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Abstract

In this research work, corneal biomechanical measurement is proposed for the
detection of keratoconus in early stages and the evaluation of clinical corneal cross-
linking (CXL) protocols. The translation of the optical coherence elastography (OCE)
system to a clinical format is carried out; it is composed of a Swept Source OCT at
1300 nm with an air-coupled ultrasonic transducer (ACUS), which allows the excitation
of Lamb waves without contact and the recording of thickness and spatio temporal
velocity maps.

The OCE is validated on corneal silicone mannequins with three different hard-
nesses, where the phase velocity and the shear modulus & increase at different intra-
ocular pressures (10-20 mmHg). It is then validated on ex vivo porcine corneas, yielding
phase velocities between 3 and 9m/s and G values that exceed 30-70 kPa in virgin con-
ditions to approximately 150 kPa after applying CXL.

Finally, the biomechanical change of three CXL protocols (Dresden, A10 and
AD3; with equal fluence of 5,4J/cm?) is studied in 12 ex vivo porcine corneas. In the
irradiation stage, the increase in (¢ was greater for Dresden (AGyy = 95,64 £11,02%),
followed by A10 (33,93 + 5,47 %) and A03 (24,30+ 7,02 %); on the other hand, the slope
aver time mq was higher in A03 (36,35 x 10~ *min '), then A10 (50,50 x 10~ % min ")
and Dresden (36,61 x 10~ min~"). The results obtained show that OCE can measure
biomechanical parameters such as corneal stiffness in a non-invasive way, and it is
also concluded that accelerated CXL protocols require higher UV doses to achieve an
increase in stiffness comparable to the Dresden protocol.
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Resumen

En este trabajo de investigacién se plantea la medicién biomecdnica corneal pa-
ra la deteccidén del queratocono en estadios tempranos y la evaluacién de protocolos
clinicos de crosslinking corneal (CXL). Se realiza la traslacion a un formato clinico el
sistema de elastografia por tomografia de coherencia éptica (OCE) que se compone
de un OCT Swept Source a 1300nm con un transductor ultrasénico acoplado al aire
(ACUS), lo que permite excitar sin contacto ondas Lamb y registrar espesor y mapas
espacio temporales de velocidad.

El OCE se valida en maniquies de silicona corneales de tres durezas diferentes,
donde la velocidad de fase y el mddulo de corte ¢ aumentan a diferentes presiones
intraoculares (10-20 mmHg). Luego se valida en corneas porcinas ex vivo, dando velo-
cidades de fase entre 3 y 9m/s y GG que superan 30-70kPa en condiciénes virgenes a
aproximadamente 150kPa luego de aplicar CXL.

Por ultimo, se estudia el cambio biomecanico de tres protocolos de CXL (Dres-
den, A10 y A03; con igual fluencia 5,4.J/cm?) en 12 c6rneas porceinas ex vivo. En la etapa
de irradiacién, el incremento de & fue mayor para Dresden (AGyy = 95,64+ 11,02%),
seguido del A10 (33,93 + 5,47%) y A03 (24,30 + 7,02%), en cambio la pendiente en
el tiempom fue mayor en A03 (86,35 x 103 min '), luego A10 (50,50 x 10 % min~ ")
y Dresden (36,61 x 10->min™"). Los resultados obtenidos muestran que el OCE puede
medir de forma no invasiva los parametros biomecanicos como la rigidez corneal y se
concluye tambien que los protocolos acelerados de CXL requieren mayores dosis de UV
para lograr un aumento en la rigidez comparable al protocolo Dresden.
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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Introduccidon y motivacion

La cérnea humana es un tejido blando con propiedades biomecanicas tnicas.
Constituye la primera interfaz éptica del ojo humano y es la principal responsable del
poder refractivo ocular; en otras palabras, determina en gran medida la calidad visual
de una persona. Cualquier alteracién en sus propiedades estructurales o mecanicas pue-
de modificar su curvatura y transparencia, afectando el poder refractivo y, por ende, la
vision. La transparencia y curvatura corneal dependen estrechamente de su biomecani-
ca: la disposicién laminar del coldgeno en el estroma determina la rigidez y anisotropia
del tejido ocular [1, 2].

En este sentido, las alteraciones en la forma, estructura y biomecdnica de la
cornea estan asociadas con enfermedades patoldgicas como el queratocono. Esta es
una enfermedad degenerativa y progresiva que se caracteriza por un adelgazamiento
y deformacién localizada, usualmente en la region inferior de la cornea, que genera
una pérdida significativa en la calidad 6ptica. En sus etapas iniciales, el tratamiento
puede incluir procedimientos como el crosslinking corneal o la implantacién de anillos
intracorneales; sin embargo, en estadios mds avanzados, suele requerirse un trasplante
de cornea [1, 3]. Por lo tanto, las alteraciones biomecanicas, como las observadas en el
queratocono, inducen una deformacion ectdsica que deteriora sustancialmente la vision
del paciente [2, 4-6].

Tradicionalmente, el diagndstico del queratocono se ha basado en pardmetros
topograficos y paquidérmicos que describen tnicamente los cambios morfolégicos y
geométricos, sin proporcionar informacién directa sobre la rigidez corneal. Esta limi-
tante ha impulsado el desarrollo de métodos que permitan evaluar las propiedades
biomecanicas de manera mas directa, tanto con técnicas invasivas como no invasivas,
para detectar la enfermedad en estadios tempranos y evaluar con mayor precisién su
progresion [7, 8].

El tratamiento de crosslinking corneal (CXL) se considera el procedimiento mds
eficaz para detener la progresién del queratocono. Este consiste en la instilacién de ri-
boflavina sobre la cérnea, seguida de irradiacién con luz UV para inducir la formacién
de enlaces covalentes entre las fibras de coldgeno del estroma. A pesar de su efectivi-
dad, persisten desafios como la deteccion del queratocono en etapas iniciales y la falta
de métodos que cuantifiquen los cambios biomecdnicos inducidos por el CXL de ma-
nera no invasiva y localizada. Entre los diferentes protocolos existentes, el protocolo
Dresden (3 mW/em? durante 30 minutos) ha demostrado aumentar significativamente




la rigidez corneal, aunque los protocolos acelerados, personalizados o con remocién
epitelial buscan reducir tiempos o adaptar dosis [9]. Resulta, por tanto, fundamental
contar con herramientas capaces de cuantificar los efectos biomecanicos del CXL in vivo
y en tiempo real, para validar su eficacia y optimizar su aplicacién clinica [5, 6, 10-12].

La elastograffa es una técnica de imagen médica que proporciona informacion
sobre las propiedades mecdnicas de los tejidos. La elasticidad es un pardmetro biomeca-
nico clave tanto para comprender procesos fisiolégicos como para evaluar enfermeda-
des y respuestas a tratamientos. La elastografia se ha aplicado con éxito en modalidades
como la resonancia magnética (MRE) y el ultrasonido (USE), permitiendo generar ma-
pas de elasticidad a escala milimétrica. Con la aparicién de la tomografia de coherencia
dptica (OCT), basada en la interferencia dptica, fue posible alcanzar resoluciones mi-
crométricas y profundidades de penetracién del orden de 1-2 mm, dando origen a la
elastografia por tomografia de coherencia éptica (OCE) [13-18].

La OCE combina la alta resolucién espacial de la OCT con una sensibilidad sub-
micrométrica a desplazamientos generados por ondas mecanicas inducidas en el tejido.
El andlisis de la propagacién de estas ondas permite estimar la velocidad de corte y, a
partir de ella, calcular parametros biomecdnicos como el mddulo de corte (&) [13, 19].

Esta investigacién busca trasladar estas capacidades a un sistema OCE que per-
mita cuantificar pardmetros biomecdnicos bajo condiciones controladas en estudios con
corneas animales ex vivo, con el objetivo de caracterizar la respuesta biomecanica poste-
rior a distintos protocolos de CXL [20-24]. Asi, el enfoque de esta tesis se orienta hacia
la deteccién temprana del queratocono mediante parametros biomecanicos, ofreciendo
una perspectiva innovadora para el diagndstico y manejo clinico de esta patologia.

En el capitulo 1 se plantea la problemdtica de la enfermedad del queratocono
y las limitaciones actuales, también muestra los objetivos del trabajo de tesis de in-
vestigacion. En el capitulo 2 se realiza una revisién de la biomecanica de los tejidos,
fundamentos del sistema OCT y OCE, el tipo de fuentes de excitacién, estimadores
y diferentes protocolos, ademds de una explicacién de tratamientos clinicos como el
crosslinking (CXL).

En el capitulo 3 se explica la traslacién clinica del sistema OCE y el protocolo
de adquisicién que se usa. El capitulo 4 aborda los experimentos con maniquies de
silicona en forma de una cérnea humana con diferentes caracteristicas y el experimento
con corneas de porcino ex vivo, se explica también, la metodologia experimental y sus
resultados.

En el capitulo 5 se analiza la comparacion biomecdnica de diferentes protocolos
de crosslinking (CXL) clinicos durante todo el tiempo de tratamiento, estas compara-
ciones se realizan en cdérneas porcinas ex vivo. Por tltimo en el capitulo 6 se discute el
trabajo realizado v se propone el trabajo futuro en clinica, y se muestra que el siste-
ma si permite identificar en cérneas humanas in vive las diferencias de los parametros
biomecanicos.

1.2. Planteamiento del problema

El queratocono es una enfermedad degenerativa y progresiva que provoca un
adelgazamiento y deformacién del tejido corneal, especialmente en su regién inferior,
lo que compromete la calidad dptica del ojo del paciente [2, 6]. Aunque la topografia
y la paquimetria son herramientas clinicas valiosas, estas solo permiten describir las




consecuencias geométricas derivadas de la pérdida de rigidez biomecdnica [4, 7, 8].
Por ello, el diagnostico temprano resulta limitado y con frecuencia se produce una
intervencién tardfa, cuando el dafio visual ya es irreversible.

El procedimiento de CXL ha demostrado ser eficaz para frenar la progresion del
queratocono, aunque su éxito depende de multiples factores, como la profundidad de
penetracién de la luz UV, la concentracion de riboflavina, la composicién del vehiculo
(p. €j., dextrano) y el tipo de protocolo utilizado (Dresden, acelerado, personalizado)
[9]. Sin embargo, la falta de herramientas que permitan cuantificar los cambios bio-
mecanicos in vivo y en tiempo real limita la posibilidad de adaptar los protocolos a las
necesidades de cada paciente [5, 10-12, 25].

La OCE basada en la propagacion de ondas mecanicas ha demostrado en estudios
experimentales la capacidad de medir directamente la velocidad de ondas de corte o
Lamb en la cérnea, lo que permite estimar pardmetros como el médulo de corte (&)
y el médulo de Young (F) con alta resolucién espacial [26-31]. Esta tecnologia ofrece
una oportunidad real para superar las limitaciones de las técnicas actuales, al permitir
mediciones biomecdnicas locales y no invasivas [13, 16-18].

No obstante, su adopcion clinica enfrenta desafios como la estandarizacidn de
modelos fisicos para la interpretacién de ondas mecdnicas en medios anisétropos, la va-
lidacién experimental en condiciones ex vivo e in vivo, y la correlacién de los pardmetros
elastograficos con los resultados clinicos [26, 32-35].

Por tanto, es necesario desarrollar un sistema de OCT con elastografia optimi-
zado para la cornea, capaz de generar y registrar la propagacién de ondas mecanicas
mediante excitacion sin contacto, garantizando seguridad, repetibilidad y precisién en
entornos clinicos reales [20, 35-39]. Esta tesis aborda esa necesidad, buscando imple-
mentar un sistema de tomografia de coherencia 6ptica con elastografia que contribuya
ala deteccion temprana del queratocono y a la evaluacion objetiva de los protocolos de
CXL.

1.3. Justificacion del estudio

La progresién del queratocono puede detenerse mediante el corneal crosslinking
(CXL) si el tratamiento se aplica en fases tempranas [5, 6], cuando la estructura corneal
ain conserva integridad biomecdnica. No obstante, la ausencia de herramientas clinicas
que detecten y cuantifiquen alteraciones biomecdanicas locales antes de la manifestacién
morfoldgica limita la eficacia de las intervenciones actuales y favorece diagnésticos
tardios [2, 4, 7].

El desarrollo de un sistema de tomografia de coherencia éptica con elastogra-
fia (OCT-OCE) orientado a la cérnea representa una solucién tecnolégica innovadora,
ya que permitiria generar mapas cuantitativos de rigidez con resolucién micrométrica,
detectar debilitamientos focales incipientes y evaluar de forma no invasiva el impacto
biomecanico de tratamientos como el CXL. A diferencia de los métodos convencionales,
que ofrecen mediciones globales con baja sensibilidad a cambios locales, la OCE basa-
da en ondas mecdnicas brinda acceso directo a parametros eldsticos fundamentales,
como el médulo de corte (G) y el médulo de Young (E), a partir de la velocidad de
propagacién de ondas de corte o Lamb en la cérnea [13, 26-28, 31].

La implementacion de esta tecnologia en un formato clinico requiere integrar
un sistema OCT de alta sensibilidad con un método de excitacién sin contacto, como




el ultrasonido acoplado al aire (ACUS), alineado coaxialmente con el haz dptico. Esta
configuracion no solo garantiza seguridad y confort para el paciente, sino que tam-
bién maximiza la eficiencia en la deteccién de desplazamientos nanométricos y en la
estimacion precisa de propiedades mecanicas [35, 36, 39, 40].

Asimismo, un sistema de estas caracteristicas ofrecerfa una herramienta versatil
para la investigacién traslacional en oftalmologia, al facilitar la comparacién objetiva
entre protocolos de CXL, como el de Dresden y los acelerados, y permitir la optimizacién
del tratamiento segtin la respuesta biomecdnica individual [9, 10, 12, 25].

En este sentido, la presente tesis se justifica por su potencial impacto clinico
al proponer una solucién tecnolégica que permite la deteccién temprana del querato-
cono y la evaluacién cuantitativa de terapias, contribuyendo asi a preservar la visién y
mejorar la calidad de vida de los pacientes [4, 7, 23, 26, 38].

1.4. Objetivos de la investigacion

1.4.1. Objetivo general

Implementar un sistema de tomografia de coherencia éptica con elastografia
para obtener imagenes de la estructura y biomecdnica de la cdrnea para la deteccion
temprana del queratocono.

1.4.2. Objetivos especificos

1. Realizar la traslacién de un sistema OCT de laboratorio a un formato clinico que
tenga la capacidad de generar excitacién mecanica de tejidos usando un trans-
ductor ultrasénico acoplado al aire.

2. Desarrollar un protocolo de adquisicién de datos en el sistema OCT clinico que
permita medir la propagacién de ondas mecanicas en tejidos.

3. Estimar la velocidad de ondas mecdnicas y calcular el médulo de corte en mani-
quis eldsticos que imiten la cérnea y en modelos animales ex vivo.

4. Comparar el impacto temporal de diferentes protocolos de Crosslinking aplicados
en la clinica en la biomecanica de ojos de porcino ex vivo empleando elastografia
de coherencia éptica basada en ondas.




Capitulo 2

Estado del Arte y Marco Tedrico

2.1. Propiedades biomecanicas de la cornea

La cdrnea es un tejido con un comportamiento mecanico complejo debido a su
estructura laminar compuesta por fibrillas de coldgeno y a su naturaleza viscoeldsti-
ca [1, 17, 31]. Desde un punto de vista fisico, se considera un medio estratificado
y transversalmente anisotropico, en el que las propiedades elasticas dependen de la
orientacién de las fibrillas de coldgeno, del espesor y de las condiciones de frontera del
tejido [13, 26].
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FIGURA 2.1 Distribucion del material y sus condiciones de frontera en funcién del espesor (d)
y la longitud de onda (\.). Se muestran tres niveles de caracterizacién del medio: homogéneo,
estratificado y heterogéneo, asi como dos condiciones de frontera: placa delgada y medio semi-
infinito [13].

En la figura 2.1 se ilustran las distintas condiciones que puede presentar un
tejido en el cual se propagan ondas mecanicas [27, 31]. El eje horizontal representa
los diferentes tipos de materiales, homogéneos, estratificados o heterogéneos, mientras
que el eje vertical indica las condiciones de frontera del tejido en funcién de la relacién
entre su espesor (d) y la longitud de onda de la excitacién mecanica ().).

Cuando el espesor es menor que la longitud de onda, el tejido puede considerarse
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una placa delgada, en la que las ondas se reflejan entre las interfaces superior e inferior
del tejido [27, 30, 31]. En cambio, si el espesor es mayor que la longitud de onda,
el medio se aproxima a un matetial semi-infinito, donde las ondas se propagan sin
interactuar significativamente con las fronteras o capas del tejido [23].

En la cérnea humana, cuyo espesor promedio es de aproximadamente 0.5 mm,
la longitud de onda de la excitacién mecdnica se encuentra en el rango de \. =
0,3-1,0 mm. Por tanto, la cérnea puede comportarse tanto como una placa delgada
como un medio semi-infinito, dependiendo de las condiciones experimentales. Esta
dualidad afecta la propagacion de las ondas Lamb y evidencia la dependencia de la
rigidez del tejido con la frecuencia de excitacién y con la presién intraocular (I0P) [26,
32-34].

(a) Elastic and isotropic (b) Viscoelastic and (c) Elastic and anisotropic
medium isotropic medium medium
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FIGURA 2.2 Propagacion de ondas mecdnicas en medios con diferentes propiedades: (a) medio
eldstico e isotrépico, (b) medio viscoeldstico e isotrdpico, y (¢) medio eldstico y anisotrdpico.
Las curvas (d—f) muestran las velocidades de fase ¢;(w) correspondientes: (d) no dispersiva, (e)
dependiente de la frecuencia, y (f) anisotrépica segiin la orientacién de las fibras [13].

La figura 2.2 muestra tres modelos de propagacion de ondas mecanicas en dis-
tintos tipos de medios: (a) un medio eldstico e isotrépico, en el que la velocidad de
fase es constante; (b) un medio viscoeldstico e isotrépico, en el que la velocidad de fase
aumenta con la frecuencia; y (c¢) un medio eldstico y anisotrdpico, donde la velocidad
de fase depende de la direccién de propagacién respecto a la orientacién de las fibras.
En el caso de la cornea, esta dependencia se asocia con la disposicién de las fibras de
coldgeno en el estroma [16, 18].

En este contexto, el comportamiento anisotrépico de la cérnea puede describirse
mediante el médulo de corte dependiente del dngulo, definido por la ecuacién 2.1. En
dicha expresion, (7, representa la componente isotropica y A la componente aniso-
trépica asociada a la orientacién de las fibras de coldgeno. El dngulo 6 corresponde a la
direccidn de propagacion de la onda mecdnica respecto al eje principal de las fibras:

G(0) = Go + AG - cos*(0) 2.1)

De acuerdo con la ecuacion 2.1, la rigidez del tejido aumenta cuando la propa-
gacién de la onda coincide con la direccién de las fibras de colageno [1, 17, 22, 26].




En condiciones fisiolégicas, la cdrnea se comporta como una placa delgada, vis-
coeldstica y anisotrdpica. Su respuesta a la excitacion mecanica depende de tres factores
principales: (1) las propiedades viscoeldsticas del colageno y de la matriz extracelular;
(2) la disposicién laminar del estroma; y (3) la presion intraocular, que genera tension
en las fibras y modifica la respuesta biomecdanica del tejido [1, 26, 33, 34].

La propagacién de ondas Lamb en la cdrnea puede ser detectada mediante OCE.
Estas ondas dependen no solo del espesor corneal, sino también de la organizacién
interna de las fibras del estroma. Por ello, los andlisis de dispersién deben considerar
las condiciones de frontera (figura 2.1) y la anisotropia del material (figura 2.2) [13,
27,28, 30].

Las figuras 2.1 y 2.2 ayudan a visualizar las condiciones que afectan la propaga-
cién de ondas en tejidos biolégicos. En el caso de la cérnea, factores como el espesor, las
condiciones de frontera, el grado de homogeneidad o estratificacién y la orientacién de
las fibras de coldgeno determinan cdmo se propagan las ondas mecdnicas y, por tanto,
como debe interpretarse la informacion elastografica obtenida.

Debido a esta complejidad estructural, la respuesta biomecdnica de la cérnea
depende de la direccién de propagacién de la onda, la frecuencia de excitacion y la
presion aplicada. Comprender estos factores es esencial para interpretar correctamente
los datos adquiridos mediante OCE y estimar con precisién los pardmetros de rigidez
corneal [17, 31].

2.2. Fundamentos de tomografia de coherencia optica
con elastografia (OCE)

OCT es una técnica interferométrica con luz de baja coherencia que permite ob-
tener imdgenes estructurales de tejidos biologicos con resolucién micrométrica. Con
OCE, ademads de la informacién estructural, es posible medir desplazamientos tisulares
a partir de la informacién de fase, con sensibilidad en el orden de los nanémetros. Esta
medicién de desplazamientos, combinada con la estructura, permite calcular propieda-
des biomecanicas como el modulo de Young (E) o el médulo de corte () [16-18, 23,
31].

La base fisica de OCT se describe mediante la interferencia entre dos haces de
luz que recorren caminos dpticos diferentes: el brazo de referencia, que se refleja en un
espejo, v el brazo de muestra, cuya luz se retrodispersa desde el tejido. La intensidad
interferométrica detectada depende del retardo 6ptico entre ambos caminos. Su andlisis
permite reconstruir perfiles axiales de retrodispersion (A-lines), como se muestra en la
figura 2.3, donde se observan las contribuciones de cada capa del tejido [17, 41].

En la configuracién time domain (TD-OCT), el espejo del brazo de referencia
se desplaza longitudinalmente una distancia Az para igualar las longitudes de camino
optico de los dos brazos del interferometro (muestra y referencia), como se muestra en
la figura 2.4. La interferencia se observa cuando el retardo entre caminos estd dentro
de la longitud de coherencia de la fuente de luz (source). Este sistema presenta buena
sensibilidad, pero requiere un escaneo mecanico del espejo de referencia, lo que limita
la velocidad de adquisicién [41].

