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DESCRIPCION
Sistema y procedimiento para tomografia de coherencia Optica

Esta solicitud de patente hace referencia a un procedimiento y su correspondiente sistema para tomografia de
coherencia 6ptica.

La tomografia de coherencia éptica (OCT) es un método para medir el interior de muestras que dispersan la luz. El
tejido biolégico, debido a sus propiedades de dispersion de la luz, es especialmente apropiado para la exploracion
diagnostica mediante OCT. Dado que para la OCT son suficientes intensidades de luz relativamente bajas y las
longitudes de luz de los haces empleados se encuentran en su mayoria en el rango infrarrojo cercano (750 nm hasta
1350 nm), no representa una carga de radicacion para el tejido biolégico, al contrario que el radiodiagndstico ionizante.
Por tanto, es especialmente significativa para la medicina y comparable a grandes rasgos con el diagnostico ecografico,
solo que en lugar de sonido en la OCT se emplea luz. El tiempo de retardo de la luz reflejada en diversas capas limite
de la muestra se capta con ayuda de un interferémetro. Con la OCT suelen alcanzarse resoluciones superiores en una a
dos érdenes de magnitud a las de la ecografia, pero la profundidad de mediciéon alcanzable es notablemente inferior.
Las imagenes seccionales obtenidas, debido a la dispersién 6ptica, normalmente solo llegan a una profundidad de unos
pocos milimetros en el tejido. Los ambitos de aplicacion de la OCT mas importantes en la actualidad pertenecen a la
oftalmologia, la dermatologia y el diagndstico oncolégico. No obstante, también existen algunas aplicaciones no
médicas, como p.ej. en las pruebas de materiales.

Particularmente en las aplicaciones médicas de la OCT, los procedimientos y sistemas tienen requisitos especiales para
garantizar una exploracion fiable y que ahorra tiempo con una manipulacién sencilla.

Por el documento US 2010/0042084 Al se conoce el captar varias imagenes de seccion transversal OCT de un vaso
sanguineo y luego presentar en una pantalla una de las imagenes de seccion transversal captadas junto con una
imagen de seccion longitudinal obtenida a partir de las imagenes de seccién transversal captadas o imagen
tridimensional del vaso. Mediante el desplazamiento de lineas de referencia marcadas en la imagen de seccién
transversal o imagen de seccion longitudinal, se representa de nuevo en la pantalla la imagen de seccién transversal o
imagen de seccion longitudinal, cuya posicion se corresponde con la posicion de la linea de referencia desplazada.

Por el documento WO 2011/007657 Al se conoce el tomar, mediante OCT, varios tomogramas de un ojo y a
continuacion seleccionar, de entre los varios tomogramas tomados, un primer tomograma y un segundo tomograma en
relacién con el primero, y presentarlo en una visualizacion.

Un objeto de la presente invencién es proporcionar un procedimiento y su correspondiente sistema para tomografia de
coherencia éptica que posibilite una exploracion fiable de un objeto que ahorre tiempo con una manipulacién lo mas
sencilla posible.

Este objeto se logra mediante el procedimiento y el sistema segun las reivindicaciones independientes.

En el procedimiento segln la presente invencion, se toman en tiempo real, mediante un dispositivo de tomografia de
coherencia 6ptica, una primera imagen en el area de un primer plano de un objeto y una segunda imagen en el area de
un segundo plano del objeto, siendo el segundo plano del objeto differente del primer plano del objeto. Ademas se
reproducen, dependiendo de un comando de control, en particular introducido por una persona operadora, la primera
imagen o la segunda imagen como imagen en tiempo real y la otra imagen respectiva, es decir, la segunda o primera
imagen, como imagen fija simultdaneamente en un dispositivo de visualizacion.

El sistema segln la presente invencion comprende un dispositivo de tomografia de coherencia optica para la toma de
una primera imagen en el area de un primer plano de un objeto y de una segunda imagen en el area de un segundo
plano del objeto, siendo el segundo plano del objeto differente del primer plano del objeto, y un dispositivo de
visualizacion para reproducir la primera imagen y la segunda imagen y se caracteriza por un dispositivo de control para
controlar el dispositivo de tomografia de coherencia Optica de tal manera que la primera imagen en el area del primer
plano del objeto y la segunda imagen en el area del segundo plano del objeto se toman en tiempo real, y para controlar
el sistema de tal manera que se reproducen, mediante un comando de control que puede introducirse en particular por
un operador, la primera imagen o la segunda imagen como imagen en tiempo real y la otra imagen respectiva, es decir
la primera imagen o la segunda imagen, como imagen fija simultaneamente en el dispositivo de visualizacién.

La invencién se basa en la idea de, mediante un comando de control introducido por una persona operadora, elegir
entre al menos dos modos operativos diferentes del dispositivo de tomografia de coherencia éptica, en particular entre
un llamado modo slice y un llamado modo en-face, tomando en el modo operativo seleccionado respectivamente, p.ej.
el modo en-face, una imagen de un plano del objeto en tiempo real, y reproduciéndola en un dispositivo de visualizacién
en tiempo real, y simultdneamente reproduciendo en el dispositivo de visualizacién como imagen fija otra imagen ya
tomada anteriormente en tiempo real de otro plano del objeto en el otro modo operativo, p.ej. el modo slice, y almacena
temporalmente o permanentemente. Segin el comando de control dado por la persona operadora, el sistema puede
operarse en un modo en-face, en el cual se reproduce en el dispositivo de visualizacién una imagen en-face de un plano
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del objeto en tiempo real junto a una imagen slice de un plano del objeto perpendicular al otro como imagen fija. De
manera alternativa, puede operarse el sistema en un modo slice, en el que una imagen slice de un plano del objeto se
representa como imagen en tiempo real junto con una imagen en-face de un plano del objeto perpendicular al otro como
imagen fija. La persona operadora, en particular el médico que diagnostica, recibe de esta manera constantemente en
ambos modos operativos una gran cantidad de informacion relevante y de gran valor informativo para el diagnostico.

En conjunto, con ello se posibilita una exploracién de un objeto fiable y que ahorra tiempo con una manipulacion sencilla
al mismo tiempo.

El objeto a explorar es preferiblemente tejido bioldgico, en particular una estructura cutdnea de una persona o animal.
La invencion, no obstante, puede usarse en principio también para la exploracién de otros érganos humanos o animales.

Segun la presente invencion, el primer plano del objeto transcurre esencialmente paralelo a una direccién de irradiacion,
en la que la luz emitida por el dispositivo de tomografia de coherencia éptica cae sobre el objeto. Ademas, el segundo
plano del objeto transcurre esencialmente perpendicular a una direccion de irradiacion, en la que la luz emitida por el
dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica cae sobre el objeto. Con ello, las imagenes tomadas y representadas
tienen un especial valor informativo.

Asimismo es preferible que la imagen primera o segunda tomada en tiempo real se tome con una tasa de grabacion de
al menos una imagen por segundo, preferiblemente al menos cinco imagenes por segundo. De manera alternativa o
adicional, la imagen primera o segunda reproducida en el dispositivo de visualizacién como imagen en tiempo real se
reproduce con una tasa de repeticion de al menos una imagen por segundo, preferiblemente al menos cinco imagenes
por segundo. Esto significa que la toma o reproduccién de una imagen en tiempo real en el sentido de la inversién se
realiza preferiblemente con una tasa de grabacién o tasa de repeticion de al menos una imagen por segundo. Con ello
se garantiza que la imagen tomada y reproducida de un plano del objeto en tiempo real en el modo operativo elegido se
tome y reproduzca con una tasa lo suficientemente alta para poder reconocer de manera fiable alteraciones temporales
relevantes para el diagndstico.

En otra realizacion preferible de la presente invencion, esta previsto que tras un cambio, activado por un comando de
control, de la reproduccion de la primera o segunda imagen como imagen en tiempo real a una reproduccion de la
primera o segunda imagen como imagen fija y de la segunda o primera imagen como imagen en tiempo real, se
actualice la primera o segunda imagen reproducida como imagen fija, una vez haya pasado un periodo predefinido
desde el cambio, en particular al menos diez segundos. Con ello se garantiza que la primera o segunda imagen
reproducida en el dispositivo de visualizacion como imagen fija sea lo mas actual posible tras el cambio, para posibilitar
con ella en relacién con la segunda o primera imagen reproducida simultdneamente en tiempo real en el dispositivo de
visualizacién subsiguientes conclusiones o acciones. Por ejemplo, mediante la primera o segunda imagen reproducida
como imagen fija, con ayuda de un elemento selector apropiado se puede determinar la posicion del plano en el objeto
de la primera o segunda imagen tomada en tiempo real y reproducida, y de esta forma realizarse una navegacion del
plano de la primera o segunda imagen por el objeto mediante la primera o0 segunda imagen representada como imagen
fija y actualizada.

En otra configuracién ventajosa, la primera imagen se toma en un primer modo operativo en el que la luz reflejada o
retrodispersada por el objeto solo es captada por una superficie parcial de un detector de resoluciéon espacial del
dispositivo de tomografia de coherencia Optica, mientras la distancia optica de un reflector a un divisor de haz del
dispositivo de tomografia de coherencia éptica se modifica en una via Optica que es sustancialmente mayor,
particularmente al menos 100 veces mayor, que la longitud de onda media de la luz acoplada en el dispositivo de
tomografia de coherencia éptica. Este modo operativo permite la toma de la primera imagen a gran velocidad y por tanto
en tiempo real, es decir con una velocidad de al menos una imagen por segundo, de forma sencilla y con gran fiabilidad.

En otra realizacion también preferible de la presente invencion, se toma la segunda imagen en un segundo modo
operativo, en el que, durante una modificacion de la distancia éptica de un reflector a un divisor de haz del dispositivo de
tomografia de coherencia 6ptica, la luz reflejada por el objeto es captada por elementos detectores de un detector varias
veces, en particular cinco veces como maximo, donde la modificacion de la distancia Optica del reflector al divisor de haz
es como maximo diez veces mayor que la longitud de onda media de la luz acoplada en el dispositivo de tomografia de
coherencia éptica. De esta manera se puede tomar la segunda imagen con una gran tasa de repeticién, en particular en
tiempo real.

Aqui es preferible que el segundo plano del objeto transcurra a una determinada profundidad en el objeto y la
profundidad en el objeto se ajuste mediante la distancia del reflector al divisor de haz, modificandose la distancia éptica
del reflector al divisor de haz del dispositivo de tomografia de coherencia Optica en una via Optica que es
sustancialmente mayor, particularmente al menos 100 veces mayor, que la longitud de onda media de la luz acoplada
en el dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica. Con ello se ajusta el segundo plano, en el que el dispositivo de
tomografia de coherencia 6ptica toma la segunda imagen, de manera sencilla y con gran velocidad y precision.

En otra realizacién ventajosa esta previsto que la toma de la primera y/o segunda imagen mediante el dispositivo de
tomografia de coherencia dptica se inicie automaticamente cuando un cabezal de medicion, en el que esta contenida al
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menos una parte del dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica, se retira de una posicion definida, en particular una
posicion de reposo. La posicion de reposo se define preferiblemente mediante un soporte de cabezal de medicién
previsto para recoger el cabezal de medicion, en el que se inserta el cabezal de medicién y del que se puede retirar de
nuevo el cabezal de medicion. Mediante el inicio automatico de la toma de imagen se simplifica aun mas la
manipulacion del sistema. Ademas, se reducen aun mas los tiempos necesarios tipicamente para la exploracién de un
objeto.

Aqui puede estar previsto de manera ventajosa que el inicio automatico de la toma de la primera o segunda imagen solo
se produzca cuando antes de la retirada del cabezal de medicion de la posicion definida se hayan introducido, por parte
de una persona operadora, datos relativos al objeto, en particular datos del paciente, o se hayan recuperado mediante la
lectura de una memoria de datos, en particular central. Con ello se garantiza que las imagenes tomadas siempre se
asignen a un objeto, en particular un paciente, y con ello no puedan perderse por error por falta de asignacion.

Asimismo, es preferible que el sistema conmute automaticamente a un modo de visualizacién de imagen cuando un
cabezal de medicion, en el que esta contenida al menos una parte del dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica, se
coloque en una posicion definida, en particular una posicion de reposo, reproduciéndose en el modo de visualizacién de
imagenes todas las imagenes representadas en el dispositivo de visualizacion como imagenes fijas. Para ello, la
persona operadora, inmediatamente después de concluir la toma de imagenes en una exploracion del objeto, esta en la
situacion, mediante la “colocacién” del cabezal de medicion en un soporte de cabezal de medicion previsto a tal efecto
en la carcasa del sistema, de visualizar las imagenes tomadas en la exploracién y en su caso analizarlas con mayor
precision, sin tener que introducir previamente mas comandos de control. Esto hace que la manipulacién del sistema y
el proceso de exploracion de un objeto sean particularmente sencillos e intuitivos.

