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A introducao da Tomografia de Coerén-
cia Optica (OCT) em meados da década
de 90 revolucionou o diagnéstico médico
em oftalmologia. Apds duas décadas de
evolucao galopante, existe actualmente
uma variedade apreciavel de sistemas
OCT, um conjunto alargado de empresas
a trabalhar no sector, e muitas aplica-
coes candidatas a utilizacao desta téc-
nica. Neste artigo introduz-se o principio
de funcionamento da técnica OCT e as
suas caracteristicas principais, ilustran-
do-se algumas aplicacées em areas
distintas.

O mercado de aparelhos de diagndéstico oftalmoldgico foi
abalado em 1995 pela introducao do primeiro sistema OCT,
reflexo do conceito experimental publicado pela equipa
liderada por James Fujimoto [1]. Este aparelho revolucio-
nou a pratica de diagndstico de retinopatias, permitindo a
deteccao prematura de problemas estruturais nas cama-
das retinais, in vivo, em tempo real, ndo evasivamente, por
seccionamento Optico de finas fatias da retina. O seccio-
namento € semelhante a bidpsia “mecanica” de tecidos
biol6gicos, comum em citologia, pelo que é comum referir
OCT como biopsia optica. Nos Ultimos 15 anos a técnica
sofreu desenvolvimentos galopantes, associados a novas
fontes de luz e novas abordagens de medida, assim como
ao crescimento das velocidades de reldgio de CPU actuais.
Actualmente, é utilizada em varios campos da Medicina, en-
contrando também aplicacdes muito apelativas na caracte-
rizacao micrométrica de estruturas, onde tanto as técnicas
de microscopia tradicional como a confocal sao de dificil
implementacao, ou apresentam resposta limitada [2,3].

Vejamos melhor em que consiste a Tomografia de
Coeréncia Optica — OCT. Nesta técnica, um sistema
Optico tem a funcéo dupla de iluminar a amostra e
de recolher a luz retro-reflectida ao longo da direc-
¢ao de propagacao do feixe incidente na amostra.
Até aqui, o funcionamento parece semelhante ao de
um microscopio (tradicional, ou confocal), excepto
no facto de que a amostra analisada com OCT nao
necessita ser fisicamente preparada em finas fatias,
como requerido em microscopia.

Na Figura 1 mostra-se os esquema simplificado de
um microscopio confocal [4]. A luz radiada por uma
fonte de uma certa extensao espacial é projectada
sobre a amostra. Pequenas estruturas na amostra,
centros difusores, induzem o espalhamento da luz
incidente, o que é visto pela lente L como fontes
quasi-pontuais distribuidas em volume, na amostra.
A lente colecta a luz retro-reflectida por espalha-
mento nos difusores. Dependendo da espessura
da amostra, a informacao em cada ponto no plano
imagem do detector pode derivar de varios eventos
de retro-reflexao da luz em estruturas dispersas no
volume da amostra, pelo que se verifica sobreposi-
¢ao de informacao e consequentemente a degra-
dacao da qualidade da imagem formada, o que se
representa na figura pelo tragcado dos raios cinza e
negro, na auséncia da abertura a,. Em microsco-
pia tradicional esta limitacao é resolvida a custa do
seccionamento em finas camadas da amostra. Em
microscopia confocal utilizam-se aberturas micromé-
tricas’, a, e a,, devidamente colocadas, e combina-
se o varrimento transversal do ponto de incidéncia/
observagéo na amostra, através de a,, com a
direccao de coleccao de luz no detector, através

1 pin-holes, literalmente pequenos orificios de alfinete
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do movimento sincronizado de a,. Desta forma, a
luz proveniente de ponto da amostra fora do plano
focal € bloqueada pela abertura a, e a qualidade da
imagem significativamente melhorada. Este efeito de
filtragem € caracterizado por uma elevada abertura
numeérica do sistema optico, NA = n sin o, em que o,
corresponde ao angulo maximo de colec¢ao de luz
e n ao indice de refracgdo do meio de propagagéo
da luz. A teoria da difracgéo determina a profundida-
de de foco 6z, ., nestas condigbes como sendo
inversamente proporcional ao quadrado da abertura
numeérica, 2