En spectral domain (SD-OCT), también denominado dominio espectral o de Fou-
rier, el espejo de referencia permanece fijo (es decir, Az = 0) y la informacién en
profundidad se extrae del espectro de interferencia registrado en un detector lineal tras
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FIGURA 2.3 Perfil de intensidad de interferencia de retrodispersién de las diferentes capas en
la profundidad del tejido.
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FIGURA 2.4 Esquema del sistema OCT en time domain (TD-OCT). El espejo de referencia se
desplaza a lo largo del eje dptico una distancia Az para obtener interferencia.

una rejilla de difraccién (figura 2.5). El perfil axial (A-line) se reconstruye aplicando la
transformada de Fourier. Al no requerir movimiento mecanico del espejo de referencia,
la velocidad de adquisicién aumenta respecto de TD-OCT [17].

El sistema Swept Source OCT (SS-OCT), ilustrado en la figura 2.6, combina la
adquisicién en dominio espectral con una fuente ldser de barrido (p. ej., 200 kHz). En
este régimen, existe la relacién k = 27 /). La sefial incidente en el divisor de haz (beam
splitter) se divide en dos: el brazo de referencia se refleja en un espejo y retorna al
divisor; el brazo de muestra se retrodispersa en cada capa del tejido y también retorna
al divisor, donde interfiere con el brazo de referencia y se dirige al fotodetector.

Para este tipo de sistema, la intensidad de interferencia detectada, I, (k), depen-
de de las propiedades espectrales de la fuente s(k) y de la respuesta de la muestra a
través de la funcion de transferencia H(k). El campo de entrada de la fuente, £, puede
describirse como 2.2 [41]:

E(k) = s(k) etr et (2.2)

S(k) = s(k)|* (2.3)
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FIGURA 2.5 Esquema del sistema OCT en spectral domain (SD-OCT). La informacién de pro-
fundidad se obtiene con una rejilla de difraccion y un detector lineal.
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FIGURA 2.6 Esquema del sistema Swept Source OCT (SS-OCT). Los caminos dpticos de referen-

cia y muestra se combinan para analizar su interferencia. Cada capa de la muestra retrodispersa
el haz desde una profundidad diferente.

donde s(k) es la amplitud espectral de la fuente y S(k) su densidad espectral (ecuacion
2.3). El campo del brazo de referencia (E,(k)), reflejado en el espejo, y el campo del
brazo de muestra (E,(k)), retrodispersado por la muestra, se escriben como 2.4:

E, (k) = s(k) e 2her g7t F (k) = s(k) e e = H(E) (2.4)

donde x, y x, representan los recorridos épticos de referencia y muestra, respectiva-
mente (figura 2.6).

La funcién de transferencia de la muestra H (k) modela la retrodispersion de las
capas y puede escribirse como 2.5:

N i .
H(k)= Z"'J exp (, 2% Z . Tm) , rp= Njr1 — Ny (2.5)
J=1

m=1 M+l + 1

donde r; es el coeficiente de reflexion entre capas, n,, el indice de refraccion y 7, el
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espesor de cada capa. Asi, el campo de muestra puede reescribirse como 2.6:
By (k) = s(k)e®* et g (k) (2.6)

El campo total en el fotodetector (£,..), que denotamos Ep, es la suma de los
campos de referencia y muestra (ecuacién 2.7):

Ep(k) = E.(k)+ EJ(k) 2.7
La intensidad de interferencia registrada en el fotodetector se define como 2.8:
In(k) = {En(k) Ep(K)) (2.8)
Desarrollando 2.8:
Ip(k) = {(E, + (B + B
Ip(k)={E.E + E.E; + E.E + E.EY),

Ip(k) = (B, El )+ (EEJ) + (E.E] + EET) (2.9)

Donde I,(k) = (E, E}), es la intensidad de referencia e I,(k) = (E,E?), la inten-
sidad de muestra. Resolviendo los términos:

1 . 1 ’ .
[D(k) _ I,-+I..;+ <55(}{)exlkig-ﬂ—xngﬁ(k)*e—xlki,e:mLH(k_)*>

t

1 ’ 1 ; .
4 <§S(k‘,)€xlk1ﬂe—xwLH(k)§(S(k)mﬁ—xlk1,.exw£>

t

In(k) %S(k)b‘(k)* + 3*5'(k)*5'(k)*H(k)H(k)‘

—

+SS(k)S (k) H (k) + iS(k)H(k)S(k)*

(=

1

In(k) =

S(k) + TSR HRIP + TSR (HRY + H(E)
In(k) = 35(;&-) + %S(k)|H(k)|2 + 35(1{){2 Re[H(K)]}

In(k) = iS(k) + iS(k‘)|H(k)|2 + %S(k‘) Re{H(k)} (2.10)

De 2.10 se identifican: Ipq(k) = LS(k) (componente DC), Ig;(k) = LS(k) |H(k)|?
1
2

1 =1
(auto-interferencia de muestra) e [y (k) = & S(k) Re{H (k)} (término de interferencia).
En conjunto:

In(k) = Ipc(k) + Isi (k) 4+ Lac (k) (2.11)

La sefal detectada I, (k) se transforma al dominio espacial aplicando la trans-
formada de Fourier (FT), obteniéndose:

In(z) = FT{Ip(k)} (2.12)

ID(Z)=[D(;(2)+[51(Z)+IA(;(Z) (2.13)
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con

Ino(z) = TFT{S(H)} 2.14)
Igi(z) = %FT {Sk)|H®)} (2.15)
Lio(z) = %FT {S(k)Re{H(k)}} (2.16)

De la componente AC (ecuacion 2.16) se obtiene la informacién de las refle-
xiones de retrodispersion de las capas del tejido; a partir de ella se reconstruyen los
A-lines. En OCE, la diferencia de fase de esta sefial entre tiempos consecutivos codifica
los desplazamientos axiales submicrométricos [13].

En OCT, la resolucidn axial estd determinada por las caracteristicas de la fuente.
La resolucién axial (longitud de coherencia) . viene dada por 2.17:

_ 2In(2) A}

o AN

donde A, es la longitud de onda central y A\ el ancho de banda (FWHM).
Por ejemplo, para una fuente centrada en A\, = 1300 nm con AX = 50 nm, la

figura 2.7(a) muestra el espectro en A; al pasar al dominio £, figura 2.7(b), el espectro
Si(k) adquiere forma gaussiana en k.

(2.17)

e

. Light Source Spactrum [, = 1300 rm, ey = 50 nm) Syt

b)

o8

Amplitude
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03
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o1

o
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FIGURA 2.7 (a) Espectro de la fuente de luz centrado en Ay = 1300 nm con ancho A\ = 50 nm
(FWHM). (b) Espectro Sr,(k) en el dominio del niimero de onda &.

Como ejemplo, considérese la cornea de la figura 2.8. El esquema muestra cin-
co capas: epitelio (t = 50 pm), membrana de Bowman (7 =~ 15 pm), estroma (v =~
470 pm), membrana de Descemet (r &~ 12 wm) y endotelio (r ~ 6 pm). El estroma
representa aproximadamente el 90 % del espesor total [1].

Para este tejido (figura 2.8), el sistema OCT adquiere la sefial total I}, (k) (ecua-
cion 2.11), suma de: la componente DC [-(k) (figura 2.9(a)), sefial constante aso-
ciada a referencia y muestra; la componente /g,(k) (figura 2.9(b)), debida a auto-
interferencias en la muestra; y la componente [, (k) (figura 2.9(c)), que contiene la
informacién en profundidad del tejido.

La suma de las tres contribuciones forma la sefial detectada /(%) (figura 2.10).
La interferencia producida por los cambios de indice entre capas genera un patrén cuya
frecuencia se relaciona con las distancias (profundidades) de dichas capas.

Aplicando la FT a Ip(k), se obtiene I5(z), que muestra la distribucién en profun-
didad de las capas (figura 2.11). La componente DC I'nc(z) es laFT de la sefial constante
(figura 2.11(a)); la componente SI Ig(z) corresponde a reflexiones miltiples de menor
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FIGURA 2.8 Esquema de la estructura corneal: epitelio, membrana de Bowman, estroma, mem-
brana de Descemet y endotelio, con espesores promedio.
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FIGURA 2.9 Componentes de la sefial de interferencia Ip(k): (a) Ipc(k), (B) Isi(k) y ()
Lac (k).

amplitud (figura 2.11(b)); y la componente AC Iac(z) contiene la informacién espacial
de las interfaces (figura 2.11(c)).

La suma In(z) = Ipc(z) + Isi(2) + Tac(z) (figura 2.12) presenta picos cuya
amplitud y posicién corresponden a las distintas capas del tejido. A partir de esta sefial
es posible estimar espesores de capas y, posteriormente, realizar el andlisis biomecanico
en OCE.
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FIGURA 2.12 Sefial Ip(z): amplitud de los picos ubicados en las posiciones espaciales de las

capas del tejido.
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2.3. Principios de elastografia de coherencia éptica (OCE)

A continuacion se presentan los fundamentos fisicos de la OCE, técnica que com-
bina la tomografia de coherencia éptica con una excitacién mecédnica controlada para
generar la propagacién de ondas y, a partir de sus parametros, cuantificar propiedades
biomecanicas de los tejidos [16-18, 31].

Se muestran los diferentes tipos de excitacién mecdnica empleados para indu-
cir ondas en el tejido; por ejemplo, los transductores ultrasonicos acoplados al aire
(ACUS), que generan excitacién no invasiva y sin contacto.

Asimismo, se analizan los tipos de ondas mecdnicas relevantes (ondas de corte,
Lamb y longitudinales) y se esquematiza su propagacion en distintos medios, conside-
rando el caso particular de la cérnea humana.

2.3.1. Fuentes de excitacion y clasificaciones

La fuente de excitacién mecanica determina el tipo de onda generada en la mues-
tra. Estas fuentes pueden clasificarse (i) segin el modo de interaccién con el tejido: de
contacto o sin contacto, y (ii) segin la naturaleza de la excitacién: activa o pasiva [13,
16-18].

Coupling
prup‘:mes Acoustic

Radiation |
Multiple contacts ~ Force (ARF) ¢

| Meedle/red Glass cover slip 1 - |
‘E 7 —— = H
] - = P 1 H
Jirn smﬂ Yig .Hg:
1 P hircoupled A
s Air-pulse / »
g oo s TR g D
¥ - 9 - Sl g
i P P
z ol 8

Active sources Passive sources

FIGURA 2.13 Clasificacién de las fuentes de excitacién segtin el tipo de interaccién (contacto/no
contacto) y la naturaleza de la excitacién (activa/pasiva) [13].

En la figura 2.13 se sintetiza esta clasificacién. El eje vertical distingue entre
fuentes de contacto y de no contacto; el eje horizontal diferencia fuentes activas de
pasivas. Las fuentes pasivas no se controlan externamente (por ejemplo, pulsacion car-
dfaca o respiracién) y suelen observarse en mediciones in vivo [13, 16-18].

Las fuentes activas con contacto transmiten la excitacion directamente al teji-
do mediante una interfaz sélida o liquida. Entre ellas se incluyen agujas o probetas
vibrantes que generan oscilaciones puntuales, sistemas de compresién que inducen de-
formaciones periddicas y arreglos multicontacto que distribuyen la excitacién sobre un
drea mayor [15-18]. Estos métodos son invasivos y, por tanto, poco adecuados para la
cornea de pacientes, dado el riesgo de dafio por contacto.

Las fuentes activas sin contacto son las mds empleadas en OCE, pues inducen on-
das sin perturbar mecanicamente la superficie. Entre ellas se encuentran los impulsos
de aire (air-pulse), que aplican una sobrepresién breve; los pulsos ldser (laser-pulse),
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que generan ondas por mecanismos optoactsticos o fotoinducidos; v la fuerza de ra-
diacion acustica acoplada al aire (ARF), que produce una presion localizada sobre la
supetficie del tejido [23, 36, 40].

Por su parte, las fuentes pasivas corresponden a vibraciones intrinsecas del orga-
nismo (p. ¢j., latido cardiaco y respiracion) o a excitaciones ambientales; son de interés
en contextos in vivo y para esquemas de medicion oportunista [35, 40].

2.3.1.1. Transductores de ultrasonido acoplados al aire

Los transductores ultrasénicos acoplados al aire (ACUS) permiten generar exci-
taciones mecanicas que producen pequefas deformaciones tisulares sin contacto con la
muestra, lo cual es ideal para estudios oculares [17, 22, 23, 36, 40]. Un ACUS convierte
una sefial eléctrica de frecuencia f en una onda de presién actistica que se propaga en
el aire y se enfoca sobre la muestra [16, 18, 31, 42].

Transductor ultrasonico de 0.5 MHz

Lente objctivo

de no contactc
Ojo humano b

FIGURA 2.14 Esquema de un ACUS alineado coaxial y confocalmente con el sistema OCT, de
modo que la excitacién y el punto de escaneo coinciden espacialmente [29].

La figura 2.14 ilustra un disefio referencial de ACUS alineado coaxial y confocal
al haz OCT. Un transductor, tipicamente de 500 kHz, se alinea con el lente objetivo
del OCT para focalizar la excitacion actistica en el mismo punto en el que se enfoca
el haz de escaneo, maximizando asi la eficiencia de acoplamiento y la sensibilidad a
desplazamientos nanométricos [31, 36].
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2.3.2. Propagacion y tipos de ondas mecdanicas en tejidos

La propagacién de las ondas mecédnicas en tejidos corneales depende de sus pro-
piedades eldsticas, viscosas y estructurales, asi como de las condiciones de frontera del
tejido. La cornea se considera un medio viscoelastico, anisotropico y con geometria de
placa delgada, en el cual la propagacién de ondas permite estimar pardmetros biome-
canicos fundamentales [13, 26, 30, 33].

Axial displacement

51

(a) (b) Excitation zone
W
\ source
Excitation

2one Wave
| propagation

Surface acoustic wave

FIGURA 2.15 Tipos de ondas mecénicas generadas en un medio eldstico mediante una excita-
cién mecdnica. (a) Esquema de una fuente de excitacion focalizada; (b) simulacién numérica de
desplazamientos axiales donde se distinguen las componentes principales: onda de corte (shear
wave), onda Lamb (superficial), onda de corte longitudinal y onda de compresién [13].

Cuando un estimulo mecdanico externo genera una oscilacion en el tejido por
ejemplo, la excitacién actstica generada por un ACUS, se produce una perturbacién
superficial que se propaga segun la relacién entre el espesor del tejido (d) y la longitud
de onda mecénica (},,), como se indicé previamente en la figura 2.1 [13, 30].

Sid > A, el tejido se comporta como un medio eldstico semiinfinito; sid ~ A,
se generan ondas guiadas o Lamb; y si d <« A, la energia se confina a la superficie,
produciendo ondas longitudinales superficiales (LSW).

2.3.2.1. Ondas de corte

Las ondas de corte (shear waves) son aquellas en las que las particulas del medio
se desplazan transversalmente a la direccién de propagacién de la onda (figura 2.15)
[16, 31]. Su velocidad depende directamente del médulo de corte & y de la densidad
p del material, de acuerdo con la ecuacidn 2.18:

G
s = \/% (2.18)

En un medio eldstico e isotropico ideal, las ondas de corte son no dispersivas,
es decir, su velocidad no depende de la frecuencia. Sin embargo, en tejidos biolégicos,
la viscoelasticidad introduce una dependencia con la frecuencia angular w, lo que da
lugar al médulo de corte complejo definido como 2.19:

G (w) = G'(w) +iG"(w) (2.19)

Donde G representa la componente eldstica y " la componente viscosa [16, 31,
43]. En tejidos viscoelasticos, esta naturaleza compleja causa dispersién, la velocidad
varia con la frecuencia y atenuacion, la amplitud decae con la distancia. En la cornea,
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las ondas de corte se atentian rapidamente debido a la alta viscoelasticidad del estroma
[20, 21, 28].

2.3.2.2. Ondas Lamb

Las ondas Lamb se originan cuando una onda de corte interactia con las fron-
teras superior e inferior de una estructura delgada, produciendo reflexiones mudltiples
que interfieren constructivamente dentro del medio [21, 27]. Su propagacién estd go-
bernada por las ecuaciones de Rayleigh-Lamb, que describen los modos simétrico (.S;)
y antisimétrico (4,), como se muestra en la figura 2.16:

A2, 2 .2y2
tan(qgh) _ Ak p?{q —k ) (2.20)
tan(ph) (¢ — k%2

Donde py ¢ son los niimeros de onda longitudinal y transversal, % el semiespesor
de la placa y k el ntimero de onda total.

En la cérnea, que se comporta como una placa blanda y delgada, el modo an-
tisimétrico fundamental A, es el dominante y se propaga mas rdpidamente [27, 30].
En este modo, los desplazamientos longitudinales y transversales se combinan, v la
velocidad de fase depende de la frecuencia:

1/4
4y (w) = (g) wh (2.21)
’l)
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(b) Sy — mode g1
n=gke—" :,
2 05
A, — mode = —H = 10mm

0 | l
|II — ] 1000 2000 3000 4000 5000 6000
Frequency (Hz)

FIGURA 2.16 Propagacién y modos de ondas Lamb en tejidos blandos. (a) Esquema de excita-
cion mecdnica sobre una placa delgada que simula la cornea; (b) representacion de los modos
simétrico (S;) y antisimétrico (A,) con sus patrones de desplazamiento; y (c) relacién tedrica

de dispersién de la velocidad de fase para diferentes espesores corneales y mddulo de corte g,
donde a altas frecuencias las velocidades tienden a la velocidad de onda de corte ¢, [13].

2.3.2.3. Ondas de corte longitudinales (LSW)

Las ondas longitudinales superficiales (LSW), mostradas en la figura 2.15, se
producen cuando la longitud de onda mecdnica \,, es mucho mayor que el espesor del
tejido (d). En este caso, la excitacién se propaga predominantemente a lo largo de la
superficie, generando un modo longitudinal de corte (Longitudinal Shear Wave, LSW)
[13, 29, 44].
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La velocidad de fase de estas ondas depende del mddulo de Young (E) y del
coeficiente de Poisson (), y se expresa como:

E(1-v)

\ P+ ) (1 —2v) (2.22)

CLSW =

En el contexto corneal, este tipo de ondas se manifiesta principalmente en re-

giones periféricas del tejido o bajo excitaciones de baja frecuencia, donde el comporta-
miento se aproxima al de un medio eldstico superficial.

2.4. Estimadores de velocidad de onda

La estimacién de la velocidad de propagacioén de las ondas generadas por exci-
taciones mecdnicas en tejidos bioldgicos es fundamental para la cuantificaciéon de sus
propiedades biomecdnicas, especialmente las eldsticas locales mediante OCE. Los méto-
dos empleados para determinar estas velocidades buscan caracterizar la relacién entre
el desplazamiento u(x, t) y la distancia espacial o temporal recorrida por la excitacion.
En el caso de la cdrnea, donde las ondas Lamb A, se propagan en una geometria de
placa delgada, la determinacién precisa de la velocidad de fase ¢,(«w) permite inferir
parametros como el médulo de corte G o el médulo de Young F, mediante modelos
matematicos de dispersién [13].

2.4.1. Tiempo de vuelo

El método de tiempo de vuelo (ToF, Time of Flight) consiste en medir el retardo
temporal At que experimenta el frente de onda al desplazarse entre dos posiciones
espaciales & y x2 [20, 21, 28, 34]. La velocidad se calcula como se indica en la ecuacion
2.23:

Az

T AL

Donde Ax = z, — x; representa la distancia entre puntos. En OCE, este procedi-

miento se implementa rastreando el maximo del desplazamiento axial o del gradiente

temporal de u(z,t) [31]. Es un método directo e intuitivo, apropiado para medios con
baja dispersién y comportamiento lineal entre fase y tiempo.

v (2.23)

2.4.2. Analisis de Fourier

El método espectral de Fourier analiza la propagacién en el dominio de la fre-
cuencia y nimero de onda (w, k), aplicando la transformada bidimensional del mapa
espacio-tiempo u(x, ), como se muestra en la ecuacién 2.24 [13, 28]:

Uk, w)= /j w(x, t) e 0= dy gy (2.24)

En el espectro resultante de la transformada de Fourier 2D, la energia de las
ondas Lamb se concentra sobre una curva que cumple la relacién de dispersion 2.25:

w=ke, (w) (2.25)
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La pendiente de la curva w(k) define la velocidad de fase ¢,(w). Este método
espectral permite distinguir modos de propagacion (A, Sy) y ajustar los datos experi-
mentales a modelos tedricos de dispersiéon [23].

2.4.3. Derivada de fase

El método de la derivada de fase aprovecha la informacién de fase del campo
complejo reconstruido por OCE. Si se asume una onda plana como la descrita en 2.26
[17,18]:

u(z,w) = Afw) ellF@s+éd (2.26)

Entonces la velocidad de fase se calcula mediante la ecuacion 2.27:

(W) = Aoz, w)/dx
Donde ¢(x,w) es la fase espacial obtenida del campo complejo. En tejidos con

geometria de placa delgada, como la cérnea, la derivada de fase ofrece una estimacién
de alta precision de la dispersion de la velocidad de onda [29, 33].

(2.27)

2.5. Protocolos de adquisicion y sincronizacion

2.5.1. Modo M

El modo M (motion mode) constituye la forma mas simple y directa de adquisi-
cién en un sistema OCE. Este tipo de adquisicién se basa en fijar un tnico punto espacial
de la cérnea y medir la evolucién temporal de la sefial de interferencia del sistema OCT
sensible a fase bajo la excitaciéon mecdnica producida por el ACUS. Este modo es 1til
para validar la sensibilidad a desplazamientos submicrométricos y para analizar, en una
posicién, cémo se comporta la cdrnea en condiciones controladas [17, 21].

En este esquema, el haz OCT se fija sobre la cornea (tipicamente en el vértice
del dpex comeal), mientras el ACUS emite pulsos repetitivos. La sefial detectada co-
rresponde a la interferencia temporal (t), cuya fase ¢(t) se relaciona directamente con
el desplazamiento axial [17, 18] segtin 2.28:

Ao
ult) = dmn

Donde A, es la longitud de onda central del laser OCT y n el indice de refraccion
de la cérnea. Esta relacién permite convertir variaciones de fase en desplazamientos
con resolucién submicrométrica [23].

El modo M, figura 2.17, permite evaluar: (i) la sensibilidad minima detectable
del sistema; (ii) la reproducibilidad de la excitacién actistica (promediando mudltiples
pulsos y evaluando la consistencia de la respuesta); y (iii) la dindmica viscoeldstica lo-
cal, a partir de la atenuacién temporal y de la fase relativa entre excitacién y respuesta.