Preferiblemente se coloca un cabezal de medicion, en el que esta integrada al menos una parte del dispositivo de
tomografia de coherencia éptica, sobre el objeto a explorar, en particular sobre la piel humana o animal, y se pone en
contacto con el objeto directamente o indirectamente, en particular mediante un gel transparente. Con ello se impiden
cualesquiera movimientos relativos entre el cabezal de medicién y el objeto, o al menos se reducen en una medida
mediante la que se reduce al minimo un perjuicio de la toma de imagenes por un tambaleo del objeto durante la toma.
Con ello se aumenta la fiabilidad del proceso y del sistema en la captacion de imagenes.

Entre el objeto y el cabezal de medicidon se aplica preferiblemente un medio transparente para la luz empleada, en
particular un gel éptico. Mediante el gel empleado, por un lado se supera la diferencia en el indice de refraccion entre la
ventana de entrada del cabezal de medicién por un lado y la piel por otro, de forma que las reflexiones en las superficies
limitrofes y las pérdidas de luz relacionadas se disminuyan. Asimismo, mediante el gel se compensan cualesquiera
irregularidades en la superficie de la piel. En conjunto, con ello se aumenta aun mas la fiabilidad en la captacion de
imagenes.

En otra realizacion, la toma de la primera y/o segunda imagen se realiza teniendo en cuenta al menos un parametro,
gue se muestra en el dispositivo de visualizacién y/o se puede seleccionar y/o modificar por parte de una persona
operadora. Con ello se pueden observar o seleccionar especificamente y/o modificar los prerrequisitos en la toma de
imagenes.

En particular, el al menos un parametro se refiere a una propiedad, en particular el contenido de humedad, del objeto a
explorar, en particular de la piel humana o animal. Mediante la seleccién o la definicién del parametro se puede ajustar
el modo de funcionamiento del dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica de manera especifica al tipo de piel, en
particular al contenido de humedad de la piel, de manera que se tomen imagenes con una fiabilidad particularmente
alta.

Asimismo, es preferible que en la toma de la primera y/o segunda imagen se capte la luz reflejada o retrodispersada en
una profundidad determinada del objeto, ajustandose durante la captacion de la luz las propiedades de imagen de un
objetivo de muestreo alojado en un brazo de muestreo del dispositivo de tomografia de coherencia optica de manera
que el punto focal del objetivo de muestreo esté en el area de la profundidad correspondiente del objeto. Con ello se
consigue la toma de imagenes con una alta nitidez.

En particular, en este proceso se ajustan las propiedades de imagen del objetivo de muestreo alojado en el brazo de
muestreo del dispositivo de tomografia de coherencia éptica dependiendo del al menos un parametro. Con ello se
captan imagenes nitidas del objeto con una fiabilidad particularmente alta.

Preferiblemente, en este proceso la relacién de la velocidad de movimiento de una o varias lentes del objetivo de
muestreo en direccién al objeto con la velocidad de movimiento de un espejo de referencia del dispositivo de tomografia
de coherencia oOptica se ajusta dependiendo del al menos un parametro. Mediante esta medida se consigue que el punto
focal del objetivo de muestreo siempre esté en el area de la profundidad correspondiente del objeto, de manera que
siempre se consiga la toma de imagenes con una nitidez particularmente alta.

De manera alternativa o adicional, puede estar previsto que el al menos un parametro se refiera a una posicion del
primer o segundo plano del objeto, seleccionandose la posiciéon del primer o segundo plano del objeto mediante un
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elemento selector representado en el dispositivo de visualizacion en el area de la otra imagen respectiva, es decir, de la
segunda o primera imagen, controlable por la persona operadora, en particular en forma de una recta. Con ello, en la
toma de la imagen en tiempo real representada, se posibilita la determinacion, usando la imagen fija, del plano
correspondiente en el objeto, de forma que se pueda producir de manera sencilla e intuitiva una navegacion por el
objeto de la toma representada en tiempo real del plano del objeto.

Preferiblemente, la introduccion del comando de control y/o un comando para almacenar la primera o segunda imagen
representada en tiempo real, asi como la seleccion y/o modificaciéon del al menos un parametro o el control del elemento
selector, se producen por parte de una persona operadora mediante un elemento de control accionable por la persona
operadora, en particular un interruptor de pie y/o un interruptor en el cabezal de medicion. Esto permite una
manipulacion sencilla y segura del sistema y un control sencillo y seguro del proceso del examen. En particular con el
empleo de un interruptor de pie se garantiza que la persona operadora tenga libres las dos manos para colocar el
cabezal de medicion sobre el objeto de manera fiable y guiarlo en su caso.

Preferiblemente, mediante un comando de control introducido por una persona operadora puede cambiarse a un tercer
modo operativo del dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica, en el que se toma un tomograma tridimensional del
objeto y se reproduce en un dispositivo de visualizacién como imagen fija en perspectiva y/o en forma de dos secciones
en distintos planos del tomograma tridimensional y/o en forma de un simbolo.

El sistema esta disefiado aqui en particular de manera que el tomograma tridimensional tomado se almacena de forma
duradera tras una introduccion mediante de un elemento de control accionable por una persona operadora, en particular
un interruptor de pie y/o un interruptor en el cabezal de medicion. De manera alternativa o adicional puede estar previsto
que el tomograma tridimensional se almacene automaticamente cuando no se realice durante la transmision del
conjunto de datos tridimensional correspondiente del dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica al dispositivo de
procesamiento y/o de control ninguna introducciéon correspondiente, en particular ninguna seleccién de “cancelar” o
similar, por parte de una persona operadora.

Preferiblemente, mediante el comando de control introducido por una persona operadora se puede conmutar de la
reproduccion segln la presente invencion de las imagenes tomadas en el primer o segundo modo operativo, en
particular en modo slice o modo en-face, como imagen en tiempo real o imagen fija, al tercer modo operativo,
cambiando el sistema, tras el almacenamiento duradero del tomograma tridimensional, automaticamente de vuelta al
primer o segundo modo operativo original y a la reproduccién de las imagenes tomadas como imagen en tiempo real o
imagen fija.

También las medidas descritas anteriormente contribuyen a mejorar ain mas la manipulacion del sistema y a una
simplificacion de los procesos tipicos en la realizacion de exploraciones en el objeto, en particular en un paciente.

Otras ventajas, caracteristicas y posibilidades de aplicacion de la presente invencion se desprenden de la siguiente
descripcién en conjuncion con las Figuras. Se muestran:

Fig.
Fig.

una representacion esquematica de un ejemplo de un dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica;

una representacion esquematica de un ejemplo de una superficie de detector para ilustrar un primer modo

operativo;

Fig. 3  un elemento espacial del objeto con secciones en primeros planos para ilustrar el primer modo operativo;

Fig. 4 un elemento espacial del objeto con una seccidon en un segundo plano para ilustrar un segundo modo
operativo;

Fig. 5 un elemento espacial del objeto con secciones en segundos planos para ilustrar un tercer modo operativo;

Fig. 6 a) y b) dos secciones transversales a través del objeto y del brazo de muestreo del interferdmetro para ilustrar
el seguimiento del foco;

Fig. 7 un ejemplo de red regular para ilustrar la interpolacion de valores de imagen original;

Fig. 8 un esquema para ilustrar un muestreo de un patrén de interferencia en la direccion de la profundidad de un
objeto en comparacion con la resolucion fisica en direccién de profundidad;

Fig. 9 otro esquema para ilustrar una combinacion de valores de imagen original iniciales, muestreados en la
direccién de la profundidad de un objeto, respectivamente en un valor de imagen original en comparacién con
la resolucion fisica en direccion de profundidad;

Fig. 10 otro esquema para ilustrar la interpolacién de los valores de imagen original de dos imagenes originales
obtenidas en la direccion de profundidad del objeto;

Fig. 11 otro esquema para ilustrar la captacion de valores de imagen original en un (izquierda) o dos (derecha) planos
perpendiculares a la direcciéon de la profundidad de un objeto, asi como la interpolacién de los valores de
imagen original de las imagenes originales obtenidas de los dos planos (derecha);

Fig. 12 un ejemplo de una imagen original (izquierda) en comparacién con una imagen final correspondiente (derecha),
que se obtuvo mediante la interpolacion descrita;

Fig. 13 una representacion esquematica de un sistema para la realizacion del procedimiento segun la presente
invencién para tomografia de coherencia éptica;

Fig. 14 una representacion de un cabezal de medicion del sistema;

Fig. 15 una vista de pantalla para ilustrar la introduccién de datos de pacientes;

1
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Fig. 16 una vista de pantalla para ilustrar la visualizacion de los datos de pacientes introducidos;

Fig. 17 una vista de pantalla para ilustrar el ajuste de la humedad de la piel;

Fig. 18 otra vista de pantalla para ilustrar el ajuste de la humedad de la piel;

Fig. 19 una primera vista de pantalla para ilustrar la selecciéon de un segundo plano mediante una imagen slice;

Fig. 20 una segunda vista de pantalla para ilustrar la seleccién del segundo plano mediante la imagen slice;

Fig. 21 una tercera vista de pantalla para ilustrar la seleccién del segundo plano mediante la imagen slice

Fig. 22 una cuarta vista de pantalla para ilustrar la seleccion del segundo plano mediante la imagen slice;

Fig. 23 una quinta vista de pantalla para ilustrar la seleccion del segundo plano mediante la imagen slice;

Fig. 24 una sexta vista de pantalla para ilustrar la visualizacion de una imagen slice almacenada por un comando de
usuario, asi como la seleccién del segundo plano mediante una imagen slice almacenada temporalmente;

Fig. 25 una vista de pantalla para ilustrar la seleccién de un primer plano para una imagen slice que va a tomarse
mediante una imagen en face;

Fig. 26 una vista de pantalla para ilustrar la seleccion de imagenes slice y en-face, que provienen de un tomograma
tridimensional, en un modo de visualizacién de imagenes;

Fig. 27 una vista de pantalla para ilustrar la introduccion de comentarios en el modo de visualizacion de imagenes;

Fig. 28 una vista de pantalla para ilustrar un modo de administracion del sistema; y

Fig. 29 un ejemplo de un informe de exploracién generado automaticamente.

1. Dispositivo de tomografia de coherencia dptica

La Figura 1 muestra una representacion esquematica de un ejemplo de un dispositivo de tomografia de coherencia
Optica, en lo sucesivo denominado también dispositivo OCT, con un interferometro 10, que comprende un divisor de haz
11, un brazo de iluminacién 12, un brazo de referencia 13, un brazo de muestreo 14 asi como un brazo de detector 15.
Ademas estéa prevista una fuente de radiacion 21 para la generacion de luz, que se filtra mediante un filtro éptico 22 y
con un sistema oOptico compuesto por lentes 23 y 24 se enfoca en un area de entrada 25 de un conductor de luz 26. La
fuente de radiacion 21, junto con el filtro 6ptico 22, constituye un dispositivo que también se denomina fuente de luz 20.

La luz acoplada en el conductor de luz 26, mediante un sistema Optico 28 que se encuentra en su area de salida 27, se
acopla en el brazo de iluminacién 12 del interferémetro 10. Desde ahi la luz llega primero al divisor de haz 11, a través
del cual se sigue conduciendo por un lado en el brazo de referencia 13 y se refleja por un espejo de referencia movil 16
gue se encuentra en su extremo, y por otro lado tras atravesar el brazo de muestreo 14 ilumina una superficie 2 de una
muestra 1.

La luz reflejada, en particular dispersada de vuelta, por la muestra 1 atraviesa de nuevo el brazo de muestreo 14, se
superpone en el divisor de haz 11 con la luz reflejada en el espejo de referencia 16 del brazo de referencia 13 y
finalmente llega, a través del brazo de detector 15, a un detector 30, que comprende una variedad de elementos
detectores colocados en una superficie, preferiblemente plana, y con ello posibilita la captacion y localizacion espacial
de la luz reflejada por la muestra 30 o de una muestra de interferencia correspondiente debido a su solapamiento con la
luz reflejada en el espejo de referencia 16.

Como detector 30 se emplea preferiblemente una cdmara CMOS cuyos elementos detectores (llamados pixeles) son
sensibles en el espectro infrarrojo, en particular en un espectro entre aproximadamente 1250 nm y 1350 nm.
Preferiblemente, la camara CMOS tiene 512 x 640 elementos detectores.

Como conductor de luz 26 se emplea preferiblemente una llamada fibra multimodo, cuya apertura numérica y diametro
del nacleo permiten que con una longitud de onda determinada de la luz acoplada en la fibra no se pueda formar
Unicamente un modo de fibra, sino que se pueden activar muchos modos de fibra diferentes. Preferiblemente, el
diametro de la fibra multimodo empleada es de entre aproximadamente 1 mm y 3 mm, en particular unos 1,5 mm.

El tamafio de la superficie iluminada 2 de la muestra 1 se corresponde aproximadamente con el tamafio de la superficie
iluminada 17 en el espejo de referencia 16 y esta determinado por un lado por el sistema 6ptico que se encuentra en el
area de entrada del conductor de luz 26, que en el ejemplo representado comprende las lentes 23 y 24, y por otro por el
sistema éptico 28 previsto en el area de salida del conductor de luz 26.