8z 0.89 2 (1)
NA?
A resolugao da imagem ¢ tanto melhor quanto
menor for a profundidade de foco, pelo que se jus-
tifica a utilizagao de objectivas de elevada abertura
numeérica e, em situagdes especiais, objectivas de
imersao que utilizam 6leos de elevado indice de re-
fraccdo. A configuracdo confocal também optimiza
ligeiramente a resolugado transversal do sisterma de
imagem, por comparacao com o limite de difraccao
de um microscoépio convencional. As resolugoes
transversal e longitudinal chegam a dimensodes sub-
celulares, de 200-500 nm. No entanto, a micros-
copia confocal exige distancias de trabalho muito
curtas, requerendo frequentemente contacto com a
amostra em estudo, 0 que nem sempre € satisfato-
rio para aplicagdes de diagndstico e imagiologia in
vivo. Em contraposicao, a tomografia de coeréncia
Optica utiliza técnicas interferométricas para obter
elevada resolucao espacial: a resolucao transversal
¢ definida pelo limite de difracg&o do sistema colec-
tor na cabeca sensora, e a resolugao longitudinal,
em profundidade, ¢ fixada por implementagéo de
interferometria de luz branca, também dita de baixa
coeréncia.

confocal

detector

Fig. 1 - Esquema 6ptico de microscopio confocal: a, e a, sdo
aberturas micrométricas moveis, L a lente colectora de luz da
amostra. Na inexisténcia de a,, o percurso optico da luz colec-
tada a partir de dois centros difusores da amostra é indicado
pelos tracos negro e cinza.

Fendmenos de interferéncia ondulatoria podem
ocorrer quando se verifica sobreposicao espacial de
duas ou mais ondas. A interferéncia pode ter carac-
ter destrutivo ou construtivo, i.e. a sua soma pode
resultar numa amplitude de valor superior (interferén-
cia construtiva) ou inferior (interferéncia destrutiva)

ao valor da soma das amplitudes de cada onda.

A interferéncia de ondas electromagnéticas sé ocorre quan-
do se verifica um conjunto de condigdes: as ondas inciden-
tes partilham a mesma direc¢ao de vibragao (polarizagéo),
coexistem espacialmente (localizacao), e apresentam algu-
ma correlagao entre si (coeréncia). Como ja se indiciou, em
OCT, coeréncia € a palavra de ordem! Nos interferometros
de dois feixes (configuracdes de Michelson e de Mach-
Zehnder), a luz emitida pela fonte é dividida em dois feixes
independentes por incidéncia num divisor de feixe. Porque
obtidos do mesmo feixe inicial, os feixes sao, a partida, co-
relacionados. Os dois feixes propagam-se em percursos op-
ticos distintos: o caminho-referéncia, em que as condigdes
de propagacéo sao bem controladas, € o caminho-amostra,
que envolve uma parte de percurso na amostra em estudo.
Os dois caminhos terminam num divisor de feixe onde os
feixes s&o recombinados.
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Fig. 2 - (a) esquema simplificado de um interferémetro de Michelson; (b)
interferograma obtido quando se ilumina o interferémetro em (a) com
uma fonte de halogéneo.

Na configuragéo de Michelson, representada na Figura 2.a),
a amostra em estudo € um espelho semelhante ao espelho
presente no caminho-referéncia. Dependendo do compri-

