragdo 212 (inferior
a 2%) calculadas, respetivamente, com o detetor a 5 mm e 10 mm de profundidade.

A tabela 4.6 retine os valores obtidos para o raio ponderado inicial e melhor raio
ponderado calculados a 5mm e 10 mm de profundidade no interior do fantoma, num sistema
com as condicdes anteriormente especificadas, ao fim de 300 iteracdes. As unidades destes
valores estdo em “pixel”, sendo que cada pixel do detetor tem 0,48 mm (ver seccéo 4.2).

Tabela 4.6: Método Iterativo, Abordagem 2 - Resultados obtidos para o valor do raio ponderado inicial
e melhor raio ponderado (mais baixo) calculados a 5 e 10 mm de profundidade e utilizando uma Grid Sag de
50pixéis x 50pixéis constituida por clusters de 10pixéis x 10pixéis, ao fim de 300 itera¢gGes. Foi ainda calculado
a % Melhoria entre o inicio e o fim do algoritmo (apds a modelagdo do feixe). Nota: valores arredondados com
duas casas decimais e 1 pixel = 0,48 mm.

Resultados obtidos
. Raio Ponderado Inicial | Melhor Raio Ponderado . Melhor teste Grid Sag
()
Profundidade detetor (Pixéis) (Pixéis) % Melhoria Padrio (dados tabela 4.4)
5mm 1,68 1,57 6,30 % 7,20%
10 mm 3,15 2,83 10,04 % 12,67 %

A partir dos dados presentes na tabela 4.6, verifica-se que o teste efetuado a 5 mm de
profundidade promoveu uma reducdo do valor do raio ponderado de 1,68 pixeis (806,40
pum) para 1,57 pixéis (753,60 um), o equivalente a uma melhoria de 6,30 %, enquanto que
no teste com o detetor posicionado a 10 mm, se verificou uma reducao do raio ponderado
de 3,15 pixéis (1512,00 um) para 2,83 pixeis (1358,40 um), correspondendo a uma me-
Ihoria de 10,04 %. Estes resultados sdo inferiores aquele obtidos no melhor teste efetuado
a5 mm (7,20 %) e 10 mm (12,67 %) de profundidade com 300 iteracdes, recorrendo a um
sistema em que se utilizou uma matriz Sag padrdo com clusters de 5pixeéis x 5pixéis.

Por conseguinte, a opcao tomada em aumentar o tamanho dos clusters numa matriz
Sag com igual nimero total de pixéis ndo parece viavel, uma vez que testes efetuados com
condicdes diferentes de execugdo obtiveram valores menores para o raio ponderado ap0s
modelacdo do feixe.

Para concluir a extensa analise a esta segunda abordagem iterativa, construiu-se uma
nova matriz Sag de 10mm x 10mm constituida por 250pixeis x 250pixeis (0,04 mm/pixel).
Com o auxilio deste componente foram efetuados varios novos testes onde se estudou, in-
variavelmente, a convergéncia do algoritmo com o detetor posicionado a 10 mm de pro-
fundidade no interior do fantoma, alterando o nimero de pixéis dos clusters da matriz Sag
entre 5x5 (teste 1), 10x10 (teste 2) e 25x25 (teste 3) pixéis. Os resultados sdo apresentados
na figura 4.18.
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Figura 4.18: Método lterativo, Abordagem 2 - Grafico de convergéncia do algoritmo com detetor a 10 mm
de profundidade, Grid Sag de 250pixéis x 250pixéis e tamanho de clusters da matriz sag: 5x5, 10x10 e
25x25 pixéis. Algoritmo processado com 300 iteracdes.

Através da analise do grafico da figura 4.18, observa-se que as curvas de evolucao
dos algoritmos utilizando matrizes com clusters de diferentes dimensfes apresentam um
perfil algo similar, verificando-se que ate ter decorrido a primeira metade do algoritmo (150
iteracdes) a maior parte das “melhorias” (diminuigdes do valor do raio ponderado) j& ocor-
reram (com exce¢do da curva azul em que se denota uma diminuicdo do raio ponderado
inferior a 1% na iteracdo 205), pelo que, até ao fim da execuc¢do do algoritmo as curvas
possuem um perfil constante. Para além disso, é possivel constatar que aumentando o ta-
manho (em namero de pixéis) dos clusters que compde a matriz Sag, o valor minimo do
raio ponderado da curva associada € menor, pelo que a percentagem de melhoria sera maior,
tal como descrito pela tabela 4.7.

