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DESCRIPCION
Polarimetro sensor compensado por birrefringencia no invasivo.

CAMPO DE LA INVENCION

La invencion presente trata de un sistema sensor polarimétrico compensado por birrefringencia y de un método. En
un aspecto, el sistema polarimétrico se utiliza para medir y compensar la birrefringencia de la cérnea cuando se
miden los niveles de glucosa en un ojo de un paciente.

ANTECEDENTES DE LA INVENCION

La diabetes Mellitus es una enfermedad cronica comun y seria, que afecta alrededor de 177 millones de personas en
todo el mundo, 17 millones de personas en los Estados Unidos, y es la cuarta causa de muerte mas habitual. Causa
complicaciones a largo plazo como por ejemplo enfermedades de las arterias coronarias, hipertension, retinopatia,
neuropatia y nefropatia. Las investigaciones indican que la auto monitorizacion de los niveles de glucosa de la
sangre previene o retarda el desarrollo de estas complicaciones a largo plazo. Un sensor de glucosa polarimétrico
Optico proporciona una forma de realizar la medida no invasiva de la concentracion de glucosa, reduciendo de esta
manera el dolor y las complicaciones asociadas con los métodos invasivos habituales.

La polarimetria para la deteccion de la concentracion analitica se ha utilizado durante muchos afos. Pohjola
demostré que la concentracion de glucosa en el humor acuoso del ojo esta correlacionada con la de la sangre. En
1982 March et al. fueron los primeros en proponer el uso de polarimetria para estimar indirectamente los niveles de
glucosa en sangre a través del humor acuoso del ojo. Encontraron que al objeto de medir rotaciones con una
sensibilidad de miligrado debido a la glucosa a niveles fisiologicos se requiere un polarimetro muy sensible y estable.
En la década pasada se ha realizado un trabajo considerable para el desarrollo de tal polarimetro. Coté et al.
informaron del potencial de sensibilidad al miligrado de la utilizacién de una técnica de fase verdadera. Este trabajo
fue seguido posteriormente por Cameron et al. que informaron de un polarimetro basado en Faraday utilizando una
técnica de retroalimentacion digital de bucle cerrado que proporciona una sensibilidad por debajo del miligrado.
Desde entonces, se han descritos diferentes variaciones polarimétricas por diferentes grupos para medir la
concentracion de glucosa. Chou et al. informaron de un polarimetro que utiliza un enfoque 6ptico heterodino con la
capacidad de detectar niveles de glucosa por debajo de 10 mg/dl; sin embargo, el sistema de bucle abierto no tenia
estabilidad debido a las fluctuaciones en la intensidad del laser y del ruido. Mas recientemente, Ansari et al.
propusieron un modelo tedrico que utiliza la reflexion de Brewster que sale del cristalino del ojo para medir la
concentracién de glucosa.

Aunqgue el humor acuoso del ojo contiene glucosa, también contiene otros componentes activos épticamente que
pueden contribuir a la rotacion éptica total. Para estimar la concentraciéon de glucosa en presencia de otros
componentes activos Opticamente, King et al. describieron el uso de un sistema multiespectra basado en celdas
Pockels I. Este trabajo fue seguido por Cameron et al. que utiliz6 un sistema multiespectral basado en Faraday que
demostré también el potencial para superar las rotaciones debidas a la presencia de otros componentes activos
Opticamente. Aunque la concentracién de glucosa en el humor acuoso se correlaciona con el de la sangre, existe un
retardo de tiempo de transporte entre la difusion de glucosa desde la sangre hasta la difusion en el humor acuoso. Si
tales mediciones deben suponer un beneficio para una persona diabética como un predictor fiable de la
concentracion del glucosa en sangre, el retardo de tiempo debe estar por debajo de 10 minutos. En 2001, Cameron
et al. midieron el retardo de tiempo de transporte en un experimentos con conejos y mostraron que este retardo esta
por debajo del umbral de 10 minutos. Mas recientemente, Baba et al. han demostrado que los efectos de la
temperatura y el pH son despreciables en el rango fisiolégico normal.

El principal problema que actualmente frena el desarrollo de un sistema polarimétrico viable para medir
indirectamente los niveles de glucosa en sangre en el humor acuoso del ojo es la birrefringencia de la cornea
asociada con el artefacto mévil. Dado que la birrefringencia de la cornea varia espacialmente, a medida que la
clrnea se mueve con respecto al haz de luz sensor, esta birrefringencia variable con el tiempo inducida por el
movimiento tiende a enmascarar la sefial de glucosa detectada.

Hasta el presente, la birrefringencia cérnea variable con el tiempo debido a artefactos en movimiento es el principal
factor que limita la medida polarimétrica de glucosa en el ojo en vivo que no esta resuelto por los polarimetro
sensores de glucosa actuales. El documento de Patente de U.S. N° 5,303,709 describe un sistema para facilitar la
diagnosis de enfermedades de la retina del ojo. Para minimizar los efectos de la birrefringencia cérnea, este sistema
utiliza un haz dispersado desde la retina acoplado a un retardador variable para reducir las contribuciones de
birrefringencia cornea sobre las medidas de las capas de la retina de fibra nerviosa. La implementacion de la
compensacion en la patente’709 incorporaba un sistema cofocal sensible a la polarizacion integrado en un
polarimetro de escaneo de la retina por laser. El documento Patente de los Estados Unidos n° 6,794,106 describe un
método y un sistema para cancelar el error de retardo en relacién con las medidas de las capas de fibra nerviosa de
la retina. Para conseguir ésto, cuatro medidas de retardo recogidas sobre una rotacién completa de un retardador de
media onda girado mecanicamente son promediadas para minimizar los efectos de la birrefringencia del sistema,
dejando una medida de retardo principal libre de desviaciones de polarizacion residual. En el documento de Patente
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de los Estados Unidos n° 6,356,036, se describia un sistema y un método para determinar la birrefringencia en el
segmento anterior (esto es, en la cérnea y en el cristalino) del ojo de un paciente. Este método implicaba utilizar un
haz de luz dispersado (esto es, reflejado) similar al descrito en "709 excepto porque la intensidad de la reflexion en
el cristalino del paciente a través de la imagen cofocal no es utilizada como referencia y la birrefringencia de todos
los segmentos del ojo que estan antes de la retina se determina utilizando un haz de polarizacién directo. En otras
palabras, ‘036 elimina la necesidad de un sistema de imagen cofocal y el polarimetro de escaneo laser es ahora
capaz de utilizar el mismo recorrido para medir la birrefringencia del segmento anterior del ojo. En relacién con la
invencién descrita aqui, un haz laser polarizado propagado, no dispersado, pasa directamente a través de la camara
anterior del 0jo y no interactla con la retina o el cristalino. Adicionalmente, el compensador esta unido a un sistema
de control autbnomo para compensar los efectos de birrefringencia coérnea en tiempo real

El documento US-A-2003/0233036 describe un aparato para determinar un nivel de glucosa de diagnostico en un
sujeto humano, comprendiendo el aparato: una fuente de luz que produce una luz colimada a una longitud de onda
seleccionada, dispuesta la luz colimada de manera que la luz colimada pase a través de una parte de un ojo del
sujeto y se refleje en el cristalino del ojo a un angulo seleccionado como luz seleccionada; un analizador de
polarizaciéon que mide una polarizacion de la luz reflejada que sale del ojo; un procesador de longitud de recorrido
gue determina la longitud del recorrido éptico dela luz reflejada dentro de un humor acuoso del o0jo; y un procesador
de nivel de glucosa que calcula una concentracion de glucosa en base a una polarizacion medida y a la longitud del
recorrido Optico determinado. El aparato puede incluir ademas un sustrato en el que al luz colimada, el analizador de
polarizacion, y el detector de longitud de recorrido estan dispuestos; un actuador que opera en el sustrato para
ajustar la orientacion del sustrato con respecto al 0jo; y un circuito de retroalimentacion que incorpora una salida del
analizador de polarizacion, el circuito de retroalimentacion que gobierna el actuador para disponer el sustrato a una
orientacion del sustrato seleccionada que minimiza la birrefringencia ocular. Mediante esta disposicion el efecto de la
birrefringencia cérnea en la medida del nivel de glucosa se minimiza.

De acuerdo con lo anterior, es un objeto de la invencion presente proporcionar un polarimetro sensor de glucosa no
invasivo mejorado que incorpore un nuevo método para superar los efectos de la birrefringencia cérnea, permitiendo
por tanto la realizacion de medidas de glucosa polarimétricas en vivo. Adicionalmente, una implementaciéon como la
descrita aqui permitira la deteccion de cualquier molécula activa 6pticamente en un medio o muestra en que la
birrefringencia sea un problema. Ademas, el enfoque a la compensacion de la birrefringencia puede ser
implementado en la mayoria de los tipos de polarimetros dpticos, distintos del tipo Faraday que se describe aqui.

