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Résumé

L’¢étude du cerveau humain est un domaine en plein essor et les techniques non-
invasives de 1’étudier sont trés prometteuses. Afin de I’étudier de manic¢re non-invasive,
notre laboratoire utilise principalement I’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle
(IRMf) et I’imagerie optique diffuse (IOD) continue pour mesurer et localiser 1’activité
cérébrale induite par une tache visuelle, cognitive ou motrice. Le signal de ces deux
techniques repose, entre autres, sur les concentrations d’hémoglobine cérébrale a cause du

couplage qui existe entre 1’activité neuronale et le flux sanguin local dans le cerveau.

Pour étre en mesure de comparer les deux signaux (et éventuellement calibrer le
signal d’IRMf par I’lOD), ou chaque signal est relatif a son propre niveau de base
physiologique inconnu, une nouvelle technique ayant la capacité de mesurer le niveau de
base physiologique est nécessaire. Cette nouvelle technique est 1I’'lOD résolue
temporellement qui permet d’estimer les concentrations d’hémoglobine cérébrale. Ce
nouveau systeme permet donc de quantifier le niveau de base physiologique en termes de

concentrations d’hémoglobine cérébrale absolue.

L’objectif général de ma maitrise était de développer un tel systéme afin de I’utiliser
dans une large ¢tude portant sur la condition cardiovasculaire, le vieillissement, la

neuroimagerie ainsi que les performances cognitives.

I1 a fallu tout d’abord construire le systéme, le caractériser puis valider les résultats
avant de pouvoir I'utiliser sur les sujets de recherche. La validation s’est premierement
réalisée sur des fantomes homogenes ainsi qu’hétérogenes (deux couches) qui ont été
développés. La validation des concentrations d’hémoglobine cérébrale a été réalisée via une
tache cognitive et appuyée par les tests sanguins des sujets de recherche. Finalement, on
présente les résultats obtenus dans une large étude employant le systeme d’IOD résolue

temporellement en se concentrant sur les différences reliées au vieillissement.

Mots-clés : spectroscopie résolue temporellement, hémoglobine cérébrale
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Abstract

Our understanding of the functional organization of the human brain has been
greatly influenced by the development of new medical imaging techniques. Pr. Hoge’s
research has focused on the use of functional magnetic resonance imaging (fMRI) and
continuous diffuse optical imaging (DOI) for non-invasive localization and quantification
of brain activity associated with behavioral stimuli or tasks (e.g. cognitive, motor or visual).
The respective signals of both techniques are based on cerebral haemoglobin concentrations
because of the coupling that exists between neuronal activity and cerebral blood flow.
Relating BOLD fMRI signals with those acquired using DOI has been complicated by the
fact that fMRI yields fractional change values, while the majority of DOI methods have
provided absolute changes from an unknown baseline. To address this, we adopted a newer
technique known as time-resolved DOI, which allows absolute quantification of cerebral
haemoglobin concentrations. Time-resolved DOI thus has the capacity to quantify the
subject’s resting hemoglobin concentrations in absolute micromolar units. The main
objective of my masters’ project was to implement and optimize a time-resolved DOI
system for use in a large study exploring the links between cardiovascular fitness, aging,

neuroimaging markers, and cognitive performance.

In this thesis we describe the fabrication of the system, followed by its
characterisation and validation using solid optical phantoms (homogeneous and
heterogeneous) developed for this purpose. Haemoglobin concentrations obtained non-
invasively with the system are validated against blood draws, while the sensitivity to
variations in concentration are assessed during a cognitive task. Finally, we present the
results of a large study in which the time-resolved DOI system was used to characterize

age-related vascular changes in the brain.

Keywords : Time-resolved spectroscopy, cerebral haemoglobin
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Introduction

La médecine actuelle ne cesse d’évoluer afin d’améliorer la qualité de vie de tous et
chacun. L’imagerie médicale nécessite toujours davantage de rapidité, de précision ainsi
que le développement de techniques de moins en moins invasives. L’imagerie par
résonance magnétique (IRM) prend davantage de place dans 1’imagerie médicale, a un
point tel ou certains croient qu’elle pourrait éventuellement remplacer plusieurs modalités
d’imagerie. En ce moment cependant, I’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle
(IRMf) a une limitation qui nous dérange principalement : elle permet de détecter et de
quantifier indirectement les activations cérébrales a partir du signal BOLD («Blood
Oxygenation Level Dependent»), mais celui-ci est relatif au niveau de base physiologique
inconnu du sujet. Etant donné que ’'TRMf ne permet pas de quantifier le niveau de base du
sujet, il devient impossible de comparer le signal BOLD directement entre différents
groupes d’individus, méme si le stimulus cérébral est le méme. L’origine complexe de ce
signal repose sur les changements de plusieurs paramétres physiologiques cérébraux tels
que le flux sanguin, le métabolisme en consommation d’oxygene et le volume sanguin. En
plus, le changement de ces parametres en réponse a un stimulus est influencé par le
vieillissement, la maladie ou la médication. Bref, 1’utilisation de ce signal dans des études

est compliquée et nécessite une grande minutie.

Afin de palier ce probléme, nous devons procéder a la calibration du signal BOLD
pour chaque individu. Une premiere technique consiste a faire inhaler des gaz vaso-actifs
au sujet simultanément avec un stimulus cérébral de fagon a essayer de séparer la
composante vasculaire (changement du flux sanguin) et la composante métabolique
(activité cellulaire). Cette technique nécessite en plus une mesure du flux sanguin cérébral,
ce qui est réalisé en IRMf avec les séquences de marquage de spins artériels («arterial spin
labelling»). A partir de plusieurs acquisitions, on estime le taux métabolique cérébral de
consommation en oxygene («cerebral metabolic rate of oxygen consumption») individuel

[1, 2], ce qui refleterait mieux 1’activité cérébrale que le signal BOLD ou I’étude du flux

sanguin cérébral. En effet, si le changement de flux sanguin cérébral a un stimulus ainsi que



le flux de base ne sont pas identiques entre deux sujets, il est impossible de comparer
directement les signaux obtenus en imagerie par résonance magnétique fonctionnelle. Bien
que cette technique ait fait ses preuves [2], elle nécessite une lourde préparation du sujet et
davantage de matériel par rapport a un scan normal dans une étude, en plus d’ajouter des

étapes de scan. Il arrive aussi parfois qu’un sujet ne la supporte tout simplement pas.

Une deuxiéme technique de calibration du signal BOLD a été développée en se
basant sur une autre technique d’imagerie, soit la calibration par I’imagerie optique diffuse
[3, 4]. En fait, 'imagerie optique diffuse est utilisée depuis longtemps pour mesurer
I’oxygénation du sang au doigt ou a l’oreille du sujet via ’oxymétrie. Depuis la fin des
années 90, I’'imagerie optique diffuse est utilisée pour étudier indirectement 1’activité
cérébrale [5-7]. Cette nouvelle technique permet de faire la spectroscopie de I’hémoglobine
en utilisant le caractére plutdt transparent des tissus humains a la lumiére caractérisée par
une longueur d’onde se situant a I’intérieur de la fenétre thérapeutique (c’est-a-dire entre
600 et 1300 nm). Dans cette fenétre de longueurs d’onde, la lumiére est absorbée
principalement par 1’hémoglobine dans ses deux formes: oxygénée et désoxygénée.
Comme les spectres d’absorption de la lumiere des deux formes de I’hémoglobine différent
sensiblement a certaines longueurs d’onde, il est possible de quantifier les concentrations
de chacune. Le signal BOLD en imagerie par résonance magnétique fonctionnelle dépend
principalement des concentrations d’hémoglobine cérébrales, comme le signal en imagerie
optique diffuse. Il est alors possible de mesurer 1’activation cérébrale d’un stimulus en
imagerie par résonance magnétique fonctionnelle ainsi qu’en imagerie optique diffuse afin

de comparer les résultats.

La calibration du signal BOLD par I’imagerie optique diffuse nécessite deux
techniques différentes. La premiére est I’imagerie optique diffuse a «ondes continues» et
permet de quantifier les changements des concentrations d’hémoglobine par rapport au
niveau de base physiologique. Le signal d’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle

est cependant un changement relatif (exprimé en pourcentage) par rapport au niveau de



base tandis que le résultat en imagerie optique diffuse a ondes continues est un changement
absolu (exprimé en puM) par rapport au niveau de base. Comparer les deux signaux
nécessite alors une mesure du niveau de base. Une deuxieme technique d’imagerie optique
diffuse dite «résolue temporellement» permet de quantifier les concentrations absolues
d’hémoglobine cérébrale et, par le fait méme, le niveau de base physiologique. Un systéme
offrant cette technique n’est pas encore commercialisé, contrairement a 1’autre technique
d’imagerie optique diffuse ou de I’imagerie par résonance magnétique. Le développement
de ce type de systéme est le cceur de mon projet de maitrise dont les principaux objectifs

étaient :

1. Développer le systéme d’imagerie optique diffuse résolue temporellement
2. Valider les résultats obtenus avec le systeme

3. Utiliser le systéme dans une large étude portant sur le vieillissement, la condition

cardiovasculaire et la neuroimagerie.

Ce document débutera donc avec une mise en contexte du projet. On présentera par
la suite le développement ainsi que les étapes de validation du systéme d’imagerie optique
résolue temporellement. Finalement, on terminera en présentant les résultats d’une large

¢tude impliquant le systeéme d’imagerie optique résolue temporellement.



Chapitre 1. Mise en contexte

Pour bien comprendre le projet de maitrise ainsi que les résultats qui sont présentés,
on doit préalablement présenter certaines notions. On débutera par la physiologie du
cerveau pour ensuite se concentrer sur I’activité électrique et sanguine. On abordera par la
suite le sujet de I’imagerie médicale, notamment les modalités ou le signal est étroitement
li¢ aux concentrations d’hémoglobine cérébrale. On se penchera donc sur les différentes

techniques d’imagerie optique diffuse et sur I’imagerie par résonance magnétique.

1.1 Physiologie cérébrale

Le fonctionnement du cerveau humain n’a pas encore été totalement démystifié et
demeure toujours une source de débats, tant philosophiques que scientifiques. Le cerveau
est probablement 1’organe le plus difficile a étudier chez I’humain : il est entouré¢ d’un
crane tres dur qui le rend difficilement accessible, il est aussi caractérisé par une certaine
hétérogénéité (matiere grise et matiere blanche) avec une structure repliée en forme de

sillons baignant dans le liquide céphalo-rachidien.

Figure 1 - Téte humaine. Vue sagittale d’une téte humaine. On voit une premiére couche de peau, puis le crane et le

liquide céphalo-rachidien dans lequel le cerveau baigne. Editée a partir de [8].



Le cerveau est composé de milliards de neurones difficilement dissociables et la
circulation sanguine s’y ramifie presqu’infiniment comme on 1’observe dans la figure 2. Le
développement de 1’imagerie médicale vient aider les chercheurs a tester de nouvelles

hypothéses afin de percer son mystére.

Figure 2 - Vascularisation du cerveau humain. Présentation de la haute densité de vaisseaux sanguins dans le cerveau.
Une émulsion de plastique a été injectée dans le cerveau et le parenchyme a été dissout. Permission obtenue de Wolters

Kluwer Health [9].

Il est composé de plusieurs régions arrangées d’une manicre caractérisant les
vertébrés et, par conséquent, les mammiferes. Ce qui différe les mammiféres des vertébrés
et aussi les hommes du reste des mammiferes est I’évolution du cortex cérébral, qui est la
matiere grise périphérique du cerveau. Cette matiere renferme différentes classes de
neurones et est fortement vascularisée. Plusieurs lobes auxquels sont associés des fonctions

bien précises ont été identifiés, ce qui est présenté a la figure 3.



LOBE - CERVELET

CEREBRAL \@ COLONNE
VERTEBRALE

Figure 3 - Différents lobes du cerveau humain. Les lobes ont été identifiés et cartographiés. Globalement, le lobe
occipital est reconnu comme étant le siege de la vision, le lobe temporal pour I’odorat et 1’ouie, le lobe pariétal pour

I’intégration de I’information sensorielle et le lobe frontal pour le raisonnement. Editée & partir de [10].

Dans les années 30, le neurochirurgien canadien Wilder Penfield a réalisé des
observations intéressantes sur le fonctionnement du cerveau lors de neurochirurgies. En
effet, il a observé que lorsqu’il stimulait électriquement les neurones d’une certaine région
du cerveau (aujourd’hui connu sous le nom de lobe temporal), les patients avaient
I’apparition de souvenirs. Il en a donc conclu que la mémoire, ou plutdt les souvenirs, est
stockée dans une région bien précise du cerveau [11]. Il a par la suite élargi son travail a la
motricité et aux sensations [12]. Suite aux travaux de Dr. Penfield, la communauté
scientifique a poursuivi tant bien que mal la cartographie les différentes régions

fonctionnelles via des études de neuropsychologie [13].



Figure 4 - Dr Wilder Penfield (1891-1976). Premier neurochirurgien de Montréal en 1928 ou il est professeur a
I’Université McGill. Il fonde I’Institut neurologique de Montréal (MNI) en 1934 et y effectue les premicres recherches en

stimulation neuronale. Tirée de [14].

1.1.1 Fonctionnement du cerveau

Tout d’abord, nous savons que le cerveau est I’organe principal du systéme nerveux.
A part les réflexes, le cerveau intégre les signaux afférents du systéme sensoriel pour
ensuite faire réagir les fibres des muscles et les glandes du corps humain en conséquence.
La transmission de ces signaux électriques peut débuter au niveau des terminaisons
nerveuses pour aboutir au cerveau via les nerfs afférents ou le cerveau peut débuter la
propagation d’un signal qui atteindra un organe via un nerf efférent. Quoi qu’il en soit, la
génération ainsi que la propagation d’un signal €lectrique se situe au niveau de cellules
excitables, soit les neurones ou cellules nerveuses. L’activité neuronale se manifeste via la
génération de trains de potentiels d’action qui se propagent a d’autres neurones pour ensuite

étre propagé dans les nerfs jusqu’a 1’organe ciblé.



1.1.2 Génération du potentiel d’action

Au repos, la membrane d’un neurone, comme n’importe quelle autre cellule, est
polarisée de maniére a ce que 'intérieur de celui-ci est a -70 mV par rapport au milieu
extracellulaire. Ceci est possible notamment grace a la concentration plus élevée en ions
Na+ a D’extérieur de la cellule et en concentration plus élevée en diverses protéines
anioniques a l’intérieur de celle-ci. Lors d’une stimulation d’un neurone il y a une
dépolarisation du neurone due a I’ouverture des canaux sodium dans la membrane cellulaire
pour laisser le Na" entrer passivement. Si la dépolarisation due au stimulus n’atteint pas une
certaine différence de potentiel membranaire seuil, rien ne se passe. Si toutefois le stimulus
est assez intense pour provoquer une différence de potentiel membranaire dépassant le
seuil, le potentiel d’action est déclenché et tous les canaux sodium s’ouvrent pour laisser
entrer le sodium. Ceci perdure tant que le gradient électrochimique entre I’intérieur et
I’extérieur du neurone permet de faire entrer le sodium. Il y a ensuite une repolarisation du
neurone qui consiste en ’ouverture de canaux membranaires potassium qui fait sortir les
ions K" intracellulaire pour revenir a la polarisation initiale. Un travail final pour revenir
aux concentrations intra et extracellulaires est réalisé par les pompes ioniques sodium-
potassium qui nécessitent de I’énergie (c’est-a-dire adénosine triphosphate ou ATP) pour

permettre de sortir I’excédent de Na' dans la cellule et d’y faire entrer le K.
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Figure 5 - Génération d’un potentiel d’action qui se propage. 1 - Niveau de base : état polarisé, I’intérieur de la cellule
nerveuse est a -70 mV par rapport au milieu extracellulaire. 2 - Dépolarisation : Certains canaux sodium s’ouvrent pour
débuter la dépolarisation. 3 - Montée du potentiel d’action : Dans le cas ou la dépolarisation atteint le seuil, il y a
ouverture davantage de canaux sodium, ce qui génére un potentiel d’action. Il y a une propagation de celui-ci a la cellule
voisine. 4 - Descente du potentiel d’action : Les canaux sodium se ferment et les canaux potassium s’ouvrent. Il y a alors
repolarisation de la cellule. 5 - Hyperpolarisation : Une hyperpolarisation de la cellule s’en suit et les échangeurs sodium-

potassium ainsi que les pompes s’occupent de rétablir la polarisation initiale. Editée de [15].

Une période réfractaire suit un potentiel d’action pendant laquelle la génération d’un
nouveau potentiel d’action par la cellule est impossible. L’instant suivant, la génération
d’un nouveau potentiel d’action devient possible mais le seuil de la différence de potentiel
pour le provoquer est plus important. Finalement, apres suffisamment de temps, la cellule
nerveuse redevient excitable comme au départ. La période réfractaire assure ainsi une

unidirectionalité de la propagation. Tout ce processus est réalisé tres rapidement, soit en 2
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ou 3 millisecondes. Un potentiel d’action se propage dans I’axone du neurone a une vitesse
d’environ 1 m/s jusqu’a la terminaison synaptique et ainsi de suite jusqu’a I’organe ciblé.
Lorsque 1’axone d’un neurone est myé¢linisé, I’influx nerveux (ou potentiel d’action) se
propage de facon saltatoire d’un nceud de Ranvier a un autre, ce qui augmente la vitesse de

propagation d’un facteur 100.