Se ha mostrado que, en cérneas humanas ex vivo sometidas a CXL, el modo M
permite detectar incrementos significativos en la amplitud de la respuesta eldstica local,
lo que respalda su uso como herramienta rdpida de evaluacion preclinica [20-22, 24].

Ad(1) (2.28)
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FIGURA 2.17 Protocolo de adquisicién en modo M. (a) Esquema del sistema que adquiere M
repeticiones de A-lines en una posicién lateral fija x; a lo largo del tiempo. (b) Propagacién
espacio-tiempo de la onda en el punto espacial; la pendiente m de la gréfica lineal representa
el inverso de la velocidad de la onda propagada [13].

2.5.2. Modo M-B

El modo M-B extiende el modo M adquiriendo informacién temporal en diferen-
tes posiciones espaciales a lo largo de una misma direccion lateral (escaneo lateral). En
este modo, el haz OCT se desplaza secuencialmente por distintos puntos de la cérnea
o del tejido, mientras el ACUS genera pulsos de excitacién central repetitivos y sincro-
nizados con las adquisiciones del OCT. En cada posicidn lateral se registra un historial
temporal u(z, t); el conjunto de adquisiciones forma un mapa espacio-tiempo de pro-
pagacién de ondas [23, 35, 36]. La informacién adquirida puede expresarse como en
2.29:

u(x, t) = % Ad(z.t) (2.29)

Donde A¢(x,t) es la diferencia de fase medida en la posicion lateral z a lo largo
del tiempo. Este mapa permite visualizar directamente la propagacion de ondas Lamb
o de corte a través de la cornea [28, 30, 33].

Una ventaja de este modo es la posibilidad de construir espectros w(k) mediante
transformadas de Fourier 2D, para ajustar la dispersién a diferentes modos de propa-
gacién (p.ej., modelo NITI) y estimar & [13, 26, 32].

2.5.3. Modo B-M

El modo B-M combina la informacién estructural de un barrido B-scan con la
sensibilidad temporal del modo M. Primero se adquiere una imagen estructural de la
cornea en corte transversal (B-scan), lo que permite identificar con precisién la region
de interés; luego, en puntos del B-scan (a lo largo del escaneo lateral), se registra una
serie temporal de fase como en el modo M [17, 18, 23].

A diferencia del modo M-B, en el que el barrido lateral se utiliza para reconstruir
un mapa espacio-tiempo de propagacion, en el modo B-M la prioridad es correlacionar
la informacién estructural con la biomecdnica local. Este protocolo permite: (i) localizar
regiones especificas a partir del B-scan; (ii) adquirir desplazamientos de fase locales
mediante series temporales en esos puntos; y (iii) correlacionar los cambios temporales
de respuesta con las caracteristicas estructurales [38].

Este enfoque se considera mds intuitivo para la practica clinica, pues los mé-
dicos y personal técnico estdn acostumbrados a interpretar imdgenes estructurales y
correlacionarlas con cambios de propiedades biomecanicas [2, 34, 35, 40].
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FIGURA 2.18 Protocolo de adquisicién en modo M-B. (a) Adquisicién OCE a lo largo del plano
xz. (b) Fotograma del movimiento sefialando t, en rojo. (¢) Andlisis espacio-tiempo de la pro-
pagacién de la onda en ty. (d) Diagrama temporal del protocolo M-B. (e) Distribucién de las
adquisiciones en una matriz 3D espacio-temporal [13].

(a) (b) Excitation c Excitation
ol x — axis [mm) x = axis [mm]

Excitation

FIGURA 2.19 Protocolo de adquisicién en modo B-M. (a) Adquisicién en el plano xz. (b) Fo-
tograma del movimiento en el instante tq. (c) Andlisis espacio-tiempo de la propagacion. (d)
Diagrama temporal del protocolo B-M con diferentes posiciones laterales y M repeticiones. (e)
Conjunto de frames de movimiento en el plano xz distribuidos a lo largo del tiempo en una
matriz 3D [13].

2.6. Cross-Linking (CXL)

En la actualidad existen diferentes tratamientos corneales como los anillos in-
traestromales, el cross-linking (CXL) y el trasplante de cérnea, figura 2.20. El CXL es el
unico tratamiento estdndar con evidencia consistente para frenar la progresion dege-
nerativa del queratocono y otras ectasias corneales [5, 6].

Su principio se basa en inducir enlaces covalentes adicionales entre las fibras de
coldgeno y proteoglucanos del estroma mediante fotosensibilizacién con riboflavina y
radiacion UV-A (365-370 nm). Este proceso incrementa la rigidez corneal y estabiliza
su geometria, reduciendo la deformacién progresiva del queratocono. El objetivo clini-
co es detener la progresion preservando transparencia y curvatura corneal. En la figura
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Current Keratoconus treatments:

=

g
Intra-stromal ring Riboflavin/UV-A Corneal transplant
segments collagen cross-linking

FIGURA 2.20 Tratamientos actuales del queratocono: comparacién entre anillos intracorneales
(modifican la dptica sin alterar la biomecdnica de base), CXL (tinico tratamiento con evidencia
consistente de detener la progresién en la mayoria de pacientes) y trasplante corneal (reservado
para estadios avanzados).

2.20 se observa la impregnacion con riboflavina y la irradiacion UV-A: el bafio ama-
rillo-verdoso corresponde a la fluorescencia del fotosensibilizador, indicador de una
difusion adecuada sobre el drea corneal antes de la fotoactivacion [4, 5, 9].

2.6.1. Principio de funcionamiento del CXL

El CXL clasico utiliza riboflavina al 0.1% como fotosensibilizador y radiacion
UV-A entre 365-370 nm. La fotoexcitacién genera estados que transfieren energia o
electrones, dando lugar a reacciones tipo radicalarias y mediadas por oxigeno, que
producen enlaces covalentes entre moléculas del estroma [5, 6, 9, 10].

El objetivo es aumentar la rigidez del tejido [5, 9]. La dosis de energia (fluencia)
se expresa como 2.30:

® = Et [J/cm?] (2.30)

Donde FE es la irradiancia (mW/cm?) y ¢ el tiempo de exposicién (s). En el pro-
tocolo estdndar de Dresden, F = 3 mW/em? y ¢ = 30 min (1800 s), resultando en una
fluencia total aproximada de

& ~ 5.4 J/cm?

A nivel microestructural, la zona de demarcacién observada por microscopia u
OCT se correlaciona con el incremento de rigidez medido por OCE y otras técnicas [11,
20]. En modelos animales y humanos, OCE detecta incrementos locales de velocidad
de onda tras CXL, consistentes con el aumento del médulo de rigidez 7 [20-24].

2.6.2. Soluciones de CXL

Las formulaciones clinicas mas empleadas incluyen riboflavina con dextrano o
HPMC (hidroxipropilmetilcelulosa), en soluciones isotdnicas o hipoosmolares para con-
trolar hidratacion y penetracion en el estroma [5]. La formulacién transepitelial (sin
epiteliectomia) incorpora potenciadores de permeacion para atravesar el epitelio; su
eficacia biomecanica es menor que el protocolo epitelio-off estdndar, aunque mejora el
perfil de seguridad en cérneas delgadas cercanas a limites de espesor [6, 9, 10]. Otros
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fotosensibilizadores (verde de indocianina, rosa de Bengala) se han estudiado en mo-
delos animales; aunque muestran refuerzos localizados, su traslacion clinica es limitada

frente a la riboflavina [21].
La eleccién de la solucién depende del espesor corneal y del perfil de riesgo

del paciente, buscando optimizar difusién y oxigenacién para maximizar la eficacia del
entrecruzamiento [5, 6].

2.6.3. Protocolos de CXL: Dresden y acelerados

El protocolo de Dresden (epitelio-off) es la referencia clinica: instilacién de ri-
boflavina durante 30 min e irradiacién UV-A por 30 min a 3 mW/cm?, obteniendo

& = 5.4 J/em? [5, 10].

TABLA 2.1 Comparacién de pardmetros entre el protocolo estdndar de Dresden y protocolos
acelerados de CXL.

Caracteristicas Dresden Acelerado 10 min Acelerado 3 min
Irradiancia UV-A 3 mW/cm? 9 mW/cm? 30 mW/cm?
Fluencia total de energia 5.4 J/cm? 5.4 J/cm? 5.4 J/cm?
Tiempo de instilacién 30 min 30 min 30 min
Instilacion + Irradiacién UV 30 min 10 min 3 min
Tiempo total 60 min 40 min 33 min

Los protocolos acelerados elevan la irradiancia UV-A y reducen el tiempo mante-
niendo la misma fluencia total (5.4 J/cm?), de acuerdo con el principio de reciprocidad
de Bunsen-Roscoe (tabla 2.1). Sin embargo, la disponibilidad de oxigeno puede limitar
la equivalencia biomecdnica, motivo por el cual se han propuesto protocolos pulsados
para favorecer la reoxigenacién [6, 9, 12].

En clinica, se ha documentado estabilidad o mejora de pardmetros biomecdni-
cos y un aumento de rigidez sostenido al menos dos afios tras protocolos acelerados,
aunque la magnitud del cambio depende del espesor corneal, de la fluencia efectiva y
de la disponibilidad de oxigeno [9, 25].
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Capitulo 3

Traslacion clinica del sistema de OCE

Este capitulo se centro en la traslacién de un sistema de OCT de laboratorio hacia
un formato clinico, con capacidad para generar excitaciones mecdnicas controladas, de-
sarrollar un protocolo de adquisicién para medir la propagacion de ondas en el tejido,
estimar sus velocidades y calcular el moédulo de corte (&) tanto en maniquies eldsti-
cos que simulen la cornea como en modelos animales ex vive, comparando el impacto
biomecanico de diferentes protocolos de crosslinking corneal (CXL).

En primer lugar, se llevo a cabo la adaptacién de un sistema OCT existente,
originalmente disefiado para uso experimental, hacia un formato apropiado para apli-
caciones clinicas. Para ello, se integrard una fuente de excitacién ultrasénica acoplada
al aire, capaz de generar ondas mecanicas en tejidos blandos sin contacto fisico directo.
El transductor, con una frecuencia de resonancia de 0.5 MHz, se alineara confocalmen-
te con el eje dptico del sistema OCT, lo que permitird una transferencia de energia mas
eficiente y una mayor sensibilidad a los desplazamientos inducidos en el tejido.

Esta etapa no solo se enfoco en el ensamblaje fisico del sistema, sino también en
la caracterizacién de la excitacidn acistica mediante pruebas preliminares en medios
homogéneos (maniquies de referencia). Estas pruebas permitieron evaluar los despla-
zamientos generados y verificar la compatibilidad temporal entre el pulso ultrasénico y
la velocidad de adquisicién del sistema OCT.

Cabe resaltar que este tipo de excitacién no genera desplazamientos estructura-
les visibles, sino que induce pequefias variaciones de fase en la sefial interferométrica,
las cuales pueden ser detectadas gracias a la sensibilidad de fase del OCT. Ademas, se
integro un sistema de fijacién visual tipo Badal, que permite al paciente mantener la
mirada en un estimulo visual durante la medicion. El sistema completo se monto sobre
una plataforma con movimiento tridimensional para un posicionamiento preciso del
ojo y una mentonera para estabilizar la cabeza y minimizar movimientos involuntarios.

Posteriormente, se desarrollo un protocolo de adquisicién y andlisis de datos
que permita capturar y procesar la propagacién de las ondas mecdnicas generadas en
el tejido. Para ello, se empleo un sistema de OCT sensible a la fase, que permite detectar
desplazamientos tisulares del orden de nandmetros. El protocolo incluye la adquisicion
de las sefiales interferométricas y la aplicacién de algoritmos de procesamiento, como la
transformada de Fourier y el andlisis de diferencia de fase, para determinar la velocidad
de propagacioén de las ondas inducidas.
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3.1. Introduccion y motivacion

La traslacion clinica de del sistema OCE es el nexo entre el formato de labora-
torio que sirve para investigacion, y el formato clinico que es para estudios directos en
pacientes. Los primeros sistemas de OCT realizados en diferentes laboratorios se enfo-
caron en demostrar la sensibilidad nanométrica sensible a fase y en validar la deteccion
de ondas mecdnicas en condiciones controladas, la prictica clinica exige disefios mds
compactos, reproducibles y seguros [13, 16-18, 31, 35].

El interés en trasladar esta tecnologia a la clinica se justifica por las limitacio-
nes de las herramientas actualmente disponibles para evaluar la biomecanica corneal.
Métodos como el Corvis ST o el Ocular Response Analyzer proporcionan pardmetros
globales de deformacidn, pero carecen de resolucién espacial y no permiten mapear la
distribucién regional de rigidez [4, 7, 8, 35]. La OCE, en contraste, combina sensibili-
dad axial del orden de micrémetros con alta resolucién espacial, lo que en consecuencia
nos da la facilidad de detectar en etapas tempranas patologias como el queratocono.

Ademas, la OCE ha demostrado ser una técnica versatil para evaluar la eficacia
de tratamientos terapéuticos como el crosslinking corneal. Estudios ex vivo en cérneas
humanas y en cérneas porcinas han reportado incrementos significativos en la rigidez
tras protocolos de Dresden y acelerados de crosslinking, detectados mediante incre-
mentos en la velocidad de propagacién de ondas Lamb [20-24, 27]. Esto refuerza que
es sumamente necesario poder realizar la traslacion clinica del sistema de laboratorio,
porque permitird estudiar y evaluar las respuestas biomecanicas de las cérneas in vivo
de los pacientes.

La motivacién adicional proviene de la seguridad y la practicidad. Para la clinica,
los sistemas deben minimizar el tiempo de adquisicion, garantizar alineacién precisa y
cumplir estrictamente con normativas de seguridad sobre potencia dptica y actistica
[39]. De esta forma, el uso de transductores ultrasonicos acoplados al aire (ACUS) y
su integracién coaxial con el sistema de OCT ha mostrado ser una solucién segura [23,
36].

OCT en formato
de investigacion

OCT en formato clinico

FIGURA 3.1 Esquema comparativo entre un sistema OCE experimental de laboratorio que man-
tiene un alineamiento correcto de la dptica del sistema y obtiene imagen y su versién compacta
orientada a clinica que muestra un sistema de fijacion de la cabeza del paciente para evitar
movimientos, capacidad de desplazamiento con una plataforma para medir ambos ojos, un sis-
tema de fijacién de la vista del paciente utilizando un estimulo visual compensado por error
refractivo y que pueda realizar las mediciones sin contacto.

La traslacién clinica del sistema de OCE, figura 3.1, es la necesidad de com-
plementar el estudio estructural de la cdrnea con la informacidén biomecdnica, y con
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aplicaciones directas en diagnéstico temprano de diferentes patologias, como el quera-
tocono, y en el seguimiento de terapias de refuerzo corneal [17, 30, 31].

3.2. Diseiio del sistema OCT

El sistema de OCT empleado en este trabajo se basa en la arquitectura de domi-
nio espectral con una fuente de barrido (Swept Source), seleccionado este sistema por
su alta sensibilidad de deteccién de fase, su velocidad de adquisicién y su facilidad para
realizar mediciones en tejidos biol6gicos [16-18, 31, 41].

A diferencia de los sistemas de dominio temporal o de dominio espectral con
rejilla de difraccién descritos en la Seccion de fundamentos de OCE del capitulo 2, el
Swept Source OCT utiliza una fuente laser de longitud de onda variable, S§1.132120,
para este disefio centrada en A = 1300 nm, que barre el espectro en el tiempo a 200
kHz, permitiendo obtener interferogramas en funcién de la frecuencia 6ptica y pos-
teriormente transformarlos al dominio espacial mediante la transformada de Fourier
[17]. Este principio garantiza una resolucién axial de aproximadamente 7.46 um y una
profundidad de imagen de 3 mm aproximadamente, adecuada para la caracterizacion
completa de la cornea.

El sistema, figura 3.2, estd compuesto por cuatro partes principales: el interfe-
rémetro de fibra 6ptica, el brazo de referencia, el brazo de muestra, y el sistema de
adquisicién y control [17].

El interferémetro estda conformado por divisores de haz (beam splitters, BS1-BS3,
TW1300R5A2, con relaciones de 50:50 que distribuyen la potencia dptica entre los
brazos de referencia y de muestra. La fuente ldser se conecta mediante un aislador
6ptico, 10-H-1310APC, el cual evita reflexiones no deseadas hacia el ldser de la fuente
y la protege, ofreciendo entonces una estabilidad del barride. Un circulador éptico
(CIRC1), CIR-1310-50-APC, que dirige la sefial hacia la muestra y posteriormente la
sefal retro dispersada desde la muestra hacia el foto detector balanceado, PDB480C-
AC. La configuracion al usar un interferémetro de fibra dptica reduce la sensibilidad a
vibraciones y permite una alineacion estable, condiciones fundamentales que se deben
cumplir para el uso del sistema en un ambiente clinico.

El brazo de referencia conecta la fibra a un colimador (Collimator1), F260APC-C,
y a un conjunto de elementos épticos, siendo un lente de compensacién de dispersion
éptica, LSMO5DC, compensa la dispersidén del lente objetivo LSMO5, un lente de en-
foque, AC254-100-C, y un espejo de primera superficie como muestra de referencia,
PF10-03-P01, dispuestos de tal manera que igualan la longitud de trayecto de camino
optico con el brazo de muestra. El espejo es mévil y actiia como una supetficie de refe-
rencia que refleja el haz en el mismo camino 6ptico, y su posicién define la profundidad
de enfoque en la reconstruccion estructural del perfil del tejido de muestra. Este disefio
permite controlar con precisién el retardo de fase Az.

El brazo de muestra conecta en un inicio la fibra con un colimador (Collima-
tor 2), F260APC-C, y dirige el haz hacia la muestra a través de un lente objetivo, LSMO05,
que enfoca el punto de escaneo sobre la superficie corneal. El sistema incluye un par
de espejos que se mueven de forma que permiten poder escanear una superficie del
tejido de muestra, es un sistema de galvandémetros (Galvos), Saturn 1 System - 3mm,
entonces este sistema de Galvos nos permite realizar el escaneo espacial, generando
reconstrucciones bidimensionales (B-scans).
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El haz pasa por un espejo dicroico, DML950P, que permite la integracion coaxial
del médulo de excitacion visual (Badal), entonces el brazo de muestra incorpora un
sistema de Badal, el cual corrige el error refractivo del paciente durante las mediciones
in vivo y facilita la alineacidn ocular del sistema OCT con el paciente.

Este sistema permite integrar de forma coaxial el mddulo de excitacién mecanica
ACUS y la detecci6én dptica asegurando que ambos coincidan espacialmente, garant-
zando una medicién precisa de los desplazamientos generados por las ondas mecanicas
[23, 36].

El control general del sistema se realiza mediante una tarjeta de adquisicion NI-
DAQ sincronizada con el barrido espectral del ldser. Las sefiales de interferencia son
detectadas por un fotodetector balanceado y digitalizadas mediante un médulo A/D
de alta velocidad, tal como se muestra en el esquema, el procesamiento en tiempo
real de los interferogramas se efecttia en una computadora (DSP) donde se realiza la
cuantificacién de los datos de las sefiales obtenidas [17].

El control sincronizado entre la excitacion mecdnica y la adquisicion optica es
fundamental, permitiendo obtener mapas espacio temporales del desplazamiento axial
con resolucién nanométrica [13, 31, 35].
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FIGURA 3.2 Esquema general del sistema Swept Source OCT, se distinguen los componentes
principales: fuente laser de barrido, interferémetro, brazo de referencia, brazo de muestra con
sistema de correccién Badal y médulo de excitacion, asi como el sistema de adquisicién y control
digital.

3.2.1. Caracterizacion del sistema

El sistema OCT de fuente de barrido (Swept Source OCT) fue caracterizado para
determinar sus principales pardmetros 6pticos, tal como se caracterizé, en conjunto, en
el trabajo de tesis de Roger Valencia [45]. Los valores obtenidos se presentan en la tabla
3.1, donde se resumen los resultados de resolucion lateral, axial, profundidad maxima,
roll-off y relacién sefial-ruido (SNR).

La caracterizacion del sistema OCT tienen una resolucion axial experimental de
746 pm y una resoluciéon axial experimental de 15,54 pm, una resolucién lateral de
35 pm y una profundidad axial efectiva de 7,9 mm. El sistema tiene una atenuacién de
sefial de —1,672 dB/mm, con una potencia optica segura de 5,33 mW sobre la muestra,
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cumpliendo las normas de seguridad ocular ANSI Z136.1 para longitudes de onda de
1300 nm.

TABLA 3.1 Caracterizacién y pardmetros épticos del sistema Swept Source OCT.

Parametro Valor
Longitud de onda central (A;) 1300 nm
Rango espectral (A\) 100 nm
Tasa de barrido 200 kHz
Potencia optica en muestra 5.33 mW
Resolucion lateral 35 um
Resolucion en profundidad 6.46 um/px
Resolucion axial experimental 15.54 um
Profundidad axial maxima 7.9 mm
Pérdida de sensibilidad (roll-off) -1.672 dB/mm
Relacién sefial-ruido (SNR) 67.51 dB

En consecuencia, de la ecuacién de resolucion axial 2.17 si se tiene una fuente
de luz de A\, centrada en 1300 nm con un AX = 100nm con el criterio de FWHM
obtenemos una resolucién de 7,46 pm, en la figura 3.3(a) se muestra el espectro de
la fuente ldser de barrido con estas caracteristicas, al pasar de A a k, figura 3.3(b), el
espectro S; (k) de la fuente de barrido queda con una forma gaussiana en k.

al A 0 e B = 8 b}

FIGURA 3.3 Imdgenes de: (a) Espectro de la fuente de luz centrado en Ay = 1300 nm con ancho
AM = 100 nm, (b) Espectro Sp(k).

De este modo, se tiene como ejemplo la cérnea de la figura 2.8, el sistema
OCT adquiere la sefial de interferencia Ip(k), la cual es la suma de la componente
DC Ipc(k), figura 3.4(a), la componente Is;(k), figura 3.4(b), y la componente [4-(k),
figura 3.4(c).

