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RESUME

Les techniques d’imagerie intrinseque ont déja permis d’établir des cartes précises de
Iactivité neuronale du cortex de petits animaux grace a I’enregistrement de la réponse
hémodynamique. Leurs hautes résolutions spatiale et temporelle en font les outils idéaux
pour étudier le couplage entre la réponse vasculaire et la réponse neuronale. Cependant,
les études existantes sur ce sujet n’ont pas €t€ appliquées a I’ensemble du systeme ner-
veux central, la moelle épiniére n’ayant fait I’objet que d’un nombre trés restreint de
publications. Les difficultés physiologiques apparentes, comme les différences d’orga-
nisation entre le cortex et 1a moelle, ou les mouvements plus conséquents causés par la
respiration, rendent I’imagerie intrinséque de cette zone plus délicate.

Ce mémoire propose d’appliquer deux des méthodes d’imagerie intrinséque pour enre-
gistrer la réponse hémodynamique dans 1a moelle épiniere du rat. L’ imagerie optique in-
trinseque consiste a éclairer 1a zone d’intérét par une lumiere absorbée différenciellement
par le sang oxygéné et par le sang deoxygéné, puis a enregistrer les variations de la
réflectance qui est reliée & la concentration des chromophores. Séparément, 1’analyse
statistique des cartes de speckle issues de 1’éclairement de la région par une lumiere
cohérente permet de déterminer la distribution des vitesses au sein de I’'image. Les
évolutions temporelles et la localisation des variations des concentrations et de la vi-
tesse, mises en relief par des méthodes de traitement du signal, caractérisent alors la
réponse hémodynamique.

La conduite d’expériences in vivo sur des rats nous a permis de valider la stabilité de
notre systeme d’acquisition, puis de mener une étude de groupe afin d’étudier les ca-

ractéristiques reproductibles de la réponse. Enfin, la comparaison avec un groupe de rats
ayant subi une section complete de la moelle a mis en évidence les changements vascu-

laires et neuronaux subséquents.
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ABSTRACT

The intrinsic imaging techniques have already managed to establish accurate maps of the
neuronal activity in the cortex of small animals by recording the hemodynamic response.
The high spatial and temporal resolutions of these methods make them the ideal tools
for studying the coupling between the vascular and the neural responses. However, these
studies have not been applied to the whole central nervous system, as the spinal cord
has only been studied by a limited number of publications. The physiological problems,
such as the different organization of the cortex and of the spinal cord, or the increased
movements caused by respiration, make the imaging of this area more complex.

This thesis aims at applying two of the intrinsic imaging methods in order to record the
hemodynamic response in the rat lumbar spinal cord. Intrinsic optical imaging consists
in illuminating the region of interest by visible light, which is differentially absorbed
by the oxygenated and the deoxygenated blood, and in recording the evolution of the
absorbance, which is linked to the concentration of the chromophores. In addition, the
statistical analysis of the speckle maps, originated from the illumination of the area with
a coherent light produced by a laser, leads to the determination of the blood flow distri-
bution over the image. The temporal evolution and the localization of the variations in
concentration or in velocity, highlighted by signal processing techniques, consequently
characterize the hemodynamic response.

In vivo experiences were conducted to check the viability of our acquisition system and
a group study was carried out to study the reproducible characteristics of the response.
Finally, the comparison with a group of rats, whose spinal cord was previously sectioned,

pointed out some subsequent vascular and neuronal consequences.



viii

TABLE DES MATIERES
DEDICACE . . . . . . . i iv
REMERCIEMENTS . . . . . . . . . v
RESUME . . . . . . . . vi
ABSTRACT . . . . . . . . o vii
TABLEDES MATIERES . . . . . . . . . . ... ... ... ... viii
LISTEDESFIGURES . . . . . . . . . . . . . . o oo xii
LISTE DES NOTATIONS ET DES SYMBOLES . . . . . . . .. ... .. .. xxi
LISTEDES TABLEAUX . . . . . . . . .. ... ... ... XXiv
LISTEDES ANNEXES . . . . . . . . . . .. XXV
INTRODUCTION . . . . . . . .o e 1
CHAPITRE 1 PRINCIPES PHYSIOLOGIQUES . . . . . . . .. . .. .. 4
1.1 Couplage entre activité neuronale et réponse hémodynamique . . . . . 4
1.1.1 Composantes de la réponse hémodynamique . . . . . . . . .. 4
1.1.1.1 Composante nerveuse . . . . . . . . . . . . . ... 4
1.1.1.2  Evolution des concentrations et du débit sanguin . . . 6
1.1.2 Natureducouplage . . . ... ... .. .. ... ...... 11
1.2 Organisation neuronale de la moelle épiniere . . . . . . . . . . . . .. 12
1.2.1 Organisationgénérale . . . . . . . .. ... ... ... ... 12
1.2.2  Description des voiesréflexes . . . . . . . ... .. ... .. 13

1.2.3  Profondeur supposée de I’activation . . . . . . . . . .. ... 15



1.2.4 Localisation attendue de activation . . . . . . . . . . . . ..

1.2.5 Les différents types de fibres nerveuses . . . . . . . . . . ..

iX

CHAPITRE 2 PRINCIPES PHYSIQUES DE L'IMAGERIE INTRINSEQUE 19
2.1 Imagerie optique et mesure de concentrations . . . . . . . . . . . . . 19
2.2 TImagerie par speckle et mesure de lavitesse . . . . . . . . .. .. .. 24

2.2.1 Origines physiques d’'un champ despeckle . . . . . . . . . .. 24
2.2.2 Calcul de la vitesse des particules . . . . . . . ... ... .. 26
2.2.2.1 Relation entre la vitesse et le contraste . . . . . . . . 26
22272 Calculducontraste . . ... ... ......... 28
2.2.3 Influence des parametres d’acquisition . . . . . . . ... ... 31
2.2.3.1 Taille du speckle et résolution optique . . . . . . . . 31
2.2.3.2 Influence du temps d’exposition de la caméra 32

CHAPITRE 3 INSTRUMENTATION ET PROTOCOLE EXPERIMENTAL . 35
3.1 Protocole chirurgical . . . . . . ... ... 0oL 35
32 Instrumentation . . . . . . . . .. ... L. e 37
3.3 Manipulationdusysteme . . . . ... ... 41
34 Protocoledestimulation . . . . .. ... ... oL 42
3.5 Influence du choix de I’'anesthésiant . . . . . . . ... ... ... .. 43

CHAPITRE 4 ANALYSE SPATIOTEMPORELLE DES DONNEES . . . . 46
4.1 Miseenévidenceduprobleme . . . .. ... .. ... ... ... 46
4.2 Analyse des données en stimulation parblocs . . . . . .. .. .. L. 48

4.2.1 Premiere étape : calcul des matrices d’absorbance et de vitesse . 48
4.2.2  Deuxiéme étape : traitement des matrices des variations 52
4.2.2.1 Meéthode simple par filtrage . . . . . . .. ... .. 53
42.2.1.1  Caractéristiques temporelles . . . . . . . . 53