A tabela 4.7 retne os valores obtidos para o raio ponderado inicial e melhor raio
ponderado calculados a 10 mm de profundidade no interior do fantoma, em 3 sistemas cujas
condigdes se encontram anteriormente definidas. As unidades destes valores estao em “pi-
xel”, sendo que cada pixel do detetor tem 0,48 mm (ver sec¢éo 4.2).
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Tabela 4.7: Método Iterativo, Abordagem 2 - Resultados obtidos para o valor do raio ponderado inicial
e melhor raio ponderado (mais baixo) calculados a 10 mm de profundidade e utilizando uma Grid Sag de
250pixéis x 250pixéis constituida por clusters de 5x5, 10x10 e 25x25 pixéis, ao fim de 300 iterac¢des. Foi ainda
calculado a % Melhoria entre o inicio e o fim do algoritmo (ap6s a modelacao do feixe). Nota: valores arre-
dondados com duas casas decimais e 1 pixel = 0,48 mm.

10 mm Raio Ponderado Inicial |Melhor Raio Ponderado % Melhoria Melhor teste
(Pixéis) (Pixéis) ? (dados tabela 4.4 e 4.6)
Cluster 5x5 3,15 2,80 11,05 % 12,67 %
Cluster 10x10 3,15 2,77 12,05 % 10,04 %
Cluster 25x25 3,15 2,72 13,43 %

De acordo com os dados presentes na tabela 4.7, verifica-se que a utilizacéo de clus-
ters de 5pixéis x 5pixéis promoveu uma reducgéo do valor do raio ponderado de 3,15 pixéis
(1512,00 pum) para 2,80 pixéis (1344,00 um), o equivalente a uma melhoria de 11,05 %.
Este resultado é inferior a percentagem obtida no melhor teste nas mesmas condigdes, mas
utilizando uma Grid Sag padrédo de 50pixéis x 50pixéis composta por clusters de 5pixéis x
5pixéis, onde se registou uma melhoria de 12,67 % (tabela 4.4)). No segundo teste efetuado,
recorrendo a clusters de 10pixéis x 10pixéis, obteve-se uma reducédo do raio ponderado de
3,15 pixéis (1512,00 um) para 2,77 pixéis (1329,60 um), correspondendo a uma melhoria
de 12,05 %. Este é um valor ligeiramente superior aquele obtido no teste efetuado a 10 mm
de profundidade em que se utilizou uma Grid Sag de 50pixéis x50pixeis com clusters de
10pixéis x 10pixéis, tendo-se verificado uma % de melhoria de 10,04 % (tabela 4.5).

Finalmente, para esta segunda abordagem iterativa, a utilizacdo de clusters de
25pixéis x 25pixéis representa a situacdo onde se obteve uma percentagem de melhoria
superior (13,43 %) relativamente a qualquer um dos testes efetuados com o detetor a 10
mm de profundidade e em que o valor do raio ponderado inicial de 3,15 pixéis (1512,00
pum) se reduz para 2,72 pixéis (1305,6 pum).

Apesar destes resultados sugerirem boas indicacdes relativamente a possibilidade de
utilizacdo de uma Grid Sag com um maior numero de pixéis, seria pertinente a realizacdo
de mais testes, preferencialmente com um numero superior de iteracées.

4.2.3 Discussao

Para possibilitar a modelagéo de frentes de onda de um feixe de luz de forma iterativa,
foram desenvolvidas duas abordagens/algoritmos para alterar a configuracdo da Grid Sag
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de modo a diminuir o valor do raio ponderado do feixe em profundidade no interior do
fantoma de pele. Cada uma destas abordagens comecou por ser avaliada em 3 testes com
300 iteracdes a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, tendo-se verificado que a Abor-
dagem 1 ndo s6 apresentou as maiores redugdes no valor do raio ponderado, como também
obteve uma percentagem de melhoria média superior em relacédo & Abordagem 2 em qual-
quer profundidade (ver tabela D.1, apéndice D).

Seguidamente, foram efetuados dois testes com 2000 iteragdes; um a’5 mm e outro a
10 mm de profundidade, tendo-se igualmente concluido que a Abordagem 1 apresentou
resultados iguais ou superiores em relacdo a segunda abordagem.

Posteriormente, foram testadas adaptacoes especificas das abordagens a variacdes de
parametros como 0 numero de pixeis da matriz sag ou o numero de pixeis dos clusters da
mesma matriz. Aqui, a Abordagem 2 apresentou o seu melhor resultado em testes efetuados
a 10 mm de profundidade, recorrendo a um sistema utilizando uma matriz de 250pixéis x
250pixeis constituida por clusters de 25pixéis x 25pixeis.