Asi, la suma de las tres sefiales de interferencia forma sefial I (k) que llega al
fotodetector del sistema OCT, como se ve en la figura 3.6, esta sefial es en funcion
del nimero de onda k donde la interferencia de las distintas capas del tejido produ-
cen reflexiones donde su frecuencia espacial estd relacionada con la informacién en
profundidad de las capas del tejido.

Se aplica la FT a la sefial de interferencia /(%) vy se obtiene la sefial Ip(z) que
muestra las posiciones en profundidad de los cambios del medio n dentro del tejido
corneal, esta sefial /(z) es la suma de las componentes DC Inc(z),figura 3.5(a), la
componente SI Ig(z), figura 3.5(b) v de la componente AC Inc(z), figura 3.5(c).

En la figura 3.6 se tiene la FT de la sefial de interferencia, /1,(z), donde los picos
de amplitud son las diferentes posiciones en la profundidad de las capas del tejido.
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FIGURA 3.4 Sefal de interferencia de las componentes de Ip(k), (a) Sefial de la componente
DC Ipe(k), (b) Seiial de la componente SI Ig;(k), ¥ (c) Seiial de la componente AC ¢ (k).
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FIGURA 3.5 Sefial en el espacio de profundidad de las componentes luego de aplicar la FT
donde (a) Componente DC Ipe(z), (b) Componente SI Is;(z), y (¢) Componente AC I4¢(z).

Por lo tanto, a partir de la sefial de interferencia adquirida, se puede reconstruir
el perfil de la profundidad de la estructura de la cérnea y obtener informacién del
tejido.
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FIGURA 3.6 Sefial de interferencia, (a)/p(k) formada por la suma de las componentes e (k),
Isi(k) y Tac(k), y (b) Sefal Ip(z) que muestra la amplitud de los diferentes picos ubicados
en las posiciones espaciales de las capas del tejido formada por la suma de las componentes

Ipc(z), Isi(z) ¥ Lac(z)

3.3. Integracion del transductor ultrasénico acoplado
al aire

3.3.1. Disefio y principio de funcionamiento del médulo ultraséni-
co acoplado al aire (ACUS)

El Air-Coupled Ultrasound System (ACUS) constituye el mddulo encargado de
generar la excitacién de las ondas mecdnicas en la cérnea dentro del sistema OCE,
figura 3.7. Su disefio se basa en un transductor piezoeléctrico de alta frecuencia de
resonancia, 0,50 Hz, capaz de emitir pulsos actisticos a través del aire que inducen
deformaciones controladas en la superficie del tejido sin contacto fisico directo [21].
Esto es fundamental para la seguridad clinica del paciente y la repetibilidad de las
mediciones, al eliminar posibles artefactos debidos al contacto mecénico [23, 31, 36].

El principio de funcionamiento del ACUS se basa en la transmisién de energia
actistica a través del aire hacia la superficie corneal enfocada en un punto espacial.
Cuando un pulso actstico incide sobre la cérnea, se genera una presién que es tran-
sitoria que produce desplazamientos del orden de nandmetros en el estroma. Estas
perturbaciones se propagan como ondas guiadas en el tejido, principalmente del tipo
Lamb A, y ondas de corte superficiales, las cuales son detectadas por el sistema OCE
[13, 23, 30].

La frecuencia de operacién tipica del ACUS empleado en el sistema OCE corneal
se encuentra en torno a 0,5 MHz, rango que nos genera que la excitacién a través del
aire no se atentie y se pierda, y también nos garantiza poder generar la excitacién a
una distancia prudente, lo cual clinicamente es necesario para evitar generar fastidio y
molestia en los pacientes, figura 3.8 [31, 36, 42].

El disefio geométrico y la integracion coaxial del ACUS pueden observarse en la
figura 3.9, donde se muestra la disposicién confocal entre el transductor y el haz éptico
del sistema OCT. Esta configuracion garantiza que la excitacién actstica y la deteccion
6ptica se realicen sobre el mismo eje [23, 36].
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FIGURA 3.7 Esquema general del sistema OCE, se distinguen los componentes principales: fuen-
te ldser de barrido, interferémetro, brazo de referencia, brazo de muestra con sistema de co-
rreccion Badal, mddulo de excitacién con ACUS, y un sistema de control de presién a la cual se
pone la muestra, asi como el sistema de adquisicién y control digital.

FIGURA 3.8 Esquema tridimensional del alineamiento coaxial entre el transductor ultrasonico
acoplado al aire (ACUS) y la superficie corneal, la frecuencia de operacién de 0,5 MHz permite
una excitacion efectiva a través del aire sin atenuacion significativa, manteniendo una distancia
segura de aproximadamente 25 mm respecto al ojo, esta configuracién asegura comodidad
clinica para el paciente.

Del mismo modo, el sistema emplea pulsos de corta duracién, lo que asegura que
la energia actstica transferida permanezca muy por debajo de los limites de exposicion
ocular seguros establecidos por la norma ANSI Z136.1 y las directrices internacionales
de bioseguridad en ultrasonido [24, 39].

3.3.2. Modelado actistico del transductor ACUS

Desde el punto de vista geométrico, el transductor tiene una apertura D, un
hueco central Hp que permite que el haz dptico pase sin obstaculos y una distancia focal
F, como se observa en la figura 3.9. Dicho disefio produce un foco actstico elipsoidal,
caracterizado por una longitud L; y un didmetro D, que definen el volumen efectivo
de excitacion [36, 42].

31




\Transductor

FIGURA 3.9 Esquema de la geometria del transductor ACUS mostrando la apertura D, el hueco
central Hp, la distancia focal /" y la regién focal con dimensiones Ly D .

El comportamiento actstico puede modelarse mediante funciones analiticas de-
rivadas de la teoria de difraccién de apertura circular. La intensidad axial normalizada
1(z), evaluada sobre el eje z, figura (a) 3.10, se describe como [42]:

1(2) = [sine (35 (7 - 1))]2 s=3 (€R))

Donde S es el ntimero de Fresnel actistico, « = D/2 el radio del transductor y
A = ¢,/f lalongitud de onda actstica en aire (¢, = 340 m/s). Esta funcién tipo sinc
describe la variacién de intensidad en torno al foco, con un maximo en z ~ F' y lobulos
laterales cuya separacién axial obedece a [42]:

Az 3.2)
a
En el plano focal (» = F), el petfil de la intensidad radial |®(r,w)| se modela

mediante una funcién de tipo Bessel de primer orden [42]:

N _ ka?\ T ray]? . L J1(27wx) 27
|[B(r,w)| = (T) [_]111(‘ (ﬁﬂ . jine(x) = — k= ~ (3.3)

El patrén resultante presenta un lébulo central y anillos decrecientes, que defi-
nen el volumen de excitacién efectiva sobre la superficie corneal, figura (b) 3.10.

La presidn actstica efectiva aplicada sobre la superficie corneal se considera
proporcional a la magnitud del campo actistico [36]:

p(t) o |2(r,w)| (3.4)

Esta presién actiia como una carga normal en el tejido corneal que excita modos
guiados, principalmente Lamb A; en la cérnea, considerada como una placa delgada.
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FIGURA 3.10 Esquema de los perfiles de intensidad del ACUS, (a) Distribucién axial de inten-
sidad I(z) mostrando el méaximo en el foco z = F y los l6bulos laterales, (b) Distribucién radial
de intensidad |®(r,w)| en el plano focal; el l16bulo central representa la zona de maxima excita-
cién acustica.

Estas ondas supetficiales pueden propagarse lateralmente y su velocidad estd directa-
mente relacionada con el mdédulo de corte efectivo del tejido [13, 29, 30].

Las expresiones /(z) v |®(r,w)| permiten dimensionar el foco actstico, determi-
nar su tamaio, la profundidad de campo actstico y la energia incidente segura sobre
la cornea [36, 39].

Esto asegura una excitacion localizada y estable, sin comprometer la integridad
del tejido, y facilita la relacidn entre el disefio del transductor, la distribucién espacial
de presién y la respuesta de la excitacién mecdnica medida por OCE [23].

Para caracterizar cuantitativamente el campo acustico y su interaccién dinamica
con el tejido corneal, se modeld el transductor ultrasénico acoplado al aire (ACUS)
considerando una apertura circular con enfoque esférico de radio a« = D /2, un hueco
central de radio ry = HD/2y un foco geométrico a una distancia F'. En aire, la longitud
de onda se define como A = ¢,/ f v el nimero de onda como k = 27/, En el disefio
considerado, los parametros son: f = 500 kHz, HD) = 15 mm, 1) = 50 mm (a = 25 mm)
y F' = 35 mm, tal como se muestra en la Figura 3.9 presentada en la Seccién 2.3.1.1.

La intensidad normalizada en el plano axial z, correspondiente al perfil axial
(r = 0) alrededor del foco, se expresa como [(z).

Por otro lado, la envolvente compleja del campo acustico correspondiente al
perfil radial en el plano focal (z = F) se aproxima por |$(r,w)).

Las expresiones I(z) y |®(r,w)| permiten dimensionar el foco actstico, tamafio,
lébulos, profundidad de foco, este analisis nos da una mejor idea entre el disefio del
ACUS y la interpretacién cuantitativa de las mediciones OCE en cdrnea.

Teniendo en cuenta el criterio de ancho completo a mitad de médxima intensidad,
Full Width at Half Maximum (FWHM), el pardmetro FWHM se emplea para cuantificar
el tamafio de la extensién espacial efectiva del foco actistico, tanto en direccidn axial
como lateral. Como se muestra en la Figura 3.11 [42], se define como el intervalo
comprendido entre los puntos z, y x, donde la funcién alcanza la mitad de su valor
MAaximo fyax/2.
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FIGURA 3.11 Esquema del perfil de intensidad del haz acustico, indicando el criterio de Full
Width at Half Maximum (FWHM), correspondiente al ancho completo a mitad del méximo.

Mediante mediciones experimentales realizadas con un micréfono éptico, se ob-
tuvieron los siguientes valores de FWHM [23, 36]:

= FWHM lateral: 0,37 mm en intensidad y 0,55 mm en presidn.
= FWHM axial: 1,6 mm en intensidad y 2,4 mm en presion.

Los valores tedricos correspondientes fueron de 0,685 mm (lateral) y 0,85 mm
(axial), respectivamente. Estos resultados, reportados por Alonso Cifuentes en su tra-
bajo tesis “Development of a Non-Contact, Ultrasound-Based, Compression Optical Cohe-
rence Elastography Technique for the Biomechanical Characterization of the Cornea” (en
proceso), nos dan la similitud entre el modelo analitico y las mediciones experimenta-
les.

3.3.3. Alineamiento y calibracién

El alineamiento y la calibracién del sistema OCE aseguran que el haz dptico
y el campo actstico del transductor ACUS coincidan espacial y temporalmente sobre
la cérnea [17, 31, 36]. Este procedimiento garantiza que la excitacién mecanica y el
escaneo de la muestra se realicen en la misma region, optimizando la sensibilidad, la
resolucién y la repetibilidad de las mediciones.

El esquema general del acoplamiento se muestra en la figura 3.12, en figuras
anteriores también se ha mostrado el alineamiento como en la figura 3.8, donde el
ACUS se encuentra alineado coaxialmente con la lente objetiva del OCT frente a una
camara de control de presién que simula la presién intraocular (PIO) del ojo.

La presion intraocular se controla mediante una bomba que es una jeringa co-
nectada a un sensor de presion, mientras que la sincronizacién entre excitacidn actistica
y adquisicion optica se realiza a través de la tarjeta de adquisicion NI-DAQ [26, 32, 33,
35].

El procedimiento de adquisicién inicia con la verificacion de colinealidad entre el
haz éptico y el eje actistico empleando un maniqui de silicona que simula una muestra
de supertficie plana. Posteriormente, se ajusta el foco actstico para hacerlo coincidir
con el foco éptico, la calibracién de presién se realiza con la deteccién de la fase en la
muestra. Este proceso permite mantener la presién incidente dentro de los limites de
seguridad establecidos por la norma IEC 60601-2-37 para aplicaciones con el ACUS en
un entorno clinico [39, 41].
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FIGURA 3.12 Esquema de alineamiento y calibracién del mddulo actistico y déptico del sistema
OCE. El transductor ACUS se dispone coaxialmente con la lente del OCT frente a una cdmara
presurizada que simula el globo ocular. La presién intraocular se regula mediante una bomba
de jeringa y se monitorea con un sensor de presion conectado a un sistema de control NI-DAQ.
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3.4. Traslacion del sistema experimental a un formato
clinico

3.4.1. Montaje, alineacién y control de adquisicién

El montaje clinico del sistema OCE integra el modulo 6ptico, el transductor
ACUS que es el médulo de excitacion mecanica sin contacto y el subsistema de control
sobre una plataforma estable [13, 16, 31]. La alineacién inicial se realiza verificando la
coincidencia del eje optico del haz OCT con el eje actistico del transductor, asegurando
una excitacion y deteccion coaxial y confocal sobre el tejido [23, 36].

El control del sistema y la adquisicién de datos se realizan mediante una in-
terfaz desarrollada en LabVIEW, figura 3.13. Esta interfaz nos permite configurar los
pardmetros de escaneo como el area de escaneo, el ntimero de A-lines, adquisiciones
temporales, por B-frame, adquisiciones espaciales, el nimero de B-frames y el modo de
adquisicién OCE, sincronizando los pulsos del ACUS con la adquisicién de datos, figura
3.14 [13, 28, 30, 31].
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FIGURA 3.13 Interfaz del software de adquisicién en LabVIEW para el control del sistema OCE,
mostrando la configuracién de pardmetros, la visualizacién del B-scan y el monitoreo de la sefial
interferométrica en tiempo real.
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FIGURA 3.14 Detalle de los pardmetros de adquisicion configurables en LabVIEW: numero de
A-lines, numero de B-frames, tipo de escaneo y sincronizacién con el modulo de excitacidn
actistica (ACUS).

En esta interfaz entonces se tiene que los A — linesper B — frame son las adqui-
siciones temporales, los B — frames son la cantidad de posiciones espaciales en las que
se tomard adquisicion de datos, N,SyncSamples son la cantidad de muestras que no
se realizard adquisicion, este pardmetro se indica para realizar el cambio de posicién
espacial del haz del sistema OCT el cual se realiza con el movimiento de los espejos del
sistema de Galvos, el modo de adquisicién OCE, ScanType, es en el cual elegimos que
tipo de escaneo se realizard, y Cluster es la cantidad de meridianos que se realizara,
todo esto se realiza sincronizando los pulsos del ACUS con la adquisicidn de datos, fi-
gura 3.14. Asi, la fuente del sistema es de 200 kHz - 54, por lo tanto, el tiempo total
de la adquisicion se calcula como 3.5 [13]:

Timerq = [(A-lines + N,Sync) 5 ,us] . B-frames - # meridianos (3.5)

Durante las mediciones, podemos monitorear en tiempo real la sefal interfero-
métrica y las imagenes estructurales, optimizando la alineacion del sistema y también
nos permite garantizar la estabilidad de fase. Este control en la interfaz nos permite
ajustar los pardmetros de adquisicién y controlar los tiempos que demora cada adquisi-
cién de datos, siendo de gran importancia para la traslacién clinica y adquisiciones en
corneas in vivo [17, 18, 35].
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3.4.2. Plataforma de posicionamiento del sistema y sujecién del
paciente
La plataforma del sistema OCE clinico, figura 3.1, integra los mddulos 6ptico,

actistico y de posicionamiento, junto con un soporte ergonomico que asegura precisiéon
y estabilidad durante la medicién in vivo, figuras 3.15 y 3.16 [13, 17, 35].

FIGURA 3.15 Plataforma motorizada XYZ para el posicionamiento preciso del sistema OCE
durante mediciones in vivo.

El montaje se basa en una plataforma motorizada XYZ con un recorrido de 100
mm por eje, que permite alinear el haz déptico y el transductor ACUS respecto a la
cérnea del paciente. Este sistema posibilita el escaneo del ojo derecho e izquierdo del
paciente, sin hacer que el paciente se mueva debido a que la plataforma solo se puede
mover un rango maximo de 100 mm, manteniendo la alineacion coaxial y confocal del
ACUS con el sistema 6ptico [23, 31, 36].

Para reducir movimientos involuntarios lo mas posible, el paciente apoya la ca-
beza sobre una mentonera y soporte frontal ajustables, lo que minimiza errores por
desplazamiento fuera del eje dptico, figura 3.16. Ademas, se emplea un sistema de
fijacion visual tipo Badal, figura 3.17, que proyecta un estimulo de imagen visual com-
pensando el error refractivo y manteniendo fija la direccion de la mirada, haciendo con
la mentonera la sujecién de la cabeza del paciente lo mds estable posible.

Todas las mediciones se realizan sin contacto, combinando la excitacién del
ACUS y la deteccion optica sensible a fase del sistema OCT. Este disefio garantiza segu-
ridad ocular porque es sin contacto y compatibilidad con entornos clinicos alcontrolar
también los tiempos de adquisicién [34, 36, 39].

3.4.3. Implementacién del sistema de Badal

El sistema de Badal se incorporé en el sistema OCE para permitir la fijacién vi-
sual y la compensacién de errores refractivos durante la adquisicién a una persona,
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MENTONERA Y SOPORTE FRONTAL

FIGURA 3.16 Mentonera y soporte frontal ajustables para asegurar estabilidad del paciente y
evitar movimientos involuntarios.

FIGURA 3.17 Sistema de fijacion visual tipo Badal para mantener la mirada y compensar errores
refractivos durante la medicién.

paciente, in vivo, figuras 3.17 3.18 [17, 35, 38]. Su principio se basa en un conjunto de
lentes dispuesto de manera que el plano imagen del estimulo permanece fijo, indepen-
dientemente del desplazamiento axial del elemento mévil el cual en nuestro sistema es
el lente Ly, en el sistema de Badal tenemos un proyector de imagen, MIROIR, seguido
de un lente L, AC508-100-A, colocado a una distancia f,, seguido a este lente a una
distancia f, + f, un lente L,, AC508-100-C, el cual a una distancia f, forma un segundo
plano objeto, y a una distancia f; de este plano se posiciona el lente L;, AC508-100-C,
seguido a este lente a una distancia f; + f; el lente L,, AC508-180-AB, el lente obje-
tivo LSM05 del sistema OCT se posiciona a una distancia del Ly de fy + fopjerive, ¥ @
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la distancia focal del lente objetivo se posiciona el ojo del paciente de forma coaxial al
sistema OCT [29].

: d1 f2 f3 dz 4 SD fobjetivo 5
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F1GURA 3.18 Modelado de primer orden del sistema de Badal y su integracién con el ojo en la
configuracién afocal.

Donde resolviendo las matrices que caracterizan un sistema éptico, a primer
orden obtenemos:

A B\ _ (14 1 0\ 1 foy 1 0\ (1 fi+SD 10
C D)0 L) \=gy 1)\ 1 —@obj 1) \0 1 —ora 1
1 dy 1 0\ (1 f3—Ax 1 0\ (1 d 1 0y /1 s
o 1)\ —e 1) 10 1 —or 1JV0 1)\ =, 1)\0 1

En el sistema se resuelve las matrices desde el plano objeto secundario hasta el
plano imagen que se formaria en la retina del ojo del paciente tal como se muestra en
3.19
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FIGURA 3.19 Esquema optico del sistema de Badal mostrando el desplazamiento Az del lente
Ls, el cual ajusta la vergencia sin modificar el plano imagen.

Las matrices que caracterizan al sistema quedan de la siguiente forma:
A BY (1 ¥ 10\ (1 fuy 1 0\/1 fi+5SD 10
C D) N0 1) \—py )10 1 —@obj 1) \0 1 —pra 1
1 dy 1 0\ (1 f3—Ax
Vo 1)\ 1/ l0 1

El esquema optico de primer orden, figuras 3.18 3.19, consiste en un sistema
afocal compuesto por las lentes 1,-L,, seguido de un objetivo y la lente del ojo. El
desplazamiento Az de L; modifica la convergencia del haz que ingresa al ojo sin alterar
la posicién del estimulo.
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Los errores refractivos que vamos a considerar corregir son la miopia e hiper-
metropia, figura 3.20, con lo cual se ve que para una persona con miopia su ojo es de
mayor tamafio, y para hipermetropia su ojo es de menor tamaifio, por lo que la imagen
no enfoca correctamente en la cérnea de la persona.

a) Plano imagen b) Plano imagen C) Plano imagen
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|

Ojo con hipermetropia

FIGURA 3.20 Comparacién esquematica entre ojo normal, miope e hipermétrope, mostrando la
posicion del plano imagen en cada caso.

Se realizan los cdlculos y se obtiene los pardmetros que se usan en el sistema
de Badal para poder compensar y corregir estos errores refractivos en la cérnea, en la
figura 3.21(a) se muestra un ojo con miopia donde clinicamente se corrige este error
refractivo con un lente divergente como se muestra en la figura 3.21(b) y en la figura
3.21(c) se muestra un ojo con hipermetropia donde clinicamente se corrige este error
refractivo con un lente convergente como se muestra en la figura 3.21(d), se tiene en
cuenta que en un Ojo sano, sin error refractivo, ©, = o donde f. = ¢, entonces:

Je

.fﬂ (.flcnrc - d)
Jrlcmc + .fs —d
Y donde BFL = &', lo cual reemplazando en la ecuacién anterior:

§ = M
( .ﬂcnm+,fﬂ *(l'

Donde el plano imagen del ojo es f,, la focal del lente (divergente o convergente)
s fiente, ¥ la distancia entre la lente y el ojo es d. Entonces resulta:

BFL =

s = fa +x

De este modo, se puede modelar los problemas refractivos a primer orden, donde
se ajusta el enfoque para sujetos con miopia o hipermetropia, como se puede observar
en las figuras 3.22 3.23 [18, 35].

En un ojo miope, la imagen se forma antes de la retina, mientras que en un
ojo hipermétrope, detrds de ella, figura3.20. El sistema de Badal corrige ambos casos
mediante el desplazamiento controlado de L;: hacia adelante para compensar hiperme-
tropia y hacia atrds para miopia. Esta accidn equivale a introducir lentes convergentes
o divergentes virtuales, figura 3.21.