En el dispositivo OCT descrito, el patron de interferencia creado se capta con el detector 30, con lo que se genera una
sefial de interferencia correspondiente. La tasa de muestreo del detector 30 para el muestreo de la sefial de
interferencia debe seleccionarse de manera que la variacion temporal del patrén de interferencia pueda captarse con la
suficiente precision. Esto requiere en general tasas de muestreo altas, cuando deben alcanzarse grandes velocidades
para un escaneo de profundidad.

Un escaneo de profundidad se realiza en el sistema descrito preferiblemente de manera que la distancia dptica del
espejo de referencia 16 al divisor de haz 11 durante la captacion de la luz reflejada por la muestra 1 con el detector 30
se cambia a una velocidad v en una via éptica que es considerablemente mayor que la longitud de onda media de la luz
acoplada en el interferometro 10. Preferiblemente, aqui se capta la luz reflejada en al menos 100 profundidades distintas
de la muestra 1 por parte del detector 30. Es particularmente preferible que la via éptica se cambie periédicamente con
una amplitud considerablemente mayor a la longitud de onda media de la luz acoplada en el interferémetro 10. El
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cambio de la distancia éptica del espejo de referencia 16 en la via 6ptica o con la amplitud es preferiblemente al menos
100 veces, en particular al menos 1000 veces, mayor que la longitud de onda media de la luz acoplada en el
interferometro 10. Debido al gran recorrido en esta variacion de distancia, este movimiento del espejo de referencia 16
también se denomina movimiento macroscépico.

Dado que cada uno de los periodos de un patron de interferencia en general tiene que muestrearse respectivamente en
varios momentos temporales, la velocidad de escaneo maxima posible en direccion de la profundidad de la muestra 1
depende de la frecuencia maxima posible de muestreo del detector 30. Al emplear haces detectores rapidos con una
alta resolucion espacial, es decir, un gran nimero de elementos detectores por unidad de longitud, la frecuencia de
muestreo maxima esta normalmente en un area de aproximadamente 1 kHz. Esto lleva, con una longitud de onda media
de la luz acoplada en el interferémetro de p.ej. 1300 nm, a una velocidad maxima para el escaneo de profundidad de
aproximadamente 0,1 mm/s, cuando se captan cuatro puntos por periodo de una estructura de interferencia.

Para aumentar la velocidad del escaneo de profundidad, en el presente dispositivo OCT se modula el avance temporal
de la sensibilidad del detector 30 para la luz a captar con una frecuencia que puede ser hasta un 40 % mayor o inferior
que la frecuencia Doppler fp, donde la frecuencia Doppler fp viene dada por la longitud de onda media Ao de la luz
acoplada en el interferémetro 10 y la velocidad v del espejo de referencia movil 16 como sigue: fp = 2v/Aq . Frecuencias
tipicas de esta modulacion estan en el rango entre 1 kHz y 25 kHz. Es particularmente preferible que la frecuencia de la
modulacion de la sensibilidad del detector sea diferente de la frecuencia Doppler fp.

La luz reflejada por la muestra 1 que llega al detector 30 se solapa aqui con la sensibilidad modulada del detector 30, de
manera que el detector 30 al captar el patron de interferencia que llega al detector 30, en lugar de una sefial de
interferencia de alta frecuencia con una pluralidad de periodos, genera una sefial de batimiento de baja frecuencia que
presenta notablemente menos periodos que la sefial de interferencia de alta frecuencia. En el muestreo de este
batimiento por tanto son necesarios considerablemente menos puntos temporales de muestreo por unidad de tiempo,
sin que se pierda informacién relevante, que en un muestreo de la sefial de interferencia de alta frecuencia sin la
modulacion de la sensibilidad del detector 30. Con una frecuencia de muestreo méaxima del detector 30, esto resulta en
que la velocidad méaxima para un escaneo de profundidad del sistema se puede aumentar varias veces.

La sensibilidad del detector 30 se puede modular p.ej. directamente o con un obturador electrénico controlable situado
ante el detector 30. De manera alternativa o adicional, se pueden modular propiedades de un elemento 6ptico ante el
detector 30, como p.gj. la transmitancia de un objetivo de detector de la luz reflejada por la muestra 1. En comparacion
con sistemas con una sensibilidad de detector constante, aqui se aumenta la velocidad de escaneo en un factor de 4 o
incluso 8.

La velocidad de movimiento del espejo de referencia 16 esta preferiblemente en relacién fija con la frecuencia de la
modulacion de la sensibilidad del detector 30 y esta seleccionada en particular de manera que en la duraciéon de un
periodo de la sefial de batimiento creada entre un nimero entero de puntos temporales de muestreo, preferiblemente
cuatro puntos temporales de muestreo.

Las sefiales de batimiento muestreadas de esta manera deben ser procesadas antes de su visualizacién, dado que en
estas sefiales aun esta incluida la informacién de interferencia. La informacion esencial que debe visualizarse es la
amplitud y la posicion de profundidad de la interferencia correspondiente, pero no la estructura de la interferencia en si.
Para ello, debe demodularse la sefial de batimiento, determinando, por ejemplo mediante transformada de Fourier o de
Hilbert, la llamada envolvente de la sefial de batimiento.

Dado que la fase de la sefial de batimiento en general es desconocida y que esta puede diferenciarse también para
diversas sefiales de batimiento de diversas profundidades, se emplea un algoritmo de demodulacién digital que es
independiente de la fase. Preferiblemente se emplean para el muestreo de la sefial de interferencia con cuatro puntos
temporales de muestreo por periodo los llamados algoritmos de desplazamiento de fase de 90°. Con ello se consigue
una demodulacion rapida de la sefial de batimiento.

Preferiblemente, un periodo de la modulacién de la sensibilidad del detector 30 consta de dos periodos parciales, en los
que durante un primer periodo parcial el detector esta sensible y durante un segundo periodo parcial el detector esta
insensible a la luz a captar. En general, el primer y el segundo periodo parcial tienen la misma duraciéon. No obstante,
puede ser ventajoso que la duracion del primer y del segundo periodo parcial se configure con una duracion diferente.
Esto aplica por ejemplo cuando la intensidad de la luz emitida por la fuente de luz 20 y acoplada en el interferémetro 10
ylo de la luz reflejada por la muestra 1 es relativamente baja. En estos casos, se puede seleccionar el primer periodo
parcial de manera que su duracidon sea mayor que la duracién del segundo periodo parcial. De esta manera, también
con intensidades luminicas reducidas junto a una alta velocidad de escaneado de profundidad se garantiza una elevada
relacion sefial-ruido y con ello una gran calidad de imagen.

De manera alternativa a la sensibilidad del detector 30, también se puede modular temporalmente la intensidad de la luz
acoplada en el interferometro 10, siendo entonces validas, en cuanto a las realizaciones preferibles y los efectos
ventajosos, las aclaraciones sobre la modulacién de la sensibilidad del detector anteriormente descrita.
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La fuente de luz 21 comprende preferiblemente un alambre helicoidal que esta rodeado de una envoltura transparente,
preferiblemente de vidrio. Preferiblemente, la fuente de radiacién 21 esta configurada como lampara halégena, en
particular una lampara halégena-tungsteno, en la que como alambre se emplea un alambre de tungsteno y el interior de
la envoltura estéa relleno de gas, que contiene un halégeno, preferiblemente yodo o bromo. Mediante la aplicacién de
tension eléctrica el alambre helicoidal se vuelve incandescente, con lo cual este emite luz espacialmente incoherente.
Por luz espacialmente incoherente en el sentido de la presente invencién se entiende luz cuya longitud de coherencia
espacial es menor de 15 um y en particular solo tiene unos pocos micrometros, es decir, entre aproximadamente 1 umy
5 um.

La luz espacialmente incoherente generada por la fuente de radiacion 21 pasa por el filtro 6ptico 22, que esta
configurado como filtro paso banda y esencialmente solo es permeable a luz dentro de un ancho de banda espectral
predeterminable. El filtro Optico 22 presenta una caracteristica de filtro espectral campaniforme o gaussiana, con lo que
solo pueden pasar por el filtro 6ptico 22 los componentes luminicos espectrales de la luz emitida por la fuente de
radiacion 21 que estan dentro del ancho de banda predeterminado en torno a una longitud de onda media de la
caracteristica de filtro espectral campaniforme o gaussiana.

Por caracteristica de filtro espectral gaussiana en el sentido de la presente invencién debe entenderse que la
transmitancia del filtro optico 22 para luz con longitud de onda determinada A es proporcional a exp[-[(A - )\o)/2.A)\]2],
donde Ao indica la longitud de onda en la que el filtro dptico 22 presenta su maxima transmitancia, y AA indica la
desviacion estandar en relacion con la anchura a media altura FWHM de la curva de transmitancia gaussiana como
sigue: FWHM = 2,35 - AA.

Por caracteristica de filtro espectral campaniforme debe entenderse una curva espectral de la transmitancia del filtro
optico 22 que puede aproximarse mediante una curva gaussiana y/o se desvia de una curva gaussiana solo en la
medida en que su transformada de Fourier presenta esencialmente una curva gaussiana sin maximas secundarias o
con muy pocas, muy bajas maximas secundarias, cuya altura alcanza un maximo del 5 % de la maxima de la
transformada de Fourier.

Al emplear una fuente de radiaciéon 21, que a priori genera luz espacialmente incoherente, en la captacion de la luz
reflejada por la muestra 1 mediante el detector bidimensional de resolucion espacial 30 se evita que aparezcan las
llamadas imagenes fantasma debido a diafonia coherente de haces luminosos de diferentes localizaciones dentro de la
muestra 1 explorada. Con ello se puede prescindir de los dispositivos adicionales para la destruccién de la coherencia
espacial que son habitualmente necesarios cuando se emplean fuentes de radiacion espacialmente coherentes.

Ademas, con ello se puede recurrir a fuentes de radiacion térmica, como p.ej. lamparas incandescentes o halégenas,
para generar luz incoherente, que son notablemente mas potentes y econémicas que los frecuentemente empleados
diodos superluminiscentes (SLD).

Mediante la filtracién éptica con una caracteristica de filtro gaussiana o campaniforme, la luz generada por la fuente de
luz 21 se transforma en luz temporalmente parcialmente coherente con una longitud de coherencia temporal de
preferiblemente mas de unos 6 um. Esto es especialmente ventajoso en el dispositivo OCT descrito de tipo llamado
Time Domain OCT, en el que se modifica la longitud de un brazo de referencia 13 en el interferémetro 10 y por medio de
un detector 30, preferiblemente bidimensional, se capta de manera continuada la intensidad de la interferencia que se
produce, ya que mediante la filtracion de la luz por medio del paso banda realizado por el filtro 6ptico 22 por un lado se
alcanza una gran resolucion lateral de la imagen tomada de la muestra 1 y mediante la caracteristica de filtro espectral
gaussiana o campaniforme del filtro 22 por otro lado se evita la aparicion de maximas secundarias problematicas en la
transformada de Fourier del patréon de interferencia captado con el detector, que causarian la aparicién de mas
imagenes fantasma.

En conjunto, con el dispositivo OCT descrito se obtienen de manera sencilla imagenes OCT con alta resolucion y
calidad de imagen.

En el ejemplo mostrado, el filtro 6ptico 22 esta colocado entre la fuente de radiacion 21 y el sistema optico del lado de la
entrada conformado por las dos lentes 23 y 24. En principio, no obstante, también es posible colocar el filtro éptico 22
entre ambas lentes 23 y 24 o hien entre la lente 24 y el area de entrada 25 del conductor de luz 26. En principio, la
colocacion del filtro 6ptico 22 es especialmente ventajosa si los haces luminosos que llegan al filtro dptico 22 solo
presentan una divergencia reducida o en particular transcurren de forma paralela entre si, ya que con ello por un lado se
reducen las pérdidas de reflexién en las superficies limitrofes del filtro éptico 22 y por otro se reduce un desplazamiento
del haz debido a la refraccion de la luz. En el ejemplo mostrado, por tanto, se prefiere una colocacién del filtro 6ptico 22
entre ambas lentes 23 y 24 del sistema optico.

Sin embargo, de manera alternativa o adicional, también es posible colocar el filtro optico 22 directamente sobre la
envoltura de la fuente de radiacién 21. Esto tiene la ventaja de que se puede prescindir de un componente de filtro
adicional.

Sin embargo, de manera alternativa o adicional, también es posible colocar el filtro 6ptico 22 entre el area de salida 27
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del conductor de luz 26 y el brazo de iluminacién 12, por ejemplo delante o entre las lentes del sistema 6ptico 28 que se
encuentra entre el area de salida 27 del conductor de luz 26 y la entrada del brazo de iluminacién 12.

En una variante sencilla y especialmente fiable, el filtro optico 22 comprende un filtro de absorcién, en particular un
llamado vidrio esmerilado, y un filtro de interferencia, colocandose sobre el vidrio esmerilado varias capas finas,
preferiblemente entre 30 y 70, con diversos indices de refraccion, por ejemplo mediante la deposicidon de vapor, con lo
gue se obtiene un filtro de interferencia.