No computo geral, a Abordagem 1 apresenta-se como o melhor algoritmo uma vez
que obteve os melhores resultados percentuais e absolutos no que diz respeito a diminuigédo
do valor do raio ponderado calculado nas diferentes profundidades estudadas. Todavia, é
necessario testar estes algoritmos um maior nimero de vezes e com um superior nimero
de iteragdes, apesar de acreditarmos na fiabilidade dos resultados e na possibilidade dos
algoritmos se tornarem uma ferramenta de estudo para investigadores. Em anexo encontra-
se uma tabela de resultados comparativa (Apéndice D).

4.3 Método Nao lterativo

Nesta seccdo sdo igualmente apresentados os resultados obtidos para os sistemas en-
volvendo a modelacdo do feixe LASER através de um processo ndo iterativo de configura-
cao da Grid Sag, segundo duas diferentes abordagens. Para estudar a eficacia deste método,
foi também analisado a convergéncia do raio ponderado e a sua relagdo com o nimero de
pixéis (espelhos) da Grid Sag e resolucdo dos detetores. Relativamente a Abordagem 2,
verificou-se que ¢ possivel dotar a configuracdo da Grid Sag de uma forma tal que permita
diminuir o valor do raio ponderado. Para estas simulac@es, considere-se por defeito, 0s
respetivos sistemas constituidos por dois detetores quadrados padrdo de 10mm x 10mm
constituidos por 300pixéis x 300pixéis (1/30 mm/pixel) e uma Grid Sag composta por uma
matriz de 300pixéis x 300pixéis. Refira-se que o valor obtido para o raio ponderado sem
difusdo a 5 mm de profundidade foi de 40,00 pum.
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4.3.1 Resultados Abordagem 1

No que se refere & primeira abordagem ndo iterativa, que consistiu no método de
conjugacéo de fase de frentes de onda do feixe de luz, foi estudado a relacdo entre o nimero
de pixéis da Grid Sag (e, consequentemente, do detetor 2) e o nimero de pixéis do detetor
1 inserido no interior do fantoma, onde é calculado o raio ponderado (ver figura 3.13,
subcapitulo 3.2.4.2). Assim, foram efetuados 9 testes com combinagdes entre 3 detetores
e 3 Grid Sag diferentes constituidas por 200x200, 250x250 e 300x300 pixéis e de dimensdo
10mm x 10mm. Na tabela 4.8 estdo compilados os resultados obtidos.

Tabela 4.8: Método N&o lterativo, Abordagem 1 - Resultados obtidos para o valor do raio ponderado
calculados a 5 mm de profundidade, antes e depois de aplicado o algoritmo, para um total de 9 testes com
combinagdes onde se utilizaram 3 detetores e 3 Grid Sag diferentes constituidas por 200x200, 250x250 e
300x300 pixéis. Foi ainda calculado a % Melhoria entre o inicio e o fim do algoritmo (apés a modelacdo do
feixe). Nota: valores arredondados com duas casas decimais.

Raio Ponderado Inicial Raio Ponderado apods o .
(Pixéis) algoritmo (Pixéis) % Melhoria
Detetor1 200pixéis x 200pixéis | | 1 pixel = 1/20 mm
Grid Sag 200x200 15,07 14,58 3,24%
Grid Sag 250x250 15,07 14,55 3,46 %
Grid Sag 300x300 15,07 13,76 8,68 %
Detetor1l 250pixéis x 250pixéis | | 1 pixel = 1/25 mm
Grid Sag 200x200 16,40 15,65 4,60 %
Grid Sag 250x250 16,40 14,10 14,05 %
Grid Sag 300x300 16,40 15,74 4,03 %
Detetor1l 300pixéis x 300pixéis | | 1 pixel = 1/30 mm
Grid Sag 200x200 17,91 15,71 12,30%
Grid Sag 250x250 17,91 15,94 11,02 %
Grid Sag 300x300 17,91 14,15 21,01%

Efetuando uma analise aos dados descritos na tabela 4.8, observa-se que em qualquer
um dos 9 testes efetuados a aplicacdo deste algoritmo permitiu a diminuicdo do valor do
raio ponderado e consequente melhoria na focagem de luz a 5 mm de profundidade no
interior do fantoma, pelo que o objetivo primario foi alcancado. No entanto, os resultados
sdo inconclusivos no que diz respeito a ocorréncia de um padrdo que indicasse, por exem-
plo, que aumentando o nimero de pixéis da Grid Sag se verificaria uma reducdo mais acen-
tuada no valor do raio ponderado antes e depois da aplicacdo do algoritmo. Esta hipotese
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seria suportada pelo facto de, quanto maior a resolucdo da Grid Sag (resultado de um nu-
mero de pixéis superior por unidade de area), maior a informagéo contida num pixel (ou
espelho) sobre a fase das frentes de onda do feixe que sairam do meio tarbido, pelo que,
teoricamente, os efeitos de difuséo causados pelo fantoma seria suprimidos em maior per-
centagem apos a aplicacdo do algoritmo, tendo sido essa a razao que levou a utilizacdo de
varias Grid Sag com um numero de pixéis muito superior ao nimero de pixéis das Grid Sag
utilizadas no método iterativo.