El sistema de Badal, entonces como ya se habia mencionado, sirve para corregir
los errores refractivos del ojo del paciente, tal como se muestra en 3.19 el lente 3
(L3) se moverd un Aw, este delta lo obtenemos resolviendo la matriz ABCD haciendo el
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a) Miopia C) Hipermetropia
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FIGURA 3.21 Ejemplo de correccidon refractiva: (a) ojo con miopia, (b) correccion refractiva
de miopia con un lente divergente, (¢) ojo con hipermetropia y (¢) correccion refractiva de
hipermetropia con un lente convergente.
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FIGURA 3.22 Correccidén para ojo miope: desplazamiento negativo de L3 que produce diver-
gencia del haz y corrige el enfoque anterior a la retina.

s dt f2 f3 a2 4 sD f s

. 3eix ‘
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objeto 1 2 objeto 3 4 Objetive  fojo imagen

secundario f objetivo

FIGURA 3.23 Correccién para ojo hipermétrope: desplazamiento positivo de L3 que produce
convergencia del haz y corrige el enfoque posterior a la retina.

pardmetro B igual a cero y segtin la compensacién que se tendria por el ojo del paciente
y se sabe cudnto se moverd el lente 3

Durante la medicién, el estimulo luminoso se proyecta coaxialmente con el haz
OCT, permitiendo mantener la fijacion ocular estable mientras se preserva la alineacion
interferométrica. Esta integracién mejora la comodidad del paciente, minimiza errores
por movimiento y mantiene constante la longitud de referencia éptica.
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. . (A B .
Entonces, resolviendo la matriz c plse tiene:

A=
B=s"—o5— fajlges — 1) — (Ax — [y) o1 — 03
C = 04 — Pojo — 02 + Pobil fobj Pojo — 1)

D= (Ax+ !fz)(ffi — Yojo T+ Pobj (.fubjiﬂwu - 1)) — fobj Pojo
+ (Az — f3) (Wuju — 04 + 02 — Qo (.fol,j'»ﬁmu - 1)) —os + 1.
Donde:

o1 = 3 (05 — 5"+ foj (@objs’ — 1) + 73) — @ois’ — a7+ @14 (75 — 5" + fobj (@arjs’ — 1)) +1

oy = @3 ((Az 4 dy) (04 — Pojo + Lot (fobjojo — 1)) = fobjPeio — T6 + 1)
oy = (Ax + da) (07 + pojos” — pra (05 — 5"+ fobj (Pojos’ — 1))) — 1
T4 = P14 (.fuhj%'?aju +as —1)
a5 = (SD + f4) (07 + pgos’ — 1)
a6 = (SD =+ f4) (Pojo — ©abi (fobivoio — 1))

T7 = Pobj (5’" - fohj (Wﬂju(‘ir - 1))

Se resuelve la componente B igualdndola a cero, si la persona tiene una correc-
cién refractiva de 2 dioptrias, quiere decir que tiene un ojo hipermétrope, dsea que
su plano imagen se encuentra antes que un ojo normal, como se ve en la figura 3.23,
debera moverse 5 mm, y si tiene una correccion de -2 dioptrias debera moverse como
indica la figura 3.22 unos 18 mm.

3.5. Protocolo de adquisicion modo M-B

El proceso de adquisicién en modo MB-mode multimeridiano constituye la eta-
pa en la cual se escanea y se excita mecdnicamente el tejido sin contacto en el sistema
OCE, esta etapa entonces es en la cual se combina la excitacién actistica del ACUS y
la deteccion optica sensible a fase para registrar la propagacién de ondas mecanicas
a lo largo del tejido de la cérnea [13, 17, 23]. Este procedimiento sigue directamente
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el esquema descrito en la seccién 2.5.2, en la cual se describe el protocolo de adquisi-
cion del Modo M-B, adaptado entonces para su aplicacion in vivo y ex vivo de tejidos
utilizando el sistema de OCE [23, 30, 33].

El protocolo consiste en realizar adquisiciones en secuencias tal como se descri-
be en la figura 3.24, estas adquisiciones se realizan por cada posicién espacial, como
se ve en la figura posicidn 1 en el tipo M-mode, se realiza el escaneo espacial del me-
ridiano en diferentes posiciones, N posiciones espaciales por meridiano, desplazando
posteriormente el haz optico en incrementos angulares controlados, por ejemplo cada
22,5°), hasta cubrir los ocho meridianos principales (0°, 22,5°, 45°, 67.5°, 90°, 112,5°,
135° y 157,5°), cada desplazamiento espacial del haz 6ptico se realiza considerando un
tiempo N, para que los movimientos de los espejos del sistema de Galvos se realice
suave sin vibraciones [38].

El esquema general del método se ilustra en la figura 3.24, donde se observa
la secuencia de exploracion alrededor del punto del dpex corneal, figura 3.24(a) y
la sincronizacién con la excitacién mecdnica generada por el transductor ultrasénico
acoplado al aire (ACUS), figura 3.24(b).

a) MB-mode: Multimeridianos b) ..
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FIGURA 3.24 Esquema del protocolo MB-mode multimeridiano utilizado para mapear la pro-
pagacién de ondas mecdnicas generadas en el vértice del maniqui corneal: (a) Esquema del
protocolo multimeridiano y (b) Esquema del movimiento de los espejos el sistema de galvos
donde se mueven segtin los clock del trigger de adquisicién para que se encuentre en sincronfa
la adquisicién de datos con la excitacidn actstica.

En cada meridiano, el sistema OCT registra una secuencia temporal de adquisi-
ciones de interferencia sensibles a fase. Los desplazamientos axiales u(x, t) se obtienen
a partir de la diferencia de fase A¢(z, t) entre lineas A-lines consecutivas, segin:

u(z,t) = Ao Aoz, 1) (3.6)

4mn

Donde de 3.6, A, es la longitud de onda central del sistema OCT y n el indice
de refraccién del medio del tejido. Esta relacién permite convertir variaciones de fase
en desplazamientos submicrométricos, con resolucion nanométrica, lo que posibilita
observar la dindmica de las ondas Lamb A, en tiempo real [13, 17, 19].

El procedimiento de adquisicién se resume en la figura 3.25, donde se muestra
la sincronizacién entre la excitacién mecanica del ACUS, la adquisicién 6ptica y la se-
cuencia de escaneo angular [22, 24, 29]. Cada pulso actistico del ACUS se sincroniza
con el inicio de la adquisicién de la sefial mediante la tarjeta NI-DAQ, garantizando

43




coherencia temporal entre excitacién y deteccién, lo que permite como se muestra ob-
tener imdgenes estructurales 3.25(a) y al mismo tiempo se puede obtener mapas de la
propagacidn de ondas 3.25(b).

FIGURA 3.25 Diagrama de adquisicién multimeridiana mostrando la secuencia de excitacién
actistica (Trg Ex) y sincronizacidn de escaneo (Trg Ad) utilizada para la reconstruccién de mapas
espacio-temporales.

Durante la adquisicién, se emplea una correccién de fase dependiente del tejido,
figura 3.26, esta estimacion de fase permite cuantificar desplazamientos, aunque las
variaciones topograficas del tejido de muestra generan artefactos en la fase debido a la
curvatura superficial y la refraccién en las interfaces de las capas.

Esta es la razdn por la que se tiene que aplicar una correccién de la fase que
depende del movimiento dentro del tejido, la cual compensa la diferencia de camino
optico en funcién de la diferencia de indice de refraccion y el desplazamiento super-
ficial d., en la figura 3.26(a) se puede observar la muestra antes de haber generado
la excitacion en la cual la particula dentro del tejido se encuentra en una posicién z,
y en la figura 3.26(b) se tiene una vez ya realizada la excitacién mecdnica, donde la
particula dentro del tejido ya no se encuentra en una posicién z, sino en una posicion
afectada por el movimiento de la superficie.

a) oct b) oct
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FIGURA 3.26 Esquema de correccién de fase en funcién de la variacién de espesor y curvatura
del modelo corneal, utilizada para compensar artefactos épticos y asegurar la linealidad del
desplazamiento.

Al realizar esta correcciéon de fase se tiene, segtin la figura 3.26, la ecuacién
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FIGURA 3.27 Representacién del protocolo multimeridiano aplicado sobre el modelo corneal,
mostrando las trayectorias de adquisicién en dngulos radiales equiespaciados sefialando cual es
el meridiano de 0° y el de 90°.

3.7 para un tiempo inicial t = 0s donde se tiene que la distancia de camino dptico
OPL a una particula en el interior del tejido se calcula como la distancia para una
particula S; en la superficie, L; por su indice de refraccién n;, mas la distancia para
una particula z en el interior del tejido, L, por su indice de refraccién n., cuando se
realiza la excitacidn y transcurre un tiempo At¢ entonces segin la ecuacion 3.8 se tiene
que el OPL, se calcula como: para la particula de la superficie la distancia L, mads
la distancia que se desplazd d; y para la particula dentro del tejido es la distancia L,
menos la distancia que se desplazd S) més la distancia d» que se desplazd = [29].

OPL=d-n; OPLy(2) = Ling + Lane =0 3.7)

d=1v-AT; OPLy(2) = (Ly + ATy + (Ly + 0,AT —0;AT)ng; t = AT (3.8)

Se tiene entonces la diferencia de camino optico AOPL,., es 3.9:

AOPL(z) = OPL, — OPL, (3.9)
Derivando entonces la ecuacion 3.6 se tiene 3.10
o,
v(z) = T Ag(z) (3.10)

Entonces operando 3.9 con 3.10 se tiene el AOPLgpregiao 3.11:

A A
AOPL(2) = Agy 22 (ny — na) + Az 22 ()
A7 4

A
AOPLCormgido(z) - AOPmedidu - T“AOI (”'1 - '”-2) (311)
A
En términos de fase se puede escribir AOPLcorregida COMO:

A‘T-“%mmgidﬂ (z) = Afmedido — Dby (”1 - ”2)

De cual la velocidad de particula corregida resulta 3.12:
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“(2) = A(-‘jcuncgido(z)fh)\l_inn (3.12)

Una vez corregidos los desplazamientos, los datos se representan como mapas
espacio tiempo para cada uno de los meridianos. De estos mapas se obtiene la direc-
cién y velocidad de propagacion de las ondas mecdnicas, asi como su simetria radial. La
figura 3.27 muestra la distribucién espacial de los meridianos analizados sobre la su-
perficie corneal, donde se puede ver las separaciones distribuidas en iguales intervalos
angulares.

El protocolo MB-mode de multimeridianos permite mapear el comportamiento
biomecanico de la cérmea espacial y temporal. Los datos de la adquisicién permiten
obtener informacién de la estructura y velocidad de propagacién de onda y con estos
datos realizar la estimaciéon del modulo de corte G [13, 26, 32].
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Capitulo 4

Estimacion de Elasticidad en
Maniquies Corneales y Validacion en
Cdrneas Porcinas Ex Vivo

En este capitulo se asumio que el tejido puede modelarse como un medio elas-
tico, homogéneo e isotrépico, se estimo el médulo de corte & a partir de la relacién
entre la velocidad de propagacidén y la densidad del tejido. Asimismo, se aplico mode-
los matemdticos basados en la propagacién de ondas Lamb, que incorporan parametros
adicionales como el espesor corneal. Esta fase tiene como propésito establecer la base
matematica y computacional que permita convertir las sefiales 6pticas registradas en
pardmetros biomecdanicos cuantificables y clinicamente relevantes.

El siguiente paso consistio en la validacién experimental del sistema OCE, tanto
en maniquies de silicona disefiados para simular la cérnea humana como en cérneas
porcinas ex vivo. Los globos oculares porcinos fueron obtenidos de productos descarta-
dos para consumo humano, asegurando su frescura mediante el uso de solucién salina
balanceada (BSS) para conservar las propiedades biomecanicas del tejido durante el
transporte y la medicién.

Los maniquies eldsticos se fabricaron con silicona a distintas concentraciones
para reproducir diferentes niveles de rigidez corneal. Estos modelos permitirdan evaluar
la sensibilidad del sistema frente a variaciones en la presién intraocular (IOP, por sus
siglas en inglés).

Posteriormente, se realizo experimentos en cdrneas porcinas ex vive, montadas
en un sistema de sujecion disefiado para mantener el control de la IOP. Se trabajard
con diferentes niveles de presién (5-30 mmHg), a fin de estudiar su influencia en las
mediciones biomecdnicas.

4.1. Introduccién y motivacion

La validacién experimental constituye una etapa esencial en la traslacion clinica
del sistema OCE, ya que permite comprobar su desempefio en condiciones controladas
con muestras conocidas antes de realizar aplicaciones in vivo en pacientes. Este proceso
busca evaluar la precision, sensibilidad y repetibilidad del sistema OCE frente a varia-
ciones en las propiedades biomecdanicas de la cérnea, utilizando maniquies de silicona
que simulan modelos de tejido corneal.
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Los maniquies que reproducen el tejido corneal ofrecen un entorno que permite
ajustar parametros Opticos y actsticos sin las limitaciones biologicas propias de los
tejidos vivos, como la degradacién. Estas pruebas proporcionan alta repetibilidad, ya
que, al tratarse de maniquies, es posible realizar miltiples adquisiciones, optimizando
la calibracion del alineamiento, el enfoque y la configuracion del sistema ACUS.

Posteriormente, la validacién en cdrneas porcinas ex vive permite trasladar el
sistema OCE a un escenario mds realista con muestras biolégicas. En estos tejidos se
evalia la propagacion de ondas mecanicas para obtener pardmetros biomecdnicos ba-
jo diferentes condiciones de presion intraocular (IOP), v después de realizar el tra-
tamiento Dresden de CXL. Las cérneas porcinas presentan caracteristicas anatdémicas,
fisiolégicas y mecdnicas similares a las humanas, por lo que constituyen un modelo de
referencia ampliamente aceptado.

El objetivo de este capitulo es demostrar la capacidad del sistema OCE para
generar, detectar y cuantificar ondas mecanicas en muestras que simulan la cornea
y en cérneas ex vivo, a partir de las cuales se obtendrdn pardmetros biomecdnicos.
De esta manera, se busca confirmar que el sistema OCE es apto para el estudio de la
biomecanica corneal en condiciones controladas y su futura aplicacién en pacientes.

4.2. Validacion experimental en maniquies corneales

4.2.1. Arreglo experimental

El arreglo experimental se diseiid para validar el sistema OCE en maniquies cor-
neales de silicona bajo diferentes condiciones de excitacién. La configuracion del siste-
ma se basa en la figura 3.7, donde el ACUS se alinea coaxialmente con el haz éptico del
OCT, permitiendo la generacién y deteccién de ondas mecdnicas sobre la superficie del
maniqui corneal sin interferir con el haz de escaneo.

El maniqui corneal se fabricé en material de silicona con distintos médulos de
rigidez, similares a los del tejido bioldgico. Este se montd en un mddulo de control
de presion que simula diferentes condiciones de I0P del ojo. El ACUS genero pulsos
actisticos de corta duracién que inducen excitaciones mecdnicas, produciendo despla-
zamientos en el tejido del orden de nanémetros, los cuales son detectados mediante el
sistema OCT.

La adquisicién y la excitacién se sincronizaron mediante el médulo NI-DAQ,
controlado desde una interfaz en LabVIEW, garantizando coherencia temporal entre la
excitacion actstica y la adquisicidn 6ptica. La figura 4.1(a) muestra el arreglo experi-
mental y la figura 4.1(b) muestra la simulacién del patrén de propagacién de ondas
generado por el ACUS sobre la superficie del maniqui, evidenciando la formacién de un
frente de onda circular centrado en el d4pex del modelo corneal.

4.2.2. Preparacion de las muestras

Los maniquies corneales se elaboraron con el fin de replicar las propiedades 6pti-
cas y mecdnicas de la cornea humana, utilizando materiales viscoelasticos transparentes
a base de silicona (PDMS), como se muestra en la figura 4.2(c). Para su fabricacidn,
se emplearon los componentes RTV615 parte A (RTA) y parte B (RTB) en diferentes
proporciones (figuras 4.2(a) y 4.2(b)), mezclados manualmente hasta obtener una so-
lucion homogénea, cuidando que no queden burbujas ni imperfecciones.
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EXCITATION

FIGURA 4.1 Arreglo experimental del sistema OCE aplicado sobre un maniqui de silicona con
forma de cérnea: (a) Se muestra la configuracién coaxial entre el haz dptico del OCT y el
ACUS y (b) Simulacion del patrén de propagacion generado por la excitacién mecdnica sobre
la superficie del maniqui.

A la mezcla se agregd didxido de titanio (TiO,) en una concentracién de 0.05%
en peso (figura 4.2(d)), el cual acttia como agente dispersor de la luz para simular la
dispersion del tejido corneal real. Luego, la mezcla se vertié en un molde de resina
con forma de cérnea (figura 4.2(e)), disefiado para reproducir la curvatura fisiologica
corneal y permitir la fabricacién de maniquies con diferentes espesores (450-600 wm),
similares a los de una cérnea humana.

El curado de los maniquies se realizé en un horno a 60 °C durante 5 horas
(figura 4.2(f)), obteniéndose finalmente maniquies con distintos mddulos de rigidez
y espesores. Posteriormente, los maniquies se desmoldaron y almacenaron. Durante
las mediciones experimentales, los maniquies mantuvieron su estructura y condiciones
iniciales, lo que permitié realizar multiples mediciones con alta repetibilidad (figura
4.2(g)).

2 c) roms d )pisxido de titanio (Ti02):
RTA: Solucion viscosa TB: Solucion viscosa fluido de silicona polvo gue dispersa la luz
———

FIGURA 4.2 Proceso de fabricacién de maniquies corneales. (a,b) Componentes RTV615 parte
Ay B; (¢) PDMS como elemento base; (d) didxido de titanio (TiO) como agente dispersor de
la luz; (e) moldes que simulan la curvatura corneal; (f) horno para curado térmico del maniqui;
(g) maniquies corneales terminados.

Este procedimiento permite obtener maniquies con propiedades dpticas y meca-

nicas comparables a las de la cérnea humana, garantizando una estructura homogénea.
Estas muestras fueron posteriormente utilizadas en las pruebas experimentales del sis-
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tema OCE.

4.2.3. Medicién experimental (OCE y Mecdnicas)

Las mediciones realizadas en los maniquies corneales se efectuaron utilizando el
sistema OCE descrito anteriormente, el cual permite registrar la propagacién de ondas
Lamb generadas por el ACUS. El objetivo experimental fue generar la propagacién de
ondas guiadas (ondas Lamb) en maniquies de silicona con diferentes durezas o médulos
de rigidez, que simulan el tejido corneal humano, en funcién de distintas frecuencias
de excitacién y presiones intraoculares (I0P) controladas.

Los maniquies elasticos, elaborados con diferentes concentraciones de RTA:RTB:PDMS
(descritas en la seccién de preparacién de muestras), fueron posicionados en el arreglo
mostrado en la figura 4.1, manteniendo la alineacion coaxial entre el sistema OCT y
el eje del ACUS, situados confocalmente. Durante las pruebas, se controlé la presién
fijando valores de 10, 15 y 20 mmHg, que simulan los rangos fisiolégicos de la presion
intraocular en un ojo humano.

Para cada composicién de rigidez se emplearon las proporciones 10:1:5, 10:1:10
y 10:1:15, correspondientes a maniquies rigido (dureza 1), medio (dureza 2) y blando
(dureza 3), respectivamente, y las frecuencias de excitacién:

f=20,25, 30, 3,5, 4,0, 5,0 kHz

Cada excitacion se sincronizé con el inicio de la adquisicion OCT mediante el sis-
tema de control NI-DAQ, siguiendo el protocolo descrito en la seccién 2.5.2. Para cada
medicion se adquirieron 950 A-lines por 100 posiciones laterales (V), en 8 meridianos.
La tasa de muestreo fue de 200 kHz, suficiente para capturar la propagacion completa
de la onda. El tiempo de muestreo por posicion espacial se calcula como el numero de
A-lines por el tiempo de barrido de la fuente (5 ys), resultando en un 7}, de 4.75 ms:

A-lines — M = 950 = Ty = (950) (5 ps) = 4,75 ms
N, Sync — N, = 50
B-frames — N = 100

El tiempo total de adquisicidn se calcula segiin la ecuacion 3.5:

A-linesr,, = M - N - #meridianos ; meridianos =&

A-linesy,, = 760,000

[(M +N,)5 ;m-} - N - # meridianos

Timery
Timery =4 s

De acuerdo con los pardmetros experimentales, el tiempo total de cada adquisi-
cién fue de 4 s.

El haz optico se desplazo lateralmente en pasos de 50 ym, generando mapas
espacio-tiempo (x,t) para cada frecuencia e IOP, que posteriormente se procesaron
para estimar la velocidad de fase.
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La repetibilidad del experimento se evalué realizando tres adquisiciones conse-
cutivas por cada configuracién experimental. El indice de refraccion del maniqui de
silicona fue aproximadamente n = 1,33.

Ademas, para cada muestra de diferente dureza se obtuvieron mediciones me-
canicas mediante ensayos de compresion uniaxial, con el fin de correlacionar la rigidez
obtenida mecanicamente con la rigidez derivada de las adquisiciones OCE. De esta ma-
nera, se validé experimentalmente que el sistema OCE distingue los cambios en la rigi-
dez simulada de los maniquies en funcién de su composicién, frecuencia de excitacion
y presion aplicada.

4.2.4. Procesamiento y andlisis de datos

Los datos adquiridos de los maniquies corneales permiten realizar estimaciones
cuantitativas de los pardmetros biomecanicos, tales como la velocidad de propagacién
de la onda, el espesor del tejido y el modulo de rigidez .

Las adquisiciones proporcionan informacién estructural, como se muestra en la
figura 4.3, en la cual se puede identificar la geometria del maniqui y verificar la correcta
alineacidn del sistema OCT. A partir de esta imagen también se obtiene informacién
sobre el espesor.

Sobre esta base, se obtuvo la imagen de propagacién de la onda Lamb (figura
4.4), que permite visualizar la respuesta mecdnica del maniquf frente a la excitacion
generada por el ACUS.

FIGURA 4.3 Imagen estructural de los 8 meridianos obtenida por OCT del maniqui corneal,
mostrando su curvatura y espesor.

FIGURA 4.4 Imagen de la propagacién de la onda Lamb en los 8 meridianos del maniqu{ corneal
capturada mediante OCE a una excitacién de 3000 Hz.