422.12 Caractéristiques spatiales . . . . . . . .. 53



4.3

42.2.2 Meéthodes d’estimation de sources . . . . . . . . .. 56
422.2.1  Analyse en composantes principales . . . . 57

4.2.2.2.2  Analyse en composantes indépendantes . . 59

4.2.2.2.3 Projection des composantes . . . . . . . . 62

Analyse des données en stimulation continue . . . . . . . ... ... 62
431 Principe . . . . ... L 62
432 SpectredeFourier . . . . . . ... ... 0oL 64
4.3.3 Images de phaseetd’amplitude . . . . . .. .. .. ... .. 64

CHAPITRE 5 VALIDATION DU SYSTEME ET RESULTATS INITIAUX . 66

5.1

5.2

Validationdu systéme . . . . . . . .. ... Lo 66
5.1.1 Testdu systeme d’imagerie optique . . . . . . . .. .. ... 66
5.1.2  Test du systéme d’imagerie par analyse duspeckle . . . . . . . 67
Etude préliminaire . . . . . . . . . ... . . oo 0oL 70
5.2.1 Exemplederésultats . . . . .. ... .. ... ... ..., 71

5.2.1.1 Stimulationparblocs . . . . . . .. ... ... .. 71

5.2.12 Stimulationcontinue . . . . . ... ... ..... 77
5.2.2 Comparaison des deux techniques . . . . . . .. . ... ... 78
5.2.3 Conclusions de I’étude préliminaire . . . . . . . . . ... .. 79

CHAPITRE 6 ARTICLE 1 : CHARACTERIZATION OF THE HEMODYNA-

6.1
6.2
6.3

MIC AND METABOLIC RESPONSE IN THE IN VIVO RAT

LUMBAR SPINAL CORD BY INTRINSIC IMAGING . . . 82
Abstract . . . . . . . L e e 83
Introduction . . . . . . . . ... 83
Materialand methods . . . . . . . . .. ... o000 86
6.3.1 Surgical procedure . . . . . .. ... 86
632 Material . . . . ... 87



Xi

6.3.4 Optical imaging analysis . . . . .. ... .. ... ... .. 88
6.3.5 Speckle imaginganalysis . . . . . .. ... ... 90
6.3.6 Signalprocessing . . . . . ... ... 91
6.4 Results . . . ... .. 91
6.4.1 Single wavelengthimaging . . . . .. ... .. .. .. .. 91
6.4.2 Complete hemodynamicresponse . . . . . . . . . . ... .. 95
6.5 Discussion . . . . ... Lo 100
6.5.1 Hemodynamic of the spinatcord . . . . . . . . .. ... ... 101
6.5.2 Validation . . . ... ... Lo 103
6.6 Conclusion . . . . . ... ... 105
6.7 Acknowledgments . . . . . . . . ... Lo 105

CHAPITRE 7 CONSEQUENCES D’UNE SECTION SUPERIEURE DE LA

MOELLE . . . . . . . .. ... .. ... 106

7.1 Protocole chirurgical . . . . . ... ... .. .. 106
7.2 Conséquences sur la concentrationen HbR . . . . . . .. .. .. .. 107

7.3 Conséquencessurlavitesse . . . . . . . . . ... ... 109
7.4 Interprétation . . . . . . . ... .. e e 109
CHAPITRE 8 DISCUSSION GENERALE . . . . . . ... ... .. ... 112
CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS . . . . . . . .. .. ... .... 115
REFERENCES . . . . . . . .. . .. ... i, 116

ANNEXES . . . . . . oo 125



Fi1G. 1.1

FiG. 1.2

Fi1G. 1.3

FiG. 1.4

Fi1G. 1.5

LISTE DES FIGURES

La figure (a) indique les relations entre les neurones, les astro-
cytes et les capillaires sanguins. La figure (b) résume les étapes
conduisant a la consommation de glucose et d’oxygeéne suite a
I’arrivée d’un potentiel d’action a I’extrémité d’un neurone post-
synaptique, ainsi que le r6le de 1’astrocyte. Ces deux figures sont
tirées de Magistretti (1999). . . . . .. . ... ..o L.
Structure de la molécule d’hémoglobine Sheffield (2008). On
distingue les quatre sous-entités (alpha;, alpha,, beta; et betay),
les quatre groupes “heme”, ainsi que I’ion Fe?™ ou se lie la
molécule de dioxygene. Tirée de (Sheffield, 2008). . . . . . . .
La figure (a) représente la premiére mise en évidence d’une ré-
ponse morphologique par Sherrington dans Roy and Sherrington
(1890). L'oncographe y représente une mesure de la variation de
la taille du cortex, et le kymographe les variations de la pression
systémique. La figure (b) décrit I’évolution typique des concen-
trations en HbR, HbO et HbT = HbO + HbR lors d’une réponse
neuronale Dunnetal. (2005). . . . . .. ... ... .....
Couplage de I’intensité de la réponse hémodynamique en fonc-
tion de I’activité neuronale mesurée par électrophysiologie (a)
(Hewson-Stoate et al., 2005), de la fréquence (b) (Sheth et al.,
2003), et de I’intensité de la stimulation (c¢) (Sasaki et al., 2002).
Descriptions anatomiques de la moelle épiniére (a) et du cortex
(b) permettant de mettre en €vidence I’inversion entre la maticre

blanche et 1a matieére grise. Tirées de (Sheffield, 2008) . . . . .

xii

12



F1G. 1.6

FIG. 1.7

F1G. 1.8

FI1G. 2.1

F1G. 2.2

Fi1G. 2.3

Connexions neuronales intervenant dans les arcs réflexes poly-
synaptique (a) et motatique (b). Dans (a), 1 est le nerf spinal,
2 le ganglion spinal, 3 la racine dorsale sensitive, 4 un ou plu-
sieurs interneurones et 5 la racine ventrale motrice (Boutillier
and Outrequin, 2007). . . . . . . . . . .. ...
Localisation de I’activation enregistrée par fMRI apres stimula-
tion de la patte arriere droite. Tirée de Lawrence et al. (2004).

A gauche : enregistrement par électrophysiologie des potentiels
d’action dans les racines nerveuses de la région L4-LS5 de la
moelle épiniere apres stimulation électrique du nerf sciatique du
rat. A droite : variation des amplitudes de ces potentiels selon la
force de la stimulation. Tirées de Chang and Shyu (2001). . . .
(a) Profil de sensitivité obtenu en imagerie optique (Hillman
et al., 2007). (b)Spectre d’absorption de I’eau : évolution du
coefficient molaire d’extinction (enmol.L~!) en fonction de la
longueur d’onde (en nm). Les coefficients d’absorption (o) sont
tirés de H.Buiteveld and J. M. H. Harkvoort and M. Donze, "The
optical proprieties of pure water” in SPIE proceeding on Ocean
Optics XII”,1994, puis convertis en coefficients molaires d’ex-
tinction. L’axe des ordonnées est en échelle logarithmique.