La técnica anterior falla en proporcionar un sistema polarimétrico practico, con el que trabajar que pueda
proporcionar de manera consistente medidas del nivel de glucosa en los tejidos humanos. Existe una necesidad
grande pero no cubierta de un sistema fiable, y practico, que resuelva los problemas de la técnica anterior para
proporcionar un sistema no invasivo para medir los niveles de glucosa humanos.

Algunos sistemas de la técnica anterior no son no invasivos y ciertos sistemas basados en polarimetros, utilizados
para medir y analizar, pero no estan compensados en birrefringencia. Los sistemas no emplean un compensador de
birrefringencia, tampoco miden la birrefringencia cérnea en tiempo real. La habilidad para medir y compensar los
efectos de la birrefringencia permiten medidas de andlisis sin influencia del recorrido de la luz (por ejemplo,
situacion).

DESCRIPCION DE LA INVENCION

La invencién presente trata de un sistema y un método para compensar los efectos de la birrefringencia, y emplea
un analizador de birrefringencia optica para medir las contribuciones de la birrefringencia cérnea en tiempo real, y
proporcionar a continuacion una sefial de retroalimentacion a un sistema de compuesto electro-6ptico que elimina
las contribuciones encontradas en la muestra dada. La contribucion de la birrefringencia desaparece, reduciendo asi
significativamente el principal componente de error de las medidas polarimétricas.

En un aspecto de la invencidn presente proporciona un sistema definido por la reivindicacién 1.

En otro aspecto de la presente invencion proporciona un método definido por al reivindicacion 8. Caracteristicas
adicionales se definen en las reivindicaciones dependientes.

En un aspecto, la invencién presente trata de un sistema polarimétrico sensor de birrefringencia que comprende
unos medios para medir la rotacion de una sustancia en una muestra, y unos medios para calcular el valor del
retardo que necesita ser aplicado al compensador de birrefringencia al objeto de eliminar cualquier rotacion de un
vector de polarizacién debida a la muestra.

En ciertas realizaciones, los medios para medir la rotaciéon comprenden al menos un modulador Faraday, al menos
un compensador Faraday, al menos un analizador, al menos un detector, al menos un amplificador, y al menos un
controlador. Ademas, en ciertas realizaciones, al menos unos medios para calcular los valores de retardo que
necesitan ser aplicados al compensador de birrefringencia comprenden al menos un analizador circular, al menos un
detector, y al menos un controlador. El retardo es calculado y enviado como una entrada a la parte de compensacion
del controlador en el que el algoritmo de compensacion puede ser representado por la ecuacion diferencial: y(n) =

x(n) + y(n-1) en donde “y” es el retardo aplicado al compensador de birrefringencia y “x” es el retardo calculado, y en
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el que una vez completado, no hay componente polarizado circularmente y UGnicamente hay luz polarizada
linealmente y cualquier birrefringencia es compensada.

En otro aspecto la invencién presente trata de un método para superar la birrefringencia cérnea que comprende:
utilizar un parametro de Stokes circular. “V” para medir la compensacion de birrefringencia, y medir la concentracion
de glucosa usando un polarimetro sensor de glucosa basado en Farady.

Todavia en otro aspecto, la invencion presente trata de un método en vivo no invasivo para medir una concentracion
de una sustancia activa opticamente en un humor acuoso de un animal. El método comprende: alinear un
polarizador con un eje rapido del retardador inicial para minimizar los efectos de la birrefringencia cérnea anterior, en
el que un rayo laser polarizado pasa a través de la muestra de glucosa y la superficie cérnea posterior con un
retardo (d), y dividir el rayo laser en el que, al objeto de compensar la birrefringencia posterior antes de determinar la
rotacion de la glucosa, la luz de salida de la muestra y el retardador se separa en dos caminos por el divisor del rayo
de manera que un rayo pase a través de un analizador capaz de caracterizar al menos uno de los cuatro parametros
de Stokes (IQ,UV), y recibir el segundo de los rayos divididos en un modulador, y modular el vector de polarizacion
lineal del laser.

BREVE DESCRIPCION DE LOS DIBUJOS

La Figura 1 es una ilustracién esquematica de la técnica anterior de un polarimetro simple.
La Figura 2 es una ilustracion de los estados de polarizacion lineal a eliptico con una retardo variable.

La Figura 3a es una ilustracion esquematica de un polarimetro sensor de glucosa digital controlado por bucle
cerrado.

La Figura 3b es un diagrama de bloques de un médulo de compensacion de birrefringencia cérnea.
La Figura 4a es un diagrama de bloques de un sistema polarimétrico sensor de glucosa.

La Figura 4b es un a ilustracién esquematica de polarimetro compensado en birrefringencia cérnea que utiliza
un compensador de birrefringencia unico.

La Figura 4c es una ilustracién esquematica de un compensador de birrefringencia expandido que permite
tanto compensacion de birrefringencia anterior como posterior.

Las Figura 5a a 5d son gréaficos que muestran las concentraciones de glucosa reales versus predichas en
experimentos con agua con una dosis de glucosa hiperglucémica.

Las Figuras 6a — 6b son gréaficas que muestran las concentraciones de glucosa reales versus predichas para
experimentos con agua con dosis de glucosa hipoglucémica.

La Figura 7a es un grafico que muestra la amplitud detectada versus concentracion de glucosa sin
birrefringencia cérnea.

La Figura 7b es un grafico que muestra la amplitud detectada versus birrefringencia cérnea para una
concentracion de glucosa fija sin compensacion.

La Figura 7c es un grafico que muestra la amplitud detectada versus la birrefringencia cérnea para una
concentracién de glucosa fija y compensacion de birrefringencia.

La Figura 8 es un diagrama de flujo del controlador medidor de glucosa.

Las Figuras 9a y 9b son graficos que muestran los resultados de la simulacion para datos de glucosa
hiperglucémica compensados y no compensados.

Las Figuras 10a, 10b y 10c son graficos FFT que muestran el efecto de la rotacidon de la glucosa y de la
birrefringencia: la Figura 10a, sin ninguna solucion de glucosa; la Figura 10b, con una concentracion de
glucosa de 200 mg/dl; y la Figura 10c, con una concentracion de glucosa de 200 mg/dl y un retardo de 5
grados.

Las Figuras 11a, 11b y 11c son graficos de calibracion para los experimentos con agua con dosis de glucosa
no compensados (a) - (c).

las Figuras 12a, 12b y 12c son graficos de validacién para los experimentos con agua con dosis de glucosa
no compensados (a) - (c).

Las Figuras 13a, 13b y 13c son graficos de calibracion para los experimentos con agua con dosis de glucosa
compensados (a) - (c).
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Las Figuras 14a, 14b y 14c son graficos de validacion para los experimentos con agua con dosis de glucosa
compensados (a) — (c).

MEJOR FORMA DE LLEVAR A CABO LA INVENCION

En un aspecto de la invencién presente, se aplica polarimetria 6ptica al desarrollo de un sensor de glucosa no
invasivo. La polarimetria 6ptica se basa en la actividad 6ptica de la glucosa para girar la polarizacion lineal de la luz
gue es proporcional a la concentraciéon. La concentracion de glucosa en el humor acuoso contenido dentro de la
camara anterior del ojo proporciona una medida indirecta de la concentracion de glucosa en sangre. La
concentracion de glucosa en el humor acuoso del ojo esta correlacionada con la de la sangre. Al objeto de medir las
rotaciones con una sensibilidad de milésimas de grados debido a la glucosa a niveles fisiologicos, se requiere un
polarimetro muy sensible y estable.

Un problema con la utilizacion del humor acuoso del ojo como punto para medir es que tiene otros componentes
activos 6pticamente que pueden contribuir a la rotacion éptica global. Otros componentes activos Opticamente que
pueden estar incluidos en el humor acuoso del ojo incluyen acido lacteo, albimina y similares. Para una sustancia
dada, la longitud de onda, caracteristicas ORD y la composicién molecular de estas muestras necesitan ser
calculadas. Estas relaciones estan descritas en las siguientes paginas de esta especificacion. El otro problema con
la utilizacion del humor acuoso como medio sensor es el retardo de tiempo de transporte de la difusion de glucosa
desde la sangre al humor acuoso. Si tales medidas deben ser de utilidad para una persona diabética como un
predictor fiable de la concentraciéon de glucosa en sangre, el retardo de tiempo debe ser inferior a 10 minutos. Otro
problema adicional que actualmente perjudica la deteccién de glucosa polarimétrica en vivo con el ojo como punto
de muestreo es la birrefringencia de la cérnea asociada con un artefacto mévil. La cérnea es un material
birrefringente y la birrefringencia varia en funcion de la posicion en la cérnea. Esta birrefringencia de la cornea
asociada con el artefacto movil altera el estado de polarizacion del rayo de entrada, enmascarando asi la
caracteristica de la glucosa.