A partir de la informacién adquirida por el OCT y segtin el protocolo de adquisi-
cion, se analizaron los mapas espacio-tiempo (space-time maps) para cada uno de los
ocho meridianos, como se muestra en la figura 4.5. En estos mapas se observa el des-
plazamiento axial en funcién del tiempo y del eje espacial, corroborando que las ondas
Lamb se propagan en ambas direcciones desde el punto central de excitacion hacia los
bordes del tejido.

Analizando un meridiano (figura 4.6), se obtuvo, mediante la transformada de
Fourier bidimensional (FFT-2D), el mapa de dispersion de la propagacién de la onda
(figura 4.7), donde se identifica la propagacién asociada al modo fundamental Lamb
A segtin la frecuencia de excitacién. Este procedimiento se repitié para todos los me-
ridianos obtenidos.

A partir de los datos de fase, se obtuvieron los mapas de propagacion de la onda
Lamb a lo largo de los ocho meridianos. Cada conjunto de datos de respuesta dindmica
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FIGURA 4.5 Mapas espacio-tiempo correspondientes a los 8 meridianos del maniqui corneal.

FIGURA 4.6 Mapa espacio-tiempo correspondiente al meridiano de 0° del maniqui corneal.

Th. Left: 740.5 um. Th. Right: 704.3 um.
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FIGURA 4.7 Mapa de dispersién obtenido mediante andlisis FFT-2D, mostrando la relacién w(k)
para las ondas Lamb Ay en el meridiano de 0° a una excitacion de 3000 Hz.

a la excitacién acustica fue organizado temporalmente en un mapa (x,t), donde las
oscilaciones representan la propagacién de la onda mecdnica generada.
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Para cada mapa (z.t) se aplico la transformada de Fourier bidimensional (FFT
2D), lo que permitié obtener el mapa de dispersion. Estos mapas (figura 4.7) evidencian
la componente fundamental de la onda Lamb A, y su dependencia con la frecuencia de
excitacién. Con los valores promedio de velocidad y espesor obtenidos por meridiano
se generaron diagramas polares (figuras 4.8 y 4.9), que muestran la simetria estruc-
tural del maniqui y la simetria de la propagacién de las ondas guiadas en distintas
direcciones, dada su homogeneidad.

Los resultados promedio para los ocho meridianos se representaron en diagra-
mas polares de espesor (figura 4.19) y velocidad de fase (figura 4.20). El espesor pro-
medio obtenido fue de 88591 + 20,37 pum, mientras que la velocidad de fase promedio
fue de 5,84 4+ 0,45 m/s, en concordancia con valores reportados en la literatura para
corneas porcinas.

Thickness (um) Mean 719.42 um, STD 14.278 um

FIGURA 4.8 Distribucién polar del espesor corneal estimado en ocho meridianos del maniqui a
3000 Hz con su valor de promedio ¥ desviacién estandar STD.

Phase speed (m/s) @ 3000Hz. Mean 6.27 m's, STD 0.252 ms.

120° 60° 5

FIGURA 4.9 Distribucién polar de la velocidad de fase promedio (3000 Hz) en los meridianos
analizados con su valor de promedio ¥ desviacién estandar STD.

Se obtuvieron todos los valores de velocidad y espesor, los cuales se ingresaron
en el modelo Modified Rayleigh-Lamb Frequency Equation (mRLFE) [27], considerando
la cornea como una placa delgada viscoeldstica Kelvin-Voigt, isotrépica y homogénea,
con aire en la superficie superior y fluido en la inferior (figura 4.10). En este modelo,
la velocidad de fase depende de varios pardmetros, segtin la ecuacion 4.1:

cp=flG T w, ...) (4.1)
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FIGURA 4.10 Representacién del modelo de placa delgada (membrana) utilizado para el cdlculo
del médulo de corte (7. (a) Imagen de una cérnea con aire en la superficie superior y agua en la
inferior, donde la excitacién se realiza en el centro de la superficie superior. (b) Vista 2D y 3D
del modelo de placa delgada mostrando la propagacién de ondas en la membrana [27].

(K + 3%) sinh(ad) 2kfsinh(8d)  (k*+ 5%) cosh(ad) 2kf3 cosh(3d) 0 }
2ka cosh(evd) (k2 + 3) cosh(Ad) 2k sinh(ad) (k2 + 3%) sinh(Ad) 0
2
M= _(k*+ g*)sinh(ad) —2kfsinh(Bd) (K + 3%)cosh(nd)  2kBeosh(pd) 2 | (4.2)
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2ka cosh(ad) (k2 + #)cosh(Bd)  —2kasinh(ad)  —(k* + 3°) sinh(3d) 0
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De acuerdo con la ecuacién 4.1, la velocidad depende del espesor, la frecuencia
de excitacion y el mddulo de corte , entre otros pardmetros. A partir de la imagen
estructural se determina el espesor corneal, y de la imagen de propagacién se obtiene
la velocidad de la onda.

Conociendo la frecuencia de excitacién (variable controlada), se estima el mo-
dulo & mediante el modelo mRLFE, resolviendo la matriz 4.2[27], en los puntos donde
det(M) = 0. Asi, para la curva de dispersién A, al conocer la velocidad se puede cal-
cular el valor de G (figura 4.10 y matriz 4.2).

Finalmente, para la cuantificacién biomecanica se ajustaron las curvas de dis-
persién experimentales al modelo mRLFE, considerando el maniqui como una placa
delgada con la superficie superior en aire y la inferior sobre fluido (agua). Este modelo
tedrico permitié estimar el médulo de corte GG del material en funcién de la frecuencia
y de las condiciones experimentales.

El andlisis comparativo entre las distintas durezas (dureza 1: 10:1:5, dureza
2: 10:1:10 y dureza 3: 10:1:15) mostré una correspondencia directa entre la rigidez
estimada mediante el modelo mRLFE, validando la capacidad del sistema OCE para
estimar cuantitativamente la rigidez de los tejidos.

4.2.5. Resultados

Los resultados obtenidos en los maniquies corneales de silicona permiten evaluar
cuantitativamente la sensibilidad del sistema OCE para detectar la rigidez del material
en funcién de la frecuencia y de la IOP aplicada. El andlisis de los resultados se centré
en tres parametros principales: espesor, velocidad de fase y modulo de corte .

La figura 4.11 muestra la variacion del espesor para las tres durezas de mani-
qui corneal (membrana): dureza 1, mds rigido (10:1:5), ver figura 4.11(a); dureza 2,
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rigidez media (10:1:10) , ver figura 4.11(b); y dureza 3, blando (10:1:15), ver figura
4.11(c), en funcién de IOP de 10, 15 y 20 mmHg. En todos los casos, el espesor se
mantuvo practicamente constante a lo largo del rango de frecuencias propuesto en el
experimento. Se observa también una disminucién del espesor con el incremento de
la presion intraocular, debido a la compresién del material de silicona a medida que
aumenta la IOP. Por ejemplo, el maniqui de dureza 1 presenta, a una IOP de 10 mmHg,
un espesor de 718,442 & 13,8 wm; al aumentar a 15 mmHg es 711535+ 138 pm y a
20 mmHg es 702,133 & 14,3 pm.

a) Membrane - Hardness 1 b) Membrane - Hardness 2 C) Membrane - Hardness 3
600 — 800 [ 800 —————
700 ; 1 —4% i 700 | 700 |
5 3 £
=600 = 600 = 600 -
H £ g __ * 1
g 50 Ssoof £ s00 T I e
- - i - 7“4'
400 00 i == 400
a0 - 300

10 15 2 10 15 2
10P [mmHg) 10P [mmHg]

*  10mmHg: ;=718.442, + STD=138035 * 10 mmHg: y=454.088, + STD=116107

® 15mmHg: ;=711.535, + STD=138038 * 15mmHg: u=435.211,  STD=8.6687

20 mmHg: ;=702.133, £ STD=14.3563 20 mmHy: ;=417.850, + STD=0.8276

FIGURA 4.11 Comparacién del espesor del maniqui corneal (membrana) para las tres durezas:
(a) Dureza 1 (10:1:5), (b) Dureza 2 (10:1:10) y (¢) Dureza 3 (10:1:15) a diferentes [OP.

En la figura 4.12 se presentan las curvas de velocidad de fase de la onda Lamb en
funcién de la frecuencia para diferentes IOP. Se observa un comportamiento dispersivo
donde la velocidad de fase aumenta con la frecuencia de excitacidn, debido a la relacién
no lineal entre frecuencia y nimero de onda en ondas guiadas en placas delgadas.
Ademds, la velocidad también se incrementa con la presion interna, posiblemente por
un aumento de la rigidez del maniqui. A una frecuencia de excitacién de 3 kHz y una
IOP de 15 mmHg, los valores promedio de las velocidades de propagacion fueron de
aproximadamente 6.3 m/s para el maniqui de dureza 1, figura 4.12(a), 4.7 m/s para el
de dureza 2, figura 4.12(b) vy 4.2 m/s para el de dureza 3, figura 4.12(c).

En la figura 4.13 se presentan las curvas de (7 calculadas con el modelo mRLFE
en funcion de la frecuencia para las diferentes IOP propuestas en el experimento. Se
observa un comportamiento dispersivo, ya que en ondas guiadas en placas delgadas,
como en los maniquies con forma de cérnea, existe una relacién no lineal entre fre-
cuencia y nimero de onda. Ademads, el G también se incrementa cuando aumenta la
IOP debido a que la presién interna genera tensién en el maniqui y esto incrementa su
rigidez.

Las figuras 4.14 y 4.15 comparan los valores del médulo de corte obtenidos
con el sistema OCE mediante el modelo mRLFE y los valores medidos por compresion
mecanica. En los tres casos se observé una tendencia ascendente de 7 calculado por el
modelo mRLFE al aumentar la IOP. Para la dureza 1 (rigido), el valor medio de (G varié
entre 90 y 120 kPa; para la dureza 2 (media), oscil6 entre 60 y 90 kPa; y para la dureza
3 (blanda) entre 30 y 50 kPa.

El modelo mRLFE estimd el comportamiento observado experimentalmente v,
respecto a las mediciones mecdnicas, se aprecia una tendencia similar. También se ob-
serva que los valores mecdnicos son comparables, exceptuando el caso del maniqui de
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FIGURA 4.12 Comparacién de la velocidad de fase para las tres durezas del maniqui corneal

(membrana): (a) Dureza 1 (10:1:5), (b) Dureza 2 (10:1:10) y (¢) Dureza 3 (10:1:15) a dife-
rentes IOP.
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FIGURA 4.13 Comparacién del ¢ para las tres durezas de los maniquies corneales (membrana):
(a) Dureza 1 (10:1:5), (b) Dureza 2 (10:1:10) y (c¢) Dureza 3 (10:1:15) a diferentes IOP.
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FIGURA 4.14 Comparacién del G estimado a 3 kHz para las tres durezas: (a) Rigido de dureza

1 (10:1:5), (b) Medio de dureza 2 (10:1:10) y (c) Blando de dureza 3 (10:1:15) a diferentes
IOP.

56




a) Membrana - Dureza 1 b) . Membrana - Dureza 2 c) . Membrana - Dureza 3

+
TP
e
)

™~

15 2 10 15 20 10 15 2
0P [mmHg) IOP [mmiHg] 10P [mmHg]

§ mRIFEuio # WRLFEu=o § mRIFE .o
& Mecanico = o ¥ Mecanico s + o & Mecanico = o

FIGURA 4.15 Comparacién del GG estimado a 5 kHz para las tres durezas: (a) Rigido de dureza
1 (10:1:5), (b) Medio de dureza 2 (10:1:10) y (c) Blando de dureza 3 (10:1:15) a diferentes
IOP.

dureza 1, posiblemente debido a la no linealidad del material de silicona con el que se
fabricaron los maniquies corneales.

4.3. Validacion experimental en Cérneas Porcinas Ex Vi-
Vo

4.3.1. Arreglo experimental

Las adquisiciones del sistema OCE en cérneas porcinas ex vivo se realizaron con
el mismo esquema descrito anteriormente (figura 3.7). El arreglo experimental especi-
fico para cérnea se muestra en la figura 4.16. El objetivo fue comprobar que el sistema
detecta pardmetros biomecdnicos en un tejido biolégico, en este caso, cérneas porcinas
ex vivo.

En este arreglo, la cornea porcina se coloca sobre un médulo de sujecion y se
conecta al sistema de control de IOP. La bomba de inyeccién/extraccién (jeringa) se
conecta a la cAmara del ojo mediante una aguja; una segunda aguja se conecta a un
sensor de presién, simulando condiciones fisiolégicas del tejido ocular.

El sistema OCT adquiere sefiales interferométricas que contienen informacién es-
tructural y sefiales sensibles a fase (desplazamientos del tejido), mientras que el ACUS
realiza excitaciones mecdnicas sin contacto directo con la superficie corneal.

La sincronizacién entre ambos subsistemas siguié el protocolo de adquisicién
M-B mode multimeridiano. Cada pulso de excitacién del ACUS se sincronizo con el
inicio de la adquisicién del OCT. La respuesta del tejido se registré en muiltiples posi-
ciones, uniformemente espaciadas en dngulo, con el fin de obtener un muestreo angular
completo de la cérnea.

Con estas adquisiciones, se reconstruyen mapas espacio—temporales de propaga-
cién de ondas Lamb, a partir de los cuales se estiman los parametros biomecdnicos del
tejido corneal.
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FIGURA 4.16 Arreglo del sistema OCE usado para las validaciones en corneas porcinas ex vivo.
Se muestra la integracién coaxial del médulo 6ptico (OCT) v el mddulo actistico (ACUS), asi
como la conexion del sistema de control de presién intraocular (I0P) al globo ocular.

4.3.2. Preparacion de las muestras ex vivo

Las muestras fueron globos oculares porcinos frescos (ojos completos) prove-
nientes de un matadero local y procesados dentro de las primeras horas postmortem
para preservar sus propiedades biomecanicas.

Cada globo ocular se limpi¢ cuidadosamente de tejido conjuntivo, muscular y
adiposo utilizando pinzas quirtirgicas y solucién salina balanceada (BSS), evitando la
deshidratacién superficial que pudiera afectar la biomecdnica.

Una vez listo el tejido, los ojos se montaron sobre un soporte con la cornea orien-
tada hacia arriba. Este soporte mantiene estable el globo ocular y su geometria natural,
garantizando un alineamiento adecuado con el haz optico y la excitacion actstica.

El soporte se conectd al sistema de control de IOP, compuesto por una jeringa
(bomba) conectada a la cAmara del ojo mediante una aguja y por otra aguja conectada
a un sensor de presién. De esta manera, se controld la IOP entre 10 y 20 mmHg.

Durante todo el procedimiento, las muestras se mantuvieron hidratadas con BSS
para conservar la integridad del tejido y su estabilidad biomecénica.

4.3.3. Medicién experimental

Las mediciones en cérneas porcinas ex vivo siguieron el mismo protocolo de
adquisicién OCE descrito previamente: M-B mode multimeridiano, con generacién de
ondas Lamb tipo Ay. El objetivo fue evaluar la respuesta dindmica de las cérneas ex vivo
en funcion de diferentes frecuencias de excitacion y presiones controladas de I0P.

Cada muestra fue excitada mecdnicamente en el dpex corneal con el ACUS,
mientras el OCT registro las sefiales. La frecuencia de muestreo del OCT fue de 200 kHz
y, manteniendo los pardmetros establecidos, cada adquisicién tuvo una duracién total
de 4s.

Las excitaciones del ACUS se realizaron en el rango de 2 a 5 kHz, generando
ondas A, que se propagaron radialmente a lo largo de 8 meridianos. Las mediciones se
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repitieron tres veces para cada nivel de IOP (10, 15 y 20 mmHg), controladas mediante
el sistema descrito.

La adquisicién se sincronizd con la excitacion actstica a través del sistema NI-
DAQ. Durante el experimento, se hidraté periédicamente la superficie corneal con BSS
para preservar el tejido.

Este conjunto de mediciones permite reconstruir mapas espacio-tiempo de pro-
pagacion de ondas Lamb. A partir de ellos, se estiman el espesor corneal, la velocidad
de fase y el médulo de corte 7, como se describe en la siguiente subseccidn.

4.3.4. Procesamiento y andlisis de datos

Los datos adquiridos en cérneas porcinas mediante OCE permiten realizar esti-
maciones cuantitativas del espesor, de la velocidad de propagacién de las ondas Lamb
¥, a partir de ambos, del médulo de corte ¢ mediante el modelo mRLFE. A partir de
las sefiales de interferencia del OCT se reconstruyen las imdgenes estructurales (figura
4.17), con las que se determina el espesor y la geometria corneal bajo cada condicién
de IOP. Los valores promedio de espesor fueron de aproximadamente 820 + 25 pum,
sin variaciones significativas dentro del rango de IOP, lo que confirma la estabilidad
estructural durante la medicién.

FIGURA 4.17 Imagen estructural OCT de la cérnea porcina ex vivo, mostrando la curvatura
corneal y los limites epitelial y endotelial.

Las sefiales de fase corregidas se organizaron en mapas espacio-tiempo u(x,t)
para cada meridiano, donde se visualiza la propagacién de la onda Lamb A, en la
superficie corneal (figura 4.18).

FIGURA 4.18 Mapas espacio-tiempo de propagacién de ondas en cdrneas porcinas ex vivo.
Se muestra la estimacién de la velocidad de fase para ambos sentidos de propagacién a una
excitacién de 3000 Hz.

Para cada mapa (z,t) se aplicéd una FFT-2D para obtener el mapa de dispersién
(figura 4.7), en el que se evidencia la componente fundamental A4, y su dependencia
con la frecuencia. Con los valores promedio de velocidad y espesor por meridiano se
generaron diagramas polares (figuras 4.8 y 4.9) que muestran la simetria estructural y
la simetria de propagacién.

Los resultados promedio para los ocho meridianos se representaron en los dia-
gramas polares de espesor corneal (figura 4.19) y velocidad de fase (figura 4.20). E1
espesor medio fue 885,91 + 20,37 ym y la velocidad de fase promedio 5,84 + 0,45 m/s,
en concordancia con valores reportados para cérneas porcinas ex vivo.

Para la estimacién de rigidez, las curvas de dispersion experimentales se ajusta-
ron al modelo mRLFE, considerando la cornea como una placa delgada.
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Thickness (um) Mean B85.91 um, STD 20.375 um.
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FIGURA 4.19 Distribucién polar del espesor corneal medido en ocho meridianocs. Se observa
una geometria simétrica. Espesor medio: 885,91 &+ 20,37 pum.

Phase speed (m/s) @ 3000Hz. 5.5 —Mean 534 ms, STD 0445 ms.
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FIGURA 4.20 Distribucion polar de la velocidad de fase a 3000 Hz. Velocidad de fase media:
5,84 + 0,45 m/s.

En suma, el procesamiento vincula la respuesta dindmica con los parametros
biomecdanicos fundamentales del tejido corneal ex vivo y sienta la base para evaluar
rigidez y el seguimiento de tratamientos a lo largo del tiempo.
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4.3.5. Resultados

Los resultados obtenidos mostraron una relacién directa entre la IOP y los pa-
rametros biomecanicos. Las curvas de velocidad de fase, espesor y médulo de corte se
calcularon para cuatro cérneas representativas, antes y después del CXL, en el rango

2-5kHz y a 10, 15 y 20 mmHg.
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FIGURA 4.21 Velocidad de fase ¢, vs. frecuencia para cuatro cérneas porcinas ex vivo, (a)
Cornea 1, (b) Cornea 2, (c) Cornea 3 y (d) Cornea 4, antes del tratamiento (lineas continuas)
y después del CXL (lineas punteadas). Cada columna corresponde a IOP = 10, 15 y 20 mmHg,

respectivamente.

En la figura 4.21 se presentan las curvas de velocidad de fase (¢,,;) en funcién de
la frecuencia. En todas las muestras, 4.21(a), 4.21(b), 4.21(c) y 4.21(d), ¢, aumentd
con la frecuencia, en coherencia con el modo A, de ondas Lamb. Tras el CXL, las curvas
se desplazaron a valores mayores, indicando un incremento de rigidez (en tejidos mds

rigidos la velocidad de propagaciéon aumenta).
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FIGURA 4.22 Comparacién del espesor corneal promedio en cuatro cérneas porcinas ex vivo,
(a) Cornea 1, (b) Cornea 2, (c) Cornea 3 y (d) Cornea 4, antes y después del CXL, para IOP =

10, 15 y 20 mmHg.
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FIGURA 4.23 Mddulo de corte (7 estimado con el modelo mRLFE para cuatro cdrneas porcinas
ex vivo, (a) Cornea 1, (b) Cornea 2, (c¢) Cornea 3 y (d) Cornea 4, antes (lineas continuas) y
después (lineas punteadas) del CXL. Cada columna corresponde a IOP = 10, 15 y 20 mmHg.

El espesor promedio en las corneas porcinas ex vivo, figura 4.22(a), figura 4.22(b),
figura 4.22(c) y figura 4.22(d), disminuy6 de forma moderada tras el CXL, posiblemen-
te por el uso de riboflavina en base de dextrano. Los valores se mantuvieron dentro del
rango esperado para cornea porcina ex vivo.

Usando el modelo mRLFE, se obtuvieron los valores de (7, donde las cuatro cor-
neas porcinas, figura 4.23(a), 4.23(b), 4.23(c) y 4.23(d), mostraron un comportamien-
to similar: (7 aumento con la IOP y también tras el CXL. En condicion virgen, 7 oscild
entre 30 y 70 kPa; después del CXL alcanzo6 hasta ~150 kPa, segtin la presion aplicada.
Estos resultados evidencian el endurecimiento del estroma por entrecruzamiento del
coldgeno. En conclusion, el sistema OCE distingue cambios biomecdnicos en cdrneas
porcinas ex vivo.
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4.4. Discusién y conclusiones

Los resultados de este capitulo sobre la estimacién del G en maniquies corneales
v la validacién en cdrneas porcinas ex vivo demuestran la capacidad del sistema OCE
para poder caracterizar cuantitativamente los pardmetros biomecdnicos, incluida la ri-
gidez, tanto en maniquies de silicona que simulan la cérnea como en modelos animales
de cérneas porcinas ex vivo.