~mento (optico) dos dois caminhos, havera um atraso tempo-

ral entre os feixes. Se se utiliza uma fonte de luz monocro-
matica (com comprimento de onda unico, ex. laser vermelho
de HeNe) , sempre que a diferenga de percurso optico Az
entre os dois feixes for multipla do comprimento de onda
da luz, o fotodetector regista o sinal maximo; quando Az
equivale a multiplos impares de meio comprimento de onda,
a soma das duas ondas ¢ destrutiva, a intensidade optica é
nula. Ao mover o espelho no caminho-referéncia a velocida-
de constante v, o fotodetector regista um sinal sinusoidal de
frequéncia f,, = 4v/), resultante do movimento do espelho.
Substituindo o fotodetector por um alvo pode observar-se
esta frequéncia pela intermiténcia da luz projectada, entre o
escuro da interferéncia destrutiva total € o brilho da inter-
feréncia construtiva maxima. Quando o interferometro é
iluminado por um laser de HeNe este comportamento pode
ser observado até diferencas Az da ordem de centimetros,
ou mesmo metros. Substituindo o laser por uma fonte de
halogéneo, fonte que tem um espectro rico e continuo no
visivel e infravermelho proximo (insercao da Figura 2.b), ja
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A
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nao se observa 0 mesmo comportamento: sé é pos- i

sivel ver o sinal de interferéncia quando a diferenca
Az é praticamente nula, a menos de uma quanti-
dade designada de comprimento de coeréncia? da
fonte. Para distancias maiores, o valor da intensi-
dade detectada resulta simplesmente da soma das
intensidades luminosas dos dois feixes. Da figura,
em que se mostra a intensidade luminosa detecta-
da em funcao da diferenca Az, pode extrapolar-se
que o comprimento em que se verificam franjas de
interferéncia e em que existe correlacdo entre os
dois feixes, ou coeréncia, é de cerca de 10 um. Tal significa
que so se podera detectar o sinal interferométrico quando
os dois percursos, referéncia e amostra, sao equivalentes a
menos de +5 um. Em concreto, o comprimento de coerén-
cia da fonte depende das caracteristicas do seu espectro de
emissao, e normalmente é definido por

_4im2 X

Az =ct T AL’

.= €l
em que se considera o comprimento de onda central A € a
largura total AL medida a meia altura.

Resumindo, o truque da Tomografia de Coeréncia Optica
para gerar resolucdo longitudinal é a utilizagcdo de interfero-
metros iluminados por fontes de espectro muito largo! As-
sociando a este o varrimento rapido da amostra na direcgao
transversal ao feixe sobre a amostra, assim como a variagéo
rapida do comprimento éptico da referéncia, sintonizando a
profundidade em estudo (linha de atraso), podem construir-
se mapas tridimensionais obtidos de forma nao invasiva,
com resolucdes longitudinais e transversais (sub)micrométri-
cas e desacopladas, e com a elevada sensibilidade caracte-
ristica de medidas interferométricas.

Na presenca de multiplas camadas reflectoras ao longo do
caminho-amostra, o varrimento do caminho-referéncia com
uma precisao mais fina que o comprimento de coeréncia re-
velara conjuntos de franjas localizadas sempre que o atraso
da referéncia sintoniza o interferémetro para cada uma das
superficies reflectoras. Em meios bioldgicos o principio de
funcionamento é idéntico, mas o sinal do fotodetector resul-
ta da sobreposigao da reflectividade da amostra, constituida
por meios estruturados e com distribuicbes continuas de
centros difusores. A propagacao da luz ao longo do meio é
regida pela lei de Beer-Lambert,

I(Az) = Lexp{—(1,+ 1) Az},

em que os coeficientes u_ e p_introduzem perdas de energia
por absor¢ao e por espalhamento de luz, respectivamente.
O coeficiente de atenuacao por espalhamento € o mais re-
levante na imagiologia OCT, porque o sinal OCT em tecidos
bioldgicos deriva dos fotdes que sao retrodifundidos por
espalhamento, e por o seu valor depender das caracteristi-
cas particulares de cada tecido [5].
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Fig. 3 - Esquema de blocos de um sistema OCT, indicando-se o
varrimento do objecto através do sistema de espelhos xy, e o
varrimento rapido do caminho referéncia pela linha de atraso.

Na pratica, os sistemas OCT s&o um pouco mais
complexos que a simples montagem de Michelson,
sendo necessario atender a questdes especificas
ligadas a utilizagao de sistemas pticos com respos-
ta espectral uniforme numa zona larga do espectro,
e a necessidade de adquirir imagens em tempo

real. A Figura 3 apresenta um diagrama de blocos
simplificado do protétipo OCT instalado na Unidade
de Optoelectronica do INESC-Porto e descrito com
mais detalhe em [6].

profundidade

profundidade

8 Fig. 15, Large scale OCT imaging of the anterior segment of the
F  humaneye in civo. Volume rendoring from data acquired by a table
top swept source OCT instrument using 1300nm tunable laser
iAxsun Technologies) with 50,000 A-scans's.