Para el caso de que el filtro éptico 22 se integre en la envoltura de la fuente de radiacion 21, el filtro 6ptico 22 se lleva a
cabo preferiblemente mediante la aplicacion de tales capas de interferencia sobre la envoltura. Sin embargo, de manera
alternativa o adicional, también es posible que una o varias de las lentes 23, 24 o las lentes del sistema 6ptico 28 estén
provistas de un filtro de interferencia de estas caracteristicas.

2. Modos operativos del dispositivo OCT

El dispositivo OCT descrito puede operarse en tres modos operativos distintos. Los modos operativos son dos modos en
tiempo real, en los que se generan imagenes OCT de la muestra 1 con una alta tasa de al menos una imagen por
segundo, preferiblemente unas 5 a 10 imagenes por segundo, asi como un modo operativo estatico.

En el primer modo operativo, el modo en tiempo real 1, se generan en tiempo real cortes profundos bidimensionales de
la muestra 1 (llamados slices). Esto se consigue porque como detector 30 se emplea una camara CMOS, que permite el
ajuste de una llamada Window of Interest (WOI) con la que Unicamente una superficie parcial del detector 30 es sensible
a la luz y transforma esta en sefiales de detector correspondientes. La reduccion de la superficie sensible de la camara
esta unida a un aumento notable de la velocidad de la camara, de forma que en esta configuracion se pueden generar
mas imagenes de camara por segundo que en el modo de imagen completa.

En el modo en tiempo real 1 se selecciona preferiblemente un WOI que se corresponde en una direccion con la longitud
y el ancho total de la camara (p.ej. 640 pixeles) y en la otra direccién presenta el minimo posible de nimero de pixeles,
determinado por el modelo de la camara en cuestion (p. €j. 4 pixeles). Con ello se aumenta la velocidad de la camara
hasta el punto de que se pueden tomar imagenes OCT en tiempo real.

Esto se consigue preferiblemente en combinacion con la modulacion de la sensibilidad del detector 30 anteriormente
descrita asi como la modulacion de la intensidad de la luz acoplada en el interferémetro 10 y de la luz emitida por el
interferometro 10.

La Figura 2 muestra como ejemplo un detector 30 con una superficie de detector A1, que comprende un primer nimero
N1 de elementos detectores 31 colocados en un plano y presenta una longitud c1 y un ancho bl. En la configuracion
mencionada de un WOI la luz se capta unicamente por los elementos detectores 31 que se encuentran en la superficie
parcial A2 de la superficie de detector Al y se transforma en sefiales de detector correspondientes. El segundo nimero
N2 de elementos detectores 31 de la superficie parcial A2 es inferior al primer nimero N1 de elementos detectores 31
de la superficie de detector Al total. Las longitudes c1 y c2 de la superficie de detector Al y de la superficie parcial A2
son igual de grandes, mientras que los anchos bl y b2 de la superficie de detector Al y de la superficie parcial A2 son
distintos.

En el ejemplo mostrado, la superficie parcial A2 solo tiene cuatro pixeles de ancho, en cambio la superficie de detector
Al tiene 512 pixeles de ancho. La superficie sensible de la superficie de detector Al se reduce por tanto en un factor de
128, lo que acorta considerablemente la duracién necesaria para la captacion de patrones de interferencia y su
transformacion en sefiales de detector correspondientes.

Como se representa en la Figura 3, en este ejemplo en lugar de un tomograma tridimensional completo solo se obtienen
cuatro (correspondientes a las cuatro lineas de pixeles de la superficie parcial A2) cortes profundos bidimensionales S
(Ilamados slices) del elemento espacial R observado de la muestra 1. Debido a los slices obtenidos en el primer modo
operativo, este modo también se llama modo slices.

Para una mayor ilustracion, la parte izquierda de la Figura 3 muestra una representacion de la piel humana, en la que
p.ej. estd representado un plano de un corte profundo bidimensional (slice) tomado con el modo operativo 1,
preferiblemente en tiempo real.

En el segundo modo operativo, el modo en tiempo real 2, se generan, como se representa en la Figura 4, tomogramas
bidimensionales F de una profundidad determinada T del elemento espacial observado R de la muestra 1, donde la
profundidad T se puede seleccionar libremente. Aqui se emplea toda la superficie de detector Al del detector 30 para la
captacion de la luz reflejada por la muestra 1 y su transformacién en sefiales de detector correspondientes, aunque
cada vez solo se emplea un maximo de cinco imagenes de camara para calcular un tomograma F. Para ello se mueve
periédicamente el espejo de referencia 16 en el interferdmetro 10 con una distancia determinada al divisor de luz 11 con
una amplitud de aprox. 1 um en torno a dicha distancia, mientras se toman hasta cinco imagenes de camara, que luego
se emplean para calcular una imagen OCT. De esta forma, se pueden generar tomogramas F con una alta tasa de
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repeticion, en particular en tiempo real. En relacién con el movimiento macroscépico descrito anteriormente del espejo
de referencia 16, aqui se trata de un movimiento microscoépico del espejo de referencia 16.

Mediante el movimiento macroscoépico del espejo de referencia 16, en su caso en combinacion con un seguimiento del
foco, descrito con mas detalle en lo sucesivo, de la luz enfocada en una profundidad determinada T en la muestra
mediante el sistema Optico de muestra que se encuentra en el brazo de muestreo 14, se puede seleccionar libremente
la profundidad T de la que se obtiene el tomograma F.

Debido a los cortes F bidimensionales obtenidos en el segundo modo operativo mediante la muestra 1 en planos que
esencialmente transcurren perpendicularmente a la direccién de la luz que llega a la muestra 1, el segundo modo
operativo también se denomina modo en face.

Para una mayor ilustracion, la parte izquierda de la Figura 4 muestra una representacion de la piel humana, en la que
p.ej. esta representado un plano de un tomograma bidimensional o imagen en face tomado con el modo operativo 2,
preferiblemente en tiempo real.

En el tercer modo operativo, un modo estatico, se toma un conjunto de datos tridimensional completo con ayuda del
movimiento macroscépico del espejo de referencia 16 en combinacién con un seguimiento del foco.

Con una longitud de onda media de la luz acoplada en el interferometro 10 en el rango de por ejemplo 1 um, la longitud
de la via 6ptica o amplitud del movimiento macroscépico del espejo de referencia 16 es de al menos 0,1 mm,
preferiblemente un minimo de aproximadamente 1 mm.

Al contrario que la amplitud normal microscépica del movimiento del espejo de referencia en un orden de magnitud de
fracciones de la longitud de onda media de la luz acoplada, es decir tipicamente de hasta 1 um, en el dispositivo OCT
descrito se produce un movimiento macroscépico del espejo de referencia 16 en un orden de magnitud de 0,1 mm a
varios milimetros.

Durante el movimiento lineal macroscépico del espejo de referencia 16, la luz reflejada por la muestra 1 se conduce a
través del interferometro 10 al detector bidimensional 30 y es captada por este sucesivamente en varios momentos
temporales durante un tiempo determinado, que se corresponde con el tiempo de integracion del detector 30, y es
transformada en sefiales de detector correspondientes.

Para que pueda darse una interferencia entre la luz reflejada por el espejo de referencia 16 y la luz reflejada por la
muestra 1, debe cumplirse la llamada condicién de coherencia, que entre otras cosas establece que las ondas
luminosas reflejadas correspondientes deben tener una relacién de fase constante entre si para poder interferir entre si.
Debido al empleo de luz con una longitud de coherencia muy corta de tipicamente 10 um o menos, la condiciéon de una
relacion de fase constante solo se cumple en determinadas profundidades o areas de profundidad de la muestra 1, que
también se denominan puertas de coherencia.

Cada posicion del espejo de referencia 16 durante el movimiento macroscopico se corresponde con una profundidad
determinada dentro de la muestra 1 o con un area de profundidad alrededor de dicha profundidad determinada, para la
que se cumple la condicién de coherencia, de manera que puede darse una interferencia entre la luz reflejada por el
espejo de referencia 16 y la reflejada por la muestra 1.

En caso de un movimiento periédico del espejo de referencia 16, ambos semiperiodos del movimiento periddico del
espejo de referencia 16 se pueden utilizar respectivamente para captar sefiales de detector.

De este modo se toman mediante el detector 30 sucesivos cortes bidimensionales de diversas profundidades de la
muestra 1. Esto se ve en la Figura 5, en la que, como ejemplo de una variedad de cortes bidimensionales, se
representan un primer, segundo y tercer corte bidimensional F1, F2 y F3 a través de un elemento espacial R de la
muestra 1. Un corte bidimensional de estas caracteristicas “migra” sincrénicamente al movimiento macroscopico del
espejo de referencia 16 en direccion a a través del elemento espacial R observado de la muestra 1, sin que este tenga
gue moverse él mismo.

Cada corte F1, F2 y F3 esta respectivamente en una profundidad T1, T2 y T3 de la muestra 1, en la que
respectivamente se cumple la condicién de coherencia, de manera que puede darse una interferencia entre la luz
reflejada por el espejo de referencia 16 y la reflejada por la muestra 1. El movimiento macroscépico del espejo de
referencia 16 en combinacién con la captacion bidimensional sucesiva de la luz reflejada por la muestra 1 tiene asi el
efecto de un escaneo de profundidad tridimensional.

La combinacion anteriormente descrita del movimiento macroscopico lineal del espejo de referencia 16 por un lado con
la captacion de la luz reflejada por la muestra 1 con un detector 30 bidimensional por otro lado posibilita una toma
sencilla de realizar y rapida de un conjunto de datos tridimensional completo del elemento espacial deseado R de la
muestra 1.
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Mediante el movimiento macroscépico del espejo de referencia 16 se obtiene aqui un tomograma tridimensional en lugar
de una imagen solo bidimensional de una profundidad determinada. Aqui ya no es necesario mover la muestra 1 para
tomar un conjunto de datos tridimensional de manera relativa al segundo interferémetro 20. Esto hace que el dispositivo
OCT descrito sea compacto, fiable y facil de manejar, de manera que esta indicado especialmente para el uso in vivo.

Para mayor ilustracion, la parte izquierda de la Figura 5 muestra una representacion de la piel humana en la cual a
modo de ejemplo se representa un elemento espacial de la que en modo operativo 3 se toma un tomograma
tridimensional.

3. Seguimiento del foco

El dispositivo OCT anteriormente descrito esta disefiado de manera que durante un recorrido completo, es decir, la
longitud de la via o dos veces la amplitud, el movimiento del espejo de referencia 16 siempre reciba una sefial de
interferencia con intensidad suficientemente alta y alta nitidez. Mediante el seguimiento del foco descrito en lo sucesivo,
se garantiza ademas que la sefal de interferencia y la nitidez del patron de interferencia captado sean maximas para
todas las profundidades de la muestra 1.

Para ello, durante la captacion de la luz reflejada por la muestra 1 se ajusta el foco, es decir, el punto focal, del sistema
optico de imagen que se encuentra en el brazo de muestreo 14 del interferémetro 10 de manera que la posicion del foco
en la muestra 1 y la posicion del plano en la muestra 1 en el que en caso de reflexion de luz se cumple la condicion de
coherencia y se produce la interferencia sean esencialmente idénticos en todo momento durante la toma de un
tomograma del elemento espacial R de la muestra 1. Esto se ilustra en lo sucesivo en conjuncién con las Figuras 6a y
6b.

La Figura 6a muestra el caso de que el foco f, aqui representado de manera simplificada como una lente, del objetivo de
muestreo 14a en el brazo de muestreo 14 esta a una profundidad de la muestra 1 que no concuerda con la posicion de
la puerta de coherencia K. El corte captado dentro de la puerta de coherencia K en la profundidad Ti a través de la
muestra 1 por tanto no se reproduce de manera exacta nitida sobre el detector 30 (ver Fig. 1), de manera que habria
que asumir pérdidas de informacion en la captacion de la interferencia.

En la Figura 6b por el contrario se representa el caso de que el foco f del objetivo de muestreo 14a se ajusté de manera
que esta dentro de la puerta de coherencia K en la profundidad Ti. Este seguimiento del foco f del objetivo de muestreo
14a correspondiente con la profundidad Ti respectiva de la puerta de coherencia K se denomina focus tracking. De esta
forma, se enfoca el interferémetro 10 durante el escaneo de profundidad a la posicién correspondiente de la puerta de
coherencia K en diversas profundidades Ti de la muestra 1, de manera que en cada profundidad de la muestra 1 se
obtengan imagenes con gran nitidez.

La maxima profundidad de escaneo Optico Tm indica hasta qué profundidad por debajo de la superficie de la muestra 1
se cumple la condicion de coherencia para una interferencia constructiva y se obtienen los patrones de interferencia
correspondientes.

El objetivo de muestreo 14a representado de manera simplificada en las Figuras 6a y 6b comprende preferiblemente
varias lentes que pueden moverse individualmente y/o en grupo en direccion a la muestra 1 o alejandose de la misma.
Para ello esta previsto p.ej. un actuador piezoeléctrico, en particular un motor piezoeléctrico ultrasonico, que esta
acoplado con el objetivo de muestreo 14a o las lentes y mueve aquel o estas a lo largo de una o mas guias, en
particular varillas o ranuras de guia.