De entre os resultados obtidos para o valor do raio ponderado ap6s a execugdo do
algoritmo, aqueles que serdo mais relevantes do ponto de vista do objetivo deste estudo,
ocorreram em testes que envolveram a utilizacdo de um detetor (1) de 300pixéis X
300pixéis, dotado de uma elevada resolugdo. Nos 3 testes efetuados com este detetor 1, a
hipotese anteriormente referida esteve perto de ser concretizada, tendo-se inclusivamente
verificado que o sistema que utilizou uma Grid Sag de 300pixéis x 300 pix&is obteve uma
melhoria de 21,01% o que se traduziu numa diminuicdo no valor do raio ponderado de
17,91 pixéis (597,00 um) para 14,15 pixéis (471,67 um). Esta percentagem de melhoria
representa um valor bastante consideravel, tendo em conta que esta a ser avaliada a capa-
cidade de reconstrucdo de frentes de onda até 5 mm de profundidade, e que a melhor per-
centagem de melhoria que se conseguiu obter no método iterativo em qualquer uma das
abordagens desenvolvidas foi de 9,69 % (tabela 4.1 — sec¢édo 4.2.1)

Visualmente, encontra-se em anexo (apéndice E) a figura que ilustra o melhor resul-
tado presente na tabela 4.8 sob a forma de matrizes de irradiancia normalizadas e ndo nor-
malizadas, obtidas pelo detetor 1 antes e depois de aplicado o algoritmo.

4.3.2 Resultados Abordagem 2

Para esta segunda abordagem néo iterativa foi igualmente confirmada a capacidade
do algoritmo desenvolvido em modelar o feixe de luz permitindo a diminuicdo do valor do
raio ponderado. Assim, este sistema produziu os resultados presentes na tabela 4.9 quando
utilizada uma Grid Sag neutra e depois da aplicacdo do algoritmo com a Grid Sag configu-
rada e o feixe modelado. O detetor 1 padrdo utilizado para calcular o valor do raio ponde-
rado, foi posicionado a 5 mm de profundidade no interior do fantoma. As unidades destes
valores estdo em “pixel”, sendo que cada pixel do detetor tem 1/30 mm (ver seccéo 4.3).

80



4.3 METODO NAO ITERATIVO

Tabela 4.9: Método Nao lterativo, Abordagem 2 - Resultados obtidos para o valor do raio ponderado
calculados a 5 mm de profundidade, antes e depois de aplicado o algoritmo, utilizando uma Grid Sag de
300pixéis x 300pixéis. Foi ainda calculado a % Melhoria entre o inicio e o fim do algoritmo (ap6s a modelagao
do feixe). Nota: valores arredondados com duas casas decimais e 1 pixel = 1/30 mm.

Resultados obtidos

Profundidade detetor Ralo Pond.er”a;ldo Inicial Ralo Pqnderad.o’a!pos % Melhoria
(Pixeis) algoritmo (Pixeis)
5mm 17,91 14,14 21,06 %

A partir dos dados da tabela 4.9, podemos observar que ocorreu uma reducédo do valor
do raio ponderado inicial de 17,91 pixeis (597,00 um) para 14,14 pixeéis (471,33 um), equi-
valente a 21,06 %.

Em anexo (Apéndice E) sdo apresentadas as matrizes de irradiancia normalizadas e
ndo normalizadas obtidas pelo detetor 1 antes e depois de aplicado o algoritmo.

4.3.3 Discussao

Os dois algoritmos ndo iterativos desenvolvidos para modelacdo de feixes de luz
apresentam resultados promissores para estudos futuros, uma vez que o sistema foi imple-
mentado em ambiente ZEMAX™, e a programacdo em MATLAB® esta tambem otimi-
zada e pronta para ser aplicada. No entanto, os testes efetuados foram apenas preliminares
e em numero reduzido para produzir conclusdes validas sobre padrbes ou influéncias de
certas variaveis no calculo do raio ponderado do feixe. Os algoritmos desenvolvidos deve-
rdo ser testados noutras profundidades e num nimero superior de vezes, recorrendo a Sis-
temas cujos componentes apresentem propriedades distintas entre diferentes testes (como
0 numero de pixéis dos detetores e da matriz Sag...).