En los maniquies con forma corneal, la propagacién de las ondas Lamb muestran
velocidades de fase crecientes con la frecuencia y con la IOP aplicada. Las diferencias
entre las tres diferentes durezas fabricadas se reflejaron claramente en los valores de G
estimados con el modelo mRLFE, consistentes con los ensayos mecanicos de compresion
realizados en el laboratorio, lo que valida el método para distinguir variaciones en
materiales eldsticos conocidos.

En las cérneas porcinas ex vivo, las velocidades de fase se ubicaron entre 3 y
9 m/s (2-5 kHz) y aumentaron con la frecuencia y con la IOP (10-20 mmHg). Tras el
CXL, las curvas de dispersion se desplazaron a mayores velocidades y G alcanzé valores
de hasta ~150 kPa, mientras que el espesor disminuyé levemente. Estos hallazgos con-
cuerdan con reportes experimentales del endurecimiento inducido por CXL y confirman
la sensibilidad del sistema para detectar cambios biomecanicos.

El protocolo M-B mode multimeridiano sincronizé la excitacion ACUS vy la de-
teccién OCT, permitiendo mapas de velocidad y espesor en maniquies y en cdrneas
porcinas ex vivo. Aunque el modelo mRLFE idealiza la cérnea como placa delgada iso-
trépica, los resultados son consistentes con el protocolo experimental.

En conclusién, el sistema OCE construido permite mediciones no invasivas sen-
sibles a fase y la estimacién de la rigidez en muestras tisulares corneales, habilitando
su uso para evaluacién biomecdnica y seguimiento de tratamientos.
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Capitulo 5

Evaluacion de Protocolos de
Crosslinking Corneal

En este capitulo se aplicaron diversos protocolos de CXL, incluyendo el protoco-
lo convencional de Dresden y versiones aceleradas que utilizan distintas potencias de
luz UV. Antes, durante y después de cada tratamiento se obtuvo mapas biomecdnicos
mediante OCE, con el objetivo de evaluar los cambios en la elasticidad corneal indu-
cidos por el CXL. Esta etapa permitio comparar experimentalmente los efectos tiempo
dependientes de los diferentes protocolos y aportar informacidn cuantitativa sobre su
eficacia biomecdnica.

Finalmente, se realizo el procesamiento completo de los datos experimentales
y su andlisis cuantitativo, generando mapas espaciales del médulo de corte, asi como
gréficos de velocidad y espesor corneal en funcién de la IOP y del tipo de tratamiento
aplicado.

5.1. Introduccién y motivacion

El entrecruzamiento de las fibras del colageno (CXL, Corneal Cross-Linking) se
ha consolidado como el principal tratamiento clinico para detener la progresién del
queratocono y otras ectasias corneales, al aumentar la rigidez biomecdnica del estroma
inducido por las gotas de riboflavina y luz ultravioleta. A pesar de su eficacia demostra-
da, existe aun la necesidad de cuantificar de manera objetiva los cambios biomecénicos
generados por los diferentes protocolos clinicos acelerados, que buscan reducir el tiem-
po de exposicion de irradiacién UV-A manteniendo una eficacia equivalente al protocolo
estindar de Dresden.

El uso del sistema OCE ofrece una herramienta no invasiva y altamente sensible
para medir la rigidez corneal en funcién del tiempo, permitiendo monitorear la evolu-
cion del efecto de CXL a lo largo del tiempo durante el protocolo. Esta técnica supera
las limitaciones de los métodos convencionales, como la topografia o la microscopia
confocal, al proporcionar mediciones directas del médulo de corte y de la velocidad de
propagacion de ondas Lamb en el tejido corneal.

El presente capitulo muestra la evaluacién comparativa de tres protocolos clini-
cos de CXL: (i) el protocolo estandar de Dresden (3 mW/cm?, 30 min), (ii) un protocolo
acelerado de 10 min (9 mW/cm?), y (iii) un protocolo altamente acelerado de 3 min
(30 mW/cm?). Los tres protocolos se aplicaron en cérneas porcinas ex vivo con gotas
de riboflavina con dextrano, en condiciones de presién controlada a 15 mmHg.
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El objetivo principal del experimento es cuantificar los cambios temporales en
el médulo de corte G y la velocidad de fase ¢, de las ondas Lamb generados por CXL,
evaluando la relacién entre fluencia de energia, tiempo de irradiacién de luz UV-A y
rigidez, G, obtenida.

De igual forma, se busca validar la capacidad del sistema OCE para detectar
diferencias biomecanicas entre los diferentes protocolos, estableciendo una base cuan-
titativa para optimizar futuros tratamientos y estudiar la evolucién del endurecimiento
producido en la reticulacién de las fibrillas de colageno del estroma.

La presente evaluacion permite vincular los pardmetros épticos del tratamiento
con la respuesta mecdnica real del tejido, haciendo del sistema de OCE una herramienta
de diagnéstico funcional y de monitoreo postoperatorio del CXL corneal.

5.2. Propuesta experimental

5.2.1. Arreglo experimental

El sistema experimental desarrollado para la evaluacién de protocolos de CXL
se basa en el sistema OCE descrito previamente en la figura 3.7, al cual se integré un
modulo con una lampara (M365LP1-C4) de irradiacion de luz UV-A (365 nm). Con
lo cual se tiene el esquema completo, mostrado en la figura 5.1. Este arreglo permi-
te realizar mediciones de los pardmetros biomecdnicos de la cérnea antes, durante y
después del tratamiento de CXL, manteniendo constante las distancias a la muestra, la
presion intraocular (15 mmHg) y las condiciones dpticas de adquisicion, irradiacion UV
y excitacion del ACUS de forma ininterrumpida.
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FIGURA 5.1 Esquema de la configuracién experimental para la evaluacién de protocolos de CXL
corneal mediante OCE. Se muestra el camino 6ptico del sistema OCT y el camino 6ptico de la
fuente UV que integra la fuente UV (365 nm) a través de un espejo dicroico.

El haz laser del sistema OCT (1300 nm) y la excitaciéon UV-A se combinan coa-
xialmente mediante un espejo dicroico que permite el paso del haz infrarrojo y refleja
la radiacién ultravioleta hacia la cérnea de modo que ambos haces se combinan coa-
xialmente sobre la misma regién corneal (ver figura 5.2). De esta forma, la adquisicién
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optica (OCT), excitacién actistica y la irradiacién UV se realizan sobre la misma regién
del tejido, garantizando las mediciones mecanicas a lo largo del tratamiento y deteccion
tal como se observa en la figura 5.3.

Galvos

Objective
Lens

Dichroic
mirror

ACUS

4 ‘o
UV Lamp
FIGURA 5.2 Vista detallada del médulo de integracidn del sistema OCE con el médulo de la luz
UV-A, se tienen los componentes principales indicados con recuadro rojo: galvos para escaneo

lateral, lente objetivo, espejo dicroice, transductor ultrasénico acoplado al aire (ACUS) y ldm-
para UV de 365 nm.

El sistema experimental incluye un modiilo de control de presién que permite
mantener una presién estable y controlada a 15 mmHg de la cornea porcina ex vivo
durante toda la duracién del protocolo de CXL, como se muestra en la figura 5.4.

Durante el procedimiento, la cornea se impregna con solucién de riboflavina con
dextrano (10 %), en un drea de aproximadamente 9 a 10 mm de la superficie corneal,
por un tiempo de 30 minutos, como se muestra en la Figura 5.4. Seguidamente, se
aplica la irradiacién UV a traves de una lampara calibrada con un medidor de potencia
(ACCUPRO Plus XP4000). El sistema OCE adquiere informacidn estructural de la cor-
nea y propagacion de ondas Lamb segun el protocolo MB mode. Utilizando el modelo
mRLFE se calcula la rigidez corneal durante el tratamiento. Las adquisiciones de 4 se-
gundos, como ya se habia especificado anteriormente, lo que permite adquirir datos a
lo largo de todo el protocolo de CXL.

De esta manera, el sistema OCE puede registrar en tiempo real las variaciones de
los pardmetros biomecanicos inducidos por las gotas de riboflavina y por la exposicién
a la luz UV en los distintos protocolos de CXL.
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FIGURA 5.3 Diagrama del brazo de muestra del sistema OCE con el médulo de luz UV-A, mos-
trando como se acopla la trayectoria éptica del haz de escaneo con el haz UV-A, y en el mismo
camino el ACUS, en linea roja se muestra el haz de escaneo (1300 nm), en violeta el haz UV-A
(365nm).

FIGURA 5.4 Arreglo experimental de CXL en cérneas porcinas ex vivo. Se visualiza la aplicacién
de riboflavina bajo iluminacién UV-A (365 nm) acoplado al sistema OCE que registra la respues-
ta a la excitacion mecédnica del ACUS en tiempo real.

5.2.2. Preparacion de la muestra

Las muestras utilizadas son cérneas porcinas ex vive. Se tiene los globos oculares
frescos adquiridos en un matadero local v se conservan a temperatura de aproxima-
damente 4°C hasta su uso. Antes de realizar las mediciones, los globos oculares fueron
cuidadosamente limpiados del tejido conjuntivo, cuidando la integridad de la superficie
corneal. Existen protocolos de CXL que requieren que se retire el tejido epitelial (EPI
OFF), para lo cual se retiro dicho tejido con la ayuda de una espatula metalica evitando
dafo en el estroma corneal.

Para realizar las mediciones, los ojos de porcino se montaron en un soporte
disefiado para fijar la posicién del globo ocular y permitir el acoplamiento al sistema de
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control de IOP, descrito ya anteriormente, con el cual se mantuvo controlada la presion
a 15mmHg.

5.2.3. Medicién experimental

El experimento consistié en la comparacién del comportamiento biomecdnico
dependiente del tiempo en cérneas porcinas ex vive, empleando diferentes protocolos
de cross-linking corneal (CXL) mediante elastografia déptica basada en ondas (wave-
based OCE). El procedimiento se llevé a cabo bajo condiciones controladas de presién
intraocular (IOP) de 15 mmHg.

Se utilizé un protocolo epithelium-off (EPI-OFF), en el cual se retiré el epitelio
de la superficie corneal antes de la instilacién del fotosensibilizador (riboflavina). La
solucién de riboflavina empleada fue al 0.1% en base de dextrano al 10 %, marca
Ribocross TE, de la empresa IROMED GROUP (Roma, Italia).

En total, se emplearon 12 cérneas porcinas distribuidas entre los tres protocolos
de CXL propuestos, con n = 4 coérneas por protocolo: Dresden (DRE), acelerado de
10 min (A10) y acelerado de 3 min (A03). La tabla 5.1 resume las caracteristicas de
cada protocolo en términos de irradiancia UV-A, fluencia total, tiempos de instilacién e
irradiacién de luz UV-A, y duracién total del experimento.

TABLA 5.1 Protocolos de cross-linking corneal (CXL) empleados en el estudio.

Protocolos DRE Al10 A03
Irradiancia UV-A 3 mW/em? 9 mW/em? 30 mW/cm?
Energia total 54J/cm? 5.4J/cm? 5.4 J/cm?
Instilacién 30 min 30 min 30 min
Instilacion + Irradiaciéon UV-A 30 min 10 min 3 min
Post-tratamiento 30 min 30 min 30 min
Tiempo total 90 min 70 min 63 min

Durante la medicién, las muestras se colocaron sobre un soporte que permitio
fijarlas adecuadamente para realizar las adquisiciones con el sistema OCE. La ldmpara
UV-A y el haz del OCT se alinearon coaxialmente sobre el dpex corneal. El tiempo
de adquisicién del sistema OCE fue de aproximadamente 4 s, segtin los pardmetros
configurados, siendo este intervalo suficiente para registrar las mediciones durante la
totalidad de cada protocolo.

El proceso experimental se dividié en tres etapas principales: (1) la etapa de
instilacién de gotas de riboflavina, (2) la etapa de instilacién e irradiacién con luz UV-
A, v (3) la etapa de post-tratamiento. A lo largo de estas tres fases se realizaron las
adquisiciones interferométricas correspondientes para el andlisis biomecanico.

5.2.4. Procesamiento y andlisis de los datos

El procesamiento de los datos OCE se realizd siguiendo la misma metodologia
descrita en la seccién 4.3.4 para el andlisis temporal de la rigidez corneal inducida por
los diferentes protocolos de CXL. Se procesd los datos a partir de los mapas espacio
tiempo generados para los ocho meridianos en la cdrnea, tal como se especifica para el
protocolo de adquisicién de multimeridianos.

68




Entonces, de los mapas espacio tiempo se estimaron las velocidades de fase de
la propagacion de ondas en el tejido corneal, corneas porcinas ex vivo, se aplica la
transformada de Fourier (FT) bidimensional para estimar la velocidad de onda, esto se
realiza para cada frecuencia de excitacién, para cada muestra, repeticién y protocolo.

Luego se estima el & empleando el modelo mRLFE, asumiendo que la cérnea
se asemeja a una placa delgada isotrépica y las condiciones de contorno aire tejido y
humor acuoso (agua).

El espesor de la cérnea porcina ex vivo se calculd a partir de las imdgenes estruc-
turales del OCT asociadas a cada medicidn, calculando el promedio sobre las posiciones
axiales correspondientes al eje dptico. Los valores de velocidad de fase y espesor prome-
dio se usaron para estimar el mddulo G por frecuencia e IOP, generando asi las curvas
de dispersién que permitieron comparar los pardmetros biomecdnicos pre, durante y
post tratamiento de CXL.

Se calcula entonces los promedios y desviaciones estindar de GG y del espesor
para las 12 cérneas medidas (4 por protocolo). Los resultados se organizaron por ti-
po de protocolo (Dresden, A10, A03), lo que permitié estimar el efecto temporal del
tratamiento de CXL en la rigidez y grosor corneal.

5.3. Resultados

5.3.1. Cambios temporales del espesor corneal

La figura 5.8 muestra la evolucién temporal del espesor corneal normalizado

Th(t)
Th[;
largo del tiempo a partir de las imdgenes estructurales de OCT, y T'hy representa el
espesor inicial (t = 0). Se presentan los resultados para los tres protocolos de CXL
evaluados: Dresden (DRE), Acelerado de 10 min (A10) y Acelerado de 3 min (A03). En
los tres casos se observa una disminucién progresiva del espesor corneal a lo largo del
tratamiento, asociada posiblemente a la deshidratacion del tejido durante las etapas de
instilacion e irradiacién UV-A, asi como al uso de la riboflavina con base de dextrano,

que tiende a reducir el grosor corneal por su efecto osmotico.

En el protocolo Dresden (figura 5.5), la disminucién del espesor corneal fue mds
gradual, con una variacién aproximada del 15% al final del tratamiento (90 min). La
pendiente media durante la fase de irradiacién UV fue my, = —1,06 x 10~*min !,
reflejando una pérdida de espesor moderada debido a la baja irradiancia (3 mW/cm?)
y el tiempo de exposicién prolongado (30 min). Durante la etapa de instilacion, el ritmo
de cambio fue mg;, = —1,92 x 10 *min~", mientras que en la fase de postratamiento se
redujo a mpy, = —4,98 x 107 min !, evidenciando una tendencia hacia la estabilizacién
del espesor.

Para el protocolo Acelerado de 10 min (figura 5.6), el ritmo de reduccién fue
mayor (mg, = —2,67 x 107° min~'), reflejando el efecto de una irradiancia tres ve-
ces superior (9 mW/cm?) aplicada durante un tiempo mds corto (10 min). El espe-
sor promedio al final del tratamiento se redujo aproximadamente un 20 % respec-
to al valor inicial. Durante la etapa de instilacion se observé un ritmo de cambio de
mp, = —2.79 x 10-*min~", y en la fase de postratamiento se mantuvo una disminucién
maés leve (mg;, = —1,10 x 10-* min~"), indicando que el efecto de reduccién continta
antes de estabilizarse.

, donde Th(t) corresponde a las mediciones de espesor corneal obtenidas a lo
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Normalized Thickness (Th(t)/Th0) for the Dresden CXL (DRE),
in ex-vivo porcine corneas (n=4), with Th0 = 922.7£10.020 pm
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FIGURA 5.5 Cambio temporal del espesor corneal normalizado T,I( ) durante el tratamiento
0

de CXL Dresden (DRE). Th(t) corresponde a las mediciones de espesor corneal a lo largo del
tiempo obtenidas de las imédgenes estructurales de OCT. Thy es la medida del espesor inicial
(t = 0). SE: error estandar. my,: pendiente (min ).

Normalized Thickness (Th(t)/Th0) for the Accelerated 10 min CXL
(NO), in ex-vivo porcine corneas (n=4), with Th0 = 1044.9£4.441 ym
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FIGURA 5.6 Cambio temporal del espesor corneal normalizado #E) durante el tratamiento
0

de CXL acelerado de 10 minutos (A10). Th(t) corresponde a las mediciones de espesor corneal
a lo largo del tiempo obtenidas de las imdgenes estructurales de OCT. Thy es la medida del

espesor inicial (t = 0). SE: error estandar. myy,: pendiente (min~—').

El protocolo Acelerado de 3 min (figura 5.7) mostré la pérdida mds rapida de

espesor corneal (mr, = —3,54x107% min~"), con una reduccién aproximada del 25 % al
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Normalized Thickness (Th(t)/Th0) for the Accelerated 3 min CXL
03), in ex-vivo porcine corneas (n=4), with Th0 = 989.1£1.493 pm
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FIGURA 5.7 Cambio temporal del espesor corneal normalizado TIE ) durante el tratamiento de
0

CXL acelerado de 3 minutos (A03). Th(t) corresponde a las mediciones de espesor corneal a lo
largo del tiempo obtenidas de las imédgenes estructurales de OCT. Thy es la medida del espesor

inicial (¢ = 0). SE: error estdndar. myy,: pendiente (min~").

final del tratamiento. La combinacién de una irradiancia UV-A mas alta (30 mW/cm?) y
un tiempo de exposicién muy corto (3 min) provocs una disminucién més pronunciada
del espesor en las cdrneas porcinas ex vivo. Durante la etapa de instilacién, la pendiente
observada fue mp, = —2.78 x 10~*min !, y en la fase de postratamiento fue mp;, =
—9,39x 10~ min~", lo que sugiere que el efecto osmético de la riboflavina con dextrano
continda activo tras la irradiacion antes de que el espesor se estabilice.

La comparacién general del cambio de espesor entre los tres protocolos (figura
5.8) muestra que todas las curvas presentan una tendencia decreciente con tres etapas
bien definidas: (1) la etapa de instilacién de riboflavina con dextrano, caracterizada
por una reduccidn inicial suave asociada al efecto osmdtico del dextrano; (2) la etapa
de instilacion e irradiacién UV-A, donde la activacion del fotosensibilizador produce
una pérdida de espesor mds pronunciada, dependiente de la potencia de irradiancia; y
(3) la etapa de postratamiento, donde el espesor comienza a estabilizarse en los tres
protocolos.
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1 Variation of Thickness over Time for Different Cross-Linking Protocols
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FIGURA 5.8 Comparacién del cambio temporal del espesor corneal normalizado T, para los
o

protocolos de CXL evaluados: Dresden (DRE), Acelerado de 10 min (A10) y Acelerado de 3 min
(A03). Th(t) corresponde a las mediciones de espesor corneal a lo largo del tiempo obtenidas
de las imédgenes estructurales de OCT. Thy es el espesor inicial (t = 0). SE: error estdandar.
mry,: pendiente (min1).

5.3.2. Cambios de la velocidad de propagacién de onda

La figura 5.12 muestra el cambio temporal de la velocidad de propagacién de
onda normalizada ﬂ para los tres protocolos de CXL evaluados: Dresden (DRE),
CLO
Acelerado de 10 min (A10) y Acelerado de 3 min (A03). En todos los casos se observa
un aumento progresivo de la velocidad a medida que avanza el tiempo de tratamiento,
lo que refleja un incremento en la rigidez corneal asociado a la formacién de enlaces
covalentes entre las fibrillas de coldgeno del estroma corneal.

En el protocolo Dresden (figura 5.9), la velocidad aumenté desde [—L = 1,0 has-
CLo

ta aproximadamente 1.25 al final del tratamiento (90 min). Este cambio corresponde a
una respuesta biomecdnica estable, con una pendiente durante la etapa de irradiacién
UV-A de m,, = 7,24 x 10~*min ', atribuida a la irradiancia de 3 mW/cm? aplicada du-
rante 30 min. Durante la etapa de instilacién, la pendiente fue m., = 1,59 x 10~*min™"
mientras que en la fase de postratamiento el incremento de la velocidad comenzé a es-
tabilizarse con m,, = 1,87 x 10~ * min~".

En el protocolo Acelerado de 10 min (figura 5.10), el incremento de la velocidad
normalizada ((—L fue mds pronunciado durante la fase de irradiacién, con una pendien-

~L.0

te de m,, = 1,11 x 10~ *min~". Esto refleja una respuesta mecdnica mas rdpida debido
a la irradiancia tres veces superior (9 mW/cm?) aplicada durante un tiempo de expo-
sicién menor (10 min), manteniendo la misma fluencia total de energia (5.4 J/cm?)
que el protocolo Dresden. En la etapa de instilacion de riboflavina, la pendiente fue
me, = 2,74 x 10-*min™", y en la fase de postratamiento el aumento de velocidad co-

72




Normalized Lamb-wave speed (CL(t)/CLO) for the Dresden CXL (DRE),
in ex-vivo porcine corneas (n = 4), with CL0 = 5.051%0.085 m/s
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FIGURA 5.9 Cambio temporal de la velocidad de onda normalizada A durante el tratamiento
CLO
de CXL Dresden (DRE). ¢ () corresponde a las mediciones de velocidad de propagacién de la
onda Lamb a lo largo del tiempo. ¢y o representa la velocidad de propagacion inicial (1 = 0).

SE: error estandar. m,., : pendiente (min™").