El movimiento del objetivo de muestreo 14a o las lentes se produce preferiblemente sincrénicamente al movimiento
macroscoépico del espejo de referencia 16 en el interferémetro 10 (ver Fig. 1). De esta forma el foco f del objetivo de
muestreo 14a sigue la puerta de coherencia G, mientras que esta recorre diversas profundidades sucesivas T1, T2y T3
de la muestra 1, de las que con ayuda del detector 30 se toman respectivamente cortes bidimensionales F1, F2 y F3
(ver Fig. 5).

La sincronizacion del movimiento macroscopico del espejo de referencia 16 y del seguimiento del foco por un lado en
combinacién con un detector 30 bidimensional por otro lado garantiza una toma especialmente facil y rapida de una
serie de cortes de imagen nitidos a diversas profundidades de la muestra 1 y con ello la captacién de un conjunto de
datos de imagen tridimensional con gran calidad de imagen.

Dado que el interferémetro 10 y la imagen oOptica en el brazo de muestreo 14 se coordinan constantemente, las sefiales
de interferencia captadas por el detector 30 son maximas para cada profundidad de la muestra 1, de manera que se da
una alta relacion sefial-ruido. Ademas, con ello se garantiza que la resolucién lateral sea éptima para todas las
profundidades de la muestra 1, dado que el foco 1 de la imagen siempre esta en la puerta de coherencia K. Con ello se
obtienen imagenes OCT con una reproduccién fiel de los detalles y con alto contraste.

De manera ventajosa, la velocidad v2 del movimiento de la lente o lentes del objetivo de muestreo 14a en direccién de
la muestra 1 es inferior a la velocidad v1 del movimiento del espejo de referencia 16. Preferiblemente aqui se selecciona
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una relacién v1/v2 de las velocidades del espejo de referencia 16 y de las lentes que sea aproximadamente igual a 2-n —
1 o hasta aproximadamente + 20 %, preferiblemente hasta aproximadamente + 10 % en torno a este valor. Con ello se
coordinan la posicion del foco f y de la puerta de coherencia G entre si con una fiabilidad especialmente alta.

Mediante la seleccién anteriormente descrita de la relacion v1/v2 de las velocidades del espejo de referencia 12 y de las
lentes 42 se garantiza que la puerta de coherencia K y el foco f se solapen durante el escaneado de profundidad en todo
el area de profundidad observada. En el ejemplo anterior de una muestra con un indice de refraccién n = 1,4, la relacion
v1l/v2 de las velocidades esta en un rango de aprox. (2:1,4 - 1) + 20 %, es decir entre aprox. 1,44 y 2,16, y es
preferiblemente de aprox. 2-1,4-1=1,8.

4. Interpolacién trilineal

Las imagenes OCT adquiridas con el dispositivo OCT y el método anteriormente descritos pueden someterse a una
interpolacion para mejorar aun mas el reconocimiento de la informacion de diagnéstico, por ejemplo en el campo de la
dermatologia para un mejor reconocimiento de las cavidades o engrosamientos de la piel con un tamafio de mas de
aprox. 10 um.

Un método de interpolacion especialmente ventajoso para las imagenes OCT obtenidas con el dispositivo OCT vy el
método anteriormente descritos, especialmente imagenes en tiempo real, es la llamada interpolacion trilineal con la que
se interpolan en el espacio tridimensional los valores de imagen original de al menos dos imagenes originales
bidimensionales que se tomaron en planos del objeto que transcurren paralelos entre si, de manera que se obtiene una
imagen final bidimensional. Esto se ilustra a continuacion con detalle.

La interpolacion trilineal es un procedimiento para la interpolacion multivariable en una red regular tridimensional, es
decir, una red con la misma constante de red en las tres direcciones espaciales. Esto se ilustra en conjunciéon con una
red de ejemplo mostrada en la Figura 7. De una interpolacion de los valores de imagen original que se encuentran en
las ocho esquinas C000 a C111 de un cubo se deriva respectivamente un valor de interpolacion que se encuentra en el
punto medio C del cubo.

Los valores de imagen original respectivos provienen de imagenes originales tomadas en distintos planos del objeto.
Los valores de imagen original son valores de intensidad luminosa en diversos sitios en las imagenes originales
bidimensionales correspondientes. Por ejemplo, los valores de imagen original, es decir los valores de intensidad
luminosa, con las coordinadas C000, C001, C011 y C010, provienen de una primera imagen en tiempo real tomada en
modo operativo 1 a lo largo de un primer corte profundo S (ver Fig. 3) y los valores de imagen original, es decir los
valores de intensidad luminosa, con las coordinadas C100, C101, C111 y C110, provienen de una segunda imagen en
tiempo real tomada en modo operativo 1 a lo largo de un segundo corte profundo S separado por la distancia de la
constante de red (ver Fig. 3). En un ejemplo alternativo, los valores de imagen original con las coordinadas C000, C001,
C011 y C010 provienen de una primera imagen en tiempo real tomada en modo operativo 2 en forma de un primer
tomograma bidimensional F (ver Fig. 4) y los valores de imagen original con las coordinadas C100, C101, C111y C110
provienen de una segunda imagen en tiempo real tomada en modo operativo 2 en forma de un segundo tomograma
bidimensional F separado por la distancia de la constante de red (ver Fig. 4).

Para una interpolacion trilineal de las imagenes OCT obtenidas con el dispositivo OCT y método anteriormente
descritos, en particular de las imagenes en tiempo real, se selecciona una resolucion idéntica en las tres dimensiones
espaciales.

En los sistemas OCT conocidos por el estado de la técnica esto no puede alcanzarse sin pérdida de resolucion, dado
gue en su mayoria solo se puede realizar una resolucion axial relativamente alta (es decir longitudinal, en direccién de la
luz que llega al objeto) mientras que la resolucion lateral (es decir transversal, perpendicular a la direccién de la luz que
llega al objeto) es en su mayoria notablemente inferior. La seleccion de una misma resolucién en las tres direcciones
espaciales seria por tanto posible solo bajando la resolucion axial, lo que sin embargo no suele ser deseable debido a la
gran pérdida de informacién, dado que en ese caso ya no se podrian resolver objetos pequefios. Ademas, en los
sistemas OCT conocidos por el estado de la técnica no es posible tomar dos imagenes bidimensionales
simultaneamente o al menos casi simultAneamente. Esto es asi especialmente para imagenes en face y sistemas de
escaneo. Una interpolacién trilineal en tiempo real es por ello casi imposible, dado que entonces también adquieren
relevancia artefactos de movimiento.

Por el contrario, en la imagenes OCT obtenidas con el dispositivo OCT y método anteriormente descritos es posible una
interpolacion trilineal tanto en caso de las imagenes bidimensionales en tiempo real tomadas en los modos operativos 1
y 2 (slice y en face) como para el procesamiento posterior de los tomogramas tridimensionales obtenidos en el modo
operativo estatico 3.

Con el dispositivo OCT descrito anteriormente, la resolucién axial (es decir, longitudinal) esencialmente se determina por
el ancho de banda espectral de la fuente de luz 20 y el indice de refraccidon del objeto 1 a explorar, mientras que la
resolucion lateral (es decir, transversal) esencialmente la determina la imagen Optica y el tamafio de los elementos
detectores 31 del detector 30 (ver Figuras 1y 2).
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El dispositivo OCT descrito anteriormente estd configurado de tal manera que la resolucion lateral y axial son casi
iguales y muy elevadas. Preferiblemente, la resolucion en las tres dimensiones es de aprox. 3 pgm x 3 um x 3 pm.

Esto se consigue para la resolucion lateral en particular mediante el seguimiento de foco anteriormente descrito y para
la resolucion axial en particular mediante el empleo de una fuente de luz 20 que comprende una lampara halégena
como fuente de radiacién 21 en combinacion con un filtro de Gauss 22.

Asimismo es preferible que la profundidad de campo del sistema Optico de imagen, en particular del objetivo de
muestreo 14, del interferémetro 10 (ver Figura 1) sea mayor que la "separacion de red" de los valores de imagen
original, es decir, la separacion espacial de los valores de imagen original en las tres dimensiones. Con ello se garantiza
en todo caso que los valores de imagen original siempre se capten con gran precision.

Preferiblemente se tiene en cuenta ademas que el muestreo de la sefial de interferencia debe ser lo suficientemente
elevado para no incumplir el llamado teorema de muestreo. Esto se explica con mas detalle a continuacion.

La Figura 8 muestra un esquema para visualizar un muestreo de un patron de interferencia 40 en direcciéon de la
profundidad T de un objeto en comparacion con la resolucion fisica 41 en direccion de la profundidad T. En el dispositivo
OCT y método anteriormente descritos se muestrean preferiblemente respectivamente cuatro puntos 42 por periodo de
interferencia del patron de interferencia. Un periodo de interferencia tiene aqui la longitud de la mitad (media) de la
longitud de onda de la luz acoplada en el interferometro (con una longitud de onda media de aprox. 1,3 um esto
corresponderia a aprox. 0,65 um). De ahi se desprende que la distancia 43 entre dos puntos de muestreo 42 es de
aprox. 0,163 um. La resolucion fisica 41 en el aire es sin embargo de aprox. 4 um. Esto significa que aprox. 24 lineas
sucesivas en direccion de la profundidad T contienen aproximadamente la misma informacion fisica y por tanto pueden
combinarse en una linea sin pérdida de informacion significativa. Esto a su vez hace que el pixel volumétrico (llamado
voxel) resultante tenga casi la misma extension en las tres dimensiones, es decir que esencialmente es un cubo. El
valor de imagen original se corresponde por tanto con un valor medio o la mediana de los valores de imagen original
iniciales.

La Figura 9 ilustra la combinacion anteriormente descrita de los valores de imagen original iniciales muestreados en
varias lineas sucesivas 44 en direccion de la profundidad T del objeto en una linea con un solo valor de imagen original
y una altura de linea, es decir, una extension longitudinal 45 en direccion de la profundidad T, que se corresponde con la
extension lateral 46 de un punto de imagen (pixel) de la linea perpendicular a la direccién de profundidad T.

En el modo operativo 1, en el que se toman slices en tiempo real, se leen simultdneamente dos lineas adyacentes del
detector 30 en la interpolacién trilineal. En el ejemplo del detector mostrado en la Figura 2 esto significa que el ancho b2
de la superficie parcial A2 del detector 30 se selecciona de tal modo que se extienda en direccion del ancho del detector
30 Unicamente sobre dos elementos detectores 31. La superficie parcial A2 comprende entonces solo 2 x 640
elementos detectores 31, que durante un movimiento macroscopico del espejo de referencia 16 (ver Figura 1) son leidos
sucesivamente y se emplean del modo anteriormente descrito para calcular una imagen final bidimensional.

Esto se ilustra con la Figura 10. Dos imagenes originales S tomadas en direccion de la profundidad T del objeto en
forma de dos cortes profundos (cfr. Figura 3) se combinan mediante interpolacion trilineal en una imagen final S'.

Dado que ambas imagenes originales S se toman simultdneamente en forma de dos cortes profundos y en muy poco
tiempo, se garantiza que cualquier movimiento relativo entre el cabezal sensor y el objeto, en particular la piel humana o
animal, durante la toma de ambas imagenes originales bidimensionales S no tenga ninguna repercusion.

En el modo operativo 2, en el que se toman imagenes en face en tiempo real, el espejo de referencia 16 que se
encuentra en una posicién media (ver Figura 1) solo realiza un movimiento microscépico, preferiblemente oscilante, de
aprox. +/- 5 um a +/- 40 ym. La posicién y las propiedades de imagen 6pticas del objetivo de muestreo 14 estan
preferiblemente ajustadas de manera que este presente un punto focal en una posicién de profundidad media dada por
el desplazamiento macroscoépico del espejo de referencia 16. En la interpolacion trilineal de las imagenes en face
tomadas en tiempo real se captan, al contrario que en el modo sin interpolacién trilineal, respectivamente dos imagenes
originales en forma de dos imagenes en face en dos posiciones diferentes del espejo de referencia 16 y se emplean
para calcular una imagen final bidimensional en forma de imagen en face.

Esto se ilustra con el diagrama mostrado en la Figura 11, que muestra el cambio de la posicién P del espejo de
referencia 16 en el tiempo t.

En la parte izquierda del diagrama de la Figura 11 esta representado el caso sin interpolacion trilineal. Aqui se obtiene
en el modo operativo 2 una imagen original bidimensional F en forma de tomograma a una profundidad determinada del
objeto, midiendo en cinco posiciones P colocadas simétricamente en torno a una posicion media Po del espejo de
referencia 16.