Fig. 4 - imagens OCT de um conjunto variado de amostras
- descricao detalhada no texto. Copyright (a)-(e): autor; (f):
Optical Society of America.

2 £ mais correcto referir-se tempo de coeréncia da fonte T, a0 qual corresponde um comprimento vi, que nao

deve ser confundido com a coeréncia espacial da fonte, esta associada a extensao emissora e correlacdo entre
diferentes pontos emissores.
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A Figura 4 apresenta amostras de diferentes carac-
teristicas analisadas por OCT, iluminadas com luz
infravermelha (SLD Superlum a 830 nm, AA=20 nm,
Az, ~ 15 um). As setas coloridas nas imagens
indicam a direccao de incidéncia do feixe sobre a
amostra. Em (a) observa-se um corte longitudinal
do polegar, sendo visiveis a estrutura corrugada da
superficie/impressdes digitais, uma interface interior
que separa a epiderme da derme, e pontos brilhan-
tes correspondentes aos condutos de transpira-
¢ao; em (b) apresentam-se imagens de uma retina
normal (févea e nervo éptico), e do vértice da cérnea
com a iris, obtidas in vivo. Conseguem identificar-se
facilmente vasos sanguineos como zonas escuras,
onde a luz é muito absorvida. As camadas mais
reflectoras correspondem ao Epitélio Pigmenta-

do da Retina, uma das estruturas importantes na
deteccao precoce de risco de descolamento de
retina. Em (c) ilustra-se a utilizacao da técnica OCT
como perfilometria de elevada resolugéo espacial,
com uma imagem obtida a profundidade constante,
correspondendo assim a uma fatia de material de
cerca de 15 pm de espessura. Em (d) observa-se
uma reconstrucao 3D do volume de um embrido
de galinha, a partir de uma sequéncia de imagens
obtidas a profundidade incrementalmente constan-
te, estudado in ovo, durante 0 seu desenvolvimento
nos primeiros dias de incubagao. Este estudo foi
feito para avaliar a aplicabilidade da técnica OCT
como complemento a técnica confocal utilizada
rotineiramente em Biologia do Desenvolvimento

[7]. Neste caso particular a técnica OCT apresenta
a vantagem de interferir minimalisticamente com

o crescimento do embrido, possibilitando o es-
tudo do crescimento embrionario no mesmo ovo
durante intervalos de tempo a escala de dias, por
oposicao aos tempos em estudos assistidos por
técnicas confocais, que requerem manipulacao do
embrido. Na Figura 4.e) mostra-se uma imagem
obtida a profundidade constante de uma amostra
de madeira, correspondendo a uma fatia de 15 um
de espessura, onde se podem identificar estruturas
caracteristicas associadas aos anéis de crescimento
claro-escuro, alternados.

Na verdade, a histéria nao fica por aqui. Na ultima
década tem-se assistido a desenvolvimentos signifi-
cativos em deteccgao espectral e em fontes laser sin-
tonizaveis, aliados ao processamento muito rapido
de sinal em computador que permitiram atingir taxas
de producao de imagens similares aos padroes
video, proporcionando a recolha de informacao em
processos dindmicos ou tao simplesmente para de-
terminar fluxos sanguineos ou de agentes contras-
tantes. Maciej Wojtkowski publicou recentemente
uma excelente revisdo sobre as diferentes variantes
da técnica OCT ultra-rapida [2] acompanhada de
um bom conjunto de casos clinicos (oftalmologia)

que demonstram o valor clinico da tomografia de coerén-
cia optica — veja-se o exemplo de imagens OCT de Larga
Escala do segmento anterior do olho na Figura 5.1) [2]. O
futuro certamente levarda a OCT a novas areas das ciéncias
biomédicas, e da caracterizagdo microscopica nas ciéncias
e na industria.
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