La invencion presente trata de un sistema y un método que solventan las variaciones en la birrefringencia de la
cornea. Adicionalmente, el sistema inventado descrito aqui compensa la birrefringencia de la cérnea y el angulo
azimutal de los ejes oOpticos rapido y lento de la cérnea.

Rotacion especifica.

Un rayo de luz estd compuesto de ondas electromagnéticas que oscilan en perpendicular a la direccién de la
propagacion de la luz. Normalmente, la luz existe en un estado no polarizado. La luz no polarizada tiene unas
oscilaciones electromagnéticas que suceden en un nuimero de planos infinito. Un dispositivo conocido como un
polarizador lineal transmite luz Gnicamente en un plano Gnico al mismo tiempo que elimina o bloquea la luz que
existe en otro planos. La luz que sale del polarizador es conocida como luz polarizada plana.

Las moléculas organicas quirales son moléculas que no contienen un plano estructural de simetria. El plano de
polarizacion de la luz gira a medida que se propaga a través de la muestra. Estas moléculas se conocen en su
conjunto como activas opticamente. Dependiendo de la confirmacion de las moléculas, el plano de polarizacion
puede ser girado tanto en el sentido de las agujas del reloj como en sentido contrario a las agujas del reloj. Las
moléculas que poseen la habilidad de girar la luz hacia la izquierda o en sentido contrario a las agujas del reloj se
denominan como levogiras (L-) y aquellas que giran la luz hacia la derecha o en el sentido de las agujas del reloj se
denomina dextrogiras (D+). La glucosa es una molécula activa 6pticamente dextrogira. La rotacion especifica de la
glucosa disuelta en agua de +52,6 °/(dm g/ml).

La ecuacion que relaciona la rotacion optica con rotacion especifica molecular es la ecuacion (1)

100
[a]ipﬂ = —I,E— (1)

en la que se calcula la rotacion especifica de un compuesto activo épticamente, siendo alfa la rotacién observada en
grados, L la longitud del recorrido en dm, y C es la concentracién de la muestra en gramos de masa por mililitro de
solucion.

= ko
o] = e @

Para una sustancia quiral dada, la dependencia de la longitud de onda de la rotaciéon especifica proporciona las
caracteristicas de Dispersiéon Rotativa Optica (ORD) de la molécula constituyente. Cada molécula activa 6pticamente
posee su curva ORD Unica conocida en base a su composicion molecular.
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La relacién entre la longitud de onda y la rotacion especifica esta descrita por la ecuacion de Drude. La ecuacién (2)
es una aproximacion de la ecuacion de Drude y es valida Unicamente fuera de la zona de absorcion de la molécula
de interés. Si la rotacion especifica de una molécula quiral es conocida para dos longitudes de onda diferentes, la
ecuacion (2) puede ser resuelta para ko ¥ Ao Y la rotacion especifica puede ser calculada para cualquier longitud de
onda dentro de esa zona. Otros tejidos del cuerpo pueden ser usados como puntos de medida. Pueden ser usados
los tejidos de la oreja, nariz, y las areas de piel fina entre los dedos de las manos y los dedos de los pies. Estos son
tejidos sin hueso. Si se utilizan, la longitud de onda y la composicién molecular deben ser calculadas para estos
puntos de medida.

Polarimetria

El instrumento Optico utilizado para medir la rotacién debida a una muestra activa 6pticamente es un polarimetro.
Los componentes principales de un polarimetro son una fuente de luz 10, un polarizador 12, un contenedor para la
muestra 14, un segundo polarizador 16 conocido como analizador, y un detector 18, como se muestra en la Figura 1.

A medida que el rayo pasa a través de la muestra, el plano de polarizacion girard de acuerdo con la concentracion
de la muestra y la longitud del recorrido en el contenedor. La cantidad de rotacion debida a la muestra se puede
determinar utilizando el analizador. Si el analizador estd orientado en perpendicular a la polarizacion inicial,
tedricamente no se transmitira ninguna luz si hay una muestra presente. Si a continuacion se introduce una muestra
activa Opticamente en el sistema, la intensidad de la luz transmitida sera proporcional a la magnitud de la rotacion en
la polarizacion debida a la muestra. Asi, la intensidad de luz detectada esta relacionada con la concentracion de la
muestra asumiendo una longitud del recorrido constante.

Polarimetria y el ojo como punto de muestra.

Para la deteccion de glucosa polarimétrica en vivo, se requiere una un punto de muestreo de adecuada. Muchos
tejidos del cuerpo, como por ejemplo la piel, son de naturaleza extremadamente dispersora. Este efecto de
dispersion tiende a despolarizar significativamente la luz haciendo dificil medir las pequefias rotaciones debidas a los
niveles fisioloégicos de glucosa. El ojo es unico en el sentido de que la cérnea proporciona una ventana de baja
dispersion al interior del cuerpo. La difusién o secrecion de glucosa en el humor acuoso del ojo se correlaciones con
los niveles de glucosa en sangre con un retardo de tiempo. Estas razones hacen que el ojo sea un punto de
muestreo preferida.

Aungue el 0jo no tiene practicamente dispersion y tiene una concentracion de glucosa correlacionada con la sangre,
también tiene sus propias desventajas como punto de muestreo. La principal desventaja es la birrefringencia variable
espacialmente de la cérnea asociada con el artefacto movil.

Birrefringencia cérnea.

Si las propiedades Opticas de una sustancia son las mismas en todas las direcciones sin importar su orientacion, se
dice que la sustancia es isotrépica. En muchas estructuras cristalinas y en algunas sustancias organicas las
propiedades Opticas no son las mismas en todas las direcciones y tienen mas de un indice de refraccion y estos
materiales se conocen como anisotrépicos.

La birrefringencia es una propiedad de las sustancias anisotrdpicas en las que existen dos indices de refraccion de
la luz diferentes orientados ortogonalmente, el indice de refraccion ordinario, n, (a lo largo del eje lento) y el indice
de refraccién extraordinario ne (a lo largo del eje rapido). La luz que es polarizada a lo largo del eje x experimenta un
indice de refraccion diferente, y por lo tanto viaja a una velocidad diferente a la que lo hace la luz polarizada a lo
largo del eje y. Esta diferencia en la velocidad de propagacion entre los componentes polarizados x e y inducen una
diferencia de fase. Dependiendo de la magnitud de los componentes y del retardo de fase relativo (&), se muestran
en la Figura 2 diferentes estados que varian desde lineal a eliptico.

La cornea es una sustancia anisotropcia birrefringente. La birrefringencia cornea es debida al estroma que esta
compuesto de hojas de lamelas que estan compuestas a su vez de fibras de colageno alienadas paralelas unas a
otras. Cada hoja de lamelas sucesiva esta orientada diferente con respecto a la capa anterior. Cada una de estas
capas contiene su propia birrefringencia inherente y el grado de disposicién de la lamela determina la birrefringencia
total. En muchos estudios se ha demostrado que la magnitud del retardo se incrementa a lo largo del radio hacia la
periferia de la cornea. La birrefringencia de la cérnea asociada con el artefacto moévil es el mayor problema al que se
enfrenta actualmente la medida de glucosa polarimétrica en vivo.

Polarimetro sensor de glucosa controlado por un bucle cerrado digital.

El diagrama de bloques del sistema utilizado para la deteccion de glucosa in vitro se muestra en la Figura 3a
(técnica anterior). Un diodo laser 20 que emite 1 mW de potencia a una longitud de onda de 670 nm (rojo) se utiliza
como fuente luz. El rayo laser es polarizado por un polarizador inicial 22 presente en el sistema Optico. La
modulacion del vector de polarizacién esta provista por un modulador Faraday 34 conducido por un generador de
funcién sinusoidal 26 a una frecuencia de 804 Hz y una profundidad de modulacién de +1°. En ciertas realizaciones,
se puede utilizar un amplificador de potencia 28 entre el generador de funcién 26 y el modulador de Faraday 24. esta
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sefial modulada se propaga a través de una celda contenedora de la muestra 30 construida de un cristal de grado
Optico con una longitud de recorrido de 1 cm. Un compensador Faraday 32 es utilizado a continuacion para
proporcionar una retroalimentacion de compensacion dentro del sistema. El proposito de este compensador 32 es
anular o eliminar cualquier rotacion debida a la glucosa. Siguiendo al compensador de Faraday 32 hay otro
polarizador 34 que funciona como un analizador. El analizador 34 transforma el vector de polarizacién modulado en
una modulacién de intensidad de acuerdo con la ley Malus. La intensidad se detecta mediante un detector de
fotodiodo de silicio 36 y se amplifica mediante un amplificador de banda ancha (no mostrado) que proporciona como
salida un voltaje proporcional a la intensidad de luz detectada. La salida del amplificador y la sefial modulada se
envian como entradas a un amplificador y a un programa de control a través de una tarjeta de adquisicién de datos
(DAQ). En ciertas realizaciones, el programa de control esta conectado a un pc 41, que ,a su vez, esta conectado
operativamente a una fuente de energia 42. El amplificador mide el componente de la sefial presente en la
frecuencia modulada, y en base a esta sefial, el controlador decide la accion a seguir al objeto de compensar
cualquier rotaciéon debida a la actividad optica de la muestra. La salida del controlador se aplica al compensador
Faraday 32 a través de una fuente de energia DC controlada por GPIB 42. Esta salida se utiliza para dirigir el
compensador de Faraday 32 para anular el sistema.