Généralement, un neurone déclenche un train de potentiel d’action dont le nombre,
I’intensité et la fréquence peuvent différer en fonction du stimulus. Différentes

combinaisons ont différents impacts sur le muscle ciblé.

En résumé, le role de controle et de perception du cerveau se manifeste
¢électriquement dans le corps humain. Certaines techniques d’imagerie nous permettent de
détecter directement I’activité électrique du cerveau telle que I’¢lectroencéphalographie
(EEQ) et la magnétoencéphalographie (MEG). Ce sont les méthodes directes de détection
de Dactivité cérébrale. Comme toute autre technique d’imagerie, elles possedent leurs
avantages et leurs limitations. Le phénomeéne naturel de la réponse hémodynamique lié a
I’activité €lectrique cérébrale nous permet lui aussi de détecter ainsi que de quantifier

indirectement 1’activité cérébrale.

1.1.3 Couplage neurovasculaire

Tel que mentionné précédemment, I’essentiel de I’activité cérébrale est une activité
¢lectrique. Cependant, pour la réaliser, les cellules nerveuses nécessitent un apport
énergétique qui est fourni par la circulation sanguine. En fait, on nomme couplage
neurovasculaire la relation qui existe entre I’activité neuronale locale et les changements au
niveau de la perfusion cérébrale locale qui se manifestent généralement dans les secondes
qui suivent. En détectant la réponse vasculaire, c’est-a-dire le changement de flux sanguin
suivant le changement d’activité synaptique, les chercheurs peuvent inférer des

changements d’activité cérébrale. Typiquement, la réponse du flux sanguin se manifeste
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une a deux secondes apres 1’activité synaptique et présente un maximum aprés environ cing
secondes [16]. C’est donc sur ce phénoméne que reposent les techniques utilisées pour
détecter indirectement 1’activité cérébrale telles que I’imagerie par résonance magnétique
fonctionnelle et 1’imagerie optique diffuse. Il faut cependant étre prudent en se basant
seulement sur la réponse vasculaire puisqu’elle peut étre modifiée dans le vieillissement, la

médication ou la maladie.

Réponse du
flux sanguin

. cérébral
Réponse

neuronale

0 3 10
Temps (5)

Figure 6 - Réponse vasculaire a I’activité neuronale. Si un groupe de neurones est excité et qu’il génére des trains de
potentiels d’actions, il y aura une augmentation du flux sanguin local. La réponse du flux sanguin cérébral a une activité

synaptique cérébrale est esquissée qualitativement dans cette figure. Editée de [16].

Quelques secondes apres D’activité neuronale ou il y a eu une consommation
d’adénosine triphosphate (ATP), il y a la libération de métabolites vasodilatateurs qui
viennent dilater les artérioles. Ceci a pour effet d’augmenter le flux sanguin cérébral local
et le sang circule alors plus rapidement dans les capillaires sanguins pour apporter plus de
glucose et d’oxygene aux cellules. La respiration cellulaire est réalisée a partir du glucose
et de I’oxygene afin de fournir les molécules d’ATP nécessaires a la cellule. En fait, la
premiere méthode de génération d’ATP est la glycolyse qui est anaérobique mais offre un
pauvre rendement en ATP. La glycolyse n’intervient cependant pas au niveau des neurones.
Lorsque I’ATP doit étre génére efficacement comme lors d’une activation cérébrale, c’est

le processus aérobie qui est privilégié [17].



12

Au repos, il y a toujours un flux sanguin qui assure 1’apport du glucose et de
I’oxygene aux capillaires pour fournir les demandes énergétiques cellulaires. Suite a une
activité cérébrale locale, il y a une augmentation du flux sanguin. Alors que I’augmentation
du flux sanguin est semblable a l’augmentation de la consommation en glucose,
I’augmentation de la consommation en oxygene, quant a elle, est plus petite [16]. Il s’en
suit une augmentation des concentrations en oxygene dans les tissus et dans le sang dans
cette région. Ceci crée une augmentation de la concentration en oxyhémoglobine et une
diminution de la concentration en déoxyhémoglobine dans cette région cérébrale. C’est ce
qui nous est possible de détecter en imagerie médicale dii aux propriétés optiques et

magnétiques des deux différentes formes de la protéine nommée hémoglobine.
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1.2 Imagerie médicale

On présente ici les deux techniques d’imagerie médicale qui nous intéressent, soient
I . . i ,. : : . .
imagerie par résonance magnétique et 1’imagerie optique diffuse. Ce sont deux techniques

puissantes et complémentaires pour étudier le cerveau et ses fonctions non-invasivement.

1.2.1 Imagerie par résonance magnétique

L’imagerie par résonance magnétique est une technique d’imagerie permettant de
manipuler la magnétisation des différents tissus mous du corps humain afin de les imager

avec une résolution spatiale élevée (de I’ordre du mm”) tel que présenté a la figure 7.

Figure 7 - Image d’imagerie par résonance magnétique haute résolution. Exemple d’image sagittale du SujetO11 de

I’étude présentée ultérieurement.

Depuis les années 90, I’imagerie par résonance magnétique est aussi utilisée pour
localiser 1’activité cérébrale et pour étudier le fonctionnement du cerveau [18]. Ceci est
mieux connu sous le nom d’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle et ne se
limite pas seulement au cerveau mais peut, par exemple, permettre 1’étude de la moelle
épinicre. Il est possible de localiser des changements d’activité cérébrale indirectement a

partir du signal IRM (en utilisant la bonne séquence et le bon protocole expérimental)
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puisque celui-ci dépend de la concentration de déoxyhémoglobine locale. C’est le signal
BOLD pour «blood oxygenation level dependant» [18]. Ce signal a une origine vasculaire
et métabolique : ’augmentation du flux sanguin succédant a 1’augmentation d’activité
synaptique vient diluer la déoxyhémoglobine locale en plus du métabolisme cellulaire qui
extrait les molécules de dioxygene a I’hémoglobine. Ce signal peut étre obtenu pendant une
tache cérébrale (cognitive, visuelle ou motrice) ainsi que pendant le niveau de base pour
ensuite utiliser des tests statistiques pour obtenir les cartes d’activations significatives

(cartes de valeurs t ou de scores z, par exemple).

Figure 8 - Image d’imagerie par résonance magnétique haute résolution. Exemple d’une carte statistique d’IRMf

superposée a une image IRM axiale. Tirée de [19].

1.2.2 Hémoglobine

L’hémoglobine, illustrée a la figure 9, est une protéine que I’on retrouve dans les
globules rouges du sang. Son rdle est de transporter I’oxygéne jusqu’aux cellules. Chaque
protéine est composée de quatre hémes, qui sont chacun composé d’un ion fer auquel vient
s’attacher la molécule de dioxygene pour étre transportée dans le sang jusqu’aux cellules.
Dans les conditions physiologiques, on retrouve deux configurations de 1’hémoglobine :

oxygénée (c’est-a-dire les quatre groupements hémes sont liés & une molécule de
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dioxygene) ou déoxygénée (c’est-a-dire que seulement deux des quatre groupements hémes
sont oxygénés). L’affinité de la molécule de dioxygene pour I’hémoglobine est affectée par
la température, par le pH et par le dioxyde de carbone. La concentration d’hémoglobine
dans le sang est généralement un peu plus élevée chez les hommes que chez les femmes
[20, 21] mais ceci est compensé par un flux sanguin plus élevé chez les femmes. Une

concentration d’hémoglobine plus basse que la normale se nomme anémie.

Hémoglobine

Molécule
d'oxygéne —
Globule rouge

Figure 9 - La protéine nommée hémoglobine. L’hémoglobine transporte 1’oxygeéne aux tissus. Ces protéines se
retrouvent dans les globules rouges qui, eux, sont transportés dans le sang. Dans cette figure, les quatre groupements

hémes sont oxygénés. Editée de [22].

Les propriétés magnétiques de I’hémoglobine différent dépendamment de son
oxygénation. En effet, la forme oxygénée de I’hémoglobine, ou oxyhémoglobine, est
diamagnétique tandis que la forme désoxygénée, ou déoxyhémoglobine, est
paramagnétique. Le paramagnétisme est caractérisé par une susceptibilité magnétique
positive tandis que le diamagnétisme est caractérisé par une susceptibilité magnétique
négative. Cette différence crée différents contrastes dans les images IRM dépendamment de
I’oxygénation locale : c’est le signal BOLD. Tel que mentionné précédemment, c’est un
signal ambigu ayant une origine vasculaire (dilatation des artérioles qui entraine une hausse

du flux sanguin cérébral local donc une augmentation de la concentration d’hémoglobine
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oxygénée et une dilution de la déoxyhémoglobine) et métabolique (les cellules extraient
I’oxygeéne de [I’oxyhémoglobine au niveau des capillaires pour laisser de la
déoxyhémoglobine). Le volume sanguin aussi a un impact. La présence de
déoxyhémoglobine agit comme une perturbation du champ magnétique. Sa présence a
comme répercussion de considérablement diminuer le temps de relaxation transversal T,*,
ce qui fait décroitre le signal trés rapidement apres 1’excitation, si bien qu’il n’y a plus de
signal au moment de I’acquisition de 1’image. Pour imager ce signal, les chercheurs
utilisent des séquences d’imagerie «echo-planar» T,*. Bref, I’imagerie par résonance
magnétique fonctionnelle nous permet d’inférer sur I’activité synaptique locale en tirant

profit du couplage neurovasculaire et des propriétés magnétiques de I’hémoglobine.

1.2.3 Imagerie optique diffuse

L’imagerie optique englobe plusieurs techniques d’imagerie utilisant la lumiére afin
d’imager les tissus. On retrouve premicrement les techniques d’imagerie balistiques, ou on
s’intéresse a la lumiére n’ayant interagi qu’une seule fois dans les tissus afin d’obtenir des
images avec une résolution spatiale (latérale et axiale) élevée. Ces techniques sont
cependant superficielles puisqu’elles permettent d’imager seulement 1 ou 2 millimetres de
profondeur dans les tissus. Pour obtenir une information davantage en profondeur, on ne
peut plus considérer seulement les photons balistiques ; on doit détecter les photons qui ont
migré dans les tissus pour ensuite modéliser la migration des photons dans ceux-ci. Avec
I’imagerie optique diffuse on obtient alors une information en profondeur au détriment de
la résolution spatiale. En fait, la source et le détecteur de lumicre sont du méme c6té dans la
géométrie d’imagerie optique diffuse en réflexion. La géométrie en transmission peut étre
bénéfique pour des applications, par exemple, sur le sein pour la détection du cancer mais
elle est impossible pour des applications sur le cerveau. Pour des applications sur le cerveau

on détecte donc les photons qui ont été rétrodiffusés.
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L’imagerie optique diffuse est essentiellement une technique de spectroscopie
utilisant la lumiére rouge et proche infrarouge. En tirant profit de la «transparence» des
tissus humains dans la fenétre thérapeutique (c’est-a-dire la plage de longueurs d’onde entre
600 nm et 1300 nm), on fait propager de la lumiére dans les tissus afin de faire la
spectroscopie de 1’hémoglobine. A ces longueurs d’onde, c’est le pigment de
I’hémoglobine qui est le principal absorbeur de la lumiere, a part la mélanine qui est
cependant contenue seulement dans la peau. L’absorption de I’eau, dont le corps humain est
compos¢ a prés de 80%, présente un minimum d’absorption dans cette fenétre

thérapeutique comme on 1’observe a la figure 10.

10°

tre thérapeut

— —T)
o =
£l L

L=
[

.

Coefficients d'absorption pta (cm™1)
o b=

&
—

0.3 1 3 10
Longueur d'onde X (um)

Figure 10 - Coefficients d’absorption des principaux absorbeurs des tissus humains. On voit que dans la fenétre
thérapeutique les molécules d’hémoglobine sont les principaux absorbeurs (a part la mélanine mais cette molécule n’est
présente que dans la peau). Cette particularité nous permet de faire la spectroscopie des deux formes d’hémoglobine,

soient I’oxyhémoglobine HbO et la déoxyhémoglobine HbR. Il faut cependant s’assurer de choisir des longueurs d’onde
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ou la différence entre le spectre de 1’oxyhémoglobine et celui de la déoxyhémoglobine soit assez importante. Il faut

surtout éviter une longueur d’onde ot les spectres se croisent. Editée de [23].

En imagerie optique diffuse, on s’intéresse aux propriétés optiques des tissus. La
propriété qui est la plus intéressante est sans aucun doute 1’absorption, que 1’on quantifie
avec le coefficient d’absorption p,, qui est directement reli¢é a la concentration des
principaux absorbeurs. Les trois autres propriétés optiques importantes des tissus sont le
coefficient de diffusion p, le coefficient d’anisotropie g et I’indice de réfraction. Le
coefficient pg est une mesure du caractére diffusant des particules composant un tissu.
Typiquement, ce coefficient est inversement proportionnel a la taille des particules [24]. Le
coefficient d’anisotropie, pour sa part, est une mesure du profil de diffusion sur les
particules qui consiste en la moyenne des cosinus des angles de diffusion [25]. Certaines
particules ont un profil de diffusion général anisotrope vers I’avant (g entre 0 et 1) ou vers
I’arriere (g entre -1 et 0) ou sinon c’est isotrope (g = 0). L’imagerie optique diffuse ne
permet cependant pas de distinguer les deux derniers parameétres mais plutét un parametre
que I’on définie comme le coefficient de diffusion réduit : ps* = py(1-g). Globalement, en
imagerie optique diffuse on réalise les acquisitions expérimentales sur les sujets pour
ensuite essayer de modéliser la propagation de la lumiere dans le but de se pencher plus
attentivement sur les coefficients d’absorption des tissus. Si on connait exactement la
distribution des particules interagissant avec la lumiére, on peut simuler le probléme direct,
soit la propagation des photos dans les tissus. Comme on ne connait ni la distribution ni la
quantité des particules (en fait, c’est ce que I’on cherche), on doit procéder au probleme
inverse afin d’inférer sur les concentrations, la distribution ou la quantité de celles-ci en
connaissant les conditions expérimentales et en ayant les résultats expérimentaux de la
propagation de photons. L’imagerie optique diffuse se sépare en deux branches

principales :

e [’imagerie optique diffuse continue;

e [|’imagerie optique diffuse résolue temporellement.
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1.2.4 Imagerie optique diffuse continue

L’imagerie optique diffuse continue est une technique d’imagerie fonctionnelle
permettant de mesurer un changement d’activité cérébrale indirectement en faisant la
spectroscopie des concentrations d’hémoglobine. Tel qu’expliqué précédemment, si on est
capable de mesurer les concentrations d’hémoglobine localement il est alors possible
d’inférer 1’activité cérébrale lors d’une tache cognitive, motrice ou visuelle. Beaucoup
d’attentions ont été portées a cette modalité d’imagerie puisqu’elle est beaucoup moins
restrictive que 1’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle. Il n’est pas nécessaire
d’étre complétement immobile, le systéme est portable, il est moins dispendieux et
globalement moins compliqué a utiliser que 1’imagerie par résonance magnétique
fonctionnelle. Il est possible de réaliser 1’acquisition sur des personnes claustrophobes ou
non-coopératives telles que des enfants. Cette technique ne permet cependant que de
mesurer ’activité cérébrale superficielle du cerveau. Aussi, il est connu que la résolution
spatiale est de I’ordre du centimétre. Il y a tout de méme un intérét pour cette technique afin
de tenter de calibrer le signal BOLD puisque les origines de leur signal respectif se

chevauchent.
L’imagerie optique diffuse continue est sensible aux changements de concentrations
d’hémoglobine a I’intérieur d’un volume que ’on peut apparenter a une banane définie

entre une source de lumiere et un détecteur tel que présenté dans la figure 11. En fait, la

forme de banane est caractéristique de I’imagerie optique diffuse en réflexion.

T

Figure 11 - Schéma d’un voxel défini entre la source et le détecteur en imagerie optique diffuse. On voit qu’en

imagerie optique diffuse en réflexion on détecte les photons qui ont migrés et qui ont été rétrodiffusés. La forme de

banane dépend de la distance entre la source et le détecteur ainsi que des propriétés optiques du milieu. Tirée de [26].
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Cette technique utilise de la lumiere continue caractéristique de la fenétre
thérapeutique ou les différentes longueurs d’onde sont multiplexées fréquentiellement. La
lumiére de chaque source est modulée par une sinusoide, ce qui permet d’encoder
différentes paires source-détecteur de lumiére et de bien couvrir une région cérébrale
précise. Des études en neuropsychologie utilisent cette modalité afin de cartographier la
fonctionnalit¢ du cerveau. Comme avec les autres techniques de neuroimagerie
fonctionnelle, elles demandent généralement a un sujet d’effectuer une tache dans laquelle
on alterne entre des périodes de repos et des périodes d’activités cérébrales (cognitive,
motrice ou visuelle). Lors d’une activité cérébrale, on a expliqué qu’il y a une augmentation
du flux sanguin local a cause du couplage neurovasculaire. Globalement, il y a donc une
large augmentation de la concentration d’oxyhémoglobine et une petite diminution de la
déoxyhémoglobine. Il y a donc un peu plus de sang localement, ce qui absorbe davantage la
lumiére. Cette technique mesure donc des changements dans les coefficients d’absorption
de la lumicre, ce qui est transposé en changements absolus en termes de concentrations
d’hémoglobine apres I’analyse des données. Au final, cette technique permet de mesurer les
changements absolus des concentrations d’oxyhémoglobine et de déoxyhémoglobine (par
exemple une augmentation de 8 pM en HbO et une diminution de 3 pM en HbR pendant la

tache comparativement au niveau de base inconnu).
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Figure 12 - Exemple de résultats en imagerie optique diffuse continue. On voit une augmentation du flux sanguin
cérébral (CBF) et de la concentration en HbO (ou HbO,) en fonction du temps. On voit une diminution en HbR qui est
cependant plus faible que 1’augmentation en HbO, ce qui résulte en une augmentation de la concentration d’hémoglobine
totale HbT. Il manque une étape ici, soit celle de la conversion des unités arbitraires (u.a.) pour obtenir des concentrations

d’hémoglobine absolues en uM. Editée de [26].