En la parte derecha del diagrama de la Figura 11 se visualiza la aplicacion de la interpolacion trilineal. Se obtienen dos
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imagenes originales bidimensionales F, midiendo en respectivamente cinco posiciones P del espejo de referencia 16.
Las cinco posiciones P estan respectivamente simétricas en torno a las posiciones P; y P2, que preferiblemente son a su
vez simétricas en torno a la posicion media Py del espejo de referencia 16. La distancia 47 de las posiciones P1 y P>
respecto al espejo de referencia 16 se determina aqui mediante el tamafio de pixel axial y/o lateral 45 y 46 (ver Figura
9). Con la posicion preferida simétrica de las posiciones P1 y P, los tomogramas correspondientes F en el objeto estan
respectivamente medio tamafio de pixel por encima o por debajo de la posicion de profundidad media. Las dos
imagenes originales tomadas de esta manera se someten entonces a una interpolacion trilineal, en la que se obtiene la
imagen final F'.

Preferiblemente, la profundidad de campo de la imagen optica en el interferometro 10 (ver Figura 1) se selecciona de
manera que sea mayor que la mitad de tamafio del véxel. En un tamafio de voxel preferido de 3 um, la profundidad de
campo tiene que ser por tanto mayor de 1,5 pm.

Dado que la captacion descrita de ambas imagenes originales en el modo operativo 2 se realiza de forma
inmediatamente sucesiva, tipicamente con un desfase temporal de unos 0,014 segundos, la influencia en la imagen
original obtenida de cualquier movimiento relativo entre el cabezal sensor y el objeto, en particular la piel, entre la toma
de ambas iméagenes originales iniciales se puede descartar practicamente o bien sera limitada y desdefable.

Preferiblemente, el cabezal sensor se encuentra, al tomar las imagenes, en contacto directo con la superficie del objeto
a explorar, en particular la piel, con lo que la probabilidad de un movimiento relativo se reduce considerablemente. Esto
es en particular especialmente ventajoso en la toma de imagenes de piel humana o animal, dado que esta es por lo
general elastica y, en particular cuando se aplica un gel, se adhiere al extremo del cabezal sensor, de manera que
pequefios movimientos laterales o una ligera inclinacion del cabezal sensor en su mayor parte no producen un
movimiento relativo entre la piel y el cabezal sensor.

En el modo operativo 3, con el que se toman tomogramas tridimensionales estaticos, se produce, como se describe
anteriormente con mas detalle, un batimiento entre la modulacién de la sensibilidad del detector por un lado y la sefial
de interferencia a captar por otro. Con ello, la distancia de los diversos puntos de muestreo en direccion de la
profundidad es mayor que en el modo operativo 1, de manera que correspondientemente se combinan menos puntos de
muestreo, preferiblemente entre 6 y 10, en particular 8, para obtener un elemento de imagen tridimensional cubiforme
(voxel).

La Figura 12 muestra un ejemplo de una imagen original (izquierda) en comparacién con una correspondiente imagen
final (derecha) que se obtuvo mediante la interpolacion descrita. La imagen final tiene, en comparacion con la imagen
original, menos ruido y por tanto aparece mas “suave” o “lisa”. Al comparar la interpretacién de las imagenes con fines
diagnosticos, se ha demostrado, en particular en el campo de la dermatologia, que la correspondiente informacion
relevante para el diagnostico se puede obtener de manera mas rapida y segura en imagenes finales obtenidas mediante
interpolacion trilineal. Esto aplica en particular a las cavidades o irregularidades con un grosor tipicamente mayor de 10
pm.

Las realizaciones anteriores para interpolacion trilineal también son validas correspondientemente para una
interpolacion trictbica, en la que los valores originales no se interpolan mediante una funcion lineal, sino mediante una
funcion cubica.

5. Sistema para tomografia de coherencia dptica

La Figura 13 muestra una representacion esquematica de un sistema 50 para la realizacion del procedimiento segun la
presente invencion para tomografia de coherencia 6ptica. El sistema 50 comprende una carcasa 51, dispositivos de
introduccion de datos en forma de un teclado 53, un raton de ordenador 54 asi como un dispositivo de interruptor de pie
55 que presenta un interruptor de pie izquierdo, medio y derecho respectivamente 55, 55m y 55r. La carcasa 51 esta
configurada en el ejemplo representado de manera desplazable, provista de ruedas 56.

Ademas esta previsto un cabezal de medicion 57, que estd unida con la carcasa 51 mediante un cable 58 o una
manguera o tubo de cable. En posicion de reposo, el cabezal de medicion 57 esta insertado en un soporte de cabezal
sensor previsto sobre o en la carcasa 51, del cual se puede sacar el cabezal durante la toma de imagenes OCT, lo que
se indica en la Figura mediante la representacion punteada del cabezal de medicion 57 asi como del cable 58.

El sistema comprende un dispositivo de visualizacién 52 en forma de pantalla plana, en la que se pueden mostrar
imagenes OCT 60 y 61 que se tomaron colocando el cabezal sensor 57 sobre un objeto, en particular la piel de un
paciente. En el ejemplo mostrado en la Figura, la primera imagen OCT 60 es un corte profundo que transcurre
esencialmente perpendicular a la superficie del objeto explorado, tomado en el modo operativo 1 anteriormente descrito,
y la segunda imagen OCT 61 es un tomograma bidimensional, que transcurre esencialmente paralelo a la superficie del
objeto explorado y se tom6 en el modo operativo 2 anteriormente descrito.

En el area de la primera imagen OCT 60 se muestra en el dispositivo de visualizacion 52 una linea recta 62 que se
puede desplazar en direccion de la doble flecha indicada hacia arriba y hacia abajo, por ejemplo seleccionando con
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ayuda de los dispositivos de introduccion de datos 53, 54 y 55 una correspondiente posicién de la linea recta 62 relativa
a la primera imagen OCT 60. El sistema 50 esta configurado de manera que segun la posicion seleccionada de la linea
recta 62 en la primera imagen OCT representada 60, se detecta automaticamente en el objeto explorado un plano que
transcurre perpendicular a la primera imagen OCT representada 60 y alli se toma un tomograma bidimensional que
luego se representa como segunda imagen OCT 61.

La primera imagen OCT 60 es preferiblemente una llamada slice, mientras que la segunda imagen OCT 61 representa
preferiblemente una llamada imagen en face, que se ha tomado en un plano correspondiente a la linea recta 62 en la
primera imagen OCT 60.

En la pantalla del dispositivo de visualizacion 52 se representa asimismo una indicacion de seleccion de profundidad 63
en forma de un simbolo de interruptor desplazable a lo largo de una linea recta que muestra la profundidad
seleccionada al elegir la posicién de la linea recta 62 relativa a la primera imagen OCT representada 60. De manera
alternativa o adicional, la profundidad también se puede indicar en forma de valores numéricos.

En el dispositivo de visualizacion 52 pueden también estar previstos uno o mas indicadores de seleccion. En el ejemplo
representado esta previsto un indicador de selecciéon 64 que muestra una o mas caracteristicas del objeto a explorar.
Estas caracteristicas las selecciona e introduce preferiblemente un operador antes de la toma de las correspondientes
imagenes OCT. En aplicaciones dermatoldgicas, aqui se trata por ejemplo de un parametro para caracterizar la
humedad de la piel del paciente respectivo. En el indicador de seleccién correspondiente 64 puede moverse un simbolo
de interruptor correspondiente a lo largo de una linea recta de forma continuada o en intervalos predeterminados entre
las posiciones “piel seca” a la izquierda y “piel hUmeda” a la derecha.

En el cabezal de medicion 57 esta integrado el interferémetro 10 representado en la Figura 1 incluido el sistema 6ptico
28 y el detector 30. La fuente de luz 20 incluido el sistema 6ptico del lado de entrada en forma de las dos lentes 23 y 24
esta integrado preferiblemente en la carcasa 51 del sistema 50. El conductor de luz 26, mediante el cual estan
acoplados entre si la fuente de luz 20 por un lado y el interferometro 10 por otro, transcurre en este caso por dentro del
cable 58 desde la carcasa 51 hasta el cabezal de medicién 57. En el cable 58 también se guian conductos eléctricos,
que por un lado proporcionan alimentacion eléctrica y control del cabezal de medicién 57 y por otro conducen las
sefiales de detector generadas en la adquisicion de imagenes OCT del detector 30 desde este hasta la carcasa 51,
donde se introducen en un dispositivo de procesamiento (no representado).

El cabezal de medicion 57, mostrado tan solo muy esquematicamente en la Figura 13, se representa con detalle en la
Figura 14. En la parte inferior de una carcasa del cabezal de medicion 57a del cabezal de medicién 57 esta prevista un
asa 57b mediante la cual un operario puede retirar el cabezal de medicion 57 del soporte del cabezal de medicion sobre
0 en la carcasa 51, asi como volver a insertarlo en el soporte del cabezal de medicién, y al tomar imagenes OCT
ponerlo sobre el objeto y en su caso desplazarlo a lo largo del mismo. En este proceso el cabezal de medicién 57 se
pone, con una superficie de contacto 57c que se encuentra en el extremo anterior de la carcasa del cabezal de medicion
57a, en contacto con el objeto a explorar, en particular la piel de un paciente.

En mitad de la superficie de contacto 57c esta prevista una ventana 57d, a través de la cual puede salir luz del brazo de
muestreo 14 del interferémetro 10 que se encuentra en el cabezal de medicién 57 (ver Figura 1) y asi irradiar el objeto a
explorar. La luz reflejada y/o dispersada de vuelta a diversas profundidades del objeto vuelve a través de la ventana 57d
al brazo de muestreo 14 del interferémetro 10 y alli puede captarse en forma de manifestaciones de interferencia, como
se explicé extensamente mas arriba, y evaluarse.

En la carcasa del cabezal de medicion 57a también esta previsto un dispositivo de sefalizacion de estado 57e,
preferiblemente en forma de indicacién luminosa, mediante el que p.ej. se muestra la disponibilidad del sistema 50 y/o
del cabezal de medicién 57 para tomar imagenes OCT.

En el area del extremo trasero de la carcasa del cabezal de mediciéon 57a esta conectado al cabezal de medicién 57 el
cable 58, que también puede estar configurado como canal de cable o manguera de cable.

Con el sistema 50 anteriormente descrito para tomografia de coherencia 6ptica, pueden tomarse imagenes de seccion
transversal bidimensionales y tridimensionales de un objeto, en particular de la piel humana, pudiéndose alcanzar
profundidades de penetracion en la piel humana de hasta aprox. 1 mm y siendo el tamafio de la superficie del area
cutanea explorada de dimensiones tipicas de unos 1,8 x 1,5 mm. Debido a la radiacién infrarroja empleada en el
sistema 50 descrito con una longitud de onda media preferida de aprox. 1,3 um, se puede descartar una exposicion
radiol6gica excesiva del paciente, como por ejemplo en el empleo de rayos X. Las imagenes OCT captadas con el
sistema 50 descrito tienen ademas una alta resolucion y permiten una representacion de estructuras de objeto
individuales con un tamafio de hasta 3 um. Sin olvidar que las imagenes OCT captadas con el sistema 50 pueden
emplearse para medir la extension geométrica absoluta de las diversas estructuras, es decir, su tamafio.

El sistema 50 comprende, aunque no se muestre explicitamente, un dispositivo de control para controlar el sistema 50

seguln la presente invencion, en particular el dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica, y para la realizacion de los
procesos descritos anteriormente y a continuacion. El sistema comprende ademas un dispositivo de procesamiento para
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procesar diversos datos, incluida la interpolacién de valores de imagenes originales anteriormente descrita. El
dispositivo de control y/o el dispositivo de procesamiento estan preferiblemente integrados en la carcasa 51 del sistema
50.

6. Flujos de trabajo, navegacion en profundidad y lateral

En lo sucesivo se describen los modos de funcionamiento y el manejo del sistema 50 para tomografia de coherencia
Optica de la mano de procesos tipicos y/o preferibles (llamados flujos de trabajo o workflows) a modo de ejemplo. Aqui
se exponen las ventajas que se persigue conseguir con ellos.

La Figura 15 muestra el contenido de la pantalla 70 del dispositivo de visualizacion en modo de administracién, en el
gue se encuentra automaticamente el sistema tras iniciarlo. Un indicador de estado 71 en forma de simbolo adecuado,
por ejemplo un circulo verde, muestra la disponibilidad del sistema. Preferiblemente, la disponibilidad del sistema, en
particular para la toma de imagenes OCT, se muestra al mismo tiempo con la activacion del indicador de estado 57e
previsto en el cabezal de mediciéon 57. Un operario tiene asi la posibilidad de reconocer la disponibilidad del sistema
solo con el indicador de estado 71 en la pantalla 70 o con el indicador de estado 57e del cabezal de medicién 57.

En un campo de introduccion de datos 72 puede introducirse informacion sobre el objeto a explorar, en particular sobre
un paciente. Preferiblemente, el sistema esta configurado aqui de manera que la toma de imagenes OCT solo sea
posible una vez se haya introducido al menos uno de los datos requeridos en el campo de introduccion de datos 72, por
ejemplo al menos el apellido de un paciente.

La informacion introducida en el campo de introduccion de datos 72, en particular nombre y apellidos, nimero de
identificacion del paciente asi como fecha de nacimiento, aparecen entonces, como se muestra a modo de ejemplo en la
Figura 16, en campos correspondientes 72' en el area superior de la pantalla 70.