La intensidad de luz que se detecta por el sistema estéd dada por la ecuacion (3)

2
sin(@ ) - %ﬂ cos(2a 1) (3)

m

I= ¢2+%’”— +2¢6

en donde wy, es la frecuencia modulada, 6, es la profundidad de modulacién del modulador de Faraday, ® es la
diferencia en la rotacion debida a la glucosa y al compensador de Faraday. La sefial detectada consiste en un
término de corriente continua, un término de doble frecuencia, y la sefial de interés a una frecuencia modulada wn,
gue es utilizada como entrada al sistema de control.

Sistema de Stokes / Mueller para el sistema de compensacion de birrefringencia de cornea designado.

Un diagrama de bloques generalizado del modulo de compensacién de la birrefringencia cérnea del sistema
polarimétrico sensor de glucosa se ilustra en la Figura 3b.

Los principales componentes presentes en el sistema 6ptico compensador de birrefringencia son un laser, un
polarizador, un retardador (birrefringencia anterior), muestra, retardador (birrefringencia posterior), y el compensador
de birrefringencia. El uso del vector de Stokes y de la teoria de matriz de Mueller proporciona una manera de
modelar el sistema para calcular la birrefringencia. El modelo de Stokes / Mueller para este sistema 6ptico esta dado
por el siguiente sistema de matrices (Ecuacion 3.1).

Compensador de birrefingencia
I 1 0 0 0
Q| |0 cos’(2y,)+sin®(2y,)*cos(3,) sin(2y,)cos(2y,)(1-cos(3,))  -sin(2y,)sin(3,)
U| |0 sin(y,)cos(2y,)(1-cos(3,)) sin’(2y,)+cos?(2y,)*cos(,) cos(2y,)sin(8,)
\Y% 0 sin(2y,)sin(g,) cos(2y, )sin(3,) cos(3,)

Retardador posterior
1 0 0 0 (3.1)
0 cos’(2y)+sin’(2y)*cos(d)  sin(2y)cos(2y)(1-cos(8))  -sin(2y)sin(d)
0 sin(2y)cos(2y)(1-cos(8)) sin®(2y)+cos?(2y)*cos(8) cos(2y)sin(5)

10 sin(2y)sin(8) cos(2y)sin(3) cos(8)
Muestra Polarizador Laser
[1 0 0 0 05 -05 0 0f (1
|0 cosze,) sine,) 0[,1]-05 05 0 o]0
0 -sin(29,) cos(2g,) 0| 2{ 0 0 0 0|0
0 o0 o 1] Lo o o offo

En donde el sistema de matrices esta representado en orden inverso a la direcciéon de propagacion de la luz. “y” es
el angulo azimutal y “3” es el retardo debido al retardo posterior de la cornea, “ y1” es el angulo azimutal y “3;” es el
retardo debido al compensador de birrefringencia, ®4 es la rotacion debida a la glucosa. Este modelo no tiene en
cuenta el retardo inicial ya que su eje Optico esta alineado con el estado de polarizacion inicial. Inicialmente, el

7



10

15

20

25

ES 2 387 569 T3

compensador de birrefringencia no compensa el retardo, por lo que y1y 1 deben ser cero y la matriz de Mueller de
la compensacion debe resultar en una matriz de identidad. Por tanto, la luz polarizada elipticamente se representa
unicamente por el parametro de Stokes “V”, simplificando la ecuacion queda:

V= ?12-[— sin(6)sin(2y +24,)] (3.2)

Reordenando los términos en la ecuacion (3.2), y asumiendo que @4 es despreciable para los niveles de glucosa
fisiolégicos, el retardo & esta dado por:

=i}
5predictcd =S

sin(2y) (3.3)

En la ecuacion anterior, el parametro de Stokes “V” se detecta utilizando un analizador circular, tal como se describe
a continuacion.

Modelo de Stokes/Mueller para el sistema polarimétrico sensor de glucosa

En la figura 4a se ilustra un diagrama de bloques simplificado para un sistema polarimétrico sensor de glucosa. Los
componentes principales que estan presentes en el sistema Optico son un laser, un polarizador, una muestra, un
compensador de birrefringencia un modulador de Faraday, un compensador de Faraday, un analizador y un
detector. La utilizacién del vector de Stokes y de la teoria de matrices de Mueller proporciona un método para
modelizar el rayo de luz polarizada atravesando el sistema 6ptico. Para la medida de glucosa, el compensador de
birrefringencia anula cualquier retardo debido a la muestra. Por lo tanto, el efecto final es que las contribuciones del
compensador de birrefringencia y de la muestra se cancelan entre si, y por tanto la combinacién de las matrices de
Mueller de estos dos efectos resultan en una matriz de identidad de Mueller. Por simplificacion, eliminando el
compensador de birrefringencia y el retardo de la muestra del sistema oOptico, la representacion matricial del sistema
esta dado por:

Analizador Compensador Faraday

1 1100 2 v v v
o| 1|1 1 0 0| 0 cos-2¢,) sin(-2¢,) ©
Ul 2(0 0 0 0] |0 —sin(-2¢,) cos(-2¢,) 0
v 0 0 0 of |0 0 0 1
Modulador Faraday Muestra

1 0 0 0 1 0 0

«| 0 cos(=26, sin(@,, 1)) sin(-26,sin(@,1)) 0 (0 cos(2d,) sin(2¢,)
0 -sin(-26,, sin(@,t)) cos(-26, sin(@,f)) 0| [0 -sin(2d,) cos(2¢,)
0 0 0 1] |0 0 0

-0 O ©

Polarizador Laser
1
0
*
0
0

0
0

donde @s es la rotacion en la polarizacion debida a la compensacion de giro de Faraday, @4 es la rotacion debida a
la muestra activa opticamente, 6y, es la profundidad de modulacién, wn, es la frecuencia modulada y t es el tiempo.

Este sistema de matrices cuando se multiplica puede ser simplificado a la ecuacion siguientes
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I 1-cos(2¢,-2¢;-26,sin(e,t))
Q _ 1-cos(29,-2¢;-28, sin(@,,t))
U 0
\Y% 0

“

Aplicando la sustitucion ® = @4 — ®r y simplificando la ecuacion (4) ain més la intensidad viene dada por la ecuacion
5

I=%[sin2((p-9msin(mmt))] (5)

Si la ecuacion de intensidad (5) se simplifica ain mas y se hace se asume que sen(X) = x para x << 1, la ecuacion
(5) de mas arriba se puede reducir a:

1%[@’--z¢emsin(mmt)+9isin’<°Jmt>] ©

Aplicando la identidad de la ecuacién (6) anterior se llega a,

2 2 2
-.=2_+§-m-- 0 sin(w t -E’“—cos 2m_t 7

La ecuacion (7) de mas arriba describe la intensidad de luz, que es detectada por el sistema en cualquier instante de
tiempo. Como se puede ver, la sefal detectada consiste en un término de corriente continua, un término de doble
frecuencia, y la sefal de interés a la frecuencia modulada wm, que se utiliza como entrada al sistema de control.

Polarimetro sensor de glucosa compensado por birrefringencia de la cérnea.

La Figura 4b es una ilustracién esquematica de un polarimetro compensado por birrefringencia de la cérnea
utilizando un compensador de birrefringencia sencillo. El diagrama de bloques del polarimetro sensor de glucosa
compensado por birrefringencia de la cornea 50 se muestra en la Figura 4b. Una fuente de luz como pro ejemplo un
modulo laser de diodo rojo 52 se utiliza como fuente de luz. El laser 52 esta polarizado inicialmente mediante un
polarizador 54 y esta orientado de manera que se obtenga la maxima transmision. El polarizador 54 esta alineado
con el eje rapido del retardador inicial, que minimiza el efecto de la birrefringencia debida al lado anterior de la
cérnea. El rayo laser polarizado atraviesa a continuacion la muestra 56. La birrefringencia de la cérnea induce un
retardo de fase (8) en el rayo laser polarizado resultando en un cambio en el estado de polarizacién desde luz
polarizada linealmente a luz polarizada elipticamente y enmascarando la caracteristica de la glucosa. Al objeto de
compensar la birrefringencia, un compensador de birrefringencia 60, que es otro retardador electro-6ptico, aplica un
retardo que cancela cualquier efecto debido a la birrefringencia de la muestra.