La forme en «banane» du voxel définie entre la source et le détecteur de lumicre en
imagerie optique diffuse en réflexion fait que la technique continue s’expose a des erreurs
de volume partiel (voir figure 13). Le voxel peut ne couvrir qu’une partie de 1’activation
cérébrale ou, au contraire, I’activité peut €tre tellement localisée dans une région précise
que la taille de celle-ci pourrait étre beaucoup plus petite que la taille du voxel. Il peut aussi
y avoir deux activités cérébrales distinctes a I’intérieur d’un voxel. Bref, il y a plusieurs
scénarios possibles et ceci est dli en grande partie a la taille élevée du voxel. En imagerie
par résonance magnétique fonctionnelle on s’expose aussi a ces problémes, mais étant

donné que le voxel est beaucoup plus petit, ces problémes sont moins importants.
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Figure 13 - Exemple de P’effet de volume partiel et d’activation manquée par le voxel en imagerie optique diffuse
continue. Il faut toujours faire attention aux résultats en imagerie optique diffuse continue puisque 1’activation cérébrale
peut étre qu’a moitié couverte a cause d’un effet de volume partiel. L’activation peut étre plus ou moins étendue que le

voxel en forme de banane. L’activation peut aussi étre manquée de peu. Editée de [27].

Le probléme majeur des techniques d’imagerie fonctionnelle est que leurs résultats
sont relatifs a un niveau de base inconnu. Par exemple, un signal BOLD peut étre de I’ordre
de 2% par rapport au niveau de base physiologique tandis qu’un signal en imagerie optique
diffuse continue pourrait par exemple étre une augmentation de 5 uM en oxyhémoglobine
et une baisse de 2 uM en déoxyhémoglobine par rapport a ce niveau de base. De plus, le
fait d’avoir d’une part un changement relatif en pourcentage avec le signal BOLD et d’autre
part un changement absolu avec 1’imagerie optique diffuse continue en micromolaires rend
les changements non-directement comparables. On doit donc impérativement mesurer le
niveau de base physiologique dans I'une ou dans I’autre des techniques pour pouvoir
comparer les résultats. La technique utilisée en imagerie optique diffuse qui possede le
pouvoir de renvoyer le niveau de base physiologique se nomme imagerie optique diffuse

résolue temporellement.
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1.2.5 Imagerie optique diffuse résolue temporellement

L’imagerie optique diffuse résolue temporellement, au contraire de 1’imagerie
optique diffuse continue, n’est pas trés sensible aux variations de concentrations
d’hémoglobine. Elle est utilisée, entre autres, pour mesurer les concentrations
d’hémoglobine absolues dans le voxel en forme de «banane» défini entre la source et le
détecteur. Par conséquent, sa premicre utilit¢ est de mesurer le niveau de base
physiologique du sujet en termes de concentrations d’hémoglobine. Cette technique utilise
des pulses laser et, avec des détecteurs résolus temporellement ainsi que de ’électronique
de comptage a la fine pointe, on détecte la réponse a I’'impulsion rétrodiffusée. Cette
réponse a I’impulsion est connue sous le nom de fonction d’étalement temporelle du point

ou TPSF.
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Figure 14 - Principe de I’imagerie optique diffuse résolue temporellement. Cette technique de spectroscopie
infrarouge détecte la réponse a I’impulsion laser rétrodiffusé. La technique de spectroscopie infrarouge dans le domaine
temporel permet de quantifier le niveau de base physiologique d’une région du cerveau en termes de concentrations

d’hémoglobine. Editée de [26].

Plusieurs pulses sont utilisés pour pouvoir reconstruire la réponse a I’impulsion et
ainsi obtenir les concentrations d’hémoglobine de la région cérébrale dans laquelle les

photons ont migrés. A partir de la réponse & I’impulsion ainsi qu’au pulse incident, on est
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en mesure d’ajuster un modele analytique de migration de photons basé sur I’approximation
de diffusion de I’équation de transfert radiatif afin d’en extraire les propriétés optiques
absolues. Globalement, le modele tient en compte de la distance entre la source et le
détecteur, de I’indice de réfraction du milieu et des propriétés optiques du milieu dans
lequel les photons ont migrés. On montre les effets simulés des propriétés optiques sur les

réponses aux impulsions laser pour une distance et un indice de réfraction donné a la figure

15.

Intensite (u.a.)

Figure 15 - Effets simulés des propriétés optiques sur les réponses a I’impulsion. En haut, la premiére TPSF (en bleu)
a des propriétés optiques données. En dessous de celle-ci (en mauve), on voit ’effet d’augmenter le coefficient
d’absorption d’un facteur 10. Complétement en bas (en vert), on voit 1’effet d’augmenter le coefficient de diffusion réduit
d’un facteur 10. Avec I’imagerie optique diffuse résolue temporellement, on déduit les propriétés optiques du milieu a

partir de la réponse & I’impulsion pour ensuite obtenir les concentrations d’hémoglobine cérébrale. Editée de [28].

Les coefficients d’absorption obtenus sont ensuite utilisés pour obtenir les

concentrations d’hémoglobine absolues du cerveau. Avec un systéme permettant de
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mesurer le niveau de base physiologique en termes de concentrations d’hémoglobine, il est

donc possible de calibrer le signal BOLD a partir de I’imagerie optique diffuse.

Mentionnons rapidement qu’il existe une troisiéme technique d’imagerie optique
diffuse qui consiste en un traitement dans le domaine fréquentiel au lieu du domaine
temporel. Elle consiste en la modulation a une fréquence beaucoup plus élevée (quelques
gigahertz) de la lumicre pénétrant les tissus et, au moment de la détection, on s’intéresse a
I’amplitude du signal ainsi qu’au déphasage de la lumiére mesurée par rapport a la lumiere
incidente. Cette modalité permet de mesurer les propriétés optiques absolues comme la
modalité résolue temporellement. Cette technique n’a pas été utilisée ou étudiée dans ce

projet de maitrise.

1.2.6 Calibration du signal BOLD par ’imagerie optique diffuse

Les origines respectives des signaux en imagerie optique diffuse et en imagerie par
résonance magnétique fonctionnelle sont étroitement reliées. Ceci nous permet donc de les
utiliser conjointement avec les mémes taches cognitives, motrices ou visuelles afin de
comparer les différents résultats des techniques fonctionnelles lorsque le niveau de base est

quantifié en imagerie optique diffuse.

Le signal BOLD étant un changement relatif & un niveau de base physiologique
inconnu, il devient difficile de le comparer entre sujets lorsqu’on étudie, par exemple, le
vieillissement, une maladie ou les différences entre les hommes et les femmes. Par
exemple, un signal BOLD de 5% ne signifie pas exactement la méme chose pour un jeune
adulte ou pour une personne agée si le niveau de base physiologique du jeune adulte est
plus élevé que celui de la personne agée. Il faut donc calibrer le signal BOLD afin de

pouvoir I'utiliser a des fins de comparaison entre sujets puis entre groupes.
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Une premiére technique consiste a utiliser 1’inhalation de gaz vasoactifs et d’une
tache cognitive, motrice ou visuelle. L’inhalation de gaz vasoactifs, tels que le carbogene,
induit un signal en imagerie par résonance magnétique fonctionnelle. L’inhalation de gaz
n’augmente cependant pas le métabolisme, au contraire d’une tache cognitive, motrice ou
visuelle. Lorsqu’on régle les inhalations de gaz afin d’obtenir un signal BOLD similaire a
celui obtenu avec les taches et ce, pour quelques intensités différentes, il est ensuite
possible d’obtenir le signal BOLD maximum, ou la valeur M [2, 17]. Avec cette valeur, il
est possible de normaliser le signal afin de le rendre comparable entre tous les individus.
Avec cette technique, il est possible de calculer le taux métabolique cérébral de
consommation en oxygene (CMRO;) qui porte vraiment sur |’aspect métabolique.
Cependant, tel qu’expliqué précédemment, certaines personnes ne peuvent tout simplement
pas endurer les étapes d’inhalation de gaz ou méme le fait d’étre immobile dans un scanner

(personnes claustrophobes, enfants, handicapés, ...).

Une deuxiéme technique de calibration du signal BOLD a donc été développée.
Cette technique est nouvelle et fait intervenir les deux techniques d’imagerie optique
diffuse. Celle-ci consiste a transposer le signal BOLD obtenu en résultats d’imagerie
optique diffuse. En effet, il serait dorénavant possible de comparer les signaux fonctionnels
tout en considérant le niveau de base de chaque individu obtenu avec I’imagerie optique
diffuse. On arrive donc a transposer le signal d’imagerie par résonance magnétique
fonctionnelle en signal d’imagerie optique diffuse en considérant le niveau de base. Le fait
d’obtenir le changement relatif, le changement absolu ainsi que le niveau de base constitue
une information beaucoup plus compléte et permet alors de comparer adéquatement
différents sujets entre eux. Bref, en faisant faire les mémes taches cognitives aux mémes
sujets en imagerie par résonance magnétique fonctionnelle et en imagerie optique diffuse
continue puis en établissant le niveau de base physiologique en imagerie optique diffuse

résolue temporellement, il est possible de calibrer le signal BOLD.
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Cependant, pour réaliser la calibration du signal BOLD par I’imagerie optique
diffuse, il faut d’abord s’assurer que les techniques d’imagerie optique diffuse fonctionnent
bien puisqu’elles sont relativement nouvelles. Ces nouvelles techniques ont été beaucoup
moins étudiées que les signaux en imagerie par résonance fonctionnelle. Il reste
d’importants progres a réaliser dans ce domaine. Le développement d’un nouveau systéme
nécessite beaucoup d’étapes de validation afin d’affirmer au final que les chiffres obtenus,
c’est-a-dire les concentrations d’hémoglobine cérébrales, soient bons. De plus, des
problémes avec 1’analyse des résultats en imagerie optique diffuse continue ont suggéré
qu’il était nécessaire d’améliorer le modele utilisé¢ dans 1’analyse des données. Le travail
principal de ce projet de maitrise a donc été de développer un nouveau systeme d’imagerie

optique diffuse résolue temporellement. Les objectifs de ce projet étaient donc de :

1. Développer le systeme d’imagerie optique diffuse résolue temporellement
2. Valider les résultats obtenus avec le systéme

3. Utiliser le systéme dans une large étude portant sur le vieillissement, la condition

cardiovasculaire et la neuroimagerie.

Le travail a fait I’objet d’une présentation orale dans une conférence, d’une

présentation de poster interactif ainsi que trois posters traditionnels.

Présentation orale
e Hoge, R.D., Gauthier, C.J., Madjar, C., Leclerc, P-O., Tancredi, F., Hafyane, T.
Imaging the aging human brain, HBM, mai 2011, Québec, Canada.
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Présentation de poster interactif & traditionnel
Récipiendaire du prix trainee travel award
e Leclerc, P-O, Gauthier, C.J., Mekary, S., Desjardins-Crépeau, L., Hoge, R.D. Time-
resolved Measurements of Cerebral Hemoglobin Concentrations During a Modified

Stroop Task, HBM, mai 2011, Québec, Canada

Présentation de poster traditionnel
e Mekary, S., Leclerc, P-O., Gauthier, C.J., Bherer, L. Relationship Between
Cardiovascular Fitness and Cerebral Oxygenation in Young Adult, HBM, mai
2011, Québec, Canada.
e Leclerc, P-O., Gauthier, C.J., Madjar, C., Hoge, R.D. Stabilité d’un systeme de
spectroscopie infrarouge résolue temporellement. Journée CAREC du centre de

recherche de I’Institut universitaire de gériatrie de Montréal, Montréal, Canada.
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Chapitre 2. Développement du systéme

Avant de détailler tout le cheminement qui a mené au développement du nouveau
systeme d’imagerie optique diffuse résolue temporellement, présentons un schéma de celui-

ci puis expliquons-le.

Lasers x| Collimation
C_J
Objectifs 20X

Fibres optiques

Fibres optiques

X

Sujet

h
E)ispositifs de détecﬁoHCMes d'acquisition Ordinateur

Figure 16 - Schéma du systéme d’imagerie optique diffuse résolue temporellement.
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Ordinateur de contréle

Module comptage de photons

D_étecteurs

\} Source laser

Figure 17 - Photo du systéme. Au contraire de 1’imagerie optique diffuse continue et de I’imagerie par résonance
magnétique qui sont des systémes commercialisés, il a fallu développer notre propre systéme d’imagerie optique diffuse
résolue temporellement pour faire la spectroscopie de 1’hémoglobine cérébrale. Globalement, 1’opérateur utilise
I’ordinateur de contrdle avec lequel il controle la source laser et 1’acquisition des données. La source laser contrdle les
diodes lasers qui sont pulsés dans les fibres optiques. Ces fibres optiques sont connectées au casque sur la téte du sujet. La
lumiére est récoltée a différentes distances par les fibres optiques et la lumiére est focalisée sur un détecteur. Finalement,
chaque détecteur est reli¢ a sa propre carte de comptage et ces cartes sont connectées a 1’ordinateur ou les résultats y sont

affichés pour ensuite étre enregistrés par I’opérateur.

Le schéma a la figure 16 ainsi que la photo a la figure 17 se complétent pour bien
présenter les différents modules du systéme d’imagerie optique diffuse résolue

temporellement utilisés pour faire la spectroscopie de I’hémoglobine cérébrale.
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2.1 Instrumentation du systéme

L’explication du schéma va comme suit: I’ordinateur permet a I’opérateur de
contrdler la source laser qui, elle, controle I’illumination des diodes lasers. La source laser
est nommé Sepia II (PicoQuant, Allemagne) et est fournie avec une interface usager qui
permet de controler 1’ordre des pulses des diodes lasers ainsi que leur intensité. Le systéme
est composé de quatre diodes laser ayant chacune une longueur d’onde propre, soit 690 nm,
760 nm, 810 nm ou 840 nm. Ce sont des lasers de type 3B dangereux seulement pour les
yeux lorsqu’ils pénétrent directement dans I’ceil. Une réflexion diffuse sur un mur, par
exemple, n’est pas dangereuse. La limite de la puissance de cette catégorie est de 30 mW
[29], mais nous opérons généralement entre 1 et 10 mW. Chaque diode laser est pulsée une
a la suite de I’autre; les pulses lasers sont donc multiplexés temporellement. L horloge
principale est réglée a 80 Mhz pour que chaque diode pulse a une fréquence de 20 MHz.
L’intensité de chaque diode laser doit étre réglée régulierement. Ce réglage sera expliqué
plus en détails a la section 2.2.4. Chacune des quatre diodes laser pulse la lumiére dans un
collimateur (c’est-a-dire une ou quelques lentilles) qui couple la lumiére dans une fibre
optique monomode. Ces quatre fibres optiques se combinent ensuite en une seule via un
combineur 4-en-1. Les pulses lasers des quatre diodes multiplexés temporellement sont
alors transportés dans une seule fibre optique jusqu’au casque optique. Le casque est
I’interface qui permet de faire tenir les fibres optiques a la surface de la téte, que ce soit la
fibre d’illumination ou une des quatre fibres de détection. Ce casque est essentiellement un
rectangle en cuir auquel on a attaché des connecteurs afin de visser solidement les fibres a
incidence normale avec la surface de la peau. A ce casque sont aussi attachées des
languettes de velcro de maniere a ce que les fibres optiques soient sur le front du sujet et
qu’on puisse attacher les deux languettes en velcro a I’arriere de la téte. Ceci assure donc
un positionnement stable du casque, une incidence normale des fibres a la surface de la téte

ainsi qu’un bon contact entre les fibres et la peau.
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Figure 18 - Disposition de la fibre optique source et des fibres optiques de détection sur le casque optique. On utilise
le casque optique afin de positionner solidement les fibres optiques a la surface de la peau de la téte du sujet. On connecte
la fibre optique transportant les pulses de lumiére des diodes lasers au milieu et on connecte les fibres de détection qui
sont chacune reliées a un canal de détection. On utilise quatre différentes distances source-détecteur (donc quatre
détecteurs) pour augmenter la précision des résultats. Le systéme d’imagerie optique diffuse développé est donc multi-

longueur d’onde (690, 760, 810 et 840 nm) et multi-distances (10, 15, 25, 30 mm).

La fibre optique d’illumination est connectée au connecteur au milieu du casque;
c’est le point ou les photons pénétrent dans la téte du sujet. La lumieére migre jusqu’aux
tissus cérébraux pour ensuite étre détectée a quatre endroits différents. Chacun de ces
endroits est relié a une distance spécifique par rapport a la fibre d’illumination, soit 10, 15,
25 ou 30 millimetres. Chacune de ces distances spécifiques est reliée a un détecteur ou
plutét a un canal de détection. Ceci en fait donc un systeme d’imagerie optique diffuse
résolue temporellement multi-longueurs d’onde et multi-distances. Ces distances ont été
déterminées a partir de la littérature [30] et le systeme a été réglé de maniere a obtenir une
intensité lumineuse adéquate a chaque détecteur. Ceci sera détaillé plus loin a la section

2.2.4.