Para além disso, apesar de terem sido registadas melhorias (algumas delas conside-
raveis) do raio ponderado apds modelacdo do feixe utilizando o sistema montado em ZE-
MAX™_ este podera ainda ser melhorado. Uma sugestdo que poderia aumentar ainda mais
a eficiéncia do processo reduzindo o valor do raio ponderado, seria utilizar um feixe de luz
com um namero superior de raios (10 milhdes, por exemplo, € ndo 100 000, como foram
utilizados) de modo a que o nimero de raios de luz que sai do fantoma e atinge o detetor,
onde a informacdo sobre a sua fase € analisada, seja superior, proporcionando assim uma
maior quantidade de informacdo para o algoritmo processar e, consequentemente, gerar
frentes de onda melhor modeladas e adaptadas ao meio que irdo atravessar. Outra hipdtese
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que poderéa conduzir a uma melhoria dos resultados sera testar qual a posicao ideal para
colocar as lentes convergentes do sistema (figura 3.13, secc¢do 3.2.4.2) de modo a que 0s
raios que saem difusos do interior do fantoma, em direcbes completamente aleatorias, se-
jam captados por essas lentes que tém a capacidade de os fazer convergir em direcdo aos
detetores, onde sera processada a informag&o Util que trazem consigo.
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Capitulo

Concluséao

5.1 Conclusao

A maior contribuicdo deste trabalho foi o desenvolvimento de diferentes abordagens
e respetivos sistemas para promover a focagem (concentracdo) de luz no interior de tecidos
biolégicos, como a pele humana.

Comecou por ser estudado a capacidade auto reconstrutiva dos feixes de Bessel, ori-
ginados por lentes do tipo Axicon, na formacdo de um foco de luz com um padréo anelar
no interior do fantoma. Este primeiro método ndo obteve os resultados desejados devido a
limitacGes do software ZEMAX™ que ndao demonstra capacidade em reproduzir o efeito
que seria expectavel.

Em seguida, utilizando programacdo em linguagem MATLAB®, foram desenvolvi-
dos quatro novos algoritmos para modelar as frentes de onda de um feixe de luz. Estes
algoritmos consistem em modificar a configuracdo de um espelho deformavel (Grid Sag)
através da producdo de matrizes de fase segundo um método iterativo e ndo iterativo para
que as frentes de onda do feixe, ao incidirem sobre a Grid Sag, alterem a sua fase e consi-
gam melhor adaptar-se as caracteristicas do meio tdrbido, favorecendo a formacéo de um
foco concentrado de luz em profundidade. Adicionalmente, um conjunto de testes foi efe-
tuado para cada algoritmo para efeitos de otimizacdo, avaliacdo da convergéncia do raio
ponderado do feixe (parametro de comparacao) e comparacgdo de resultados.

Em face dos resultados obtidos, demonstrou-se, em primeiro lugar, que a formacéo
de vérios simuladores funcionais em ZEMAX™ foi alcangada. Apds uma analise dos re-
sultados, verifica-se que ao utilizar um feixe de luz modelado por uma Grid Sag modifi-
cada, quando comparado com um feixe de luz refletido por um espelho simples (Grid Sag
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neutra), é possivel obter reducdes consideraveis do raio ponderado do feixe, contrariando
assim o efeito da difuséo causado pelo fantoma de pele.

A possibilidade de concentrar a luz numa area reduzida apresenta-se como uma van-
tagem em técnicas que impliqguem uma irradiacdo muito seletiva de uma area alvo, pelo
que estes resultados poderdo ser Uteis para estimar com maior grau de precisdo qual a po-
téncia do feixe de luz necessaria para se obter nessa area alvo a irradiancia desejada, e
evitando por conseguinte, com que a area circundante seja sujeite a niveis de radiacao in-
desejados.

Como exemplo, considere-se um qualquer procedimento que necessite de irradiar
com 100 W/cm? uma area circular com 300 pm de raio a cerca de 5 mm de profundidade
num meio bioldgico. Admita-se também que este é um sistema perfeito onde toda a potén-
cia incidente atinge o detetor. Caso ndo haja um sistema que controle a modelacéo do feixe
e 0 melhor raio que se consegue obter sem modelacéo for, por exemplo, 500 pm, é preciso
utilizar uma fonte com cerca de 785 mW para irradiar a area pretendida com a irradiancia
desejada, ndo esquecendo o prejuizo sobre a as celulas saudaveis na area circundante. Na
eventualidade deste mesmo procedimento usufruir de um sistema que permita a modelacao
ndo iterativa do feixe (por exemplo), e desse modo consiga atingir uma area 20 % menor
(equivalente a 400 um) que aquela obtida pelo sistema ndo modelado a poténcia da fonte
utilizada seria de cerca de 502 mW. Tal acarretaria diversos beneficios tais como evitar
gastos desnecessarios em fontes mais potentes para além de minimizar os efeitos secunda-
rios em células saudaveis por delimitacdo da area alvo.