El valor del retardo que se necesita aplicar al compensador de birrefringencia esta calculado para determinar el
parametro de Stokes de polarizacion circular “V”. Para calcular este parametro de Stokes, la luz polarizada
elipticamente es dividida en dos rutas mediante un divisor de rayo en linea de laser no polarizante 62. Una ruta pasa
a través de un analizador circular 64, que es una placa de un cuarto de onda seguida de un polarizador lineal a 45°,
capaz de caracterizar el parametro de Stokes de polarizacion circular “V”. Este rayo es dirigido a continuacién hacia
un detector 66. La salida del detector es digitalizada utilizando una tarjeta de adquisicion de datos (DAQ) 70. En
ciertas realizaciones, esta es la entrada a un programa controlador de retroalimentacién implementado utilizando un
PC 71. La salida de este controlador es un voltaje proporcional al retardo compensador de la birrefringencia. El
algoritmo de compensacion puede ser representado por la ecuacion de diferencia

y(n) = x(n)+ y(n—1) (8)
9
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Donde “y” es el retardo aplicado al compensador de birrefringencia y “x” es el retardo calculado. Una vez
completado, no hay componente de polarizacion circular y solamente hay luz polarizada linealmente; por lo tanto, se
compensa la birrefringencia debida al lado posterior de la cérnea.

En la otra ruta, el rayo laser polarizado linealmente es utilizado para medir la rotacién de la glucosa. Un modulador
Faraday 80 es utilizado a continuacién para modular el vector de polarizacion lineal del laser. El modulador Faraday
80 esta conducido por una fuente sinusoidal a 1058 Hz. Un compensador de Faraday 82 proporciona compensacion
de retroalimentacién dentro del sistema. El propdsito de este compensador 82 es anular o eliminar cualquier rotacion
del vector de polarizacion debido a la muestra de glucosa. A continuaciéon del compensador Faraday 82 hay otro
polarizador 84, conocido como el analizador, con su eje de transmisién orientado perpendicular al de la polarizacion
inicial 54. El analizador 84 transforma el vector de polarizacion modulado en modulacién de intensidad de acuerdo
con la ley de Malus. El rayo es dirigido a continuacion hacia un fotodetector 86 cuya salida es un voltaje proporcional
a la intensidad de luz detectada. La salida del detector 86 es amplificada a continuacién mediante un amplificador de
banda ancha (no mostrado).

La salida del amplificador y la sefial modulada son enviadas como entradas a un amplificador de bloqueo y a un
programa controlador a través de una tarjeta de adquisicién de datos 70. En ciertas realizaciones, el programa
controlador estd conectado operativamente con el PC 71. El amplificador de bloqueo mide al componente de la
sefial presente en la frecuencia modulada, al mismo tiempo que desprecia el ruido electromagnético de alta y baja
frecuencia. La intensidad que incide sobre el detector est4 dada por la ecuacion (8); se modela utilizando el vector
de Stokes y la teoria de matrices de Mueller, que se describe con detalle a continuacion.

2 2 2
I= %— + %’- — g0 sin(w 1) - %”— cosCw,t) (9)

En la ecuacion 9, ©n es la profundidad de modulacion, wm es la frecuencia modulada, t es el tiempo, y ® = &g — P;
donde @4 y ®; son las rotaciones en la polarizacion debidas a la muestra del glucosa y al compensador Faraday,
respectivamente. Como se puede ver en la ecuacion (9), la amplitud relativa del término sinusoidal en la frecuencia
modulada es proporcional a la rotacion debida a la muestra de glucosa asumiendo que no hay compensacién (®s =
0). Esto es utilizado como entrada al controlador, que fuerza la rotacién neta en la polarizacion a cero. La salida del
controlador se aplica al compensador Faraday a través de una fuente de energia de corriente continua controlada
por GPIB 92. Una vez completada, el voltaje de salida del controlador es proporcional a la concentracién de glucosa
de la muestra.

La Figura 4c es una ilustracion esquematica de una implementacion mas robusta del compensador de birrefringencia
de la cornea. En la Figura 4c, en lugar de utilizar un compensador de birrefringencia sencillo, como el ilustrado en la
Figura 4b, se implementan dos compensadores para compensar tanto los efectos de la birrefringencia anterior como
posterior de la muestra. Sin perjuicio del enfoque de la compensacion, el retardador de compensacion preferido es
un retardador de cristal liquido, pero se pueden emplear otros como por ejemplo un retardador mecénico o un
modulador fotoelastico (PEM). El recorrido del rayo laser polarizado puede variar. Aunque se prefiere uno paralelo a
los segmentos del ojo, puede ser empleado un recorrido perpendicular o0 a un angulo de la retina o del cristalino.

Programa controlador de glucosa en tiempo real.

En la Figura 8 se ilustra el diagrama de flujo del programa controlador de glucosa. Los amplificadores de bloqueo se
utilizan para detectar sefiales de corriente alterna muy pequefias, y se pueden hacer medidas precisas incluso
cuando la sefial esta oscurecida con un ruido muchas veces mayor. Utilizan una técnica conocida como deteccion
sensitiva de fase para dar como salida Unicamente el componente de la sefial a una frecuencia y fase de referencia
especifica. Las sefiales de ruido a frecuencias diferentes de la frecuencia de referencia son rechazadas y no afectan
a la medida.

La sefial de entrada al programa controlador es una sefial proporcional a la rotacion de polarizacion optica
detectada. El controlador de retroalimentacion aplica un voltaje proporcional a la rotacién de glucosa (esto es, al
voltaje de bloqueo) al compensador de Faraday, para tratar de anular la rotacion de polarizacion debida a la glucosa.
El programa controlador continua hasta que la salida de bloqueo esta lo bastante cerca de cero, lo que significa que
no hay ninguna componente de la sefial deseada en la frecuencia modulada. Una vez completado, toda la rotacién
de polarizacién 6ptica neta debida a la glucosa se elimina; por lo tanto, el voltaje de salida del controlador que se
aplica al compensador de Faraday es proporcional a la concentraciéon de glucosa de la muestra.

Ejemplo — deteccién de glucosa polarimétrica experimental.

El sistema sensor de glucosa basado en Faraday fué evaluado para una contribucién de birrefringencia cero para
dos juegos de rangos de concentracion hiperglucémicos 0 — 600 mg/dl e hipoglucémicos 0 — 100 ml/dl. Se utiliz6 una
regresion lineal cuadratica para calcular un modelo de calibracién para la prediccidon de glucosa. La validacion del
modelo de calibracion fue realizado utilizando un conjunto de datos independiente. En las Figuras 5a — d y las
Figuras 6a — d se representan en forma de grafica las concentraciones reales versus predichas de glucosa tanto
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para la calibracién como la para la validacion, respectivamente. Cada conjunto de datos posee un alto grado de
linealidad con todos los coeficientes de correlacion excediendo r = 0,9880. La desviacion del error de calibracién
estandar (SEC) y el error de prediccion estandar (SEP) son 5,4047 mg/dl y 5,4388 mg/d|, respectivamente.

El sistema compensado en birrefringencia se simulé para diferentes concentraciones de glucosa variando en pasos
de 50 entre 0 — 500 mg/dl sin una muestra birrefringente en el sistema 6ptico. Como se esperaba, el gréafico
concentracién de glucosa versus amplitud es un dibujo lineal en la Figura 7 (a). A continuacion, el sistema fue
evaluado con la presencia de un retardador variable como muestra (por ejemplo para simular la birrefringencia de la
cérnea); sin embargo, sin compensar la birrefringencia. Para este caso, la concentracion de glucosa dada es fija de
500 mg/ dl y el desfase se vari6 entre 0 — 29 en pasos de 0,01. Como se puede apreciar en la Figura 7(b), la sefal
detectada varia con la birrefringencia que enmascara la caracteristica de la glucosa. En el caso ideal sin
birrefringencia cérnea, la curva debe ser constante para una concentracion de glucosa fija.

Si el desfase debido a la cornea se calcula por la ecuacion (3.3) y se compensa utilizando el compensador de
birrefringencia, se puede ver que la amplitud ya no varia con el desfase y es una constante para una concentracion
de glucosa dada como se muestra en la Figura 7 (c). Por lo tanto, la birrefringencia de la muestra ya no afecta a la
medida de la rotacion de la polarizacién optica.

Ejemplo — polarimetro sensor de glucosa compensado por la birrefringencia de la cérnea no invasivo simulado.