En cuanto el cabezal de medicion 57 se retira del soporte del cabezal de medicidon que se encuentra sobre o en la
carcasa 51 del sistema, el sistema se inicia automaticamente en modo operativo 1 (el llamado modo slice). Antes de
poner la superficie de contacto 57c del cabezal de medicién 57 en contacto con la piel del paciente, se aplica un gel
Optico sobre la superficie de contacto 57c¢ del cabezal de medicion 57 que por un lado hace que se superen las
transiciones marcadas en el indice de refraccion entre la piel y la ventana 57d del cabezal de medicion 57 (llamado
index matching) y por otro lado se compensan irregularidades en la superficie de la piel. Preferiblemente, la cantidad del
gel dptico aplicado sobre la superficie de contacto 57c, segun el caso de aplicacion, es entre aprox. 2 ply 10 pl.

Tras la aplicacion del gel, un operario presiona la superficie de contacto 57c del cabezal de medicion 57 contra el area
cutanea del paciente a explorar y la mueve ligeramente de lado a lado sobre el area cutanea para conseguir una
distribucién favorable del gel éptico.

Dado que el sistema, inmediatamente tras la retirada del cabezal de medicién 57 del soporte del cabezal de medicion,
se encuentra en modo slice, se toma una imagen slice 73 inmediatamente tras establecer el contacto con el area
cutanea a explorar y se visualiza en el area central de la pantalla 70, como se muestra en la Figura 17. En el area
derecha de la pantalla 70 esta previsto un indicador 74, en el que se puede ajustar y mostrar el tipo de piel de la piel
explorada en cada caso. Preferiblemente, se trata de un parametro que caracteriza el contenido de humedad del area
cutanea explorada. En este caso, el operario puede mover un simbolo de interruptor correspondiente en una escala
entre “piel seca” y “piel himeda” por intervalos o de forma continua. Con la seleccion de este parametro se fija la
relacion de las velocidades con las que se mueven el espejo de referencia 16 asi como la lente o lentes del objetivo de
muestreo 14a (ver Figura 1 asi como las Figuras 6ay 6b), para garantizar un éptimo seguimiento del foco.

En la toma de la imagen slice 73 mostrada en la Figura 17, se seleccion6 una posicion algo por encima de la mitad de la
escala del simbolo de interruptor del indicador 74, que corresponde a una piel mas bien himeda. Como resultado, se
obtiene una imagen slice 73 luminosa y de contraste relativamente alto.

Por el contrario, la imagen slice 75 mostrada en la Figura 18 se captd con una configuracion del parametro en la que el
simbolo de interruptor del indicador 74 esta por debajo de la mitad de la escala, lo que corresponde a una piel mas bien
seca. Como se reconoce claramente en la Figura 18, el contraste de la imagen slice 75 tomada con esta configuracion
es mucho menor que el de la imagen slice 73 mostrada en la Figura 17. Esto se puede aclarar por que en la toma de la
imagen slice 75 a diversas profundidades de la piel el foco del objetivo de muestreo 14 no estaba 0 no siempre estaba
en el area de la puerta de coherencia correspondiente. Para mas detalles se remite a las explicaciones anteriores en
relacion con el seguimiento de foco.

Partiendo de una imagen slice 73 (ver Figura 17) obtenida con una configuracién optima del parametro que corresponde
a la humedad de la piel, activando un interruptor correspondiente, por ejemplo presionando prolongadamente el
interruptor de pie del medio 55m (ver Figura 13), se puede cambiar del modo slice al modo en face, donde, como se
muestra en la Figura 19, la imagen slice 73 se muestra reducida en el area derecha de la pantalla 70 (un llamado
thumbnail) y al mismo tiempo se muestra una imagen en face 76 tomada en modo operativo 2, llamado modo en face,
en la zona central de la pantalla 70. La imagen en face 76 representada es preferiblemente una imagen en tiempo real,
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que se toma con una tasa de repeticion de al menos una imagen por segundo y se actualiza. En la representacion
reducida de la imagen slice 73 en el area derecha de la pantalla 70 se trata por el contrario de una imagen estatica, que
por ejemplo se corresponde con la Ultima imagen slice tomada en modo slice en tiempo real (ver Figura 17) y mostrada.

La profundidad en la piel en la que se toma la imagen en face 76 mostrada puede seleccionarla el operario con un
interruptor de seleccién de profundidad 77 mostrado en la pantalla 70, activando un simbolo de interruptor
correspondiente por ejemplo con ayuda del raton del ordenador 54, del teclado 53 y/o del dispositivo de interruptor de
pie 55 (ver Figura 13). Preferiblemente, el ajuste o seleccién de una profundidad determinada se realiza mediante el
interruptor de pie izquierdo 55I, que esta configurado como interruptor basculante y provoca un cambio de profundidad a
una profundidad mayor o menor al accionar el interruptor respectivamente hacia adelante o hacia atras.

La seleccion descrita anteriormente de una determinada profundidad en la que se toma una segunda imagen OCT, en
conjuncién con una primera imagen OCT mostrada, se denomina también navegacién de profundidad en conjunto con la
representacion del sistema y el procedimiento segun la presente invencion.

Preferiblemente, el sistema esta configurado de manera que una seleccion de la profundidad en la que se va a captar
una imagen en face pueda realizarse con una precision de hasta un micrometro. En principio es posible que se
predetermine el tamafio de los intervalos en los que se puede realizar una navegacion en profundidad. Asi, por ejemplo,
antes de una exploracion, es decir, una toma de varias imagenes OCT en un paciente, se puede fijar que la seleccion de
la profundidad correspondiente para imagenes en face se realice en intervalos de 5 um. De este modo se puede adaptar
la navegacion en profundidad individualmente al objetivo de diagndstico correspondiente.

La seleccién de una profundidad determinada para la toma de una imagen en face descrita anteriormente se explica con
mas detalle a continuacién en conjuncién con las visualizaciones en la pantalla mostradas en las Figuras 20 a 23.

La Figura 20 muestra una imagen en face 80 que se ha tomado en una profundidad que esta entre la ventana 57d que
se encuentra en el cabezal de medicion 57, que se reconoce en forma de una linea horizontal 79 en la imagen slice 81
correspondiente, y la superficie cutanea, y por este motivo muestra Unicamente una seccién transversal a través de la
capa de gel que se encuentra entre la ventana 57d y la piel. La profundidad ajustada en este ejemplo se muestra
mediante una linea recta horizontal 78 dibujada en la imagen slice 81 representada de forma reducida. Ademas también
se observa la profundidad seleccionada y ajustada en la posicidon correspondiente del interruptor de seleccion de
profundidad 77 y/o un indicador de valor numérico correspondiente.

La Figura 21 muestra una imagen en face 82, que se ha tomado en un plano que esta en el area superior de la
superficie cutanea, lo que se observa en la posicién de la linea recta 78 que sirve como indicador de profundidad, de
manera relativa a la imagen slice 81 representada de forma reducida. El area entre la linea recta 78 por un lado y la
linea horizontal 79, que se origina por reflexiones de luz en la ventana 57d del cabezal de medicién 57, por otro lado, se
corresponde con la capa de gel que se encuentra entre la ventana 57d y la piel.

Al activar el interruptor de pie izquierdo 55l o el simbolo de interruptor correspondiente en el indicador de seleccion de
profundidad 77, por ejemplo con ayuda del raton del ordenador 54, la linea recta 78 se puede mover de manera relativa
a la imagen slice 81 representada de forma reducida (ver la flecha doble), con lo que se pueden seleccionar planos
situados a diversas profundidades de la piel, en los que se toman imagenes en face correspondientes y se muestran en
la visualizacién en la pantalla.

El principio de la navegacion de profundidad esta ilustrado con mas detalle en la parte derecha inferior de la Figura 21
de la mano de un plano dibujado en un modelo de piel, que transcurre esencialmente paralelo a la superficie cutanea y
puede desplazarse en direccién de la flecha doble en diversas profundidades.

La Figura 22 muestra a modo de ejemplo otra imagen en face 83, que se tomd en una profundidad mas del area
cutanea explorada. Tal como se reconoce por la posicion de la linea recta 78 relativa a la imagen slice 81, el plano de la
imagen en face 83 obtenida ahora estd completamente dentro del area cutdnea explorada. Por lo demas, las
aclaraciones de las Figuras 20 y 21 son validas aqui también.

La Figura 23 muestra un uso ventajoso de la navegacién en profundidad descrita anteriormente en la localizacion de
informacion relevante para el diagnéstico. Asi, en la imagen slice 81 representada se puede seleccionar la profundidad
en la toma de una imagen en face 84 mediante la seleccién de la posicién de la linea recta 78, para por ejemplo analizar
mas de cerca una cavidad 85 intuida por la imagen slice 81 en un plano correspondiente de la imagen en face 84 que
transcurre perpendicular a la imagen slice 81.

En lo sucesivo se ilustraran con mas detalle otros aspectos del proceso descrito en la toma de imagenes OCT con el
sistema segun la presente invencion.

En el area derecha de la pantalla 70 mostrada en la Figura 24 se representa reducida una imagen slice 85, que se tomo

en modo slice y mediante activacion de un interruptor correspondiente, ventajosamente mediante presiéon breve del
interruptor de pie del medio 55m (ver Figura 13), se guardé en una memoria no volatil del sistema, p.ej. en una memoria
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de disco duro.

En conjuncién con la imagen slice 85 almacenada y representada se puede realizar una navegacion de profundidad,
como se ha descrito en detalle en el contexto de las Figuras 19 a 23. Preferiblemente, aqui el sistema esta configurado
de manera que se crea automaticamente otra imagen slice 86 y se muestra en el area derecha de la pantalla 70, cuando
la imagen slice almacenada por Ultima vez, en este caso la imagen slice 85, al cambiar del modo slice al modo en face
ya tiene mas tiempo de un periodo determinado, por ejemplo 10 segundos. Este caso se muestra en el ejemplo
representado en la Figura 24, en el que en un primer momento se tomé la imagen slice 85 y tras introducir un comando
de usuario correspondiente se guardo y solo tras un periodo de mas de 10 segundos tras tomar y guardar la imagen
slice 85 se cambié al modo en face. En este caso, inmediatamente tras el cambio al modo en face, se tomé otra imagen
slice 86, se guardoé temporalmente, p.ej. en una memoria volatil del sistema, y se mostré reducida en el area derecha de
la pantalla 70, mostrandose para la realizacion de la navegacion de profundidad anteriormente descrita una linea recta
78 en el area de la imagen OCT 86, con la que un operario puede detectar y controlar en qué profundidad del objeto se
toma respectivamente una imagen en face 87 y se representa, preferiblemente en el area central de la pantalla 70.

Con esta configuracion del sistema se garantiza que la navegacion de profundidad anteriormente descrita se realice
constantemente en una imagen slice lo mas actual posible, de manera que se pueda tener en cuenta cualquier
movimiento relativo entre el cabezal de medicion por un lado y el objeto por otro, incluidos los movimientos en el objeto
mismo, y con ello no influya negativamente en la fiabilidad de la toma de imagenes OCT, en particular imagenes en
face.

El periodo de tiempo ajustable entre tomar y guardar una imagen slice por un lado y el cambio del modo slice al modo
en face por otro, al cabo del cual se toma una nueva imagen slice, se guarda temporalmente y se muestra en la pantalla
70, se fijo en el ejemplo representado en 10 segundos. En principio, no obstante, también es posible seleccionar un
periodo mucho menor, p.ej. 5 segundos, en caso de que el tipo de exploracién en cuestion lo requiera. Este puede ser el
caso por ejemplo si el cabezal de medicidn, por movimientos mayores del objeto, en particular de un paciente, no se
puede mantener en una posicion fija relativa al objeto durante un tiempo suficiente. Por otro lado también es posible
prefijar periodos mas largos, p.ej. 15 segundos, cuando el objeto a explorar permanece inmévil durante un tiempo mayor
y se puede garantizar una posicién relativa fija entre el cabezal de medicién y el objeto.

La Figura 25 muestra una visualizacién en la pantalla 70, después de que se cambiara del modo en face, cuya
visualizacién en la pantalla se muestra a modo de ejemplo en la Figura 24, de vuelta al modo slice. En el area derecha
de la visualizacion en la pantalla 70 se muestra en este caso la imagen slice 85 almacenada permanentemente por un
comando del usuario, pero no la imagen slice 86 almacenada solo temporalmente a efectos de navegacién (ver Figura
24). Ademas, después del cambio al modo slice se representa en forma reducida la dltima imagen en face 87 tomada y
visualizada en modo en face.

En el area central de la pantalla 70 se representa una imagen slice 88 tomada actualmente. De forma anéloga a la
navegacion de profundidad anteriormente descrita, el sistema esta configurado de forma que, con ayuda de una linea
recta 89 representada adicionalmente, también en la imagen en face 87 representada de forma reducida se puede
seleccionar un plano perpendicular al plano de la imagen en face 87 representada, en el que se toma la imagen slice 88.