(a) Spectre d’absorption de HbR et HbT : évolution du coeffi-
cient molaire d’extinction € (en mol.L~!) des deux molécules en
fonction de la longueur d’onde (en nm). (b) Rapport entre €p,5
et exp0. Les données sont tirées du travail de Scott Prahl exposé
sur le site du Oregon Medical Laser Center, http ://omlc.ogi.edu/.
(a) Champ de speckle. (b) Principe des interférences crées par les
ondes réfléchies sur une surface granulées (Goodman (1984)).

(c) Histogramme du champ de speckle. . . . . . ... .. ..

xiii

16

18

20

21


http://enm.ol.L~1

F1G.24

F1G. 2.5

Fi1G. 2.6

FIG. 2.7

FI1G. 3.1

Fi1G. 3.2

FiG. 3.3

FIG. 4.1

Xiv

(a) Evolution du contraste K en fonction du temps de corrélation

t. pour T = 10 ms et 7, variant entre 0 et 0.35. (b) Effet sur la
courbe d’un échantillonnage non linéaire de 1’axe des abscisses. 29
Images de contraste obtenues selon la méthode spatiale (a) et
temporelle (b) sur un cortex de chat. Données acquises dans le
laboratoire de C. Casanova avec la collaboration de Matthieu Vani. 31
Intensité lumineuse I d’une tache de Airy en fonction de la dis-

tance au centre Z. La sous-figure en haut a droite représente son
apparence. Figures tirées de Smith (2000). . . . . . . . . . .. 32
Influence du temps d’exposition sur I’amplitude du pic de sen-
sitivité en théorie (a), et en pratique (b). Pour T<2 ms, la sen-
sibilité baisse énormément alors qu’elle est quasiment constante

pour T>5 ms. Les figures sont tirées de Yuan et al. (2005). . . . 33
(a) Photographie du montage sur laquelle on peut apercevoir la
diode d’illumination, la caméra CCD, la lentille macroscopique,

et le stimulateur électrique situé sur la patte gauche de 1’animal.

(b) Photographie de la vue dans le microscope de la préparation
chirurgicale de la moelle. On distingue deux des clampes de fixa-

tion. (¢) Schéma simplifié du montage utilisé. . . . . . . . .. 37
(a) Réponse spectrale de la caméra utilisée, figure tirée de la
notice d’utilisation. (b) Spectre relatif d’émission pour le vert

(en vert), le jaune (en bleu) et le rouge (en rouge). L’axe des
abscisses représente la longueur d’ondeennm. . . . . . . .. 38
Modification des caractéristiques de la réponse hémodynamique

suite a I’injection d’uréthane (Martin, 2006) : diminution de I’am-
plitude (a) et non linéarité du couplage neuro-métabolique (b). . 45

Ensemble de la chaine d’analyse par blocs des données. . . . . 49



FIG.

FiG.

F1G.

FIG.

FIG.

F1G.

FIG.

F1G.

4.2

4.3

5.1

52

5.3

54

5.5

5.6

Calcul de la corrélation croisée pour retrouver le décalage tem-

Calcul de la corrélation croisée pour retrouver le décalage tem-
porelauseind’uneimage. . . . . . . . ... ... ...
Test du systeme d’imagerie optique. (a) Images de la diode sans
atténuateur optique. (b) Carte des variations enregistrées. (c) Ré-
sultat obtenu apres traitement morphologique. . . . . . . . . .
(a) Photo du catheter sous lumiére blanche. (b) Images brutes de
speckle pour un flot nul ou égal a 1 mm.s™!. (b) et (c) Cartes des
vitesses correspondantes obtenues a partir du calcul du contraste
spatial (c) ou du contraste temporel (d). . . . . . .. ... ..
Images de contraste spatial (5x5) avant (a) et apres (b) grattage
du dos de la main. (c) Carte des variations relatives. . . . . . .
(a) Image de speckle résultante de 1’illumination de 1a moelle par
un laser. (b) Image de contraste spatial calculée pour une fenétre
de 5x35 pixels. (c) Image de vitesses construite par inversion de
la relation entre le contraste et la vitesse selon 1’équation (2.14).
(a) Image de contraste temporel construite a partir de dix images
brutes. (b) Image de vitesse calculée avec un échantillonnage
lin€aire du contraste lors de I’inversion de 1’équation (2.14). (c)
Meéme image calculée avec un échantillonnage logarithmique.
(d) Résultat de la segmentation superposé a I’image anatomique
de lamoelle épiniere. . . . . . . .. . ... ... ... ...
Décours temporel filtré de la réflectance ]—;OLQ (a) moyennée sur
une zone sélectionnée dans la veine centrale (b). (c) représente

la FFT de ces variations. . . . . . . . . . . . . . .. ...

XV

70



FIG.

FIG.

FIG.

F1G.

FIG.

F1G.

FIG.

5.7

5.8

5.9

5.10

5.11

5.12

5.13

I—Ip

Décours temporel filtré de la réflectance T

(a) moyennée sur
une zone latérale (b) de 1a moelle correspondant 4 une activation.
(c) représente la FFT de la réponse hémodynamique estimée.

Evolution spatio-temporelle de la réfiectance 1_;5&1 pour des va-
leurs supérieures 2 10° et pour un temps post stimulus compris
entreQetlds. . . . . ..o Lo
(a) Carte de corrélation croisée dont la couleur code 1’échelle
temporelle, et I’intensité le maximum de 1a corrélation croisée
entre le décours de la figure 5.7 et le décours temporel en chaque
point. (b) Carte des coefficients de corrélation simple entre ce
méme décours et le décours temporel en chaque point. . . . . .
(a) Décours brut des variations de réflectance dans la ROL (b)
Méme décours apres filtrage de Chebishev. (c) Localisation spa-
tiale du pic initial. Les variations inférieures a -4.10~7 sont af-
fichées en superposition de I’image anatomique. . . . . . . . .
(a) et (b) Premiére composante initiale déterminée par ICP. (c) et
(d) Résultat de 1a suppression de cette composante sur le décours
temporeldanslaROL . . . . . . ... ... ... ... ..
(a) Amplitude du spectre de Fourier estimé. Les cercles en rouge
sont les pics correspondant au harmoniques de la réponse hémo-
dynamique. (b) Transformée de Fourier inverse calculée a partir
des pics sélectionnés précédemment. . . . . . . . . . .. . ..
Images représentant en chaque point I’amplitude (a) et la phase
convertie en secondes (b) de la transformée de Fourier prise a
la fréquence de stimulation (0.1562 Hz). (¢) Segmentation et
identification de la zone d’activation par sélection de la phase