La lumiere rétrodiffusée qui pénetre dans les fibres optiques de détection
multimodes de 1 millimétre de diametre pour étre acheminée aux détecteurs doit
premieérement passer par une étape de collimation puis étre focalisée sur le détecteur. Pour
savoir comment s’attaquer au probléme de collimation et de focalisation sur le détecteur,
c’est-a-dire de réussir a focaliser la lumiere émergente d’une fibre optique de 1 millimetre
de diameétre avec une ouverture numérique de 0.37 sur une surface de 100 micrometres de
diameétre, on a dii avoir recours a des simulations dans le logiciel Zemax. Les simulations

n’ont cependant pas été concluantes et ont montré qu’il ne serait pas facilement réalisable
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(c’est-a-dire en utilisant seulement 1 ou 2 lentilles) d’amener toute la lumieére émergente de
la fibre de détection sur le détecteur d’un diametre de 100 um. Nous utilisons donc
simplement un collimateur et un objectif de microscope 20X DIN. De cette manicre, il est
possible de simuler un point d’illumination plus loin qu’il ne I’est réellement.
Concrétement, si on utilise la lumiére sortant de la fibre optique de détection et qu’on la fait
pénétrer directement dans 1’objectif de microscope, on obtiendra un grossissement inférieur
a 20X. En effet, le grossissement est obtenu par le rapport des distances focales. En sachant
que cet objectif a une distance focale effective de 8,55 mm, il est possible de calculer que
pour faire pénétrer le maximum de lumicre dans le I’ouverture circulaire de 1’objectif de
10,00 mm, il faut placer le bout de la fibre optique a une distance maximale de 12,05 mm
de cette ouverture (voir la figure 19). Ceci implique donc une focale de 12,55 mm. Le

rapport des distances focales, ou le grossissement, est donc 12,55 mm/ 8,55 mm = 1,47, ce

qui est nettement insuffisant.

N.A.=0.37 B8=21,7~8 4,50 mm
e
1mm
12,50 mm

Figure 19 - Schéma du cone de lumiére sortant de la fibre optique de détection. Mentionnons tout d’abord que ce
schéma n’est pas a I’échelle dans un but explicatif. La lumiére émergeante d’une fibre optique de détection d’un
millimétre de diamétre avec une ouverture numérique de 0.37 doit pénétrer dans un objectif de microscope ayant une
ouverture circulaire de 10 mm de diameétre. Si on essaie d’envoyer la lumiere directement dans I’objectif en placant la

fibre a 12,5 mm, on obtiendra un grossissement de 1,47, ce qui ne convient pas.
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Afin d’obtenir un grossissement plus important, on a décidé d’utiliser un
collimateur pour obtenir un faisceau moins divergent. Ceci simule une distance focale plus
grande et, lorsque ce faisceau pénetre dans I’ouverture circulaire de 1’objectif 20X, on
obtient un grossissement plus ¢levé. La divergence du faisceau de lumicre sortant du
collimateur est difficilement quantifiable et alors le grossissement 1’est davantage. On a
optimis¢ la divergence du faisceau et les différentes distances directement sur le systéme
afin de maximiser la lumiére détectée. Le bout émergent de la fibre optique ainsi que le
collimateur et 1’objectif de microscope sont placés dans un systéme de tubes SM1
(Thorlabs, Etats-Unis) afin de les isoler de la lumiére ambiante. Le systéme de tubes SM est
lui-méme mis en place sur des poteaux qui sont vissés solidement dans une table optique
(Thorlabs, Etats-Unis). Les dimensions de la table optique de type M6 sont 90 cm de

longueur par 30 cm de largeur.

2.2 Détecteurs de photons

En imagerie optique diffuse résolue temporellement, on détecte un photon a la fois;
les détecteurs utilisés sont extrémement sensibles. Généralement, on utilise soit des

photomultiplicateurs, soit des photodiodes a avalanche simple photon.
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2.2.1 Photomultiplicateurs
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Figure 20 - Schéma du fonctionnement d’un photomultiplicateur. Le photon incident sur la photocathode éjecte un

¢électron qui est multiplié par les dynodes et puis détecté a I’anode. Tirée de [31].

Un photomultiplicateur (PMT) permet de compter un seul photon a la fois a partir
de I’effet photoélectrique. Le photon incident éjecte un électron de valence d’un atome qui
diffuse jusqu’au bord du semi-conducteur a cause du champ électrique. Si I’énergie de
I’¢lectron est suffisante, il sera ¢jecté de la photocathode et débutera la photomultiplication
sur la premiére dynode jusqu’a 1’anode dans le champ électrique haute tension (quelques
milliers de volts entre la photocathode et 1’anode) tel que présenté dans la figure 20. Ce
n’est pas chaque photon incident qui produit une photomultiplication : le détecteur a une
une efficacité quantique qui varie en fonction de la longueur d’onde du photon. L’efficacité
quantique d’un photomultiplicateur peut étre de I’ordre de 25% [32]. Le photon incident
peut en effet n’étre que partiellement absorbé (diffusion Compton) ou peut ne pas fournir
assez d’énergie cinétique a 1’¢lectron pour qu’il soit arraché de la photocathode par le
champ é¢lectrique. Chaque fois qu’une photomultiplication a lieu, le courant a I’anode est

ensuite digitalisé et envoy¢ aux cartes €lectroniques de comptage de photons.
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2.2.2 Photodiodes a avalanche simple photon

Les photodiodes a avalanche simple photon (SPAD) font partie de la famille des
photodiodes. Une diode est une jonction de deux semi-conducteurs de type N-P. Tout
dépendamment du positionnement de la cathode et de I’anode, le courant circulera ou ne
circulera pas. Si la cathode (tension positive) est placée du coté¢ du semi-conducteur dopé P
et I’anode (tension négative) est du coté dopé N, le courant circulera si la différence de
tension est plus €élevée que 0,7 V. Au contraire, si la polarisation est inversée, le courant ne
circulera pas ; ceci s’appelle le biais inversé. Ce mode fait que les porteurs de charges des
deux semi-conducteurs se concentrent vers les ¢lectrodes. La région de déplétion grandie et
ceci crée un champ électrique entre les deux semi-conducteurs. En mode biais inversé, la
diode ne conduira pas le courant jusqu’a ce qu’elle cede, c’est-a-dire lorsque la différence
de potentiel devient trop élevée. Pour les photodiodes a avalanche, la différence de
potentiel en biais inversé se situe juste au-dessous du point ou elle céde. Quand un photon
génere une paire €lectron-trou, ceux-ci migrent vers les électrodes. Cependant, le champ
¢lectrique est tel que 1’¢électron vient ioniser le milieu via des collisions et le phénoméne
d’avalanche électronique est lancé. Il y a donc création de nouvelles paires €lectrons-trous
et ainsi chacun de ceux-ci migrent en sens oppos¢é vers une des deux électrodes. Ceci crée
un courant détectable et proportionnel a I’intensité lumineuse incidente qui est envoyé aux
cartes de comptage. Les photodiodes a avalanche simple photon quant a elles fonctionnent
en mode Geiger, c’est-a-dire une différence de potentiel en biais inversé bien au-dela de la
différence de potentiel ou cede la diode. Ceci fait qu’il est possible de générer une
avalanche a partir d’un seul photon créant une paire électron-trou. Cette avalanche n’est
cependant pas linéaire; elle augmente beaucoup plus rapidement. Il faut ensuite «éteindre»
I’avalanche en diminuant la différence de potentiel du biais inverse sous celle ou la diode
cede pour ensuite revenir a I’état initial, et ce, trés rapidement. Il y a donc un temps mort de
la photodiode d’environ 300 nanosecondes durant lequel le détecteur ne peut détecter de
photons. L’efficacité quantique de la photodiode a avalanche simple photon peut atteindre

40%.
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Figure 21 - Schéma d’une photodiode a avalanche simple photon. Le photon incident sur la surface de détection crée
une paire électron-trou. Les porteurs de charges sont ensuite accélérés dans le champ électrique et un phénomene

d’avalanche débute. Editée de [33].

2.2.3 Le choix du détecteur

Avant méme le développement du systéme de spectroscopie infrarouge résolue

temporellement, il a fallu faire un choix quant aux détecteurs que nous allions utiliser.

Les photomultiplicateurs offrent généralement une surface de détection d’un
diameétre de 1’ordre du centimétre mais sont facilement dommageables et operent sous
haute-tension. Les photodiodes a avalanche simple photon, de leur c6té, possedent une
petite surface de détection (de I’ordre de la centaine de micrometres de diametre) mais sont
plus robustes a des illuminations imprévues. Le fournisseur nous a alors prété une PMT et
trois différentes SPADs présentant des aires de détection respectives de 50, 100 et 200
micrometres de diametre. Ceci a permis de tester les différents dispositifs résolus

temporellement pour la détection de simples photons avant de choisir le plus approprié.

Le premier critére était la résolution temporelle du détecteur. Dans les mémes
conditions lasers, c’est-a-dire la méme diode ainsi que la méme intensité et la méme
fréquence de répétition laser, on a comparé les réponses temporelles des détecteurs. La

seule différence était I’introduction d’un objectif de microscope 20X pendant les
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acquisitions avec les SPADs. La résolution temporelle de la PMT s’est avérée bien
inférieure a celle des SPADs : dans les mémes conditions, on a obtenu une largeur a mi-
hauteur du pulse mesuré de 0,60 ns pour la PMT et de 0,35 ns environ pour toutes les
SPADs tel que présenté dans les figures 43 a 46 de 1’annexe A. Comme il est prioritaire
d’avoir la meilleure précision possible, on a écarté dés ce moment ['utilisation de

photomultiplicateurs.

Le deuxiéme critere est le nombre de «faux-comptes», c’est-a-dire qui ne sont pas
dus a la détection d’un photon, que 1’on pourrait associer a un compte de photon faux-
positif. Chez la photodiode a avalanche simple photon de 50 micromeétres de diamétre, le
taux de «faux-comptesy» ¢était de I’ordre de 15 comptes par secondes (ou cps), tandis qu’il
était de 45 cps pour celle de 100 micrometres, et de 780 cps pour celle de 200 micrometres
de diameétre. Suite a des réflexions, le taux de «faux-comptes» était trop élevé pour la
SPAD de 200 micromeétres, ce qui nous a contraint a I’éliminer des choix possible méme si
elle détecte trois fois plus de photons que celle de 100 micrométres. En fait, la photodiode a
avalanche simple photon de 200 micrométre de diameétre compte la majorité des photons
puisque le compte total obtenu avec celle-ci (994 000 photons en 5 secondes) concorde bien
avec le compte total obtenu avec le photomultiplicateur (1 048 000 photons en 5 secondes),
qui lui compte le maximum de photons a cause de sa grande surface de détection. On a
alors convenu d’éliminer le choix de la photodiode a avalanche simple photon de 200
micrometres au détriment d’une autre présentant une surface de détection plus petite et
présentant un taux de «faux-comptes» inférieur puisque nous étions confiants de pouvoir

améliorer la détection avec une SPAD présentant une surface de détection inférieure.

La SPAD de 50 micrometres détectait elle aussi trois fois moins de photons que
celle de 100 micrométres de diametre. On voulait tout de méme obtenir le meilleur signal
possible et maximiser la facilité de la focalisation de la lumiére sur la surface de détection.
De plus, il n’y a pas un avantage significatif dans le taux de «faux-comptes» (15 cps versus

45 cps). Ceci nous a finalement fait choisir la SPAD de 100 micrometres de diametre pour
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construire notre systéme. Chacune des quatre photodiodes a avalanche simple photon est
positionnée sur son propre stage micrométrique (Thorlabs, Etats-Unis) translatoire dans les
trois dimensions (X-Y-Z) afin d’ajuster parfaitement la surface de détection par rapport a

I’objectif de microscope 20X DIN (Edmunds Optics, Royaume-Unis).

2.2.4 Canal de détection et technique TCSPC

La technique utilisée pour compter les photons détectés se nomme TCSPC pour

«Time-Correlated Single Photon Countingy. Elle est basée sur :

e la détection de simple photon suite a I’illumination pulsée périodiquement;
e la mesure du temps d’arrivée au détecteur;

e lareconstruction en histogramme du compte de photons en fonction du temps.

C’est une technique trés sensible avec une résolution de 1’ordre de la picoseconde,
donc extrémement précise. Elle mesure la réponse a 1I’impulsion lumineuse qui se décrit
comme un signal élargi et atténué présentant une décroissance temporelle exponentielle de
I’intensité lumineuse. On reconstruit la réponse a I’impulsion avec une haute résolution
temporelle pour obtenir davantage d’information sur les propriétés optiques des tissus que
la technique d’imagerie optique diffuse continue. L’imagerie optique diffuse continue
utilise la réponse a une fonction échelon tandis que I’imagerie optique diffuse résolue

temporellement utilise la réponse a une impulsion.

De préférence, il faut équilibrer le plus possible I’intensité des réponses détectées de
chaque longueur d’onde (c’est-a-dire de chaque diode). L’ajustement des intensités laser
doit étre réalisé une fois avant chaque journée d’acquisitions importantes ainsi qu’au besoin
lorsque les intensités lasers détectées ne sont pas homogenes. Ceci est expliqué dans le
manuel d’opération du systéme. De plus, les intensités respectives des quatre diodes lasers

sont réglées de manicre a ce qu’il n’y ait pas plus de 2 % des impulsions qui générent la
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détection d’un photon au détecteur. Pour y arriver, on doit alors utiliser une intensité laser
relativement basse tout en essayant d’avoir 1’impulsion laser de chaque diode la plus étroite
possible (typiquement moins de 200 picosecondes de largeur & mi-hauteur). C’est ce qu’on
appelle la fonction de réponse de I’instrument, ou IRF. Cette IRF englobe en fait le pulse
généré par chaque diode et tout autre élargissement ou atténuation du pulse généré par les
fibres optiques ou 1’¢électronique de détection mais excluant la migration des photons dans
la téte d’un sujet. On a donc une fonction de réponse de I’instrument par diode (longueur
d’onde) et par détecteur (distance source-détecteur) pour un total de seize. On a donc une
IRF associée a chaque TPSF. Une IRF est acquise en positionnant une fibre de détection et
la fibre source face-a-face en introduisant, entre les deux fibres, un filtre a densité neutre
absorbant (ND3 ou ND4.5, Thorlabs, Etats-Unis) pour atténuer la lumiére ainsi qu’une
mince feuille diffusante pour exciter tous les modes transverses de la fibre de détection. On

reviendra a ces fonctions de réponse de I’instrument dans quelques paragraphes.

L’intensité des pulses laser est minutieusement ajustée de maniére a ce que la
majorité des pulses envoyés dans les tissus du sujet ne résultent pas en une détection de
photons. On doit envoyer plusieurs milliards de pulses afin d’obtenir un statistique
suffisante, c’est-a-dire 1’histogramme du compte de photons en fonction du temps (ou
TPSF pour «temporal Point Spread Function»). Avec notre systéme, 1’horloge principale
est ajustée a 80 MHz. Il faut donc maintenir le taux de détection de photons de chaque
canal sous 1,6 Mcps, soit 2% de la fréquence de répétition. Ce critere pour rester en régime
TCSPC est prudent. Si ’on augmente ce taux de détection de photons, les détecteurs
peuvent saturer et renvoyer un résultat faussé. Lorsqu’on sature les photodiodes a
avalanche simple photon, on approche d’un état d’avalanche quasi-permanent et ceci est
dommageable. On trouve dans la littérature une source qui affirme que le taux de détection
de photons ne doit pas excéder 10 Mcps par détecteur pour assurer de la sécurité des
photodiodes & avalanche simple photon [33]. Pour le systéme développé, on doit faire
attention a ce critere du régime TCSPC pour les détecteurs reliés aux distances source-

détecteur les plus petites, c’est-a-dire 10 et 15 mm, et pour 1’acquisition des fonctions de
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réponse de I’instrument. Exceptionnellement, le détecteur associé¢ a la distance source-
détecteur de 10 mm est Iégerement désaligné par rapport a 1’axe optique pour diminuer le
taux de détection de photons de ce détecteur. Aprés chaque détection de photons, il faut
aussi laisser le temps au détecteur de revenir a 1’état initial : c’est le temps mort de la
SPAD. Il dure quelques 300 nanosecondes et aucun autre photon ne peut étre détecté. Pour
plus d’informations sur la méthode pour régler les intensités lasers on a écrit un manuel

d’opération du systéme qui explique comment faire.
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Figure 22 - Schéma de la technique TCSPC. Plusieurs pulses sont envoyés dans les tissus cérébraux des sujets mais
seulement un ou deux pourcents de ceux-ci résultent en la détection d’un photon. La technique TCPSC compte un photon
a la fois afin de construire I’histogramme du nombre de photons en fonction du temps. Cet histogramme est nommé TPSF
lorsque les pulses ont migrés dans les tissus de la téte du sujet avant d’étre détectés et est nommé IRF lorsqu’on veut
connaitre la forme du pulse incorporant 1’effet des fibres optiques et de 1’¢lectronique de comptage. Lorsque la statistique
est suffisante (100 000 photons et plus au total), la forme de I’histogramme tend vers la vraie fonction de densité. Tirée de

[34].
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Globalement, le matériel impliqué dans la technique TCSPC est un circuit intégrant
le signal ¢€lectrique généré par la SPAD suite a la détection d’un photon et un signal de
synchronisation provenant de la source laser afin de mesurer le temps de vol des photons.
Ce signal de synchronisation constitue la référence temporelle en réinitialisant la mesure du
temps de vol a chaque pulse de la diode. En envoyant plusieurs pulses lasers, on construit
I’histogramme du compte de photons en fonction du temps. Cet histogramme forme les
données brutes du systéme qui sont acquises et sauvegardées sur 1’ordinateur de controle
via une interface graphique. La largeur d’une colonne (ou «bin») de I’histogramme peut

étre ajustée aussi bas qu’une picoseconde.
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Figure 23 - Carte de comptage (technique TCSPC). Les éléments nécessaires d’une carte TCPSC pour mesurer le
temps de vol des photons détectés. Le pulse de synchronisation de la source passe par un CFD pour démarrer la mesure du
temps, ce qui est réalisé par la TAC. Lorsqu’une SPAD détecte un photon, le signal électrique passe par un autre CFD afin
d’arréter la mesure du temps par la TAC. Le temps de vol est ensuite digitalisé par I’ADC et un compte de photon est
ajouté dans la colonne correspondant au temps de vol mesuré. Un temps mort du détecteur s’en suit puis un autre pulse de

synchronisation vient repartir la mesure du temps pour un autre période. Tirée de [34].