Para comprender mejor la técnica empleada para la compensacion de la birrefringencia de la cornea y la medida de
glucosa, el sistema disefiado, como se describe en la Figura 4b, fue simulado en todos los aspectos. Ademas, el
andlisis de frecuencia en la sefial detectada fue realizado utilizando la transformada de Fourier rapida (FFT). El
programa de simulacién permitié que el usuario cambiara arbitrariamente la concentracion de glucosa asi como la
cantidad de birrefringencia de la cornea. Ademas, el simulador tiene la opcién de activar / no activar lo controles
tanto de glucosa como de birrefringencia de manera separada. El simulador fue ejecutado inicialmente para
diferentes concentraciones de glucosa y retardos. Se realizaron dos conjuntos de experimentos utilizando un rango
de concentracion de glucosa de 0 — 600 mg/dl en incrementos de 50 mg/dl, uno sin compensacion por birrefringencia
y uno tras la compensacion por birrefringencia. Los valores de retardo fueron elegidos aleatoriamente para
diferentes concentraciones de glucosa. Los gréaficos de calibracion para los datos compensados y no compensados
se muestran en las Figuras 9a y 9b. Como se esperaba, el conjunto de datos no compensado presenta un bajo
grado de linealidad con un coeficiente de correlacion r = - 0,1536. La SEC para los datos no compensados y
compensados es 1252 mg/dl y 0 mg/dl respectivamente. El salto de reducciéon de 1000 en el SEC tras al
compensacion demuestra la operacién del método de compensacion por birrefringencia de la cérnea presente.

Ejemplo — enmascaramiento de la birrefringencia de la cornea de la rotacion de la polarizacion de la glucosa.

El gréfico FFT en las Figuras 10a — c ilustra como la birrefringencia de la cornea enmascara la caracteristica de la
glucosa. En las Figuras 10a y 10b, se puede ver que un cambio en la concentracion de la glucosa cambia la
magnitud de la sefial detectada en la frecuencia modulada (esto es el componente de la sefial a 1058 Hz). La Figura
10a corresponde a una concentracion de glucosa de 0 mg/dl y la Figura 10b corresponde a una concentracion de
glucosa de 200 mg/dl. Se debe notar, sin embargo, la magnitud al doble de la frecuencia modulada (esto es 2116
Hz) permanece constante lo que es consistente con la ecuacion 9. Como se ilustra en la Figura 10c, manteniendo la
concentracion de glucosa a 200 mg/dl, sin embargo, induciendo 5 grados de retardo de la cérnea, se ve que cuando
se induce birrefringencia, la magnitud a la frecuencia modulada (esto es 1058Hz) cambia en comparacién con la
Figura 10b, enmascarando en esencia por lo tanto la caracteristica de la glucosa.

Ejemplo — resultados experimentales con el sistema de compensacion de la birrefringencia de la cérnea disefiado.

Utilizando el sistema sensor de glucosa compensado por birrefringencia de la cérnea disefiado y el método descrito
aqui, tres conjunto de experimentos fueron realizados con una concentracion de glucosa en el rango de 0 a 5.000
mg/dl en pasos de 500 mg/dl, uno sin compensacion de la birrefringencia y otro tras la compensacion de
birrefringencia. Los valores de birrefringencia de las muestras entre 3M4 y A fueron elegidos en pequefios
incrementos.

Los datos obtenidos compensados y no compensados se ilustran en la tabla 1 de mas abajo:
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Tabla 1:
Concentracién de Datos no compensados (Voltaje) Datos compensados (Voltaje)
glucosa (mg/dl) Set 1 Set 2 Sel 3 Sat 1 Sat 2 Sl 3
1] 2075 2.025 1.8a7 354 35 3466
500 0.8562 0.53 0.942 3.304 335 3365
1000 1.67 1.506 1.58 3.226 3.887 182
1500 042 0.5 0.35 2056 2841 2035
2000 0.557 0.52 0.535 2862 2.835 2847
2500 0405 0.35 0.343 2.754 2T 2725
3000 (.B62 0.851 0.87E 265 2.648 2 66T
3500 0.671 0.55 0.54 2347 237 2412
4000 0157 0.14 0.125 2.365 235 233
4500 0671 (652 (0.665 2288 2.284 2283
5000 0.27 0.23 0.302 2164 2132 214

Los primeros res conjuntos de experimentos fueron realizados sin compensacion para mostrar el efecto de la
birrefringencia de la cérnea. Los graficos de calibracién y validacion para los conjuntos de datos no compensados se
muestran en las Figuras 1la — c y en las Figuras 12a — c, respectivamente. La validacion de los modelos de
calibracion para los datos no compensados se realiz6 utilizando el otro conjunto de datos como conjunto de datos
independiente. Utilizando el modelo de calibracion de minimos cuadraticos, el incremento calculado es -4148 y la
intercepcion es 5617. Como se puede ver en la Tabla 2 de méas abajo, el conjunto de datos no compensados posee
un grado muy bajo de linealidad con el coeficiente de correlacion medio r = 0,7074. El SEC y el SEP son 1656 mg/dl
y 1847 mg/dl, respectivamente.

Utilizando el método descrito aqui, el segundo conjunto de experimentos fue realizado con compensacion de
birrefringencia. La validacién de los modelos de calibracion para los datos no compensados fue realizado utilizando
el otro juego de datos como conjunto de datos independientes. Los gréaficos de calibracion y validacién para los
datos compensados se muestran en las Figuras 13a — c y en las Figuras 14a — c, respectivamente. Para el sistema
disefiado y para el modelo de calibracién de minimos cuadraticos, el incremento calculado es -3731 y la intercepcion
es 12796. Como se puede ver en la tabla 2, cada conjunto de datos posee un alto grado de linealidad con todos los
coeficientes de correlacion superando 0,9894. El SEC y SEP medios para los datos compensados son 228 mg/dl y
230 mg/dl, respectivamente.

Tabla 2: Sumario estadistico de los conjuntos de datos obtenidos

Datos Coeficiente de Error de calibracion | Error de validacion
Modelo| o rrelacion (r) estandar (mg/dl) estandar (mg/dl)

a 0.7147 1623 1640

Datos no T
compensados b 0.7142 | 1622 1560
C 0.6929 1725 16491
Datos a 0.5695 242 247
compensados b 0.9901 ‘ 23 232
[ 0.5917 5 213

Los datos compensados al contrario que los datos no compensados poseen un alto grado de linealidad con un
coeficiente de correlacién superior a r = 0,9890 tanto para calibracién como para validacion. Ademas, hay un
descenso brusco en la SEC y SEP tras la compensacion. Estos datos y resultados demuestran la técnica de
compensacion de birrefringencia descrita y los beneficioso de utilizar tal método en las medidas de glucosa
polarimétrica.

Otras realizaciones — el dispositivo descrito en los documentos adjuntos describe Unicamente una forma en el que
puede ser realizado un enfoque tedrico a la compensacion de birrefringencia de la cérnea. Se debe entender que
otras realizaciones de la invencion presente incluyen el uso de otros enfoques, como por ejemplo, pero no limitado a,
los siguientes, y que tales enfoques estan dentro del alcance contemplado de la invencién presente:
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1) Otros mecanismos Opticos y enfoques para el control y el soporte de la luz polarizada (por ejemplo, en
lugar de utilizar retardadores variables de cristal liquido, otros métodos similares para controlar la luz
polarizada pueden ser a través de movimientos mecanicos de los movimientos épticos como por ejemplo
retardos fijos, modulacién fotoelastica, el efecto POCKEIS, etc.).

2) El algoritmo de control para el compensador de birrefringencia de la cérnea puede ser implementado en
una variedad de formas, como por ejemplo, a través del uso de un controlador proporcional integral
diferencial (PID) o mediante otro método similar.

3) El compensador de birrefringencia puede ser extendido a través de otros métodos como se describe en (1)
para proporcionar un control mejorado y mas robusto para conseguir la compensacién de birrefringencia (por
ejemplo, extensién desde un eje sencillo, como se ha descrito, a una compensacion de birrefringencia
triaxial).

4) El analizador de birrefringencia podria ser extendido para caracterizar mas completamente el estado de la
luz polarizada para proporcionar retroalimentacion a otras implementaciones del compensador de
birrefringencia (por ejemplo un compensador de birrefringencia variable triaxial).

Las descripciones anteriores de las realizaciones preferidas y alternativas de la invencién presente tiene la intencion
de ser ilustrativas y no tienen la intencion de limitar ni el contenido ni el alcance de las reivindicaciones que siguen.