O<t<2.30). . o o oo

xvi

73



FIG. 6.1

FIG. 6.2

Fi1G. 6.3

(A) Photography of the chirurgical exposure of the cord.(B) Ex-
perimental setup for the optical intrinsic imaging of the spinal
cord during electrical sciatic stimulation. . . . . . . . ... ..
(A) Spectral evolution of the HbR and the HbO extinction coeffi-
cients, in mol.L~?, between 450nm and 950nm. (B) Evolution of
their ratio. The dotted line indicates its value for the wavelength
used for the functional imaging. . . . . . . .. .. ... ...
(A) Evolution of the maximum absolute variation for each inten-
sity. Bars stand for the maximum value of the normalized varia-
tions ‘—ln%‘. Error bars represent the standard deviation over
the trials for each intensity. Mean and standard deviation for 8 x
threshold are respectively 1 and 0, since it was the normalization
reference. The red curve was obtained by a polynomial curve fit-
ting M. (B) Average temporal variations of -ln{a for the four
intensities (4 x, 6, 8x, and 12x threshold) under a red illumi-
nation. (C) Average temporal variations of % for three of the
intensities (4%, 8%, and 12x threshold) using the speckle ima-
ging method. The variations are averaged for a group of three

animals. . . . . . .. L e

xvii

38



Fi1G. 6.4

FiG. 6.5

F1G. 6.6

(A) Spatiotemporal optical response on the dorsal spinal cord
after a sciatic nerve stimulation (10Hz, 10ms, 0.09mA). Varia-
tions of AA thresholded by 0.5x the minimum are plotted on
the anatomic image. This threshold is represented by the dotted
line in (B). (B) Average variations of -ln% over the Region Of
Interest (ROI) specified by the white rectangle in the anatomical
image. The gray bar indicates the stimulation period. (C and D)
Temporal map of activation by using the maximum (C) and the
cross correlation (D) methods. The two colorbars represent the
relative time (in s) to the stimulation onset and to the maximum
of the averaged signalinthe ROL. . . . . . . . . ... .. ..
(A-B-C) Spatio-temporal evolution with a 1s interval of AHbO
(A), AHbR (B) and AHDT (C) following a 1s sciatic stimulation.
Responses higher than 0.5 times the maximum variation in the
selected ROI are shown superimposed on the anatomic image.
Vascular compartments are clearly visible given that they inte-
grate the response from a large area. (D) Evolution of the relative
concentrations in HbO, HbR, and HbT over the selected ROI.
(E) and (F) Spatio temporal evolution of the relative changes in
blood velocity, and the corresponding time course. . . . . . . .
(A) Time courses of the HbO, HbR, HbT and BF changes from
baseline, and estimation of the CMRO; for vz = 0.5 and vy =
0.5. (B) The dependence of the estimated CMRO, on the values
of yrandvr (0.1,0.2,0.3,04,05,1,1.5and2). . ... . ..

XViii



F1G. 6.7

F1G. 6.8

F1G. 7.1

FIG. 7.2

FIG. L1

FiG. 1.2

Electrophysiological measure of the neuronal activation in the
spinal cord consecutive to a Ims stimulation of 8 x or 12X thre-
shold (dash line). The stimulation artefact is encircled and oc-
curs at tp = 21.5ms. On the right, the values of the second maxi-
mums are plotted against the intensity of the stimulation. . . . .
For HbR, HbO, HbT and BF, the surfaces of activations are made
with the pixels whose value at t,,,, is higher than 0.75 x the
maximum of the variation in the ROI. The last image represents
the pixels that satisfy 3 of these 4 conditions. . . . . . . . ..
(a) Variations entre 0 et 4 s de I’absorbance apres une stimulation
de 0.06 mA pour A =637 nm, dans le cas d’un rat 1ésé (R29E24).
(b) Décours temporel correspondant pour t variantde -3 2 7 s. (¢c)
Carte de corrélation (C > 0.9) superposée a I’image anatomique.
(d) Décours temporels normalisés selon leur maximum pour les

expériences considérées. La moyenne des décours est tracée en

Vascularisation de la moelle épiniére par les arteres spinales anté-
rieure et postérieure (a) connectées a I’aorte par les veines inter-
costales thoraciques (b)(Lamin and Bhattacharya, 2003). . . . .
Tableau récapitulatif des expériences menées d’aolit a Décembre
2007. Les cases jaunes indiquent les expériences ayant données
de bons résultats, les cases rouges celles pour lesquels aucun
résultatn'aétéobtenu. . . . . . ... ..o
Tableau récapitulatif des expériences menées d’aolit a Décembre
2007. Les cases jaunes indiquent les expériences ayant données
de bons résultats, les cases rouges celles pour lesquels aucun

résultatnaétéobtenu. . . . . . . . . . ... ...

X1X

99

100

110

126



XX

FiG. 1.1 Tableau récapitulatif des parametres physiologiques enregistrés

lors des expériences. Les points d’interrogation correspondent a

des parametres non CONNUS. . . . . . . . . . . .. ... ... 129
FiG. 11.2 Tableau récapitulatif des parameétres physiologiques enregistrés

lors des expériences. Les points d’interrogation correspondent i

des parametres NON CONNUS. . . . .+ . . . v v v v v v v v w u 130
FiG. 1.3 Tableau récapitulatif des résultats obtenus lors des expériences. 131

FiG. 1.4 Tableau récapitulatif des résultats obtenus lors des expériences. 132



XxX1

LISTE DES NOTATIONS ET DES SYMBOLES

ABREVIATIONS

ACP
ATP
BF
BV
ECG
HbO
HbR
HOT
cp
1SOI
IRMf
NIRSI

PDC
PET

NOTATIONS

Qa2 >0
= =

Analyse en composantes principales.

Adénosine Tri Phosphate.

Blood Flow, pour flot sanguin.

Blood Volume, pour volume sanguin.

Electro-encéphalographie.

Hémoglobine oxygénée.

Hémoglobine deoxygénée ou réduite.

Hémoglobine totale, formée par I’ensemble de HbR et de HbO.
Analyse en composantes indépendantes.

Imagerie des Signaux Optiques Intrinseques.

Imagerie par résonance magnétique fonctionnelle.

Near-Infrared Spectroscopic imaging, pour Imagerie spectroscopique
proche infra-rouge.

Profondeur de champ.

Positron Emission Tomography, pour Tomographie par émission de po-

sitron.

Dans le contexte du speckle, constante physique du milieu.
Selon le contexte, absorbance du milieu ou matrice de mélange.
Amplitude incidente d’une onde j.

Coefficient d’absorption du milieu pour la longueur d’onde A.
Vecteur de bruit.

Concentration

Coefficient de corrélation au point (i, j).



AX

6_)(()\)

e
Je
fl#

I\t x)

Pp

xxii

Variation de la variable X par rapport a sa valeur initiale Xy. AX =
X — Xo.

Coefficient molaire d’extinction pour I’espece X et une longueur d’onde
A

Diametre du cercle de netteté.