5.2 Trabalho futuro

Dada a natureza experimental deste trabalho, existe muito espaco para o seu desen-
volvimento e melhoria sendo que os algoritmos implementados poderdo, inclusivamente,
ser adaptados noutros contextos.

Primeiramente, o nimero de testes efetuados com os algoritmos devera aumentar e
serem processados com um maior nimero de iteracdes, tendo sido estas uma das principais
limitacBes no trabalho desenvolvido. De facto, cada teste corrido no método iterativo com
300 e 2000 iteracbes demorou, em média, cerca de 2 horas e 30 minutos e 14 horas, respe-
tivamente. Ja os testes no método ndo iterativo, rondaram um tempo médio de execucao
proximo dos 40 minutos. Com estes dados, naturalmente se compreende que a velocidade
de execucdo dos algoritmos de configuracdo da Grid Sag, apesar de eficazes na obtengéo
de resultados, é bastante lenta, pelo que o numero de iteraces em cada teste foi
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condicionado por limitages do hardware do computador e pelo tempo disponivel para a
execucgédo das mesmas.

Adicionalmente, como o modelo de Monte Carlo é o processo de simulacao de pro-
pagacao de luz utilizado em ZEMAX™ e tem um caracter aleatério, seria benéfico a intro-
ducdo de um algoritmo deep learning capaz de compreender a informacao estatistica asso-
ciada ao movimento dos fotBes no interior do meio tarbido, e conectar esses dados para
otimizacdo dos algoritmos ja desenvolvidos, resultando num processo de reconstrucdo de
frentes de onda bastante mais seletiva da qual se preveem resultados ainda mais produtivos.

Finalmente, os sistemas de simulacdo desenvolvidos poderdo também vir a ser muito
Uteis em trabalhos futuros relacionados com esta area, sendo uma alternativa economica-
mente viavel em relacéo a dispendiosas montagens laboratoriais para estudos preliminares.

No futuro, pretende-se que os sistemas projetados sejam aplicados em situacGes de
montagem experimental real utilizando amostras de tecido biologico para testes de aplica-
¢cOes medicas, como no tratamento de cancros.
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A.1 Tabela Informativa Axicons

ndice

pé

AXxicons

A tabela A.1 apresenta a compilacdo das dimensGes dos seis Axicons reproduzidos
em ZEMAX™ em modo sequencial e ndo sequencial. Valores retirados de [93].

Tabela A.1: Dimensdes dos seis Axicons implementados em ZEMAX™,

. Angulo Céni - "
N2 Axicon o (graus) nguc: onico Constante conica| Diametro (mm) | Espessura (mm)
(180° - 2a)
1 0,5 179 -13131,5587 25,4 5,1
2 1 178 -3283,1397 25,4 5,2
3 2 176 -821,0350 25,4 5,4
4 5 170 -131,6460 25,4 6,1
5 10 160 -33,1634 25,4 7,2
6 20 140 -8,5486 25,4 9,6
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Apéndice

Método Iterativo

As figuras B.1 e B.2 ilustram os resultados referentes as matrizes de irradiancia néo
normalizadas obtidas pelos detetores a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, segundo
as duas diferentes Abordagens.
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B.1 Matriz de Irradiancias Nao Normalizada - Abordagem 1

Resultados com Grid Sag neutra Resultados com Melhor Grid Sag
(12 raio ponderado) (raio ponderado mais baixo)

5mm

10 mm

0
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01
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[

Figura B.1: Método lIterativo, Abordagem 1 - Matriz de irradiancias ndo normalizada (Irradiancia nao
normalizada (W/cm?) vs. N° Pixéis) obtidas com o sistema utilizando a Grid Sag Neutra (a esquerda) e Me-
lhor Grid Sag (& direita) e adquiridas com o detetor a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade no interior do

fantoma. Algoritmo concluido ao fim de 300 iteracdes.

A tabela seguinte (tabela B.1) resume os valores de irradidncia maximas adquiridos
pelo detetor com a Grid Sag neutra (“irradiancia méxima inicial”) e apos a aplicacdo do
algoritmo com a melhor Grid Sag gerada de entre os 3 testes efetuados (“irradiancia ma-
xima apos algoritmo™), para cada uma das diferentes profundidades estudadas.
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Tabela B.1: Método Iterativo, Abordagem 1 - Resultados obtidos para o valor de irradiancia méxima
obtido a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, antes e depois de aplicado o algoritmo com a melhor Grid
Sag. Foi ainda calculado a % de Aumento do valor da irradiancia entre o inicio e o fim do algoritmo (apos a
modelacao do feixe). Nota: valores arredondados com duas casas decimais.