La seleccion, realizada con una imagen en face, de planos de imagen slice que transcurren esencialmente paralelos a la
luz que llega al objeto o perpendiculares a la superficie de la piel o al plano de la imagen en face puede denominarse
también navegacion lateral. Por lo demas, las aclaraciones anteriores en relacion a la navegacion de profundidad son
validas aqui también.

El principio de la navegacion lateral esta ilustrado con mas detalle en la parte derecha inferior de la Figura 25 de la
mano de un plano dibujado en el modelo de piel, que esencialmente transcurre perpendicular a la superficie cutanea y
puede desplazarse lateralmente en direccién de la flecha doble.

En la visualizacion de pantalla 25 mostrada en la Figura 70 se representa ademas en el area derecha una imagen slice
88' que se guardd en el modo slice seleccionado actualmente con un comando de seleccion del usuario
correspondiente. Ademas se muestra un simbolo 3D que indica que entretanto también se ha tomado y almacenado un
tomograma tridimensional tomado en modo operativo 3.

7. Modo de visualizacién de imagenes y administracién

Tras acabar de tomar una o varias, en su caso diversas, imagenes OCT, el cabezal de medicion 57 se vuelve a insertar
en el soporte de cabezal de medicién que se encuentra en la carcasa 51 del sistema 50, tras lo cual la visualizacion en
la pantalla 70, como se muestra en la Figura 26, pasa automaticamente al modo de visualizacién de imagenes, en el
que el operario puede seleccionar las imagenes OCT 85, 87, 88'y 90 almacenadas mostradas de forma reducida en el
area derecha de la pantalla 70, mostrandose la imagen reducida seleccionada en grande en el centro de la pantalla 70.

En caso de seleccion del tomograma tridimensional 90, se puede realizar en el area central de la pantalla 70 una
reproduccion en perspectiva del tomograma tridimensional tomado. Para determinadas aplicaciones diagnésticas puede
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no obstante ser mas ventajoso representar juntas en grande respectivamente una imagen slice 91 y una imagen en face
92 sacadas del tomograma tridimensional en el area central de la pantalla 70, como se muestra en la Figura 26 a modo
de ejemplo. Aqui resulta ventajoso emplear también el principio de la navegacién de profundidad y lateral anteriormente
descrito, con el que se muestran lineas rectas correspondientes 93 y 94 en las imagenes slice y en face
respectivamente 91 y 92 mostradas. Mediante la seleccidon de una linea recta 93 o 94, asi como la seleccién de la
posicion de la linea recta seleccionada 93 o0 94 en el area de la imagen en face 92, el usuario puede fijar el plano de la
imagen slice 91 mostrada respectivamente. Asimismo puede, seleccionando y desplazando la linea recta 93 en el area
de la imagen slice 91, realizar la seleccion de un plano de la imagen en face sacada del tomograma tridimensional, que
se quiera mostrar.

En conjuncion con la vista de pantalla 70 representada en la Figura 27 se ilustra como se pueden introducir comentarios
en el modo de visualizacién de imagenes. Para ello, el operario escoge en primer lugar una imagen OCT a comentar, en
el ejemplo mostrado esta es la imagen slice 85, y a continuaciéon se abre un campo de comentarios correspondiente
asignado a esta imagen, en el cual se pueden entonces introducir los comentarios deseados en forma de texto libre.
Asimismo se abre un campo de comentarios general 96, en el cual se puede introducir un comentario sobre la
exploracion realizada, que se asigna a todas las imagenes OCT 85, 87, 88' y 90 tomadas durante esta exploracion, y
que al abrir solo una de estas imagenes se muestra junto con la imagen abierta. En el centro de la pantalla 70 mostrada
en la Figura 27 se representa en grande la imagen slice 85 seleccionada y mostrada de forma reducida en el area
derecha de la pantalla 70.

Tras concluir el andlisis y en su caso el comentario de las imagenes OCT tomadas durante la exploracion, se puede
seleccionar un modo de administracion del sistema 50 en el que en la vista de pantalla 70, como se representa en la
Figura 28, se muestra la exploracion realizada en forma de una linea 98 correspondiente. Seleccionando la linea 98
correspondiente, el operario puede cambiar de nuevo al modo de visualizacién de imagenes y analizar y comentar en su
caso las imagenes OCT tomadas.

De la exploracion realizada se puede generar un informe de exploracion, de forma automatica tras finalizar la
exploracion o tras un comando del usuario, como se muestra a modo de ejemplo en la Figura 29. En el informe de
exploracion, que preferiblemente se genera en formato HTML, se incluyen en forma de resumen junto a la informacion
del paciente introducida antes de la exploracion las imagenes OCT 85, 87, 88'y 90 tomadas durante esta exploracién y
almacenadas debido a un comando del usuario, asi como los comentarios respectivos introducidos 96 y 97.0J
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REIVINDICACIONES

Procedimiento para tomografia de coherencia 6ptica, en el cual con un dispositivo de tomografia de coherencia
Optica (10 - 30) se toman una primera imagen (60) en el area de un primer plano (S) de un objeto (1) y una segunda
imagen (61) en el area de un segundo plano (F) del objeto (1), siendo el segundo plano (F) del objeto (1) differente
del primer plano (S) del objeto (1),

caracterizado porque

la primera imagen (60) en el area del primer plano (S) del objeto (1) y la segunda imagen (61) en el area del
segundo plano (F) del objeto (1) se toman en tiempo real, transcurriendo el primer plano (S) del objeto (1)
esencialmente paralelo a una direccion de irradiacién, en la que la luz emitida por el dispositivo de tomografia de
coherencia optica (10 - 30) cae sobre el objeto (1), y transcurriendo el segundo plano (F) del objeto (1)
esencialmente perpendicular a la direccion de irradiacion, y

se selecciona, dependiendo de un comando de control, en particular introducido por una persona operadora, si la
primera imagen (60) o la segunda imagen (61) se reproduce como imagen en tiempo real y la otra imagen
respectiva, es decir, la segunda o primera imagen (respectivamente 61 y 60) ya tomada anteriormente en tiempo
real, como imagen fija simultdneamente en un dispositivo de visualizacién (52).

Procedimiento segun la reivindicacion 1, en el que la primera y/o segunda imagen (respectivamente 60 y 61) se
toma con una tasa de grabacion de al menos una imagen por segundo, preferiblemente cinco imagenes por
segundo.

Procedimiento segin una de las reivindicaciones anteriores, en el que la primera o segunda imagen
(respectivamente 60 y 61) reproducida como imagen en tiempo real en el dispositivo de visualizacion (52) se
reproduce con una tasa de repeticion de al menos una imagen por segundo, preferiblemente al menos cinco
imagenes por segundo.

Procedimiento segln una de las reivindicaciones anteriores, en el que tras un cambio, activado por un comando de
control, de la reproduccién de la primera o segunda imagen (respectivamente 60 y 61) como imagen en tiempo real
a una reproduccion de la primera o segunda imagen (respectivamente 60 y 61) como imagen fija y de la segunda o
primera imagen (respectivamente 61 y 60) como imagen en tiempo real, se actualiza la primera o segunda imagen
(respectivamente 60 y 61) reproducida como imagen fija, una vez haya pasado un periodo predefinido desde el
cambio, en particular al menos diez segundos.

Procedimiento segun una de las reivindicaciones anteriores, en el que la primera imagen (60) se toma en un primer
modo operativo en el que la luz reflejada o retrodispersada por el objeto (1) solo es captada por una superficie
parcial (A2) de un detector de resolucién espacial (30) del dispositivo de tomografia de coherencia éptica (10 - 30),
mientras la distancia 6ptica de un reflector (16) a un divisor de haz (11) del dispositivo de tomografia de coherencia
optica (10 - 30) se modifica en una via Optica que es sustancialmente mayor, particularmente al menos 100 veces
mayor, que la longitud de onda media (Ao) de la luz acoplada en el dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica
(20 - 30).

Procedimiento segun una de las reivindicaciones anteriores, en el que la segunda imagen (61) se toma en un
segundo modo operativo, en el que, durante una modificacién de la distancia 6ptica de un reflector (16) a un divisor
de haz (11) del dispositivo de tomografia de coherencia optica (10 - 30), la luz reflejada por el objeto (1) es captada
por elementos detectores (31) de un detector (30) varias veces, en particular cinco veces como maximo, donde la
modificacién de la distancia éptica del reflector (16) al divisor de haz (11) es como maximo diez veces mayor que la
longitud de onda media (Ao) de la luz acoplada en el dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica (10 - 30).

Procedimiento segun la reivindicacion 6, en el que el segundo plano (F) del objeto (1) transcurre a una determinada
profundidad (T) en el objeto (1) y la profundidad (T) en el objeto (1) se ajuste mediante la distancia del reflector (16)
al divisor de haz (11), modificaAndose la distancia Optica del reflector (16) al divisor de haz (11) del dispositivo de
tomografia de coherencia optica (10 - 30) en una via 6ptica que es sustancialmente mayor, particularmente al
menos 100 veces mayor, que la longitud de onda media (Ag) de la luz acoplada en el dispositivo de tomografia de
coherencia 6ptica (10 - 30).

Procedimiento segun una de las reivindicaciones anteriores, en el que la toma de la primera y/o segunda imagen
(respectivamente 60 y 61) mediante el dispositivo de tomografia de coherencia Optica (10 - 30) se inicie
automaticamente cuando un cabezal de medicion (57), en el que esta contenida al menos una parte del dispositivo
de tomografia de coherencia éptica (10 - 30), se retira de una posicion definida, en particular una posicion de
reposo.

Procedimiento segun una de las reivindicaciones anteriores, en el que la conmutaciéon a un modo de visualizacion

20



10

15

20

25

30

35

40

45

10.

11.

12.

13.

14.

ES 2527004 T3

de imagen se realiza automaticamente cuando un cabezal de medicién (57), en el que esta contenida al menos una
parte del dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica (10 - 30), se coloque en una posicion definida, en particular
una posicién de reposo, reproduciéndose en el modo de visualizacién de imagenes todas las imagenes (60, 61)
representadas en el dispositivo de visualizacién (52) como imagenes fijas.

Procedimiento segun una de las reivindicaciones anteriores, en el que la toma de la primera y/o segunda imagen
(respectivamente 60 y 61) se realiza teniendo en cuenta al menos un parametro, que se muestra en el dispositivo
de visualizacion (52) y/o se puede seleccionar y/o modificar por parte de una persona operadora, donde el al menos
un parametro se refiere a una propiedad, en particular el contenido de humedad, del objeto (1) a explorar, en
particular de la piel humana o animal.

Procedimiento segun una de las reivindicaciones anteriores, en el que en la toma de la primera y/o segunda imagen
(respectivamente 60 y 61) se capta la luz reflejada o retrodispersada en una profundidad (T) determinada del objeto
(1), ajustando durante la captacion de la luz las propiedades de imagen de un objetivo de muestreo (14a) alojado en
un brazo de muestreo (14) del dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica (10 - 30) de manera que el punto
focal del objetivo de muestreo (14a) esté en el area de la profundidad (T) correspondiente en el objeto (1).

Procedimiento segun la reivindicacion 10 y 11, en el que las propiedades de imagen del objetivo de muestreo (14a)
alojado en el brazo de muestreo (14) del dispositivo de tomografia de coherencia éptica (10 - 30) se ajustan
dependiendo del al menos un parametro.

Procedimiento segun la reivindicacion 12, en el que la relacién de la velocidad de movimiento de una o varias lentes
del objetivo de muestreo (14a) en direccion al objeto (1) con la velocidad de movimiento de un espejo de referencia
(16) del dispositivo de tomografia de coherencia éptica (10 - 30) se ajusta dependiendo del al menos un parametro.

Sistema (50) para tomografia de coherencia 6ptica con un dispositivo de tomografia de coherencia éptica (10 - 30)
configurado para tomar una primera imagen (60) en el area de un primer plano (S) de un objeto (1) y una segunda
imagen (61) en el area de un segundo plano (F) del objeto (1), siendo el segundo plano (F) del objeto (1) differente
del primer plano (S) del objeto (1), y con un dispositivo de visualizacion (52) para reproducir las primera y segunda
imagenes (60, 61),

caracterizado por

un dispositivo de control para controlar el dispositivo de tomografia de coherencia 6ptica (10 - 30) de tal manera que
la primera imagen (60) en el area del primer plano (S) del objeto (1) y la segunda imagen (61) en el area del
segundo plano (F) del objeto (1) se toman en tiempo real, transcurriendo el primer plano (S) del objeto (1)
esencialmente paralelo a una direccion de irradiacién, en la que la luz emitida por el dispositivo de tomografia de
coherencia optica (10 - 30) cae sobre el objeto (1), y transcurriendo el segundo plano (F) del objeto (1)
esencialmente perpendicular a la direccién de irradiacion, y para controlar el sistema (50) de tal manera que puede
seleccionarse, mediante un comando de control que puede introducirse en particular por un operador, si la primera
imagen (60) o la segunda imagen (61) se reproduce como imagen en tiempo real y la otra imagen respectiva, es
decir la segunda o primera imagen (respectivamente 61 y 60) ya tomada anteriormente en tiempo real, como
imagen fija simultaneamente en el dispositivo de visualizacién (52).
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