La carte de comptage TCSPC se nomme HydraHarp (PicoQuant, Allemagne) est
composée de certains ¢léments essentiels. Un CFD (ou «Constant Fraction Descriminatory)

prend en entrée le pulse de synchronisation de la source laser pour démarrer la mesure du



44

temps de vol via le TAC (ou «Time to Amplitude Converter»). L autre CFD est relié¢ a la
SPAD et, lorsqu’un photon est détecté, il arréte la mesure du temps du TAC. Le temps de
vol mesuré est ensuite digitalis¢ par un ADC (ou «Analog to Digital Converter») pour étre
mis en mémoire et finalement &tre utilisé pour construire I’histogramme a la fin de
I’acquisition. Pour une seule acquisition, on doit compter au moins 100 000 photons a partir
des quelques milliards de pulses envoyés dans les tissus cérébraux du sujet. L’acquisition
peut €tre aussi rapide que 1 ms ou durer des centaines de secondes, tout dépendamment du
taux de comptage de photons. Le taux de comptage de photons dépend de la distance

source-détecteur et des propriétés optiques du milieu dans lequel les photons se propagent.

2.3 Utilisation du systeme

Le systéme que nous avons développé est constitué de quatre canaux de détection,
soit un canal associ¢ a chaque distance source-détecteur au niveau du casque optique.
Chaque détecteur voit les quatre longueurs d’onde durant une acquisition. Une seule
acquisition donne seize histogrammes, soient les combinaisons des quatre longueurs d’onde
et des quatre distances source-détecteur. Théoriquement, pour réaliser la spectroscopie de
I’hémoglobine on utilise seulement une distance source-détecteur et deux différentes
longueurs d’onde présentant une différence marquée dans le spectre des deux formes
d’hémoglobine. Cependant, la précision sur les concentrations d’hémoglobine cérébrale
augmente avec le nombre de longueurs d’onde utilisées ainsi que le nombre de distances

source-détecteur.
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Figure 24 - Exemple de données brutes du systéme. Ceci est une impression d’écran de I’interface graphique lors d’une

acquisition. On voit les seize TPSFs. De gauche a droite : 690nm - 840nm - 810nm - 760nm. Pour une méme longueur

d’onde, il y a les TPSFs de chacune des quatre distances source-détecteur. En rouge ce sont les TPSFs a 10 mm, en bleu

ce sont celles a 15 mm, en noir ce sont celles a 25 mm et puis finalement celles en vertes sont celles & 30 mm. Plus la

distance source-détecteur p est élevée, plus le signal est faible. Il faut donc réaliser ’acquisition suffisamment longtemps

pour avoir des statistiques (TPSFs) bien définies d’au moins 100 000 photons au total.

Bref, le systtme développé permet de construire les histogrammes qui sont, en

d’autres termes, la réponse a I’impulsion du systeme. La source laser envoie plusieurs

pulses a une fréquence ¢€levée qui migrent dans la téte du sujet de recherche et, lorsqu’un

photon est détecté, la colonne de 1’histogramme correspondante au temps de vol augmente

d’une unité. On integre alors 1’histogramme de manicre a obtenir une statistique suffisante,
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c’est-a-dire que la TPSF totalise au moins 100 000 photons. Cette condition est nécessaire
pour s’assurer d’un ajustement robuste du modele (ceci sera abordé dans quelques
paragraphes). Dans un systéme ou I’on s’intéresse a la réponse a I’impulsion, il est
impossible expérimentalement d’avoir un delta de Dirac lumineux en entrée. Les pulses
émergents des diodes lasers du systéme ont une forme qui s’apparente a une gaussienne
avec une largeur a mi-hauteur d’une centaine de picosecondes aux intensités que 1’on
utilise. Si on change les intensités des diodes lasers via I’interface graphique, la largeur a
mi-hauteur des pulses change aussi. Il faut donc trouver les intensités lasers qui permettent
un taux de détection de photons élevé tout en demeurant en régime TCSPC pour tous les
détecteurs ainsi que des intensités pour lesquelles la largeur a mi-hauteur du pulse est basse.
Un choix d’intensités lasers correspondant a ces criteres améliore la précision des
concentrations d’hémoglobine cérébrale obtenues avec le systéme. Il y a aussi la
propagation des pulses dans les fibres optiques et les étapes de collimation qui
augmenteront la largeur a mi-hauteur du pulse. On appelle fonction de réponse de
I’instrument (ou IRF) la forme du pulse ayant été 1égerement modifiée par 1’équipement et
on doit en tenir compte lors de I’analyse des données. Bref, la différence entre les IRFs et

les TPSFs est la migration des photons dans les tissus du sujet.

L’acquisition des IRFs est réalisée en placant les fibres optiques de détection face-a-
face avec la fibre optique d’illumination mais avec un papier diffusant entre les deux afin
d’exciter tous les modes transverses des fibres optiques de détection. On doit aussi insérer
un filtre a densité neutre absorbant entre les fibres pour atténuer la lumiere. Il faut faire
attention au choix du filtre puisqu’il peut arriver que le spectre d’absorption du filtre varie
beaucoup entre 690 et 840 nm. L’atténuation des filtres a densité neutre qui doit étre utilisé
dépend directement des intensités laser utilisées. Les seize IRFs, soient une par
combinaison de longueurs d’onde et de distances source-détecteur, peuvent étre acquises
peu de temps avant ou apres 1’acquisition des TPSFs. Il est cependant important de laisser
le moins de temps possible s’écouler entre les deux pour éviter les effets de «drift»

thermique. Avant une acquisition importante, le systeme doit étre allumé une trentaine de
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minutes a I’avance afin que la température des diodes laser se stabilise pour réduire 1’effet
de ce «drifty thermique, c’est-a-dire que I’IRF se déplace de fagon continue dans le temps.
Ce déplacement est rapide au début de I’utilisation des diodes laser mais devient

négligeable apres la stabilisation du systéme d’une trentaine de minutes.

Rappelons que le but du systéme est d’estimer les concentrations d’hémoglobine
cérébrale du niveau de base physiologique du sujet de recherche. Ce qui fait la richesse de
la technique d’imagerie optique diffuse résolue temporellement par rapport a la technique
continue est qu’elle nous permet d’analyser la décroissance de I’intensité lumineuse, ce qui
donne davantage d’informations. Pendant I’acquisition, on positionne le casque optique sur
la partie gauche du front du sujet selon un systeme 10-10 qui consiste a placer le casque
optique de facon a ce que la fibre source couvre le point correspondant a 10% de la
circonférence de la téte a gauche du centre des sourcils et a 10% de la distance entre le
nasion et la bosse derriere la téte. Ceci permet d’¢loigner le casque optique des sinus
nasaux ainsi que des sinus entre les deux hémispheéres du cerveau et de bien cibler le cortex
préfrontal gauche du sujet. Le cortex préfrontal est considéré comme le centre du
raisonnement et de la logique dans le cerveau. Il est étudié¢ en imagerie optique diffuse
continue [35] ainsi qu’en imagerie par résonance magnétique fonctionnelle [36]. Ceci est
donc exactement la région cérébrale dont on veut connaitre les concentrations
d’hémoglobine. Bien siir, pendant 1’acquisition on demande au sujet d’étre au repos et on

ne lui présente aucun stimulus cérébral.

2.4 Analyse des données

L’analyse des données est réalisée via 1’ajustement d’un modéle analytique de
propagation de photons aux données expérimentales. L’idée générale est d’ajuster ce
modele aux données expérimentales afin d’en retirer les propriétés optiques du milieu dans
lequel les photons ont migré. Ensuite, a partir des propriétés optiques (ou plus précisément

a partir des coefficients d’absorption), on est en mesure d’estimer les concentrations
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d’hémoglobine cérébrale. Le cceur du code d’analyse a été développé par un ancien étudiant
a la maitrise du LINeV, qui I’a utilisé sur un systéme similaire [30]. Ce code a été¢ améliore€,

implanté sous forme d’interface utilisateur et optimisé pour le nouveau systéme.

2.4.1 Modélisation de la migration des photons

La propagation des photons dans un milieu quelconque est modélisée par 1’équation
du transport radiatif (RTE), aussi connue sous le nom d’équation de Boltzmann. Cette
équation est équivalente aux simulations Monte-Carlo pour modéliser la migration de la
lumiére dans un milieu. Le probléme de cette équation (ou plutdt le probléme que nous
pose cette équation) est qu’elle est de type intégro-différentielle et, par conséquent, difficile

a résoudre.

dL{r,s t . .
(‘;’: ) _ —53-VL(FS5,t) —p L(F,5¢0) -I-_LLS,J‘ LF% 1) p(g .g)dﬂ +SGE3.1)
i

Equation 1 - Equation du transport radiatif. C’est une équation intégro-différentielle difficilement solutionnable. A
gauche de 1’égalité on retrouve un terme de conservation de I’énergie. Le premier terme a droite de 1’égalité tient en
compte la divergence du faisceau. Le terme suivant modélise 1’extinction de lumiére di aux interactions (absorption et
diffusion) du faisceau de lumiére avec le milieu. L’avant-dernier terme est un autre terme de diffusion mais celui-ci exclu
I’extinction ou la perte de la lumiére. Finalement, le dernier terme est la source de lumiére. L est la radiance,

% est la direction de propagation photonique, F dénote la position et P est la fonction de phase. Tirée de [25].

En biophotonique, la majorité des tissus étudiés sont caractérisés par un coefficient
de diffusion élevé par rapport au coefficient d’absorption, de sorte que ps >> p,. De tels
tissus sont dits turbides. On peut donc supposer que ce type de milieu diffusant est
isotropique apres quelques diffusions. Cette particularité permet de réaliser les
approximations nécessaires qui permettent d’obtenir 1’équation de diffusion a partir de la

RTE. L’¢équation de diffusion est quant a elle seulement différentielle.
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9% (7,t) . Y .
——— 4+ u ®(r,t) — DV*P(r,t) = S(r.t)
cdt

Equation 2 - Equation de diffusion. L’équation de diffusion est obtenue a partir de la RTE en approximant que le
coefficient d’absorption est négligeable par rapport au coefficient de diffusion. L’équation devient seulement différentielle
et se résout plus facilement. @ est I’intensité lumineuse. D est la constante de diffusion définie comme D = (3(pa+us’))'l.

Tirée de [25].

On résout cette équation dans le cas ou la source est un delta de Dirac pour obtenir :

C r2

e(rt) = ———— g 2Dgr Hact
(4mDct) /2

Equation 3 - Solution a ’équation de diffusion 2 un delta de Dirac. ® est définie comme I’intensité, ¢’est-a-dire le flux
d’énergie par surface et par seconde, qui dépend du temps et de la distance entre la source et le détecteur. Le terme c est la
vitesse de la lumiére dans le milieu turbide et p est la distance radiale entre la source et le détecteur (i.e. entre les fibres

optiques au niveau de la peau). Tirée de [25].

On suppose que la premiere interaction de la lumicre dans le milieu turbide se fait a

_ on-1 . .- “\ , .-
zo = (us’)" et on incorpore la condition frontiere extrapolée de type Neumann qui tient en
compte une intensité lumineuse nulle a une certaine distance z, de la surface au dessus de la

surface. La distance z, est définie comme

1+ Ryy 5D

Zp =
1—FEf

ou Reg représente la fraction des photons qui est rétrodiffusée internement a la
frontiere du milieu [37]. On utilise donc la stratégie des sources images pour obtenir la

condition frontiere voulue et I’équation devient :
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c (z—zy)%4+p2 (zt=z,+2=p) 04 p"
d(p,zt) = — g Hatt . |g 4Dct —e iDct
(4mDct) /2

Equation 4 - Intensité lumineuse considérant la condition de bord extrapolée. L’intensité lumineuse doit étre nulle 4

une distance z, au-dessus du milieu. L une des sources est a une distance zy+2z, et I’autre est a -z,. Tirée de [38].

Finalement, la modélisation de I’intensité obtenue en imagerie optique diffuse en
configuration de rétrodiffusion, a I’opposé des techniques en transmission, est alors donnée

par:

]
R(p,t) = 0118%(p,z = 0,) +0.306D & (0,2 = 0,2)
Z

Equation 5 - Intensité lumineuse rétrodiffusée d’un systéme d’imagerie optique diffuse résolue temporellement.
Ceci est la réponse d’un tel systéme dans le cas d’un delta de Dirac en entrée et ou le milieu dans lequel les photons se

propagent est homogéne. C’est cette expression qu’on ajuste aux données expérimentales. Tirée de [5].

La fonction de réponse a I’impulsion (présentée a 1’équation 5) suppose que les
photons se propagent en rétrodiffusant dans un milieu homogene semi-infini entre une
source lumineuse ponctuelle pulsée (c’est-a-dire la fibre optique source au milieu du casque
optique) et un détecteur (c’est-a-dire une des quatre fibres de détection sur le casque)
séparés d’une distance p. Une procédure de lissage (ou «fit») est alors utilisée pour trouver
la combinaison des trois parametres qui minimisent I’erreur quadratique moyenne du
modele par rapport aux données expérimentales. Ces trois parameétres sont le coefficient
d’absortion L, le coefficient de diffusion réduit ps’ et un paramétre d’amplitude. Les trois
parametres qui réduisent ’erreur quadratique moyenne sont alors conservés. Il faut
cependant que le lissage du modéle aux données expérimentales soit considéré comme
satisfaisant, c’est-a-dire que son erreur doit €tre aléatoire et ne pas montrer de tendance
marquée. Si le fit n’est pas bon, les paramétres obtenus ne seront pas représentatifs du

milieu.
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On a mentionné que dans des conditions expérimentales, il est impossible qu’une
diode pulse un delta de Dirac parfait. En fin de compte, une TPSF est la réponse temporelle
a ’impulsion rétrodiffusée, dans un milieu défini par des propriétés optiques (L, et ps) et
une distance source-détecteur, convoluée avec I’IRF. Le probléme devient alors de
déconvoluer I’IRF associée a la TPSF pour ensuite y ajuster le modele de la réponse a
I’impulsion. Comme il est préférable d’éviter la déconvolution, on procede a 1’ajustement
du modele convolué avec les IRFs aux données expérimentales. Bref, cette procédure
équivalente permet de trouver les propriétés optiques du milieu dans lesquels les photons se
sont propagés a partir des données expérimentales. On utilise ensuite les coefficients

d’absorption pour finalement obtenir les concentrations d’hémoglobine cérébrale.

Un deuxiéme modele a été développé [5] et utilisé [30] permettant de prendre en
compte un milieu turbide semi-infini hétérogene, c’est-a-dire un milieu a deux couches de
propriétés optiques différentes (voir la figure 26). Ceci permet de diviser la téte du sujet en
deux milieux : extra-cérébral et cérébral. L’avantage de ce modele est donc de pouvoir
s’intéresser plus précisément au cerveau [39]. Ceci nécessite cependant I’information
anatomique, c’est-a-dire 1’épaisseur de la couche extra-cérébrale. En fait, c’est la distance
de la surface de la peau a la surface du cerveau. Ceci peut étre réalisé a partir des images
IRM anatomiques du sujet. Des logiciels de visionnement d’images IRM fournissent un
instrument permettant de mesurer la distance entre deux points (par exemple, le logiciel
utilisé a la figure 7). On utilise donc la coupe sagitale centrée sur le cristallin de 1’ceil
gauche pour estimer 1’épaisseur de la premiére couche au niveau de la partie gauche du

front.
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Figure 25 - Exemple de la mesure de I’épaisseur extra-cérébrale. On mesure quelques épaisseurs extra-cérébrales au-
dessus du cortex frontal que I’on moyenne ensuite pour utiliser dans le modéle hétérogéne. Pour mesurer la distance entre

deux points, on utilise un logiciel tel que celui utilisé a la figure 7.

En connaissant cette épaisseur, il est ensuite possible d’ajuster ce nouveau modele
aux données expérimentales en faisant varier 5 parametres, soient les propriétés optiques de
la premicre couche (U, et 1), les propriétés optiques de la deuxieme couche ([an et ps’)

ainsi qu’un parametre d’amplitude.

sl £ D z=0
Ha, Hs, !