Resultados obtidos
Irradidncia maxima Inicial | Irradidncia maxima apos
Profundidade detetor . % Aumento
rotunct (W/cm?) algoritmo (W/cm?) °
5mm 1,85 2,04 10,27 %
10 mm 0,35 0,40 14,28 %
15 mm 0,07 0,12 71,43 %

Através da analise dos dados da tabela B.1, verifica-se que houve de facto uma con-
centracdo do feixe apds aplicagédo do algoritmo, comprovado por um aumento do valor de
irradiancia maxima obtido pelo detetor.
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B.2 Matriz de Irradiancias Nao Normalizada - Abordagem 2

Resultados com Grid Sag neutra Resultados com Melhor Grid Sag
(12 raio ponderado) (raio ponderado mais baixo)

5mm

10 mm

15 mm

10 20 30 40 50

Figura B.2: Método lterativo, Abordagem 2 - Matriz de irradiancias ndo normalizada (Irradiancia nao
normalizada (W/cm?) vs. N° Pixéis) obtidas com o sistema utilizando a Grid Sag Neutra (a esquerda) e Me-
lhor Grid Sag (& direita) e adquiridas com o detetor a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade no interior do

fantoma. Algoritmo concluido ao fim de 300 iteracdes.

A semelhanca do que foi efetuado para a Abordagem 1 é apresentado seguidamente
a tabela B.2 com os dados da irradiancia maxima obtida com a Grid Sag neutra e com a
melhor Grid Sag gerada pelo algoritmo.
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Tabela B.2: Método lterativo, Abordagem 2 - Resultados obtidos para o valor de irradiancia méxima
obtido a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, antes e depois de aplicado o algoritmo com a melhor Grid
Sag. Foi ainda calculado a % de Aumento do valor da irradiancia entre o inicio e o fim do algoritmo (apds a
modelacao do feixe). Nota: valores arredondados com duas casas decimais.

Resultados obtidos
Profundidade detetor Irradidncia méx;ma Inicial Irradién.cia maéxima Zpés .
(W/cm*) algoritmo (W/cm*)
5 mm 1,85 1,98 7,00 %
10 mm 0,35 0,40 14,28 %
15 mm 0,07 0,12 71,43 %

Os dados presentes na tabela B.2 sugerem que houve uma concentracdo do feixe apos
a aplicacdo do algoritmo, comprovado por um aumento do valor de irradidncia maxima
obtido pelo detetor, a semelhanca do que havia acontecido na primeira abordagem.

Derivado o facto de os valores associados ao “melhor raio ponderado” (e, logica-
mente, correlacionados com o “melhor teste”) calculados a 10 mm e 15 mm de profundi-
dade nos testes efetuados para as diferentes abordagens serem muito semelhantes (ver ta-
bela D.1, Apéndice D), compreende-se que os valores de irradiancia maxima associados
aos mesmos testes sejam também muito proximos em ambas as abordagens.

Seguindo a mesma linha de raciocinio, verifica-se também que quando comparados
os resultados dos melhores testes efetuados a 5 mm de profundidade em ambas as aborda-
gens, a Abordagem 1 consegue um aumento percentual superior de irradiancia maxima do
feixe em relacdo a Abordagem 2 (10,27 % para 7,00 %), exatamente porque a Abordagem
1, no seu melhor teste, obtém um raio ponderado inferior relativamente aquele obtido pela
Abordagem 2 no seu melhor teste.

Para além disso, o valor de irradiancia maxima apos aplicacédo do algoritmo verifica-
se percentualmente superior a medida que a profundidade do detetor aumenta, algo que esta
identicamente relacionado com a percentagem de melhoria do raio ponderado, que, tal
como analisado anteriormente, aumenta com a profundidade em ambas as abordagens (ver
tabela D.1, Apéndice D).
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ndice

pe

Desvio padrao

Seguidamente sdo apresentados os graficos do desvio padrdo associados a média dos
3 testes efetuados a 5 mm, 10 mm e 15 mm de profundidade, segundo a Abordagem 1 e
Abordagem 2 para o método iterativo.

C.1 Desvio Padrédo Abordagem 1
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Figura C.1: Abordagem 1 - Desvio Padrdo da média do raio ponderado calculado para cada iteracdo a 5
mm de profundidade.
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Figura C.2: Abordagem 1 - Desvio Padrdo da média do raio ponderado calculado para cada iteracéo a 10
mm de profundidade.
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Figura C.3: Abordagem 1 - Desvio Padréo da média do raio ponderado calculado para cada iteragdo a 15
mm de profundidade.
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Figura C.4: Abordagem 2 - Desvio Padrdo da média do raio ponderado calculado para cada iteracéo a 5
mm de profundidade.
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Figura C.5: Abordagem 2 - Desvio Padrédo da média do raio ponderado calculado para cada iteragdo a 10
mm de profundidade.
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Figura C.6: Abordagem 2 - Desvio Padrdo da média do raio ponderado calculado para cada iteracéo a 15
mm de profundidade.
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Apéndice

Método lterativo - Comparacédo Abordagens
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Método Nao iterativo

As figuras E.1 e E.2 ilustram os resultados referentes as matrizes de irradiancia ndo
normalizadas obtidas pelos detetores a 5 mm de profundidade, segundo as duas diferentes
Abordagens.