Normalized Lamb-wave speed (CL(t)/CL0) for the Accelerated 10 min CXL
{q{o), in ex-vivo porcine corneas (n = 4), with CLO = 4.637+0.045 m/s
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FIGURA 5.10 Cambio temporal de la velocidad de onda normalizada &

miento de CXL acelerado de 10 minutos (A10). ¢ (1) corresponde a las medlcmnes de veloci-
dad de propagacion de la onda Lamb a lo largo del tiempo. ¢ representa la velocidad inicial

(t = 0). SE: error estandar. m,, : pendiente (min~1).

menzd a estabilizarse con m,, = 2,14 x 107 min ™.
El protocolo Acelerado de 3 min (figura 5.11) mostrd un incremento mas rdpido
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Normalized Lamb-wave speed (CL(t)/CLO0) for the Accelerated 3 min CXL
(lA_?B), in ex-vivo porcine corneas (n = 4), with CLO = 4.591+0.053 m/s
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FIGURA 5.11 Cambio temporal de la velocidad de onda normalizada

°L0
miento de CXL acelerado de 3 minutos (A03). ¢ (t) corresponde a las mediciones de velocidad
de propagacién de la onda Lamb a lo largo del tiempo. ¢p representa la velocidad inicial
(t = 0). SE: error estdndar. m,, : pendiente (min™').

en la velocidad normalizada —— durante los primeros 40 min, seguido de una etapa
CL.0
de estabilizacion. Durante la etapa combinada de instilacién e irradiacién UV-A, la pen-

diente fue m,, = 1,73 x 10~2min"", indicando un cambio mas abrupto de velocidad
asociado a la alta irradiancia (30 mW/cm?) y corto tiempo de exposicién (3 min). En
la etapa de instilacién, la pendiente fue m,, = 3,57 x 10 *min ', y en la fase de pos-
tratamiento se observé una tendencia de estabilizacién con m,, = 1,14 x 1073 min~".

La comparacion entre los tres protocolos (figura 5.12) confirma que todos mues-
tran un incremento progresivo de la velocidad de propagacién de onda, lo cual indica
un aumento en la rigidez del tejido corneal. El protocolo Dresden presenta una evolu-
cién mas sostenida y gradual durante el tratamiento y el postratamiento, mientras que
los protocolos acelerados (A10 y A03) evidencian respuestas mas rapidas, con pendien-
tes mayores durante las etapas de instilacién e irradiacion, directamente relacionadas
con la mayor potencia de irradiancia UV-A aplicada.
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| _¥arialion of Wave Speed over Time for Different Cross-Linking Protocols
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FIGURA 5.12 Comparacién del cambio temporal de la velocidad de onda normalizada r:'j
L0

para los tres protocolos de CXL evaluados: Dresden (DRE), Acelerado de 10 min (A10) y Ace-
lerado de 3 min (A03). cL(t) corresponde a las mediciones de velocidad de propagacién de la
onda Lamb a lo largo del tiempo. ¢z es la velocidad inicial (t = 0). SE: error estandar. m,.
pendiente (min~!).

5.3.3. Cambios temporales en la rigidez corneal

La figura 5.16 muestra la evolucién temporal del médulo de corte normalizado
Gt . , . .
—— durante los tratamientos de CXL en cdrneas porcinas ex vivo para los tres protoco-

losnevaluados: Dresden (DRE), Acelerado de 10 min (A10) y Acelerado de 3 min (A03).
En todos los casos se observa un aumento progresivo de G a medida que transcurre
el tiempo, lo que evidencia un incremento de la rigidez del tejido corneal asociado a
la formacién de enlaces covalentes entre las fibrillas de coldgeno durante la etapa de
irradiacién UV-A.

En el protocolo Dresden (figura 5.13), G aumenta desde

G

= 1,0 hasta valores
e
cercanos a 2.4 al finalizar el experimento (90 min). Este incremento refleja un endure-

cimiento progresivo asociado a la irradiancia de 3 mW/cm?® aplicada durante 30 min, lo
que favorece una absorcién mds profunda de la riboflavina en el estroma. La pendiente
durante la instilacién de riboflavina fue mg = 7,19%10~* min ' (30 min). En la etapa de
instilacién + irradiacién UV-A se observé un cambio mayor (mq = 3.66 x 10~?min™").
En el postratamiento (30 min), sin gotas ni UV-A, la variacion tendio a estabilizarse
(me = 2,65 x 107 min™").

En el protocolo Acelerado de 10 min (figura 5.14), el incremento de % fue
mds rapido durante la irradiacién, con mg = 5,05 x 10~ min !, alcanzando en el total
del experimento valores cercanos a 2.0. Este comportamiento se atribuye a la mayor
irradiancia (9 mW/cm?) aplicada en menor tiempo (10 min), manteniendo la misma
fluencia total (5.4 J/cm?) que DRE. Durante la instilacién la pendiente fue mea = 1,10 x

1

75




Normalized shear modulus (G(t)/G0) for the Dresden CXL (DRE),

in ex-vivo porcine corneas (n=4), with G0 = 58.50241.829 kPa
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FIGURA 5.13 Cambio temporal del médulo de corte normalizado

durante el protocolo

el
de CXL Dresden (DRE). (G(t) corresponde a las mediciones del médulo de corte a lo largo del
tiempo. Gy es el médulo de corte inicial (t = 0). SE: error estdndar. m¢;: pendiente (min~1).

Normalized shear modulus (G(t)/G0) for the Accelerated 10 min CXL
-)WD)’ in ex-vivo porcine corneas (n=4), with G0 = 43.609+1.488 kPa
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FIGURA 5.14 Cambio temporal del médulo de corte normalizado
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durante el protocolo de

0
CXL acelerado de 10 minutos (A10). G(t) corresponde a las mediciones del médulo de corte a
lo largo del tiempo. (7 es el médulo de corte inicial (t = 0). SE: error estdndar. mg;: pendiente

(min~1).

1072 min~!

y, en el postratamiento, mg = 1,40 x 102 min~

1

la reticulacién persiste antes de estabilizarse.
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Normalized shear modulus (G(t)/G0) for the Accelerated 3 min CXL (A03),

2i|('| ex-vivo porcine corneas (n=4), with G0 = 44.215+1.420 kPa
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FIGURA 5.15 Cambio temporal del mdédulo de corte normalizado ——= durante el protocolo de

70
CXL acelerado de 3 minutos (A03). G(t) corresponde a las mediciones del médulo de corte a lo
largo del tiempo. Gy es el médulo de corte inicial (f = 0). SE: error estindar. m;: pendiente
(min—1).

G
En el protocolo Acelerado de 3 min (figura 5.15), la variacién de a mostré
70

la respuesta mds rapida durante la etapa de instilacién + irradiacién UV-A, con la
pendiente mds alta entre los protocolos: mg = 8,63 x 10->min~". Esto sugiere un in-
cremento inicial mds abrupto, probablemente concentrado en capas mds superficiales
del estroma debido a la alta irradiancia (30 mW/cm?) v el corto tiempo de exposi-
cién (3 min). En instilacién se observé mg = 1,51 x 10->min~" y en postratamiento
me = 7,38 x 107" min~", consistente con una tendencia a la estabilizacién.

En conjunto (figura 5.16), los tres protocolos incrementan la rigidez corneal,
con diferencias en la cinética del cambio: DRE presenta el mayor aumento acumulado
de G y una evolucion sostenida; A10 y A03 exhiben pendientes mas altas durante la
irradiacién (respuesta mas rapida), pero con efectos posiblemente mas superficiales
que limitan la variacién global respecto a DRE.
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_Variation of Shear Modulus over Time for Different Cross-Linking Protocols
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FIGURA 5.16 Comparacién del cambio temporal del médulo de corte normalizado - para
()

los protocolos de CXL evaluados: Dresden (DRE), Acelerado 10 min (A10) y Acelerado 3 min
(A03). Gi(t) corresponde a las mediciones del mddulo de corte a lo largo del tiempo. G es el
modulo de corte inicial (t = 0). SE: error estandar. m¢;: pendiente (min™1).

5.4. Discusion y conclusiones

El andlisis de la variacién temporal del G(¢) permite evidenciar los cambios bio-
mecanicos generados por los tres protocolos de CXL evaluados en cérneas porcinas
ex vivo (tabla 5.2). Durante la etapa de instilacion mds irradiacion, el protocolo Dres-
den produjo el mayor incremento del médulo de corte con AGyy = 95,64 4+ 11,02%
(p < 0,001), seguido de los protocolos acelerados A10 con 33,93 &= 547 % y A03 con
24,30 4 7,02 %. Estos resultados confirman que el tiempo de exposicién a la luz UV-A es
un factor critico para la eficacia del entrecruzamiento del coldgeno en el estroma cor-
neal. Una mayor irradiancia no necesariamente se traduce en un aumento proporcional
de la rigidez, lo que indica que el proceso fotodinamico subyacente al CXL no es lineal
con la dosis de energia aplicada [46-48].

La pendiente temporal del médulo de corte (m) durante la irradiacién mues-
tra un comportamiento inverso (p < 0,05), siendo significativamente mayor en el
protocolo A03 (86,35 x 107* min~!), seguida por A10 (50,50 x 10~ min~!) y DRE
(36,61 x 10~3 min~'). Esto indica que, aunque los protocolos acelerados inducen un
aumento mds rapido de rigidez, su duracién limitada de irradiacién impide alcanzar el
mismo nivel total de entrecruzamiento que el protocolo estandar, en concordancia con
lo reportado en estudios ex vivo y clinicos previos [49-52].

De acuerdo con lo reportado por Seiler et al. [47] y Raiskup et al. [46], la pérdi-
da de eficacia en los protocolos acelerados se explica por limitaciones fisicoquimicas en
el proceso de CXL. La ley de reciprocidad de Bunsen-Roscoe, que asume que la dosis to-
tal de energfa determina el efecto fotodindmico, no se cumple linealmente en la cérnea.
A irradiancias altas, el consumo de oxigeno en el estroma excede su tasa de difusion,
reduciendo la concentracién disponible y afectando la generacion de especies reactivas
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TABLA 5.2 Comparacién de los resultados de los protocolos de CXL, mostrando sus respectivas
caracteristicas: irradiancia UV-A, energfa total, médulo de corte inicial (7, incremento de (7
durante la irradiacién UV, pendiente m durante la irradiacién, y espesor corneal promedio
Tho.

Caracteristica DRE Al10 A03
Irradiancia (mW/cm?) 3 9 30
Duracién UV (min) 30 10 3
Energia total (J/cm?) 5.4 5.4 5.4

Gy (kPa) 58.50 + 1.83 43.61 +1.49 44,22 + 1.42
AG durante UV (%) 05.64 4+ 11.02 3393 +£5.47 24.30 + 7.02
me en UV (x10~% min—!) 36.61 50.50 86.35

AG total (%) 138.61 + 12.67 120.49 +7.93 101.30 + 12.33
Thq (pem) 922.7 +10.02 10449 £ 4.44 989.1 + 1.49
ATh total (%) —10,73 £ 0,61 —15,34 £ 0,25 —13,09 £ 0,15

necesarias para la formacién de enlaces covalentes entre las fibrillas de coldgeno. Co-
mo resultado, los protocolos acelerados producen una reticulacién menos profunda y
menos eficiente, a pesar de mantener la misma fluencia total (5,4 J/cm?).

Ademds, el menor tiempo de irradiacién limita la difusién efectiva de riboflavina
hacia capas mas profundas del estroma, concentrando la rigidez en la zona anterior.
Este comportamiento también ha sido observado mediante elastografia éptica y mi-
croscopia Brillouin [22, 23, 27, 48], confirmando que los protocolos acelerados logran
incrementos rapidos pero de menor uniformidad y profundidad biomecanica.

Asimismo, se observaron diferencias significativas en m; entre las etapas experi-
mentales (p < 0,01). Los protocolos acelerados (A10 y AO3) mostraron respuestas mas
abruptas y supetficiales entre la etapa de irradiacién y la de estabilizacién, mientras
que el protocolo Dresden evidencié una respuesta sostenida y homogénea, reflejando
un entrecruzamiento mds profundo y estable del estroma.

El analisis global muestra que el incremento total del médulo de corte fue mayor
en DRE (AG g = 138,61 +12,67 %), seguido por A10 (120,49 +7,93%) y A03 (101,30 +
12,33%). Aunque todos los protocolos aplicaron la misma fluencia total de energia
(5.4 J/em?), estos resultados reafirman que la eficacia biomecdnica depende no sélo
de la energia total, sino también de la cinética de los procesos fotoquimicos y de la
disponibilidad de oxigeno durante la irradiacién [23, 46, 48].

Paralelamente, se observd una reduccion del espesor corneal durante los trata-
mientos, atribuida a la deshidratacién inducida por la solucién de riboflavina con dex-
trano. Las reducciones fueron mas notorias en los protocolos acelerados: A10 (—15,34+
0,25%) y A03 (—13,09 £ 0,15 %), frente a DRE (—10,73 £ 0,61 %), concordante con ob-
servaciones de estudios previos sobre el efecto osmético del dextrano [53, 54].

En conclusién, todos los protocolos de CXL produjeron un aumento significativo
de la rigidez corneal, pero los tratamientos acelerados no alcanzan la eficacia biome-
canica del protocolo Dresden. Este fendmeno se debe principalmente a la limitacién
cinética del consumo de oxigeno y a la menor profundidad de absorcidn de riboflavina
bajo alta irradiancia y corto tiempo. Para lograr resultados equivalentes, los protoco-
los acelerados requeririan una dosis de energia superior a 5.4 J/cm? o estrategias de
irradiacién optimizadas, como la modulacién temporal o espacial del haz UV-A, que
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mejoren la difusion y oxigenacidn del tejido corneal [23, 46, 47].
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Capitulo 6

Conclusiones y Recomendaciones

6.1. Conclusiones generales

El presente trabajo de tesis describe la implementacién de un sistema de OCE
para el estudio de la biomecdnica de los tejidos en condiciones fisioldgicas similares a
las de una cérnea humana real. Los resultados obtenidos en los diferentes experimentos
muestran que el sistema OCE, basado en el método de ondas guiadas de Lamb genera-
das mediante un mddulo de excitacién mecdanica (ACUS), permite realizar mediciones
de forma no invasiva y sin contacto. Este método facilita el registro de las propiedades
biomecanicas y ofrece una alta velocidad de adquisicion, lo que permite monitorear los
cambios biomecdnicos inducidos por tratamientos clinicos como el CXL.

El modelo mRLFE aplicado al analisis biomecanico permite estimar el médulo
de corte (¢ a partir de los datos de dispersion de las ondas de Lamb, el espesor corneal
y la frecuencia de excitacién aplicada con el ACUS. De esta manera, es posible realizar
una evaluacién detallada de la biomecdnica del tejido. El sistema OCE permite obtener
los parametros biomecanicos de la cdrnea asumiendo que ésta se comporta como una
placa delgada, isotropica y homogénea, con aire en su superficie superior y fluido en la
inferior, como se muestra en las figuras 4.10 y ??.

Los diferentes protocolos de tratamiento CXL, mostrados en la tabla 5.2, evi-
dencian que estos pueden generar un incremento en la rigidez corneal (). Los pro-
tocolos acelerados A10 y A03 presentan mayores tasas de reaccion, con valores de
86,35 x 10~*min~" para A03, 50,50 x 10~*min~" para A10 y 36,61 x 10~*min~" para
el protocolo Dresden (DRE). Sin embargo, los resultados muestran que el protocolo
DRE generd la mayor variacion en la rigidez corneal (95,64 + 11,02 %), seguido por A10
(33,93 £ 547%) vy A03 (24.30 £ 7,02 %) durante la etapa de irradiacién con luz UV.

Estos resultados indican que la relacién entre la potencia de irradiancia y el
tiempo de exposicion en el tratamiento no es lineal. Por tanto, los protocolos acelerados
podrian requerir una dosis total de energia UV superior a 5.4J/cm? para alcanzar una
efectividad comparable con la del protocolo estdndar de Dresden.

De esta forma, los objetivos planteados en el trabajo de investigacién se cumplie-
ron en su totalidad, se implementd un sistema de tomografia de coherencia dptica con
elastografia (OCE) de fuente de barrido de 1300 nm de longitud de onda y frecuencia
de muestreo de 200 kHz, con un transductor de ultrasonido acoplado al aire (ACUS)
que permite generar ondas de exitaciéon mecanica al tejido, de forma ni invasiva y sin
contacto, el sistema OCE es capaz de detectar y adquirir la informacién de la sefial de
interferencia y poder medir los parametros biomecanicos de la muestra.
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Se logro realizar la traslacién clinica, realizando la traslacién del sistema OCE de
un formato experimental a un formato clinico, esto se realizo mediante la integracion
de una plataforma motorizada que permite el movimiento del sistema en XYZ (rango de
recorrido de 100 mm por eje) en los rangos ideales para poder trasladarse y centrarse
correctamente en la muestra, por ejemplo trasladarse del ojo derecho de una persona
al ojo izquierdo sin nececidad que la persona se vuelva a posicionar en el sistema,
se agrego tambien una mentonera y soporte frontal para estabilizar la cabeza de la
persona, asi tambien se agrego un modulo para la fijacién de la vista del paciente,
sistema de Badal, compensando el estimulo de la vista segtn el error refractivo de la
persona. Entonces, esta configuracion de la traslacién clinica asegura poder realizar
mediciones repetibles, de forma comoda y segura para el paciente.

Se valido la capacidad del sistema OCE para estimar el G en diferentes condi-
ciones controladas, mediante los experimentos con los maniquis de silicona en forma
de cornea y con los modelos animales de cérneas porcinas ex vivo, mostrando con los
resultados que los parametros medidos como espesor, velocidad de propagacién de on-
da Lamb y los valores estimados de ¢ con el modelo mRLFE son coherentes con las
mediciones de los ensayos mecanicos y con los valores de la literatura.

Se demostrd que el sistema OCE implementado permite medir v detectar los
cambios biomecanicos inducidos por los diferentes tratamientos clinicos de los proto-
colos de CXL, comparando la variacién durante el tratamiento de los parametros de
espesor, velocidad y G, esto se realizo comparando los protocolos de CXL Dresden,
Acelerado de 10 minutos y Acelerado de 3 minutos.

En conclusion, los resultados permiten mostrar que todos los objetivos propues-
tos en el trabajo de investigacion se cumplen.

6.2. Recomendaciones de mejora

El sistema OCE implementado en este trabajo de tesis demostré una gran capa-
cidad para realizar adquisiciones biomecdnicas de manera eficiente y reproducible. Sin
embargo, existen diversas dreas de posible mejora.

Una de ellas es la integracién de modelos anisotrépicos y viscoeldsticos en los
estudios futuros, lo que permitiria un acercamiento mas realista al comportamiento bio-
mecanico de la cérnea humana. En comparacion con el modelo mRLFE, que asume un
comportamiento isotrépico del tejido, estos modelos avanzados podrian proporcionar
estimaciones mds precisas del médulo de corte GG, considerando que la cérnea presenta
anisotropia en su estructura fibrosa.

Otra linea de mejora es el desarrollo de una interfaz grafica para la configuracién
de los pardmetros de adquisicién en un formato clinico. Esto facilitaria una interaccién
mds intuitiva y prdctica para los usuarios en entornos médicos, permitiendo que pro-
fesionales de la salud, como oftalmélogos o técnicos, puedan configurar y operar el
sistema OCE de manera rdpida, segura y eficiente.

6.3. Trabajos futuros
Los trabajos futuros propuestos incluyen el estudio del comportamiento biome-
canico de corneas humanas in vivo, con el objetivo de realizar la deteccién temprana de

enfermedades como el queratocono. Con el sistema OCE propuesto es posible estudiar
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pardmetros biomecdnicos como la velocidad de propagacién de onda, el espesor cor-
neal y la rigidez, a frecuencias mas especificas. Por ejemplo, para estudios en corneas
humanas se propone una frecuencia de excitacién de 3500 Hz.

Teniendo en cuenta los pardmetros de adquisicién —A-lines, B-frames, No.Sync
y Clusters (ntimero de meridianos)— mostrados en la figura 3.14, el sistema se confi-
guro de la siguiente forma:

A-lines =250 — Ty = (250) (5 ps) = 1,25 ms
N, Sync = 50
B-frames = 100

Clusters (# meridianos) = 8

Entonces, el tiempo total de adquisicion se obtiene como:

Timery = [(A-lines + N, Sync) 5 ,us- - B-frames - # meridianos
Timery =128

De esta manera, el tiempo de adquisicién es de 1,2 segundos, lo cual mejora
la precisidén en las mediciones y permite evaluar el comportamiento biomecdnico en
menor tiempo. Esto haria el procedimiento mas confortable para el paciente y reduciria
artefactos que afectan las adquisiciones, como el parpadeo o las vibraciones causadas
por la respiracién.

A modo de ejemplo, se presentan dos adquisiciones realizadas en cérneas huma-
nas in vivo, mostradas en las figuras 6.1 y 6.2. La figura 6.1 corresponde a un ojo sano,
mientras que la figura 6.2 muestra un ojo afectado por queratocono.

FIGURA 6.1 Propagacion de la velocidad de fase en una cormea humana in vivo sin queratocono,
excitada con el ACUS a 3500 Hz. El promedio de velocidad es de 11.39 m/s con una desviacion
estandar de 0.443 m/s.

FIGURA 6.2 Propagacién de la velocidad de fase en una cornea humana in vivo con queratocono,
excitada con el ACUS a 3500 Hz. El promedio de velocidad es de 9.27 m/s con una desviacion
estandar de 1.245 m/s.

La comparacién entre corneas sanas y aquellas afectadas por queratocono se
presenta en la figura 6.3. En la figura 6.3(a) se muestra el mapa polar de la velocidad
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por meridianos de un ojo sano, mientras que en la figura 6.3(b) se observa el mapa
polar correspondiente a un ojo con queratocono. En esta tltima se aprecia una dismi-
nucion de la velocidad de las ondas Lamb, lo cual refleja la pérdida de rigidez del tejido
corneal.

a) 0J0 SANO b) o0 con querATOCONO
Phase speed (m/s) @ 3500Hz. Phase speed (m/s) @ 3500Hz.
90° 90

120 60°

150°

240° 300°
270°

Mean 11.39 m/s, STD 0.443 m/s. Mean 9.27 m/s, STD 1.245 m/s.

FIGURA 6.3 Velocidad de fase en cérneas humanas in vivo. Las imdgenes muestran el compor-
tamiento de la velocidad por meridianos, evidenciando la diferencia de propagacién en (a) ojo
sano y (b) ojo con queratocono.

Este estudio preliminar en cdrneas humanas in vivo demuestra que el sistema
OCE puede distinguir variaciones en la propagacién de onda asociadas a cambios en
la rigidez del tejido. Estos resultados son relevantes para el diagnéstico temprano del
queratocono y podrian contribuir al desarrollo de tratamientos que permitan intervenir
antes de que la enfermedad alcance estadios avanzados.
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