: i - :
pazpsz Mat.l‘ere grise et
infini matiére blanche

Peau, crane, CSF

Figure 26 - Modéle hétérogéne. Schéma de la modélisation de la téte du sujet en deux différentes couches de propriétés
optiques différentes. Pour ce faire, on doit connaitre 1’épaisseur | de la couche extra-cérébrale et ceci est obtenue par les
images IRM anatomiques. Ceci permet donc d’augmenter la précision des estimations cérébrales puisqu’on prend en

compte les propriétés optiques extra-cérébrales. Le modele homogene est le cas ou 1,; = [y et " = Ugy -
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Bien sir, la solution a 1’équation de diffusion en réponse a une impulsion dans ces

conditions n’est pas 1a méme. On obtient plutdt :

pour 0 = z = z,

sinhlay(zy + zp)] Diajcoshlas(l—z)]+ Dyazsinh[ay (1 —z)]
Dia, Diajicoshla;(1+ z;)] 4 Dyagsinhla; (14 z3)]
sinhlay(zp+ 2)]
B Dya,

$,(z,5) =

pourzy £z <1

sinhla(zy +2p)] Diaqcoshla,(l— z)]+ Dia;sinhla,(l — z)]

®4(z,5) = Da, Diajcoshlay(l+ z,)] + Dya;sinhl[a, (1 4+ z;)]
et
@2(2’53' — Siﬂh[ﬂfl(zh + ZU}]exP[ﬂfz(l _ Z}]

D,ajcoshla,(1+ z;)] + Dya;sinha, (1 + z,)]

Equation 6 - Equations de Pintensité pour un milieu semi-infini hétérogeéne. Les expressions de I’intensité dans la

premiére couche ®; et dans la deuxiéme couche ®, sont différentes. Equations tirées de [5].

L’intensité rétrodiffusée est finalement obtenue en substituant les intensités @, et O,
dans 1’équation 5, comme pour le modele homogene. C’est encore une fois ces expressions
qu’on ajuste aux données expérimentales pour obtenir les propriétés optiques des deux

couches.

2.4.2 Concentrations d’hémoglobine cérébrale

Le but du systéme d’imagerie optique diffuse résolue temporellement est la

quantification des concentrations d’hémoglobine cérébrale. On obtient celles-ci a partir des
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coefficients d’absorption i, qui ont été obtenus a 1’étape précédente. En effet, on se sert du
fait que 1’hémoglobine est I’absorbeur majoritaire des tissus humains dans la fenétre
thérapeutique. L’eau absorbe moins cette lumiere que I’hémoglobine mais étant donné son
omniprésence dans les tissus humains, nous avons incorporé son effet dans le modele. On

suppose qu’il y a en moyenne 78% massique d’eau dans les tissus cérébraux [40].

Le coefficient d’extinction ¢ relie la concentration C d’un absorbeur de lumicre a
son coefficient d’absorption p, que ce soit pour ’eau, la mélanine, les graisses,
I’hémoglobine et tous autres absorbeurs des tissus. Dr. Scott Prahl a compilé les
coefficients d’extinction pour I’eau ainsi que pour les deux formes d’hémoglobine
(oxygénée HbO ou déoxygénée HbR) [41]. Les coefficients d’extinction qu’on utilise sont

donc tirés de la littérature. L’équation reliant tous ces parameétres est la suivante :

p (A)=2303-5(4)-C

Equation 7 - Equation reliant le coefficient d’absorption a la concentration des principaux absorbeurs. C’est cette
équation qui permet d’obtenir les concentrations d’hémoglobine. A partir des coefficients d’absorption obtenus dans la

procédure de «fit», on obtient les concentrations d’hémoglobine cérébrales. Tirée de [41].

ou C est la concentration molaire (en moles par litre). Il suffit de diviser I’équation
par la masse molaire de I’hémoglobine (64 500 grammes d’hémoglobine par mol) pour que

ce soit la concentration en grammes par litre.

La concentration molaire C, que nous désirons en molaire (ou mol/L), est obtenue

en inversant le systéme matriciel suivant :
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(Ha,10mm (41)] €uboz2(41)  €mpr(A1)  €nz0(A4)]

Ha,10mm (42) €uboz(A2)  €ubr(42) €nz0(42)

Ha,10mm (43) €nboz(43) €npr(43) €n20(4s) [HbO2]
Haromm(As) | = 2303 |€nbo2(4s)  €Embr(44)  €n20(44) || [HbR]
Ha,15mm (A1) €uboz (A1)  €mbr(41)  €m20(41) || [H20]

Equation 6 - Systéme surdéterminé a inverser pour obtenir les concentrations d’oxyhémoglobine [HbO] et de
déoxyhémoglobine [HbR]. Les coefficients d’absorption sont obtenus expérimentalement. Les coefficients d’extinction
sont tirés de la littérature. On inverse donc un systéme surdéterminé de la forme A = BX. On obtient donc X=B\A. On fixe

I’eau & 78% dans ce systeme.

On a recourt a une pseudo-inversion qui permet d’obtenir les concentrations
d’hémoglobine qui minimisent [’erreur quadratique moyenne des seize différentes
solutions. On fixe 1’eau a 78% de la masse des tissus. On obtient donc finalement les
concentrations d’hémoglobine dans les tissus cérébraux dans un voxel de la forme d’une

banane entre la source et le détecteur.
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Figure 27 - Exemple de résultats obtenus avec le systéme d’imagerie optique diffuse résolue temporellement. On
obtient les concentrations en oxyhémoglobine, en déoxyhémoglobine, en hémoglobine totale ainsi que le taux de
saturation en oxygene. Ici on présente les concentrations d’hémoglobine extra-cérébrales et cérébrales, donc le modele

hétérogene. Dans le modéle homogene, les concentrations extra-cérébrales et cérébrales sont les mémes.
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Chapitre 3. Validation des résultats du systéme

Suite au développement du systéme d’imagerie optique résolue temporellement, la
plus longue étape a certainement été la validation des résultats. Il a fallu développer une
méthodologie de validation des résultats obtenus avec celui-ci. Cette méthode incorpore,
d’une part, la validation des propriétés optiques retrouvées avec le systéme sur des
fantdmes optiques que nous avons développés. D’autre part, nous avons aussi di valider les
concentrations d’hémoglobine obtenues par le systeme avant d’étre en mesure de 'utiliser

dans une étude portant sur le vieillissement.

3.1 Fantomes optiques

Les différents groupes de recherche qui ont développé leur propre systéme
d’imagerie optique diffuse résolue temporellement s’entendent pour dire que la validation

d’un tel systéme doit étre réalisée sur des fantdmes optiques [5, 28, 42-47].

3.1.1 Développement

La premicre étape a €té de concevoir nos propres fantdmes optiques, aussi nommes
mires anthropomorphiques, pour tester les résultats obtenus avec le systeme. Différents
types de fantdmes ainsi que différentes recettes ont été testées. Nous avons premicerement
utilisé une recette [24] se basant sur de la résine de polyesther, de I’encre de Chine diluée
0.5% V/V comme agent absorbant ainsi que du TiO, en poudre comme agent diffusant.
Une variante de cette recette qui utilise du silicone au lieu de la résine de polyesther a aussi
été testée mais ne s’est pas avérée concluante. L’utilisation de silicone était dans le but
d’obtenir des fantdomes optiques plus malléables de facon a faciliter le contact entre les

fibres optiques et le fantdme pour que les fibres puissent déformer 1égerement le fantome
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comme elles le font sur la peau. Ceci n’a cependant pas été concluant puisque le fantdme en
silicone s’effrite en I'utilisant. De plus, la conception de fantomes optiques est trés longue a
cause du temps de solidification du silicone. Des fantomes optiques liquides qui utilisent
une solution d’intra-lipide 10% ainsi que de 1’encre de Chine ont aussi été testés. Les
fantdomes optiques liquides s’aveérent une solution plus simple et efficace pour tester
différentes concentrations d’encre en augmentant celles-ci entre deux acquisitions.
Cependant, I’utilisation de fantdmes optiques liquides s’est avérée tres fastidieuse puisqu’a
la fin, les fibres et le casque optique étaient mouillés. De plus, il s’est avéré trés difficile
d’obtenir des coefficients de diffusion suffisamment élevés pour obtenir un coefficient
s’approchant de ceux des tissus humains. Bref, la recette initiale utilisant la résine de
polyesther s’est finalement avérée la plus appropriée. Ainsi, sept fantdmes optiques
homogenes ont été congus avant d’obtenir un fantdme avec les propriétés voulues, c'est-a-
dire p, = 0.01 mm™ et p’ =1 mm™. La majorité des fantdmes optiques développés dans la

littérature visent ces propriétés [5, 28, 47-49].
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Tableau 1 - Propriétés optiques du fantome. Le but de développer des fantomes optiques est de simuler un milieu avec
des propriétés semblables aux tissus humains afin de tester la stabilité d’un nouveau systéme, d’ajuster certains paramétres
du systeme, d’optimiser le signal obtenu ainsi que de faire un contrdle fréquent de la qualité des résultats. Les propriétés
optiques voulues sont p, = 0.01 mm-1 et p,” = 1 mm-1. On a moyenné les quatre coefficients d’absorption obtenus pour
une méme longueur d’onde (puisque les quatre coefficients d’absorption sont les mémes, peu importe la distance source-
détecteur). On observe le spectre de 1’encre de Chine dans les résultats puisqu’on sait que le coefficient d’extinction de

I’encre de Chine décroit linéairement en fonction de la longueur d’onde [50]. La recette de ce fantome est présentée dans

I’annexe B.
Ma o I Us' o
A =690nm 0,0118 0,0012 1,05 0,17
A = 760nm 0,0111 0,0009 1,03 0,14
A =810nm 0,0103 0,0007 1,01 0,13
A =840nm 0,0100 0,0005 1,00 0,11

Le tableau 1 présente les propriétés optiques obtenues sur le fantdome qui concorde
avec les propriétés optiques voulues. Les propriétés optiques des tissus humains peuvent
varier significativement et c’est donc pourquoi on a fix¢é les valeurs des propriétés optiques
du fantéme a p, = 0.01 mm™ et p’ = 1 mm™. Le probléme avec I'utilisation de fantdmes
optiques en polyesther est que ’indice de réfraction est n = 1,54 [24], donc un peu différent
de ceux des tissus humains ou n = 1,4 [38]. De plus, I’indice de réfraction du fantdme varie
en fonction de la concentration de TiO, puisque cette poudre a un indice de réfraction
relativement éleve, soit n = 2,4 [24]. On ne connait donc pas I’indice de réfraction exact, ce
qui est une limitation pour modéliser adéquatement la propagation des photons. Le fait que
I’indice de réfraction du fantome ne soit pas le méme que celui des tissus humains implique
alors qu’il est impossible de comparer directement les caractéristiques des données brutes,
c’est-a-dire la largeur a mi-hauteur de la TPSF comparée a celle de I'IRF ou le temps
écoulé¢ entre le maximum de I'IRF et le maximum de la TPSF. Il faut donc réaliser
I’ajustement du modele aux données expérimentales pour connaitre les propriétés optiques

du fantdme.
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Figure 28 - Propriétés optiques des fantomes en fonction des concentrations des ingrédients. On a congu sept
fantdmes différents dans un processus itératif afin de trouver la recette qui nous permettrait d’obtenir des propriétés

optiques typiques des tissus humains. On voit qu’en augmentant la concentration en encre, le coefficient d’absorption p,
augmente et il en est de méme pour le coefficient de diffusion réduit p,’ avec la concentration en TiO,. On présente les

résultats pour une seule longueur d’onde puisque les tendances sont les mémes et il serait alors redondant de présenter les

trois autres longueurs d’onde.

On présente a la figure 28 les propriétés optiques obtenues sur les différents
fantdmes congus. On s’est intéressé a 1’erreur due a la stabilité du systéme : qu’arrive-t-il au
niveau des résultats lors de deux acquisitions distinctes effectuées dans les mémes
conditions expérimentales? On a donc réalisé deux acquisitions dans les mémes conditions
expérimentales lors de deux journées différentes. Le test a été fait avec quatre fantdmes
avec des propriétés optiques différentes. La différence relative moyenne des coefficients
d’absorption entre les deux acquisitions était de 1,8% (maximum 5,5%) et de 4,0%
(maximum 11,2%) pour les coefficients de diffusion. La stabilité du systeme en général sur

fantdmes homogenes est donc excellente.

Ensuite, on a étudié la stabilité de la recette. Si on utilise les mémes concentrations
d’encre de Chine dans deux fantomes différents, les coefficients d’absorption devraient étre
¢gaux. Il en est de méme pour les concentrations de TiO; et les coefficients de diffusion
réduits. Seulement deux fantdmes ont exactement les mémes concentrations d’encre de

Chine. On a trouvé une différence relative moyenne de 11,4% (maximum 12,1%) au niveau
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des coefficients d’absorption et de 5,2% (maximum 11,5%) au niveau des coefficients de
diffusion réduits. Bref, en étudiant les résultats des fantdomes homogenes on observe que la
stabilit¢ du systéme dans les mémes conditions est excellente. Lors de la conception des
fantomes, il faut etre extrémement minutieux en mesurant des petites quantités, que ce soit
un volume ou une masse. Il faut s’assurer de bien mélanger afin d’obtenir une homogénéité
parfaite. Une grande minutie a ce niveau aide beaucoup a avoir une recette de fantomes

optiques reproductible.

Les fantdmes optiques ont aussi été développés afin de tester le modele hétérogeéne.
En effet, I'implémentation du modéle hétérogene a été réalisée par un collegue [30] mais
n’a jamais été testée sur fantdomes optiques hétérogenes. Dans la littérature, seulement
quelques articles [5, 47, 51, 52] mentionnent les fantdmes hétérogénes, c’est-a-dire
multicouches. Bien que la majorité de leur travail porte sur des simulations, un seul article
[5] les test expérimentalement. Le probléme de ce travail est que les épaisseurs des
premieres couches sont trop petites (2 et 6 mm) pour représenter 1’épaisseur de la couche
extra-cérébrale d’une téte humaine. Nous avons alors congu différents fantdmes de faibles
épaisseurs, entre 9 et 18 mm au lieu des quelques 40 mm d’épaisseur pour un fantome
homogene typique. Il est donc possible de superposer ces fantdomes de faibles épaisseurs
aux fantomes homogenes et de tester les résultats des différentes combinaisons. Si on désire
réaliser des acquisitions sur des sujets de recherche et utiliser ce modele pour analyser les
résultats dans le cadre d’une étude, on doit préalablement tester les résultats sur des
fantdmes optiques hétérogenes. Le travail réalisé se concentre donc sur la capacité du
systeme a bien retrouver les coefficients d’absorption de la deuxiéme couche en comparant

les résultats aux propriétés optiques obtenues avec le modeéle homogene.
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3.1.2 Fantomes homogénes

Présentons d’abord les propriétés optiques des fantdmes optiques solides obtenus
avec le systéme. Les fantomes sont des blocs solides en polyesther avec des dimensions

typiques de 5 cm de largeur, 4 cm d’épaisseur et de 12 cm de longueur.

Figure 29 - Fantomes optiques. On voit deux fantomes ainsi que deux couches.

Les résultats obtenus sur ces fantomes sont compilés dans les graphiques suivants :
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Figure 30 - Propriétés optiques des fantomes optiques. On présente les coefficients d’absorption p, (*) ainsi que les
coefficients de diffusion réduits i’ (+) des fantdmes optiques congus. Ces résultats ont été obtenus en ajustant le modele
homogene aux données expérimentales sur les fantdmes. On présente les résultats obtenus pour les quatre différentes
longueurs d’onde et moyennés sur les différentes distances source-détecteur. On observe donc a I’ceil nu que les tendances
des propriétés optiques sont les mémes, quelque soit la longueur d’onde. Aussi, on peut voir le spectre de 1’encre de

Chine, c’est-a-dire que les coefficients d’absorption décroissent quand la longueur d’onde augmente. Mentionnons
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finalement que les propriétés optiques des tissus humains de la téte, qu’elles soient cérébrales ou extra-cérébrales, varient

entre p, = 0.010mm" et p, = 0.016mm™ ainsi qu’entre pg’ = 1.0mm™" et pg’ = 1.5mm' [7].

En second lieu, on a congu des couches dans les mémes moules que les fantomes.
Ces couches ont donc la méme largeur ainsi que la méme longueur que les fantdmes mais
ont une ¢paisseur de I’ordre du centimétre. Ce sont donc des fantdmes peu épais que 1’on
nomme alors couche. Les recettes utilisées pour les concevoir sont essentiellement les
mémes que celles des fantomes. Ces couches permettent donc de simuler
expérimentalement les tissus extra-cérébraux tandis que les fantdomes simulent les tissus
cérébraux. De plus, on connait 1’épaisseur exacte de la couche. On peut alors tester le
systéme ainsi que le modele pour les différentes combinaisons de couches-fantdmes. On
compare les résultats obtenus sur les fantdmes homogenes avec les résultats de la deuxiéme
couche du modéle hétérogene sur les fantomes hétérogenes (c’est-a-dire une couche

superposée a un fantdme homogene).