Todas las composiciones y métodos descritos y reivindicados aqui pueden ser realizados y ejecutados sin excesiva
experimentacion a la luz de las descripcion presente. Aunque las composiciones y métodos de esta invencion han
sido descritos en términos de las realizaciones ilustrativas anteriores, serd evidente para aquellos versados en la
técnica que se pueden aplicar variaciones, cambios, modificaciones y alteraciones a las composiciones y / o
métodos descritos aqui, sin separarse del alcance de la invencion. Mas especificamente, serd evidente que ciertos
agentes que estan tanto quimica como fisiolégicamente relacionados pueden ser sustituidos por los agentes
descritos aqui consiguiendo los mismos o resultados similares. Todas las modificaciones y sustituciones similares
aparentes para aquellas versados en la técnica se consideran incluidas en el alcance de la invencién tal como se
define en las reivindicaciones adjuntas.
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REIVINDICACIONES
1.- Un sistema de polarimetro sensor compensado por birrefringencia no invasivo que comprenden

i) Un sistema analizador de birrefringencia 6ptica configurado para medir las contribuciones de birrefringencia
en tiempo real en una muestra y configurado para proporcionar una sefial de retroalimentacion a un
componente de sistema de compensacion electro-optico,

i) EI componente del sistema de compensacién electro-6ptico configurado para recibir la sefial de
retroalimentacion del sistema analizador de birrefringencia 6ptica y configurado para anular cualquier
contribucién de birrefringencia en tiempo real encontrada en la sefial obtenida de la muestra, y

iii) Un sistema de medida de la rotacién éptica configurado para proporcionar un recorrido distinto y separado
para medir la actividad 6ptica de la muestra para la determinacion de la concentracién una vez que las
contribuciones de la birrefringencia de la muestra sean retiradas.

2.- Un sistema polarimetro de acuerdo con la reivindicacion 1, en el que el sistema polarimetro esta adaptado para
medir una muestra que consiste en un fluido biolégico y / o un tejido con una sustancia activa dpticamente que debe
ser cuantificada.

3.- El sistema polarimetro sensor compensado por birrefringencia no invasivo de la reivindicacién 1, que comprende
ademas:

al menos una fuente de luz
al menos un polarizador,
en el que el sistema analizador de birrefringencia 6ptica (i) comprende:
al menos un divisor de rayo y al menos un analizador circular;
en el que el componente del sistema de compensacion electro-6ptica (ii) comprende:

al menos un compensador de birrefringencia que aplica un retardo que cancela cualquier efecto debido a la
birrefringencia, y

al menos un controlador configurado para determinar un valor de birrefringencia en el sentido de las agujas
del reloj aplicado al compensador de birrefringencia.

4.- Un sistema de acuerdo con la reivindicacion 3, en el que el controlador esta configurado para determinar el valor
del retardo / birrefringencia (5) por:

S =sin™ 2V
predicted sm(27)

“

en el que “V” es el parametro de Stokes “V” y “y” es el angulo azimutal.

5.- Un sistema de acuerdo con la reivindicacion 3, en el que el controlador esté configurado para enviar el valor del
retardo / birrefringencia como entrada a la parte de compensacion del controlador,

en el que el retardo / birrefringencia aplicado al compensador de birrefringencia es un valor calculado, y
en el que no hay componente de polarizacién circular presente una vez que se ha compensado la birrefringencia.
6.- El sistema polarimetro sensor basado en birrefringencia (50) de la reivindicacion 1, comprendiendo:

1) Una fuente de luz (52);

2) Un polarizador (54) configurado para polarizar un rayo de luz procedente de una fuente de luz (52) y para
orientar el rayo de luz a través de una muestra (56) que contiene al menos una sustancia activa dpticamente,
en en que el polarizador (54) esta configurado para minimizar el efecto de cualquier birrefringencia en la
muestra (56);

3) Un compensador de birrefringencia (60) configurado para aplicar un retardo que cancela cualquier efecto
debido a la birrefringencia, en el que el compensador de birrefringencia comprende un retardo electro-6ptico
que se ocupa de cualquier birrefringencia que induce un retardo de fase (8) en el rayo de luz polarizado
resultando en un cambio en el estado de polarizacion desde luz polarizada linealmente a luz polarizada
elipticamente;
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4) Un divisor del rayo lineal de luz no polarizante (62) configurado para dividir la luz polariza elipticamente en
dos rayos;

5) Un analizador circular (64) que recibe el primero de los rayos divididos, en el que el analizador circular
comprende una placa de cuarto de onda seguida de un polarizador lineal a 45 °, capaz de caracterizar el
parametro de Stokes “V” polariza circularmente;

6) Un detector (66) configurado para recibir al primer rayo dividido;

7) Un controlador de retroalimentacion (70) configurado para: i) recibir una salida del detector (66), ii) calcular
un retardo, y iii) enviarlo como una entrada a la parte de compensacion del controlador, en el que cuando y
(n) = x (n) +y (n-1) donde “y” es un retardo aplicado al compensador de birrefringencia y “x” es un retardo
calculado, no hay componente de polarizacion circular sino Gnicamente luz polarizada lineal y cualquier
birrefringencia ha sido compensada; y el sistema de medida de la rotacion Optica (iii) que proporciona el
recorrido sensor de glucosa comprende el segundo rayo que sale del divisor de rayo lineal laser no polarizado

(62);

8) Un modulador de Faraday (80) configurado para recibir el segundo rayo dividido y para modular el vector
de polarizacion lineal del segundo rayo dividido;

9) Un compensador de Faraday (82) configurado para proporcionar una compensacion de retroalimentacion
anulando o eliminando cualquier rotacién del vector de polarizacion lineal debido a la sustancia activa
Opticamente de la muestra;

10) Un analizador de polarizacién (84) que tiene un eje de transmision orientado perpendicularmente al de la
polarizacidn inicial (54), estando configurado el analizador (84) para transformar el vector de polarizacion en
una frecuencia de modulacion de la intensidad de la luz detectada;

11) Un detector (86) configurado para recibir el segundo rayo dirigido y para proporcionar una salida que
comprende un voltaje proporcional a la intensidad de la luz detectada; y

12) Un controlador configurado para medir un componente de la sefial presente en la frecuencia modulada,
mientras desprecia el ruido electromagnético de alta y baja frecuencia, en el que una salida del controlador se
aplica al compensador de Faraday (82) de manera que un voltaje de salida del controlador es proporcional a
la concentracion de la sustancia activa Opticamente en la muestra.

7.- Un sistema de acuerdo con la reivindicacion 6, en el que un valor del retardo / birrefringencia (d) es;

-2V

S .. =sin’
edicted Sin (2‘Y)

pri

“

en el que “V” es el parametro de Stokes “V” y “y” es el angulo azimutal

8.- Un método de sensor polarimétrico compensado por birrefringencia no invasivo que comprende:

configurar un sistema analizador de birrefringencia para medir en tiempo real las contribuciones de la
birrefringencia en una muestra que contiene al menos una sustancia activa épticamente;

configurar el sistema analizador de birrefringencia para proporcionar una sefial de retroalimentacion a una
componente del sistema electro-6ptico,

configurar el componente del sistema electro-Gptico para recibir la sefial de retroalimentacion del sistema
analizador de birrefringencia;

configurar el componente del sistema electro-6ptico para anular las contribuciones de birrefringencia en
tiempo real encontradas en la muestra; y

Configurar un sistema de medida de la rotacién dptica para proporcionar un recorrido separado y distinto para
medir la actividad Optica de la muestra para la determinacion de la concentracion de glucosa una vez que las
contribuciones de la birrefringencia de la muestra han sido retiradas.

9.- Un método de acuerdo con la reivindicacién 8 en el que el sistema analizador de birrefringencia comprende un
analizador de birrefringencia 6ptico, la muestra es un ojo del paciente, las contribuciones de birrefringencia son las
contribuciones de birrefringencia de la cérnea, y el método incluye ademas los pasos de:
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configurar el analizador de birrefringencia 6ptica para medir las contribuciones de birrefringencia de la cérnea,
y

configurar la componente del sistema electro-6ptico para determinar un vector de polarizacion de la rotacion
Optica debido a la muestra.