Selon le contexte, la fréquence ou la longueur focale.

Fréquence de coupure.

Fréquence d’échantillonnage.

Ouverture de la caméra.

Grandissement.

Selon le contexte, distance hyperfocale ou entropie.

Intensité lumineuse enregistrée au temps t, suite a la propagation d’une
onde de longueur d’onde A dans un milieu de longueur Xx.

Intensité lumineuse réfléchie.

Intensité lumineuse incidente.

Variations relatives d’intensité.

Variations absolues d’intensité.

Nombre d’onde.

Contraste spatial calculé au point de coordonnées(i, j).

Contraste temporel calculé au point de coordonnées(i, j).

Longueur d’onde.

Phase d’une onde j.

Selon le contexte, 1a probabilité associée & un événement ou la distance
de mise au point.

Profondeur de pénétration.

Ecart type.



OPERATEURS
Ci(X)

cov(X)

EX]

1_‘XY

(X)

<X >

<X >

<X,Y >

Var(X)
XX)
J(X)
TF(X)

Sensibilité relative.

Matrices des sources.

Selon le contexte, soit le Threshold musculaire, soit le temps
d’exposition de la caméra CCD.

Période d’échantillonnage.

Taille du pixel.

Temps de corrélation.

Vitesse moyenne des particules.

kieme composante principales.

Matrice de séparation.

Distance moyenne parcourue par les photons dans le milieu.

Matrice des observations.

Fonction d’auto-corrélation.

Covariance de X.

Moyenne de X.

Corrélation croisée des signaux X et Y.

Matrice de covariance.

Lorsque X est une matrice, valeur moyenne de X.
Lorsque X est une variation temporelle, valeur moyenne de X.
Produit scalaire entre X et Y.

Estimée de la variable X.

Variance d’un vecteur X.

Mesure d’indépendance de X.

Négentropie de X.

Transformée de Fourier de X.

xxiii



XXiv

LISTE DES TABLEAUX

TAB. 6.1 Probabilities associated with the t-Student tests. . . . . . . . . 93

TAB. 6.2 Surface and length of the spatial extent of the activation. . . . . 100



XXV

LISTE DES ANNEXES

ANNEXE I TABLEAUX RECAPITULATIFS DES EXPERIENCES PRELI-
MINAIRES . . . . . o o i, 125
ANNEXE II TABLEAUX RECAPITUALTIFS DES EXPERIENCES (RATS

SAINSETLESES) . . . . . . . . . . . ... . ..., 128



INTRODUCTION

L’imagerie médicale permet aussi bien d’identifier 1’organisation structurelle des tis-
sus biologiques grice aux modalités d’imagerie anatomique, que de mieux comprendre
certains mécanismes physiologiques. On parle dans ce cas d’imagerie fonctionnelle.
L’imagerie par résonance magnétique (IRMf), la tomographie par émission de positron
(PET), I’électro-encephalographie (ECG), la magnéto-encephalographie (MEG), I’ima-
gerie spectroscopique proche infra-rouge (NIRSI) et enfin I’imagerie optique intrinseque

(IOI) sont les principales modalités existant actuellement dans ce domaine.

L’I0I, comme I'IRMf et le NIRSI, permet de déterminer la force et la localisation
de Pactivation neuronale dans les tissus neuronaux grice a la mesure de la réponse
hémodynamique. Elle possede de plus des avantages propres : un faible coiit opérationnel
et une simplicité de conception, des résolutions spatiales et temporelles élevées com-
prises respectivement entre 10 et 50 pm et entre 100 ms et 500 ms, une durée d’acquisi-
tion courte de seulement 10 a 15 minutes, I’absence d’injection de produit de contraste,
et enfin le fait qu’aucun contact avec le tissu étudié n’est nécessaire pendant 1’acquisi-
tion. Néanmoins, cette technique présente aussi certaines limites. La nécessité d’exposer
par chirurgie les tissus d’intérét rend son utilisation chez I’homme peu vraisemblable
et limite son application a des études animales. L’interprétation des résultats est limitée
par I'impossibilité de construire des cartes tri-dimensionnelles de I’activation. De plus,
puisque son interprétation se base sur les variations des caractéristiques optiques du mi-
lieu et non directement sur I’activité neuronale, on accéde 3 une mesure indirecte du
signal. En conséquence, il faut concevoir cette méthode d’imagerie non pas comme une
technique clinique mais comme un outil de recherche permettant de mieux comprendre

le fonctionnement du systéme nerveux central. C’est justement 1’objectif de cette étude.

L’imagerie optique intrinséque est basée sur la mesure des variations de la réflectance des



tissus neuronaux qui permet de déterminer les variations locales du volume et du degré
d’oxygénation du sang. Le probléme consiste a relier ces variations, consécutives a la
réponse hémodynamique, avec I’intensité effective de la réponse neuronale, en montrant
par exemple une corrélation entre I’amplitude de la stimulation, I'intensité de la réponse
neuronale mesurée ponctuellement par électrophysiologie, et les caractéristiques de la
réponse hémodynamique estimée aussi bien en amplitude qu’en durée. Ces travaux ont
déja été réalisés dans le cortex mais peu de littérature est présente pour confirmer que les

mémes regles régissent le fonctionnement neuronal de la moelle.

La problématique a ’origine de ce travail est de montrer que 1’imagerie optique in-
trinseéque est applicable a I’étude de la moelle épiniere. Les hypotheses de recherche
sous-jacentes sont :

- La réponse hémodynamique de la moelle épiniére peut &tre mesurée par imagerie in-
trinseque permettant ainsi de former des cartes spatiales de I’activation neuronale.

- La sensibilité de I’imagerie intrinseque est €égale ou supérieure a ses équivalents fMRI.
- Lors d’une stimulation périphérique du nerf sciatique, I’activation sera observée ipsi-
latéralement dans la région L3-L6 de 1a moelle.

- L’activation dans la moelle épiniere de rats ayant subis une liaison sera supérieure a

celle des rats sains.

Le mandat proposé se décline en quatre étapes principales :

- Mettre en oeuvre I’appareillage nécessaire aux mesures, construire I’ensemble de la
chaine d’acquisition et de traitement des données et déterminer les parametres d’acqui-
sition adaptés a ce type d’imagerie,

- Confirmer la viabilité du systeme par des tests in vitro et in vivo,

- Appliquer le systeme a I’imagerie de petits animaux en vue d’établir un ensemble de

parametres permettant d’assurer une stabilité des résultats,



- Confirmer sur un nombre de rats plus important la stabilité des résultats avec ces pa-

rametres puis étudier les conséquences d’une section complete de la moelle épiniére.