E.1: Matriz de Irradiancias Normalizada e Ndo Normalizada - Aborda-
gem1

Resultados com Grid Sag neutra Resultados com Melhor Grid Sag
(12 raio ponderado) (raio ponderado mais baixo)

1 1
09 0.9
08 08
0.7 0.7
06 06
05 05
04 04
03 03
0.2 02
0.1 0.1
0 0
50 100 150 200 250 300 50 100 150 200 250 300
5
45
50

4
Bis 100
3
25 150
2

200
15 &
1

250 1
05
0 300 0

50 100 150 200 250 300 50 100 150 200 250 300

Figura E.1 Método N&o lterativo, Abordagem 1 - Matriz de irradiancias normalizada e ndo normali-
zada (W/cm?) vs. N° Pixéis, obtidas com o sistema utilizando a Grid Sag Neutra (a esquerda) e Melhor Grid
Sag (a direita) e adquiridas com o detetor a 5 mm profundidade no interior do fantoma.
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Matriz Ndo Normalizada

300
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A partir dos valores de irradiancia maxima associadas as matrizes da Figura E.1 foi
elaborada uma tabela resumo (tabela E.1).

Tabela E.1: Método ndo lterativo, Abordagem 1 - Resultados obtidos para o valor de irradiancia ma-
xima obtido a 5 mm, antes e depois de aplicado o algoritmo com a melhor Grid Sag. Foi ainda calculado a %
de Aumento do valor da irradiancia entre o inicio e o fim do algoritmo (ap6s a modelagdo do feixe). Nota:
valores arredondados com duas casas decimais.

Resultados obtidos

Profundidade detetor Irradidncia ma'x;ma Inicial Irradiéin.cia maxima gpés % Aumento
(W/cm*=) algoritmo (W/cm*)
5mm 5,06 6,40 26,48 %

E.2: Matriz de Irradiancias Normalizada e Ndo Normalizada - Aborda-
gem 2

Resultados com Grid Sag neutra Resultados com Melhor Grid Sag
(12 raio ponderado) (raio ponderado mais baixo)

1 1
09 09
50
08 08
0.7
o7 100 1
06 06
05 150 05
04 04
200
03 0.3
02 02
250
0.1 0.1
0 300 0
50 100 150 200 250 300 50 100 150 200 250 300
5
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45
50
4
35 100
3 4
25 150
2
200
15
1
250 i
05
50 0 150 200 250 300 30 9
50 100 150 200 250 300

Figura E.2 Método N&o lterativo, Abordagem 2 - Matriz de irradiancias normalizada e ndo normali-
zada (W/cm?) vs. N° Pixéis, obtidas com o sistema utilizando a Grid Sag Neutra (a esquerda) e Melhor Grid
Sag (a direita) e adquiridas com o detetor a 5 mm profundidade no interior do fantoma.

200

Matriz Normalizada

250

300

o

©

Matriz Ndo Normalizada

300

108



A partir dos valores de irradidncia maxima associadas as matrizes da Figura E.2 foi
elaborada uma tabela resumo (tabela E.2).

Tabela E.2: Método ndo lterativo, Abordagem 2 - Resultados obtidos para o valor de irradiancia ma-
xima obtido a 5 mm, antes e depois de aplicado o algoritmo com a melhor Grid Sag. Foi ainda calculado a %
de Aumento do valor da irradiancia entre o inicio e o fim do algoritmo (ap6s a modelagdo do feixe). Nota:
valores arredondados com duas casas decimais.

Resultados obtidos

. Irradidncia maxima Inicial Irradidncia maxima apos
Profundidade detetor 2 . zp % Aumento
(W/cm*) algoritmo (W/cm*)
5 mm 5,06 6,45 27,47 %

Os dados fornecidos pelas tabelas E.1 e E.2 permitem chegar a conclusdo de que
associado a uma diminuicdo do raio ponderado do feixe, existe também um aumento da
concentragdo do mesmo através do aparecimento de pixéis com um valor de irradiancia
maxima superior apds o feixe ter sido modelado pelo algoritmo.

Em ambas as abordagens e ap0s a aplicacdo do algoritmo, como a diminuic¢éo do raio
ponderado foi praticamente igual, a diferenca do valor de irradiancia maxima é também
muito proxima.
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