16



ES 2 387 569 T3

detector

analizador

Compartimento

de luz ..
de la muestra Técnica
o Anterior

polarizador Fig. 1

/OUON

Fig. 2

17



ES 2 387 569 T3

Ab
s 8 24 Jo A 24
L F N )
S
g Polari- Modulador Compensador ;
Laser s e — *| Muestra | Faragay —»| Anaizador
L
i 1
Amplificador Y Detector | === J o
Jf’-' de potencia “f '
Suministr ; ‘
Generador ode ngleégsa/;Q g 40
e |ce > energia )
Prior Ad 2 Funciones [ *
Tarjeta
GPIB [ PC
. # )
Fig. 3a
- Retardado
Polariza Retardador
Laser dor corneal Muestral®™} . ncal Cpmpgnsadqr de
: Birrefringencia
anterior ;
posterior

Fig. 3

18



ES 2 387 569 T3

Birrefringencia
Modulador
Laser i Muestra Compensado ;
I Lef Polarizadorjj-s Faraday -] FarEcey Analizador

Compensador de

Jo

5

> Y

et

Retroalimentacién

Fig. 4a

o3

Divisor de rayo

1
P

8o
f

g2
1
£c

L c BC j_"'l Fta A D
: | Suministro de Enelgia
L —Laser P — Polarizador H‘\.a ' i
A — Analizador D — Detector ContfoladorGRIR qa
C — Modelo de la Cérnea
BC — Compensador de Birrefringencia I
FM — Modulador Faraday | © Tarjeta DAQ Tarjeta DAQ
FC — Compensador Faraday f’ ™ pcj| 6034E pCJ| 6034E
<10 7 T0

Compensador de

Birrefringencia Anterior

Fig 4b

Muestra Birrefringe

nte

Compensador de
Birrefringencia Posterior

Fig. 4c

19




ES 2 387 569 T3

ps "Bi4

{tp/3uy) [ESJ UQIOBIJUDOUOD

009 005 oor 00E 00T 00T

/AW 9Z96 Y = IS
L6660 =X

[ele) 8
00T

00€

oos

(1p/6w) eyosipaid uoloesusdU0D

009

qs 614

(/3w |BSJ UQIORIJUBOUOD) |

009 005 ooy 00€ ’ 00T 00T

p/Aw €0L9°S = JAS
. 96660 ==

- 00T

- 00T

- 00€

- oov

~00S

009

(1p/Bw) eyoipaid ugioeljUSOUOD

c09

26 B4
{1p/3ux) |BAJ UQIDBIJUSOUOD
00s ow.v 00€E 00T 00T

=¥y T

°/BwW [ZL9'S = DAS

96660 ==X

009

.
eg ‘B4
{tp/3ux) |ESJ UQIDBIIUBOUOD
00s ooy 00€ 00T 00T

AW OpL6 P=DHS
L6660=12

00T

00T

ooy

oos

009

001

00z

oot

oot

00s

009

(jp/Bw) eyoipaid ugioeljuUadU0)

(jp/Bbw) eyoipaid ugioeljuaou0)

20



ES 2 387 569 T3

.
p9 "Bi4
(1p/Bw) |eas ugioeIUBOUOD
00L_©06 08 0L ©9 ©O0S Ov Of O O

————r~
PBW 690T°S = IHS
I 18860 =<

ot

1>

[

09

o8

JOm

T

00
00T

q9 "bid
(1p/Bw) |eas uoioeIUBU0D
OOr__0s 08 O 09 05 ov ot or O

et .
’AW pSI0'9 = IS
- 0S86°0 =% a 5

ot
oz
o€

or

09
0L
08

06

(1p/Bw) eyoipaid ugioeUROUOD

(1p/Bw) eyd1paid ugioEUSOUOD

0L __0s o8B o,

®/AW ppog'S = OIS
0S860 =2

09

29 "Bi4

(1p/Bw) |eas ugioeUBOUOD

(+]

oy

o€

oz

ot

L L.

o1

(174
11>
oy
oS

oL
08
06

00T ___ 06 08 oL
—=

(Ip/Bw) |eas uoideUBDUOD

09

oS

eg ‘Bi4

op

o€

0T

o1

00
()

TP/Bux £8OT'S = DAS
I886°0 =X

ot
oz
oE
or
oS

oL
08
0s
00T

(1p/Bw) eyoipaid ugioeIUBOUCD

(1p/Bw) eyoipaid ugroesuadU0D

21



ES 2 387 569 T3

12410e-6 T a2

L 0.02

Fig. 7a

I— L T ML B ) A
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500 0
Concentracion de glucosa(mg/dd

2 3 4 ;
Birrefringencia del ojo

Fig. 7b

1
08}
061
0.4f
o2r

0

Amplitud

-02F
04%
064
08§
-1

1 I T
Birrefringencia del ojo

Fig. 7¢c

22




ES 2 387 569 T3

Adquisicion de datos
Sefial de modulacién y Sefial glucosa girada épticamente

'

El Amplificador de bloqueo mide el componente de
la sefial a frecuencia modulada

El Controlador aplica una salida de bloqueo al
compensador de Faraday

Salida de

Bloqueo =

Si

¥

La salida del Controlador es directamente
proporcional a la Concentracién de Glucosa

Y
( Fin * )

Fig. 8

23




3000

2500

2000

1000

500

-500

Concentracién predicha(mgrdy

-1500
0

600

(4,
Q
o

N
8

w
Q
o

N
8

-
(=]
o

1500

q
-1000 |

ES 2 387 569 T3

—— Corr Coef= - 0.1536
|| © SEC=1252 mg/dl

o

Nt

o]

100 200 ] :;60 400
Concentracion real (mgran

Fig. 9a

600

—— Corr Coef=1.0000
O SEC=0mg/dl

Concentracion predicha mgd)

o¢

}/

0 100

B
Concentracion real (mgrdy

Fig. 9b

24

500

600



Intensidad

© © o o
© N 2 @ ® o N » 0 @& n
T

Intensidad

© © o o

Intensidad

© o o o
© N X O ® = N B D @ N
r

SV

O N & O ® = N B B @ N

ES 2 387 569 T3

500 1000 1500 2000

Frecuencia
Fig. 10a

L

10°

500 1000 1500 2000

Frecuencia
Fig. 10b

L :

500 1000 1500 20c0

Frecuencia

Fig. 10c

25



5000

ES 2 387 569 T3

Concentracién predicha (mg/dl)

4500 (| ©

3
"o

16

oef=0.7147

23 mgl/dl

4000 |
3500 |
1000 |
2500 |
2000 -
1500 |
1000 [

500

o o

5000

1000 1500 2000 2500 3000

Concentracion Real (mg/l)

Fig. 11a

3500

4000

4500 5000

Concentracion predicha (mg/dl)

4500 |

"o
=0

ef=0.7148
622 mgldl

4000
3500
3000 [
2500 |
2000
1500 [
1000 |

500

5000
4500
4000
3500

3000

NN
o w
©o o
o o
T

1500

@

°

°
T

500

1000 1500 2000 2500 3000

Concentraciéon Real (mg/l)

Fig. 11b

3500

4000

4500

5000

Coo
=17

N

S mg/dl

=0.6929 I

o o

AL
o

Concentracion predicha (mg/dl)

500

1000

1500 2000 2500 3000

Concentracion Real (mg/l)

Fig. 11c

26

3500

4000

4500

5000



Concentracion predicha (mg/dl)

Concentracion predicha (mg/dl)

Concentracion predicha (mg/dl)

5000

ES 2 387 569 T3

4500
4000
3500 |

3000 |

rrCo

f=0.7147
890 mgtdl

o

o

5000

1000 1500

2000 2500

3000 3500 4000 4500

Concentracién real (m g/¢n

Fig. 12a

5000

4500 -

f=0.7148
60 mg/dl

wo

4000

3500 (-

3000

2500

2000

1500 |

1000 |

500 -

—— CorrCo
O SEP=1

0

1000 1500

2000 2500

N . .
3000 3500 4000 4500

Concentracion real (m a/db

Fig. 12b

5000

4500

4000 |
3500
3000 |
2500 L
2000 ¢

1500

500 1000 1500

2000 2500

3000 3500 4000 4500

Concentracién real (m g /41

Fig. 12¢

27

5000



Concentracion predicha (mg/dl)

Concentracién predicha (mg/dl)

Concentracién predicha (mg/dl)

5000
4500
4000
3500
3000
2500
2000
1500
1000

500

4500

4000

3500

3000

2500

2000
1500

1000

500

5000
4500
4000
3500
3000
2500
2000
1500

1000

ES 2 387 569 T3

—— CorrCoef=0.9895
- [«] SEC=242 mgl/dl

o

0 5(;0 1000 15‘00 2000 2500”3000 35‘00 40;10 45‘00
Concentracién realm g/dn

Fig. 13a

5000

o

] 500 1000 15;0 2000 2500”30‘00 35‘00 4000 4500
Concentracion real (m g/d1)

Fig. 13b

5000

2000 2500 _ 3000 3500 4000 4500
éOnCentraclon real (ma7dn

Fig. 13c

o 500 1000 1500

28

$000



(mg/dl)

Concentracion predicha

Concentracion predicha (mg/dl)

o
o
o
o

4500
4000
3500
3000
2500
2000
1500
1000

500

5000
4500
4000
3500
3000
2500
2000
1500
1000

500

5000

—— Corr C
4500 [ O SEP=

400

350

3000

250
200
150
100

50

ES 2 387 569 T3

—— Corr Coef=0.9895
- SEP=247 mgl/dl

o

(=]

) 500 1000 1500 2500 25Joo”3o‘oo 3500 4000
Concentracion real (m g/a1)

Fig. 14a

4500

5000

—— CorrCoef=0.9801
- © SEP=232 mgl/dl

o 500 7000 1500 _2000 25'09, 3000 3500 4000
Concentracion real (mg/dn

Fig. 14b ‘

4500

0.9517
mg/dil

ot

ot
o s
ol
0k

o Soo0 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000

Fig. 14c

29

4500

5000

5000



	Primera Página
	Descripción
	Reivindicaciones
	Dibujos