Les contributions décrites dans ce travail ont fait I’objet d’une présentation d’un poster
("Intrinsic Optical Imaging of the Rat Lumbar Spinal Cord”) au congres “Optical So-
ciety of America” (OSA) qui s’est tenu en mars 2008 a St-Pétersburg, Floride, USA ;
et d’un article scientifique soumis a Neurolmage en mai 2008 sour le nom ”Characteri-
zation of the hemodynamic and metabolic response response in the in vivo rat lumbar

spinal cord by intrinsic imaging”, et présenté au chapitre 6 de ce mémoire.

Ce travail présentera tout d’abord I’ origine et les caractéristiques de la réponse hémodyna-
mique, détaillera comment 1’imagerie intrinseque permet de déterminer les évolutions
des concentrations et de la vitesse sanguine rattachées a cette réponse, et explicitera le
choix consécutif de I’instrumentation utilisée et les méthodes d’analyse des données en-
registrées. Enfin, la présentation des résultats obtenus et la discussion permettront de
répondre a la problématique énoncée et de conclure sur la possibilité d’enregistrer les

conséquences vasculaires de I’activation neuronale au niveau de la moelle épiniére.



CHAPITRE 1

PRINCIPES PHYSIOLOGIQUES

1.1 Couplage entre activité neuronale et réponse hémodynamique

L’existence d’un lien entre 1’activité neuronale et la modification de propriétés phy-
siologiques a été pour la premiere fois énoncée par Roy and Sherrington (1890). Ils
constaterent que la stimulation électrique de n’importe quel nerf sensitif chez le chien
entraine une expansion du cortex, une dilatation des vaisseaux sanguins, et une aug-
mentation de la pression artérielle systémique comme le montre la figure 1.3. Cette
réaction commence immédiatement apres la stimulation et se prolonge pendant quelques
secondes avant que le cortex ne reprenne sa taille initiale. Plus récemment, de nombreux
travaux ont démontré que 1’activation neuronale implique une augmentation du flux san-
guin et une modification du volume et de la concentration sanguine en oxygene. Ces
changements sont observés a la fois dans le cortex et dans la moelle. Ce couplage neu-
rovasculaire est nommé la réponse hémodynamique. Nous allons tout d’abord décrire
son origine physiologique, puis expliciter le couplage existant entre cette réponse et I’ac-

tivité neuronale.

1.1.1 Composantes de la réponse hémodynamique

1.1.1.1 Composante nerveuse

L’influx nerveux est transmis sous la forme de potentiels d’action, acheminés a travers

les neurones depuis les dendrites jusqu’a la terminaison de I’axone. Lorsqu’il arrive a



I’extrémité de I’axone du neurone presynaptique, il provoque I’ouverture des canaux
Ca®* et la libération par exocitose des neurotransmetteurs, dont le principal est le glu-
tamate, dans I’espace intersynaptique. Ces derniers s’attachent aux neurorécepteurs de
la membrane dendritique du neurone postsynaptique. Cet événement va entrainer 1’ou-
verture de canaux ioniques Na?t/K*, la dépolarisation de la membrane postsynaptique,
et donc la formation d’un nouveau potentiel d’action. De I’énergie est alors nécessaire
pour le rétablissement des concentrations initiales synaptiques en K™ et en Ca?™ par des
pompes ioniques actives, et pour la récupération des neurotransmetteurs.

Détaillons maintenant ces mécanismes de récupération des neurotransmetteurs et de
consommation d’énergie associée. La récupération des neurotransmetteurs implique soit
le mécanisme de "re-uptake”, c’est a dire le transport actif de ces molécules dans la ter-
minaison axonique du neurone présynaptique, soit I’action indirecte de cellules gliales,
les astrocytes. Une fois entré dans I’astrocyte, le glutamate est transformé en glutamine
selon une réaction qui nécessite de 1I’énergie. De plus, comme le transport du glutamate
estlié a celui du Na™, la concentration en Na™' dans I’astrocyte augmente, ce qui entraine
une activation des pompes Na*/K* également consommatrices d’énergie. Ces pompes
permettent de rétablir I’équilibre électrochimique dans 1’espace intersynaptique. Le glu-
tamine produit est relaché hors des atrocytes, puis utilisé par les neurones pour regénérer
leur stock de neurotransmetteurs.

La propagation d’un signal nerveux, et plus particulierement la connexion synaptique,
nécessite donc de I’énergie qui est produite sous forme d’ATP (Adénosine TriPhos-
phate), soit par respiration aérobique dans les mitochondries des neurones (réaction 1.1),
soit par glycolyse anaérobique dans les astrocytes (réaction 1.2). Ces deux réactions
consomment du glucose mais seule la premiére consomme de I’oxygene. Leur entrée
dans les tissus est assurée par les pieds astrocytaires des astrocytes qui sont en contact
avec les capillaires sanguins dans lesquels les deux molécules réactives (oxygene et glu-
cose) circulent. L’un des produits de la glycolyse est le lactate qui semble également

jouer un role dans la transformation du glutamate en glutamine et est ensuite relaché



dans les capillaires sanguins. Le processus aérobique, la respiration, produit de ’eau, du
Cos, et 28 molécules d’ ATP. Elle est donc plus efficace que la réaction anaérobique, la
glycolyse, qui ne produit que deux molécules d’ ATP pour chaque molécule de glucose
consommeée. Les réactions de respiration et de glycolyse s’expriment respectivement par

(Widmaier et al., 2004) :

06H1206 + 60, — — > GCO2 + 6H,0 + 28AT P (L.1)

CsHys06 + 2ADP + 2P, — — > 2Lactate + 2ATP + 2H,0 (1.2)

et les étapes décrites ci-dessus sont reprises a la figure 1.1.

1.1.1.2 Evolution des concentrations et du débit sanguin

Le glucose et le dioxygene sont transportés dans le sang. L’ oxygene est attaché a ’hémo-
globine qui constitue son moyen de transport privilégié puisqu’elle permet de transporter
98% de I’oxygene sanguin contre 2% pour la diffusion plasmatique. L'hémoglobine est
une molécule complexe. Elle est constituée de quatre sous unités (deux alpha et deux
beta) qui permettent chacune de transporter une molécule de dioxygéne qui se lie a I’ion
Fe?* situé au centre de chacun des quatre groupes “heme” (Figure 1.2). L’association
dans des capillaires pulmonaires de la molécule d’hémoglobine avec les molécules de di-
oxygene forme la molécule d’oxyhémoglobine (HbO). Une fois 1’oxygene consommé au
niveau des capillaires selon les principes exposés dans le dernier paragraphe, la molécule
d’hémoglobine devient 1a molécule de déoxyhémoglobine (HbR). Or, d’apres la réaction
(1.1), la consommation locale en oxygéne est proportionnelle au besoin local en énergie
et donc a I’activité neuronale. Les conséquences d’une activation neuronale seraient donc
une augmentation de la concentration en HbR et une diminution de la concentration en

HbO si seul le phénomene de consommation entrait en jeu.
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FIG. 1.1 La figure (a) indique les relations entre les neurones, les astrocytes et les capil-

laires sanguins. La figure (b) résume les étapes conduisant & la consommation de glucose
et d’oxygene suite a I’arrivée d’un potentiel d’action a I’extrémité d’un neurone postsy-
naptique, ainsi que le role de I’astrocyte. Ces deux figures sont tirées de Magistretti
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FI1G. 1.2 Structure de la molécule d’hémoglobine Sheffield (2008). On distingue les
quatre sous-entités (alpha,, alpha,, beta; et beta,), les quatre groupes “heme”, ainsi que
I’ion Fe?" ol se lie la molécule de dioxygene. Tirée de (Sheffield, 2008).