3.1.3 Fantomes hétérogenes

Tel que mentionné précédemment, on s’est penché sur ’erreur relative des
propriétés optiques obtenues avec le modele hétérogéne afin de comparer la deuxieme
couche avec les fantdmes optiques homogenes. On doit nécessairement réaliser cette étape
avant d’utiliser le systéme sur des sujets humains afin de voir si les estimations p, de la
deuxiéme couche (ou extra-cérébrales) sont fiables. Les résultats sont présentés dans les

histogrammes suivants :
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Figure 31 - Erreurs relatives moyennes des différentes combinaisons couche-fantdéme. Mentionnons premiérement
que les propriétés sous chaque titre sont ceux de la couche utilisée. Ceci dit, on observe tout de suite que 1’épaisseur de la
couche superficielle joue un réle substantiel dans 1’erreur relative moyenne des coefficients d’absorption p,,. En effet, les
couches plus épaisses (2 et 4) aménent une erreur relative moyenne frolant les 40% dans certains cas. Le coefficient
d’absorption de la premiére couche semble ne pas avoir un grand effet lorsqu’on compare les erreurs relatives moyennes

des fantdmes hétérogénes avec les couches 1, 3 et 5.

On présente seulement les résultats des coefficients d’absorption puisque ce sont ces
propriétés optiques qui nous intéressent pour faire la spectroscopie de 1’hémoglobine
cérébrale. Les coefficients de diffusion réduits de la deuxiéme couche d’un fantdme
hétérogene sont difficilement retrouvables avec précision, c’est-a-dire que ’erreur relative

peut atteindre dans certains cas 100%.

Deux effets majeurs de la premiére couche sur I’estimation des coefficients

d’absorption de la deuxi¢me couche y,, étaient attendus :



69

e Plus I’épaisseur de la premicre couche est élevée, plus ’erreur relative moyenne
devrait étre importante;
e Plus le coefficient d’absorption ,, est élevé, plus I’erreur relative moyenne devrait

étre importante;

Dans les histogrammes que 1’on présente a la figure 31, on observe que 1’épaisseur
de la couche joue un réle important sur 1’erreur relative moyenne. Pour une épaisseur de
I’ordre d’un centimeétre (respectivement 11, 12 et 9 mm pour les couches 1, 3 et 4), on
obtient une erreur relative moyenne d’environ 10% pour tous les fantdomes. Cette erreur
frole 40% dans certains cas lorsque I’épaisseur est plus élevée (respectivement 18 et 16 mm

pour les couches 2 et 4).

Pour ce qui est de I’effet du coefficient d’absorption de la premicre couche L, il est
moins important qu’anticipé. En effet, lorsqu’on augmente le coefficient d’absorption, les
erreurs relatives moyennes augmentent trés légerement et demeurent dans 1’ordre de 10%.
Ceci implique donc qu’il ne devrait pas y avoir de différences significatives au niveau des

résultats entre un sujet ayant une peau basanée et un sujet ayant une peau pale.

En résumé, on peut affirmer que les propriétés optiques cérébrales retrouvées avec
le systéme sont fiables avec une erreur relative moyenne typique pres de 10%. Cette erreur
relative moyenne peut se situer entre 20 et 30% dans le cas ou I’épaisseur de la couche est
¢élevée, soit 16 mm et plus. Il était donc important selon nous de tester le systéme ainsi que

le modele hétérogene avant de 1’utiliser sur des humains dans le cadre d’une étude.

Le but du travail réalisé sur des fantomes optiques était de tester les propriétés
optiques obtenues avec le systéme. Tel que mentionné précédemment, on se sert de ces
propriétés optiques afin d’estimer les concentrations d’hémoglobine cérébrales. Il a donc
fallu trouver un moyen de tester les résultats obtenus en termes de concentrations

d’hémoglobine cérébrale.
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3.2 Concentrations d’hémoglobine cérébrale

Afin de valider les concentrations d’hémoglobine cérébrale obtenues avec le
systéme ainsi que le modéle hétérogeéne, nous les avons estimées pendant une tache
cognitive. De cette maniére, on peut comparer les concentrations d’hémoglobine cérébrale
obtenues au repos par rapport a celles obtenues durant la tache. On sait que 1’activité
cérébrale modifie localement les concentrations d’hémoglobine cérébrale et on tire profit de
ce phénomeéne pour valider, d’une certaine manicre, les résultats. Ce test s’avere davantage
qualitatif que quantitatif, c’est-a-dire qu’on s’intéresse a savoir s’il y a une différence
significative entre les états plutdt que d’obtenir les changements absolus en termes de
concentrations d’hémoglobine cérébrale. En effet, le systéeme d’imagerie optique diffuse
résolue temporellement n’est pas aussi sensible que le systéme continu pour quantifier des
changements de concentrations d’hémoglobine. Avec le systéme résolu temporellement, on
réalise généralement une vingtaine d’acquisitions successives durant chacune entre 5
secondes et 20 secondes, ce qui n’est pas adéquat pour détecter les changements. On
s’intéresse donc aux concentrations d’hémoglobine cérébrale moyenne durant la tiche
versus celles au repos. On s’attend donc a voir, en moyenne, une augmentation des
concentrations d’oxyhémoglobine ainsi qu’une diminution des concentrations de
déoxyhémoglobine durant la tdche par rapport au repos. Ce travail a été présenté a la

conférence HBM en mai 2011 et le poster est présenté dans 1’annexe C.

3.2.1 Tache de Stroop modifiée

La tache cognitive qui a été utilisée a été développée dans le cadre de 1’étude dont

on présente les résultats au chapitre 4. Il s’agit de la tAiche nommée Stroop modifiée.

La tache s’inspire de D’effet Stroop, du nom du neuropsychologue I’ayant
décrite [53]: lorsqu’une encre différente du nom d’une couleur est utilisée pour écrire le
nom de la couleur (par exemple VERT écrit avec de I’encre bleue) la dénomination de la

couleur est davantage sujette a I’erreur que si I’encre utilisée est la méme que le nom de la
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couleur [54]. La tache de Stroop est définie comme un test psychologique de la vitalité et
de la flexibilit¢ mentale. Il s’agit d’un test d’attention et de raisonnement durant lequel le
sujet doit faire un choix rapide [55]. Plusieurs variantes de taches cognitives peuvent étre

réalisées a partir de cet effet.

Une tache cognitive basée sur cet effet a été développée afin d’étre utilisée en
neuroimagerie. Cette tache est composée de blocs contrdles - type 1 - et de blocs taches -
type 2 - d’une longueur d’une minute pendant laquelle il y a plusieurs événements. On
mesure le temps de réaction ainsi que la précision du sujet tout au long de la tache. Voici la
nature des événements dans chacun des types de blocs, expliquée un peu plus en détails

dans la description des figures 32 a 34 :

1. Dénomination de couleur;

2. Dénomination incongruente de couleur et lecture du mot aléatoirement.

1 2

Figure 32 - Tache de Stroop modifiée désignée en bloc. Pour faire la tache, le sujet est assis devant un écran
d’ordinateur. Il a deux choix sur le clavier : le choix VERT en appuyant sur la lettre A ou le choix BLEU en appuyant sur
la lettre S. La tdche commence donc avec un bloc d’une minute de repos ou le sujet doit fixer une croix au milieu de
I’écran. Ceci est suivi d’un bloc de type 1 (qui consiste a répondre la couleur des lettres présentées a 1’écran), puis d’un
second bloc de repos et ensuite d’un bloc de type 2 (qui consiste la moitié du temps en événements de type 1
incongruents, c¢’est-a-dire que la couleur du mot est toujours contraire a la couleur qui est écrite, et I’autre moitié du temps

en événements qui demandent de lire le mot).
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Figure 33 - Exemple de la dénomination de la couleur. Lorsque le sujet voit par exemple le mot VERT écrit a I’écran
en bleu, il doit répondre la couleur de 1’encre des lettres du mot (bleu dans ce cas). La couleur du mot peut aussi étre verte

et le sens du mot peut aussi étre BLEU.

Figure 34 - Exemple de la lecture du mot. Lorsque le mot est encadré, le sujet doit répondre le sens du mot (bleu dans

ce cas). La couleur du mot peut aussi étre verte et le sens du mot peut aussi étre VERT.

En tout, la tache dure 18 minutes tandis que la préparation du sujet peut en prendre
5. Bien str, I’opérateur doit préparer I’équipement et le faire stabiliser pendant au moins 30
minutes avant les acquisitions. De plus, il doit faire 1’acquisition des IRFs juste apres avoir

terminé avec le sujet.

Bref, on réalise les acquisitions sur cinq jeunes sujets (29 + 4 ans) en santé dont on
possédait déja les IRMs anatomiques (MPRAGE, Siemens Trio 3T). On obtient donc les
concentrations d’hémoglobine cérébrale et extra-cérébrale durant chaque état (au repos et
pour chacun des deux types de blocs). On présente les résultats obtenus dans les figures

suivantes :
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Figure 35 - Concentrations d’hémoglobine extra-cérébrale pendant la tiche cognitive pour chacun des cinq sujets.
Il n’y a aucune différence significative entre les concentrations d’hémoglobine extra-cérébrale du repos et celles pendant

une des deux taches. Ceci était attendu puisque cette couche n’inclut aucun tissu cérébral.
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Figure 36 - Concentrations d’hémoglobine cérébrale pendant la tiche cognitive. Dans ce cas-ci, les concentrations
d’oxyhémoglobine HbO sont systématiquement plus ¢levées pendant les deux types de tache par rapport au repos. Ces
augmentations sont significativement différentes (p<0.05). Les concentrations de déoxyhémoglobine HbR, quant a elles,
diminuent systématiquement durant les blocs de tache cognitive mais ces diminutions ne sont pas significatives.
Conséquemment, le taux de saturation en oxygéne du cerveau SatO, augmente pendant les tdches comparativement au

repos.

Les moyennes des concentrations d’hémoglobine retrouvées avec le systeme ont été
statistiquement testées par un test t de Student pairé afin de savoir s’il y avait une différence

significative entre 1’état de repos et les deux types de tache.

Pour ce qui est des concentrations d’hémoglobine extra-cérébrale présentées a la
figure 35, on n’observe aucune différence significative. Ceci était attendu puisque cette

couche n’inclut pas de tissus cérébraux.
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Les concentrations d’hémoglobine cérébrale obtenues sont plus intéressantes. Les
concentrations d’oxyhémoglobine cérébrale, HbO, sont significativement plus ¢élevées
durant les taches cognitives par rapport a celles du repos. Elles sont systématiquement plus
¢levées pour tous les sujets lors d’une tiche versus le repos. On obtient une augmentation
significative (p < 5%) moyenne de 4,2% pour le bloc de type 1 versus le bloc de repos par
rapport au niveau de base (repos). Pour le bloc de type 2 versus le bloc de repos, on obtient
une augmentation significative (p < 5%) moyenne de 6,4%. On considere que le bloc de
type 1 demande moins de raisonnement que celui de type 2 pour le sujet et les résultats
tendent a montrer cela en termes d’augmentations moyennes des concentrations
d’oxyhémoglobine par rapport au niveau de base. Pour ce qui est des concentrations de
déoxyhémoglobine cérébrale, méme si elles sont systématiquement moins élevées pendant
les taches cognitives par rapport au repos, elles ne sont pas significativement moins élevées
(p > 0.1). Ceci peut s’expliquer par le fait que la diminution en déoxyhémoglobine est plus
faible que 1’augmentation en oxyhémoglobine lors d’une activation cérébrale. Il est
probable qu’en augmentant le nombre de sujets dans cette petite étude que les diminutions
en déoxyhémoglobine cérébrale durant les taches deviendraient significatives. Finalement,
le taux de saturation cérébral en oxygene (SatO;), qui est défini comme le rapport de la
concentration en oxyhémoglobine et de la concentration en hémoglobine totale en
pourcentage, est significativement plus élevé (3,6% en moyenne, p < 5%) dans le cas de la
tache de type 1 comparativement au niveau de base. Il est marginalement significatif
(p = 0.06) et plus ¢éleveé (6,2%) pour la tache de type 2 lorsqu’on compare les résultats a
ceux du repos. Il est donc intéressant d’observer les résultats auxquels on s’attendait :
aucune différence significative en termes de concentrations d’hémoglobine pour la couche
extra-cérébrale tandis que pour la couche cérébrale on observe une augmentation
significative en oxyhémoglobine cérébrale ainsi qu’une diminution en déoxyhémoglobine
pendant les taches comparativement au niveau de base. C’était la premicre fois, a notre
connaissance, que 1’imagerie optique diffuse résolue temporellement est utilisée avec une
tache cognitive dans le but de valider, dans une certaine fagon, les concentrations

d’hémoglobine renvoyées par le systeme. On doit cependant répéter que ce systeme est
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beaucoup moins sensible aux changements de concentrations d’hémoglobine cérébrale. Ce
n’est pas sa vocation et cette méthodologie a été utilisée seulement dans le but de tester les
résultats du systeme. Certains groupes ont cependant prouvé qu’il était possible de faire

I’équivalent mais pour une tdche motrice ou le stimulus était le tapement de doigts [56, 57].

Suite a la validation des propriétés optiques obtenues par le systéme sur fantomes
optiques solides hétérogenes ainsi qu’a la validation des concentrations d’hémoglobine
cérébrale, nous avons utilis¢ le systtme dans le cadre d’une large étude portant

majoritairement sur le vieillissement en utilisant la neuroimagerie.
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Chapitre 4. Résultats de I’étude sur le vieillissement

Une fois le systéme de spectroscopie infrarouge résolue temporellement développé,
on a été en mesure de 1’utiliser sur des sujets humains dans le cadre d’une étude portant sur
le vieillissement, la condition cardiovasculaire, la cognition et la neuroimagerie. Pendant
I’étude, les sujets se sont prétés a des tests cognitifs en imagerie par résonance magnétique
fonctionnelle, en imagerie optique diffuse continue, a une acquisition en imagerie optique
diffuse résolue temporellement, a un test de santé physique sous la supervision d’un
médecin, a des tests cognitifs préalables ainsi qu’a un test sanguin. Des collégues du LINeV
ont donc recruté pres de 90 sujets de recherche selon des critéres de sélection précis (par
exemple, aucune personne claustrophobe, aucune personne sous médication vaso-active,
aucun fumeur, aucune personne atteinte d’'une maladie mentale, etc.) qui ont été séparés en

deux groupes : 32 sujets jeunes (30 ans et moins) et 56 sujets agés (55 ans et plus).
Pour les sujets de recherche, la participation a I’étude se déroulait comme suit :

e Test de la condition physique (VO,MAX) supervis¢€ par un médecin,;
e Performance a une tache cognitive contrdle (sans neuroimagerie);

e Test sanguin réalisé par une infirmiere;

e Tests d’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle;

e Tests d’imagerie optique diffuse continue;

e Tests d’imagerie optique diffuse résolue temporellement.

Pour notre part, on s’intéresse davantage aux résultats obtenus avec le systeme de
spectroscopie résolue temporellement. Notre rdole dans 1’étude est d’estimer les
concentrations d’hémoglobine cérébrale au repos de chaque sujet ou, en d’autres termes,

d’estimer le niveau de base physiologique en termes de concentrations d’hémoglobine
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cérébrale. On a donc réalis¢ les acquisitions sur chaque sujet pour ensuite analyser les
résultats. Pour chaque sujet, on a obtenu les concentrations d’hémoglobine cérébrale pour le
modele homogene et pour le modele hétérogene. Bien siir, ’attention était davantage portée

sur les estimations cérébrales avec le modéle hétérogéne.

4.1 Résultats des tests sanguins

Le matin de la journée des sessions de neuroimagerie, les sujets a jeun se
soumettaient & un test sanguin. Les résultats des analyses donnent, entre autres, la
concentration d’hémoglobine totale dans le sang en grammes par litre. Ceci est réalisé a
I’aide d’une centrifugeuse. L’analyse des tests sanguins ne peut cependant pas séparer

I’hémoglobine oxygénée de I’hémoglobine déoxygénée.

Comme le nouveau systeme que nous avons développé fait la spectroscopie de
I’hémoglobine cérébrale non-invasivement, on s’est intéressé¢ a la corrélation entre les
résultats du systeme (HbT) et ceux des tests sanguins (HGB). Les tests sanguins ont été les
seuls tests invasifs de 1’é¢tude ; toute la neuroimagerie est non-invasive. Les résultats sont

présentés dans les figures suivantes.
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Figure 37 - Corrélations entre les résultats du systéme et les résultats des tests sanguins (modéle homogéne). On
s’intéresse ici a la corrélation positive existant entre les concentrations d’hémoglobine dans le sang (HBG) obtenues par
test sanguin et les concentrations d’hémoglobine cérébrales (HbT) obtenues avec le systéme que nous avons développé.
On observe aussi que les hommes ont des concentrations d’hémoglobine cérébrale et sanguine plus élevées que celles

obtenues chez les femmes.

On présente a la figure 37 la relation entre les concentrations d’hémoglobine
cérébrales totales obtenues a partir du modéle homogeéne et les tests sanguins. On a obtenu
une corrélation positive et significative (r = 0,245 ; p < 0,05) entre ces deux parametres.
Une différence était prévue puisque dans un cas on s’intéresse aux concentrations
d’hémoglobine moyennes dans les tissus et dans 1’autre cas on s’intéresse aux
concentrations d’hémoglobine moyennes dans le sang. Dépendamment de 1’anatomie du
sujet, il se peut que le voxel a I’intérieur duquel on fait la spectroscopie de 1’hémoglobine
cérébrale en imagerie optique diffuse différe légerement et méme qu’il ne couvre pas
exactement la méme région et/ou le méme volume cérébral. Par exemple, le voxel sondé
sur quelqu’un ayant un long front plat et une importante épaisseur extra-cérébrale (par
exemple 18 mm) ne sera pas nécessairement le méme que celui sur une autre personne avec

une petite téte et une épaisseur extra-cérébrale petite (par exemple 10 mm). De plus, si le
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voxel en forme de banane sur une personne englobe un gros vaisseau sanguin cérébral ou
extra-cérébral, les concentrations d’hémoglobine obtenues seront nécessairement plus

¢levées que sur une personne ou le voxel englobe une région moins fortement vascularisée.