Il faut néanmoins tenir compte de I’augmentation du flux sanguin régulée par la dilata-
tion des artérioles. En effet, les capillaires sanguins n’étant pas entourés par des muscles
lisses afin de faciliter les échanges avec les tissus, seules les artérioles peuvent intervenir
en amont sur cette régulation. L’augmentation du flux s’explique par la hausse de la de-
mande en oxygene et en glucose du systeme nerveux central (SNC) alors que ce dernier
ne possede que trés peu de réserves propres. Cela entraine un manque a la fois en glucose
et en oxygene que la réponse hémodynamique vise a combler. Plusieurs agents pondérent
la dilatation des artérioles. Girouard and Iadecola (2006) distinguent trois catégories :
les ions vasodilatateurs, les facteurs morphologiques et les neurotransmetteurs. Parmi
la premieére catégorie, il indique que 1’augmentation de la concentration extracellulaire
en ions K™, produits lors de la transmission synaptique décrite précédemment, entraine
’ouverture des canaux K+ situés sur la membrane des cellules des muscles entourant les
artérioles, et la relaxation de ces muscles. Parmi les facteurs morphologiques, il semble

que I’augmentation de la concentration en lactate consécutive a la glycolyse induit une



augmentation de la concentration en H*, ce qui entraine une vasodilatation. De plus, le
neurotransmetteur adénosine, tout comme le HT, s’accumule dans les tissus lors d’une
activation et plus particulierement lorsque la demande en oxygene est supérieure a I’ap-
port vasculaire. D’aprés Kuschinski (2000), I’adénosine et le H* ont un effet seulement
si le mécanisme K* ne suffit pas a provoquer une dilatation suffisante des artérioles.
Girouard and Iadecola (2006); Kuschinski (2000) évoquent également I’influence des
interneurones qui entourent les vaisseaux sanguins et relachent le neurotransmetteur
hypéramique norepinephrine.

La dilatation des artérioles entraine I’augmentation du flux (BF pour sa traduction an-
glaise Blood Flow, plus courante dans la littérature) et du volume sanguin (BV, pour
Blood Volume) et de la concentration en HbO au dépend de celle en HbR. Comme elle
I’emporte largement sur la consommation (Malonek and Grinvald, 1996), I’activation est
suivie quelques secondes apres la stimulation d’une augmentation de la concentration en
HbO et d’une chute de celle en HbR. Ces changements hémodynamiques sont locaux et
peuvent &tre utilisés pour caractériser spatialement 1’activation neuronale aussi bien en
IRM fonctionnelle (Effet BOLD) qu’en imagerie optique intrinseque (HbO et HbR) ou
qu’en imagerie Doppler ou par speckle (flux sanguin). D’aprés Valabrege (2003), dans

le cortex, les variations sont maximales entre cing et six secondes apres la stimulation .

Comme la consommation d’oxygeéne précede 1’afflux sanguin, on devrait également ob-
server une augmentation plus nuancée de la concentration en HbR peu avant le pic de
HbO. Cette réponse, appelée initial dip, est temporellement plus proche de la stimulation
mais est également plus localisée spatialement et peut donc étre utilisée pour déterminer
les zones d’activation par Malonek and Grinvald (1996); Devor et al. (2003). Cependant,
plusieurs points viennent limiter son utilisation : sa faible amplitude nuance son intérét
par rapport a celle du pic de débit selon Sheth et al. (2003, 2004); Dunn et al. (2005),
et d’autres études montrent qu’il disparait lorsque la diffraction des tissus est prise en

compte (Valabrege, 2003). De plus, I’initial dip peut également résulter de 1I’augmenta-
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F1G. 1.3 La figure (a) représente la premiére mise en €vidence d’une réponse morpho-
logique par Sherrington dans Roy and Sherrington (1890). L’oncographe y représente
une mesure de la variation de la taille du cortex, et le kymographe les variations de la
pression systémique. La figure (b) décrit I’évolution typique des concentrations en HbR,
HbO et HbT = HbO + HbR lors d’une réponse neuronale Dunn et al. (2005).

tion du volume sanguin et du flot sanguin sans nécessiter une consommation réelle de
I’oxygene, comme 1’a démontré Hathout et al. (1999) & travers un modéle analytique
considérant que le taux de consommation de 1’oxygene reste constant. L’existence de
’initial dip ainsi que sa signification font toujours 1’objet d’un débat, et il parait pour
cela hasardeux de concentrer 1’ étude de la réponse hémodynamique sur ce seul élément.
Villringer (2000) distingue de plus les deux composantes du débit : la vitesse (BF) et le
volume (BV). Il montre, en supposant que la consommation d’oxygene reste constante
et grace a la chute de la concentration en HbR, que I’augmentation du débit est liée a

I’augmentation de la vitesse plus qu’a celle du volume.

En conclusion, mesurer a la fois les évolutions des concentrations sanguines et de la
vitesse permet de déterminer les parametres de la réponse hémodynamique. Elles per-
mettent en outre d’estimer la consommation métabolique associée a 1’activation en cal-
culant le CMRO, (Cerebral Metabolic Rate for O,) dont I’importance sera discutée au

chapitre 6.
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1.1.2 Nature du couplage

La lecture de Sheth et al. (2003, 2004); Hewson-Stoate et al. (2005); Devor et al. (2003)
montre que le couplage neurovasculaire n’est pas linéaire : I’amplitude normalisée de
la réponse hémodynamique suit une loi exponentielle par rapport a 1’activité neuronale
mesurée par €électrophysiologie. Trois cas possibles pour cette relation ont €té étudiés : le
cas strictement linéaire (y = ax), le cas linéaire avec seuil (y = ax + b) et le cas exponen-
tiel (y = ax®). Ce dernier maximise la probabilit€ de vraisemblance dans le cadre d’un
test Chi carré, les parametres correspondant étant a = 0.28 et ¢ = 1.37 (Figure 1.4). Cette
propriété est importante puisque la non linéarité influence I’interprétation des résultats
de la réponse hémodynamique. Par exemple, en faisant I’approximation que la réponse
neuronale est linéaire a I’amplitude du pic du BV, on sous estime 1’activation provoquée
par les amplitudes faibles et sur estime au contraire celle provoquée par les amplitudes
fortes.