On observe aussi une différence marquée entre les concentrations d’hémoglobine
cérébrale entre les hommes et les femmes. Le fait que les hommes aient une plus grande
concentration d’hémoglobine dans le sang est un fait connu [20]. Il y a cependant une
compensation chez les femmes : elles présentent un flux sanguin légérement plus élevé. La
différence au niveau des concentrations d’hémoglobine issues du test sanguin (HGB) est
clairement visible. Cette différence est aussi décelable au niveau des concentrations
d’hémoglobine cérébrale issues du systeme (HbT), bien qu’elle est moins évidente. Ceci

s’est donc avéré une étape supplémentaire liée a la validation du systéme.

B Hommes

HGB (g/L)

Femmes

a 50 100 150

HbT extracérébral (uM)
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Figure 38 - Corrélations entre les résultats du systéme et les résultats des tests sanguins (modéle hétérogéne). On
s’intéresse ici aux corrélations positives existant entre les concentrations d’hémoglobine dans le sang (HBG) obtenues par
test sanguin et les concentrations d’hémoglobine cérébrale et extra-cérébrale (HbT) obtenues avec le systéme. On observe,
encore une fois, que les hommes ont des concentrations d’hémoglobine cérébrale et sanguine plus élevées que celles

obtenues chez les femmes.

On présente a la figure 38 les relations entre les résultats obtenus avec le systeme a
partir du modele hétérogene et les résultats des tests sanguins. Dans ce cas, on a estimé les
concentrations d’hémoglobine extra-cérébrale et cérébrale pour ensuite les comparer aux
concentrations d’hémoglobine sanguine. Dans les deux cas, on a trouvé de faibles
corrélations positives et significatives quand on compare les estimations extra-cérébrales
aux tests sanguins (r = 0,251 ; p < 0,05) ainsi que lorsqu’on compare les estimations
cérébrales aux tests sanguins (r = 0,253 ; p < 0,05). On trouve donc de légérement
meilleures corrélations significatives lorsque 1’on compare le modele homogene au modele

hétérogene.

On voit encore une différence entre les hommes et les femmes en termes de
concentrations d’hémoglobine, qu’elles soient cérébrale, extra-cérébrale ou sanguine. On

observe cependant que les concentrations d’hémoglobine cérébrale sont plus serrées que les
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concentrations extra-cérébrales, c’est-a-dire que les résultats cérébraux sont moins
dispersés. On s’attendait a cela puisque la structure extra-cérébrale est variable entre les
différents sujets tandis que les tissus cérébraux se ressemblent davantage, quelque soit le

sujet.

Un calcul final avec ces données permet d’améliorer davantage la confiance dans les
données obtenues avec le systéme TRS. Il est possible d’obtenir le rapport entre les
concentrations cérébrales et les concentrations sanguines. Ce ratio représente en fait le
pourcentage de sang dans les tissus cérébraux. On obtient en moyenne 3,2 + 0,3% pour les
jeunes et 2,7 + 0,2% pour les sujets agés. Une telle valeur peut étre calculée a 1’aide de la
tomographie a émission de positrons et ceci a été publié pour des sujets de plus de 45 ans
[58], ou on trouve 2,72%. Cette valeur correspond trés bien avec celle obtenue avec les

résultats du nouveau systeme.

4.2 Etude du vieillissement

On présente finalement sur les résultats obtenus sur les 88 sujets recrutés afin
d’étudier principalement les effets du vieillissement. L’étude s’est déroulée au centre de
recherche de I’Institut universitaire de gériatrie de Montréal qui se dédie a la recherche sur
le vieillissement. Une ¢étude publiée en 2010 portant sur les concentrations d’hémoglobine
sanguine a montré qu’elles sont inversement proportionnelles a I’age du sujet, donc qu’elles
diminuent avec 1’age [21]. On s’attendait alors a observer une tendance similaire pour les
concentrations d’hémoglobine cérébrale obtenues avec le systeme de spectroscopie résolue
temporellement. On a utilisé un test t de Student bilatéral afin de tester s’il y avait une
différence significative au niveau des moyennes des concentrations d’hémoglobine

cérébrale. On présente donc les résultats obtenus dans les figures suivantes.
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Figure 39 - Concentrations d’hémoglobine cérébrale des sujets jeunes versus celles des sujets Agés (modéle
homogéne). On observe premi¢rement une différence significative entre les sujets jeunes et les sujets 4gés pour ce qui est
des concentrations d’oxyhémoglobine cérébrale HbO. On voit aussi une différence significative au niveau des
concentrations de déoxyhémoglobine cérébrale HbR. Ceci implique donc qu’il y ait une différence significative dans les

concentrations d’hémoglobine totale HbT et dans le taux de saturation en oxygene cérébral SatO,.

On s’est d’abord intéressé aux résultats du modéle homogéne. On observe a la
figure 39 que tous les paramétres qui nous intéressent (les concentrations
d’oxyhémoglobine, de déoxyhémoglobine, d’hémoglobine totale ainsi que le taux de
saturation en oxygene cérébral) différent significativement, tel que prévu. Ceci permet
encore une fois d’appuyer les étapes de validation des concentrations obtenues par le

systeme.
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Figure 40 - Concentrations d’hémoglobine extra-cérébrale des sujets jeunes versus celles des sujets 4gés (modéle

hétérogéne).
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Figure 41 - Concentrations d’hémoglobine cérébrale des sujets jeunes versus celles des sujets Agés (modéle
hétérogeéne). Que ce soient les concentrations d’hémoglobine cérébrale ou extra-cérébrale, on observe une différence
significative a tous les niveaux. Les concentrations d’oxyhémoglobine, de déoxyhémoglobine, d’hémoglobine totale et le

taux de saturation en oxygene sont systématiquement moins élevés chez les sujets agés versus les sujets jeunes.
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Les résultats obtenus en utilisant le mod¢le hétérogeéne appuient ceux obtenus avec
le modele homogene. En effet, que ce soit les estimations cérébrales ou extra-cérébrales, on
obtient des différences significatives au niveau des concentrations d’oxyhémoglobine, de
déoxyhémoglobine, d’hémoglobine totale ainsi qu’au niveau des taux de saturation en
oxygene cérébral lorsqu’on compare les résultats des jeunes a ceux des agés. Dans tous les

cas les valeurs sont plus €levées pour les jeunes, tel qu’anticipé.

Ceci prouve donc que le niveau de base physiologique en termes de concentrations
d’hémoglobine cérébrale différe pour les jeunes et les 4gés. Comme les deux techniques
d’imagerie fonctionnelle ont un signal intrinséquement relatif au niveau de base
physiologique, il est impossible de comparer les résultats d’une méme technique entre les
sujets afin de réaliser une étude sur le vieillissement. Il doit impérativement y avoir la
quantification du niveau de base afin de comparer différents individus pour une méme
technique ou afin de comparer les mémes sujets dans les deux techniques d’imagerie
fonctionnelle. Le développement du systéme de spectroscopie résolue temporellement est
donc essentiel pour avoir I’information relative et I’information absolue. On pourra aussi,
dans un futur proche, utiliser le nouveau systeme pour réaliser la calibration du signal

BOLD.
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Figure 42 - Epaisseurs extra-cérébrales des sujets jeunes et des sujets agés. On observe une différence significative
entre les épaisseurs extra-cérébrales des sujets jeunes et des sujets vieux. Ceci est un phénoméne normal chez les humains
[59].

Finalement, il était intéressant de vérifier si 1’épaisseur extra-cérébrale différait
significativement entre les sujets jeunes et les sujets vieux de I’étude. Ce phénomene a été
reporté récemment dans un autre étude [59]. Les moyennes différent légerement : 13 + 2
mm chez les jeunes par rapport a 14 + 2 mm chez les ainés. Cette différence est
significative (p<0,05) en utilisant encore une fois un test T de Student bilatéral. Ceci
implique donc que I'utilisation du modele homogeéne peut étre biaisée puisqu’il ne prend

pas en compte cette différence tandis que le modéle hétérogéne en tient compte.



Conclusion

Pour conclure, revenons aux objectifs qui ont été fixées ainsi qu’au but du projet.

Les objectifs étaient les suivants :

1. Développer le systeme d’imagerie optique diffuse résolue temporellement
2. Valider les résultats obtenus avec le systéme

3. Utiliser le systéme dans une large étude portant sur le vieillissement, la condition

cardiovasculaire et la neuroimagerie.

La premicre étape du projet a été le développement du systéme, soit 1’objectif 1.
Pour atteindre cet objectif, il a fallu choisir les détecteurs, commander les différentes picces
et bien comprendre I’ampleur de ce qu’il fallait réaliser. Plusieurs heures de lecture sur le
sujet ainsi que sur la quéte d’informations ont été nécessaires. Le systéme de spectroscopie
résolue temporellement a évolué d’une premicre version initiale vers une deuxiéme
génération présentée a la figure 17. L’amélioration continue a cependant été nécessaire tout
au long du projet. Le second objectif a été la validation des résultats. En effet, avant
d’utiliser un nouveau systéme non-commercialisé sur des sujets, il a fallu s’assurer que les

résultats obtenus étaient bons. Cet objectif a été divisé en deux :

e validation des propriétés optiques obtenues;

e validation des concentrations d’hémoglobine obtenues.

La validation des propriétés optiques obtenues par le systeme a ét¢ réalisée via le
développement de fantomes optiques qui répliquent les propriétés des tissus cérébraux
humains. Sept fantdmes homogeénes ont premierement été développés et testés. Cependant,

le modéle qui nous intéresse davantage permet la séparation des estimations extra-
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cérébrales et cérébrales. On a donc développé des fantomes a deux couches ou la premiere
couche modé¢lise tout ce qui est extra-cérébral tandis que la deuxiéme couche représente le
cerveau. La validation des résultats d’un tel systéme sur des fantdmes optiques deux
couches pour simuler une téte humaine n’avait jamais été réalisée dans la littérature, a notre
connaissance. La validation des concentrations d’hémoglobine, pour sa part, a été réalisée
via une petite étude incorporant une tache cognitive nommeée Stroop modifié pendant des
acquisitions avec le systéme de spectroscopie résolue temporellement. En effet, une tache
cognitive modifie les concentrations d’hémoglobine cérébrale localement et on s’est
intéress¢ a s’il était possible de détecter ces changements avec le nouveau systéme.
Mentionnons encore une fois que la détection et la quantification des changements de
concentrations d’hémoglobine cérébrale ne font pas parti des roles du systeme résolu
temporellement; I’imagerie optique diffuse continue est beaucoup plus appropriée pour
cela. Nous avons réalisé cette étude seulement dans le but de détecter des différences
significatives dans les concentrations cérébrales pendant la tiche comparativement au
niveau de base. Ceci a tres bien fonctionné : aucune différence significative en termes de
concentrations d’hémoglobine dans la couche extra-cérébrales tandis qu’on obtient
plusieurs différences significatives au niveau des concentrations cérébrales. Ces différences
significatives au niveau cérébral concordent avec ce que I’on connait des effets du couplage

neurovasculaire.

Le dernier objectif était d’utiliser le systtme dans une large ¢tude intégrant le
vieillissement, la condition cardiovasculaire et la neuroimagerie. Pendant celle-ci, les 88
sujets se soumettaient a des tests sanguins supervisés par une infirmiere. Les tests sanguins
renvoient, entre autres, les concentrations d’hémoglobine totale sanguine. On a donc réalisé
les corrélations entre les concentrations sanguines et cérébrales puis trouvé des corrélations
significatives positives. De plus, lorsqu’on départage les sujets selon leur genre, on observe
que les concentrations d’hémoglobine cérébrale des femmes sont substantiellement
inférieures a celles des hommes, ce qui est un fait connu. C’était la premiere fois qu’un

groupe s’intéressait a comparer les concentrations d’hémoglobine cérébrale, obtenue par le
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nouveau systéme, et sanguine. Finalement, on s’est penché sur les différences entre les
sujets jeunes et les sujets agés. Il a été prouvé que les concentrations d’hémoglobine
sanguine sont inversement proportionnelles a I’age. Comme on s’attendait, on a obtenu des
différences significatives au niveau de toutes les estimations cérébrales, toujours
significativement supérieures pour les jeunes sujets. Ceci prouve donc que si les
concentrations d’hémoglobine cérébrale fluctuent significativement en fonction de 1’age du
sujet, il faut demeurer prudent lorsqu’on s’intéresse a comparer le signal BOLD en IRMf
entre différents sujets. En effet, un signal de 5% chez une personne dgée n’implique donc
pas nécessairement qu’il soit identique physiologiquement qu’un signal de 5% chez un
jeune adulte. Dans ce cas, il faut connaitre une information supplémentaire pour obtenir un
portrait plus complet et ainsi pouvoir tirer des conclusions : la quantification du niveau de
base physiologique cérébral. C’est justement ce que nous permet le nouveau systeéme de

spectroscopie infrarouge résolue temporellement.

En résumé, le signal BOLD en imagerie par résonance magnétique fonctionnelle
doit étre calibré afin d’obtenir une information plus compléte et, par le fait méme, plus
comparable. Dans 1’¢tude réalisée, dont les résultats ont ét¢ présentés et discutés au chapitre
4, il sera possible de réaliser la calibration du signal BOLD individuellement par I’imagerie
optique diffuse une fois que les outils d’analyse nécessaires fonctionneront. Ce projet
présente le développement, la validation ainsi que I'utilisation du systeme de spectroscopie
résolue temporellement mais la technique continue est encore sous développement. Les
résultats obtenus avec ce systeme devront ensuite étre validés. Il faut comprendre que ces
techniques sont relativement jeunes et que beaucoup de travail reste encore a faire. En
imagerie optique diffuse, les applications sur le cerveau sont probablement les plus
complexes. Pour I’imagerie optique diffuse résolue temporellement, il existe des
applications sur le sein, la prostate, le monitoring de 1’oxygénation cérébrales de nouveaux-
nés et méme pour le contrdle de la qualité des aliments comme les fruits. De son coté,

I’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle pourrait éventuellement étre utilisée
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pour détecter des maladies au niveau du cerveau ou trouver des pistes pour expliquer le

déclin cognitif lors du vieillissement.
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Annexe A - Résultats du choix des détecteurs

PMT
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Figure 43 - Réponse de la PMT dans le choix du détecteur. Le gain ajustable par défaut est celui a 80. On présente tout
de méme deux gains différents dans les mémes conditions lasers. La largeur a mi-hauteur est beaucoup plus élevée que

celle des photodiodes a avalanche simple photon.
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Figure 44 - Réponse de la SPAD ¢=200 pm dans le choix du détecteur. La SPAD avec une surface de 200 micromeétres
de diamétre détecte la majorité des photons provenant de la fibre optique de détection (modulo son efficacité quantique)

en comparant avec la PMT. Cependant, le taux de «faux-comptes» de 780 cps est trop élevé et on I’a donc éliminé.
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SPAD 100 um (20X)
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Figure 45 - Réponse de la SPAD ¢=100 pm dans le choix du détecteur. La SPAD avec une surface de 100 micrometres
de diamétre détecte environ le tiers des photons que le fait la SPAD de 200 micrométres de diamétre. Cependant, le taux
de «faux-comptes» de 45 cps est tolérable et on est confiant de pouvoir améliorer le coté optique du canal de détection. On

a finalement choisi ce détecteur.
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Figure 46 - Réponse de la SPAD ¢=50 pm dans le choix du détecteur. La SPAD avec une surface de 50 micromeétres
de diamétre détecte environ le sixiéme des photons que le fait la SPAD de 200 micrométres de diamétre. Bien que le taux
de «faux-comptes» de 15 cps soit excellent, I’aire de détection est réduite quatre fois par rapport a celle de 100
micrométres. La focalisation de la lumiére s’avere donc plus fastidieuse pour peu d’avantages sur le taux de «faux-

comptes». On a finalement éliminé ce choix.
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Annexe B - Recette du fantome optique

On présente ici la recette du fantdme optique ayant les propriétés optiques

présentées au tableau 1.

Tableau 2 - Ingrédients de la recette du fantome optique dont les résultats sont présentés dans le tableau 1.

Produits Proportions Exemple de quantité
Résine X mL 350 mL
TiO, 1,729 x mg 605,15 mg
Encre 0,00425 x mL 1,5mL
Ethanol 0,15 x mL 52,5 mL
Catalyseur x/100 mL 3,5mL
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Annexe C - Poster présenté a HBM

On présente ici le poster présenté a la conférence HBM 2011 tenue a Québec en

mai. Ce travail s’est vu décerné le prix «Trainee Abstract Awardy.

Time-resolved measurements of cerebral hemoglobin concentrations
during a modified Stroop task

e e Paul-Olivier Leclerc'2, Said Mekary'3, Laurence Desjardins- Crépeau'?, Université r“'l
_ ) Claudine J. Gauthier'-2, Louis Bherer'3 and Richard D. Hoge!2 de Montréal
o a2 anaa] . 1= CRIUGM/UKF, Montreal, Quebec, Canada b Conads UQAM

3 - Psychology, Université du Québec a Montréal, Quebec, Canada
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