La réponse hémodynamique croit par rapport a ’intensité de la stimulation jusqu’a at-
teindre un plateau aussi bien dans le cortex (Devor et al., 2003; Sheth et al., 2004) que
dans la moelle épiniere (Sasaki et al., 2002, 2003). Aussi, augmenter la durée de stimula-
tion amplifie la réponse d’apres Deneux (2006) qui souligne de plus que la relation entre
le temps de stimulation et la réponse en volume n’est pas linéaire. Enfin, la fréquence
de stimulation influence aussi la réponse qui est maximale pour 10 Hz selon Sheth et al.

(2004, 2003).

La réponse hémodynamique est donc définie comme la réaction du systeme vasculaire
de ’organisme pour comber les besoins nécessaires a une activité neuronale. Dans cette
section, nous avons détaillé comment la transmission du message nerveux au niveau
synaptique induit une consommation d’oxygene et une dilatation des artérioles. Enfin,
comme le lien entre la réponse neuronale et hémodynamique n’est pas direct, nous avons

montré a partir d’une revue de la littérature les principaux résultats permettant de mieux



12

b0y

15
g i
~0.080 = 10p
3
0,060 %
~0.040 ’é o5
0,020 g
R R S s e ' : o FY o (Y
Normalised L neurat activity 2Hr SHz 10Hz WSHz 20Hz wimulation ilensity (mA}

(a) (b) ©)

FI1G. 1.4 Couplage de I'intensité de la réponse hémodynamique en fonction de 1’acti-
vité neuronale mesurée par électrophysiologie (a) (Hewson-Stoate et al., 2005), de la
fréquence (b) (Sheth et al., 2003), et de I'intensité¢ de la stimulation (c) (Sasaki et al.,
2002).

comprendre leur couplage.

1.2 Organisation neuronale de la moelle épiniere

Le but de I'étude étant la compréhension de ce phénomene au niveau de la moelle

épiniere, nous allons maintenant détailler la structure neuronale de cette derniere.

1.2.1 Organisation générale

La moelle épiniere appartient avec le cortex au systeéme nerveux central. Son organisa-
tion est cependant remarquablement différente. La matiére blanche, composée des fu-
seaux myéliniques des fibres sensitives et motrices est située en périphérie. La matiere
grise est constituée des interneurones, des cellules gliales, des corps cellulaires et des
dendrites des motoneurones, et forme un papillon au centre de la moelle. Le canal de
I’épandyme complete cette structure illustrée a la figure 1.5. L’ organisation entre matiere

blanche et mati¢re grise est donc inversée par rapport au cortex. Nix et al. (1976) évalue
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FIG. 1.5 Descriptions anatomiques de la moelle épiniere (a) et du cortex (b) permettant
de mettre en évidence I’inversion entre la matiere blanche et la matiere grise. Tirées de
(Sheffield, 2008)

I’épaisseur de la matiere blanche de la moelle épiniere du rat a 200-300 pm, et celle de la
matiere grise a 1700-2000 pm. La moelle est de plus séparée dans de sens de la longueur
en plusieurs segments (31 chez I’humain) regroupés en quatre groupes : segments cervi-
caux (C), thoraciques (T), lombaires (L) et enfin sacrés (S). Une paire de nerfs spinaux

est issue de chacun de ces segments.

1.2.2 Description des voies réflexes

Le nerf sciatique, comme tous les nerfs spinaux, nait dans la moelle épiniere. Il est
constitué du regroupement de branches terminales, la plus grosse étant le nerf tibial, la
plus petite le nerf péronéal, et posséde deux racines : une racine dorsale constituée par
les axones des neurones sensitifs et une racine ventrale constituée par ceux des neu-
rones moteurs. Dans cette étude, nous excitons les fibres sensitives et motrices puisque
leur séparation n’intervient qu’au niveau de la moelle. Nous allons donc détailler la pro-
pagation du message nerveux. Le signal se propage vers le systtme nerveux central le
long du neurone sensitif jusqu’a atteindre son corps cellulaire situé dans le ganglion spi-

nal, puis continue sa progression jusqu’a sa terminaison axonique dans la matieére grise
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F1G. 1.6 Connexions neuronales intervenant dans les arcs réflexes polysynaptique (a)
et motatique (b). Dans (a), 1 est le nerf spinal, 2 le ganglion spinal, 3 la racine dorsale
sensitive, 4 un ou plusieurs interneurones et 5 la racine ventrale motrice (Boutillier and
Outrequin, 2007).

de la moelle. Le signal se propage €galement dans le neurone moteur jusqu’a atteindre
son corps cellulaire situé dans les cornes antérieures de la substance grise de la moelle.
D’autres neurones interviennent a un niveau plus local dans la propagation du signal :
les interneurones. Ils établissent la connexion entre les neurones sensitifs et les neurones
moteurs et peuvent soit les inhiber soit les exciter. L’arc réflexe est alors qualifié de
polysynaptique (Figure 1.6(a)) et peut également entrainer 1’excitation du muscle anta-
goniste, qui se situe du c6té opposé a la source du message nerveux, par I’intermédiaire
d’un interneurone traversant latéralement la moelle épiniére. L’ arc réflexe myotatique ne
fait intervenir au contraire que le neurone moteur et le neurone sensitif (Figure 1.6(b)) et
est donc monosynaptique.

Les voies ascendantes sensitives sont également excitées par la stimulation du nerf scia-
tique. Elles conduisent le message nerveux jusqu’a la région somatosensitrice du cerveau
mais ne sont pas étudiées dans ce travail bien que la méme technique d’imagerie permette

de préciser leur projection.
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1.2.3 Profondeur supposée de I’activation

Comme nous I’avons vu plus haut, la réponse hémodynamique est issue de la propa-
gation inter-synaptique du message nerveux. Or, dans la moelle, plusieurs types de sy-
napses existent : entre un interneurone et un motoneurone, entre un motoneurone et
une neurone sensitif, entre un neurone sensitif et un interneurone, ou entre deux inter-
neurones. Déterminer quel type de synapses intervient dans la réponse enregistrée est
important puisqu’elles ne se situent pas a la méme profondeur dans la moelle. En ef-
fet, les motoneurones sont localisés dans la corne ventrale antérieure, a une profondeur
supérieure a 1200 pm, tandis que les interneurones sont concentrés dans la corne dor-
sale a une profondeur de 300-1000 pm. L’origine des profondeurs est prise a la surface
dorsale de la moelle.

Willis and Coggeshall (1991) estiment la proportion entre les populations de motoneu-
rones et d’interneurones dans le segment sacral S2. Il conclut que ces derniers représentent
97% du nombre total de neurones dans cette région contre 2% pour les motoneurones
et 1% pour les neurones des voies ascendantes. Seuls les interneurones semblent par
conséquent pouvoir &tre imagés optiquement dans 1a moelle. Sasaki et al. (2002) confirme
cette affirmation puisque I’injection d’un bloqueur synaptique Cd** a la surface dor-
sale de la moelle entraine la disparition du signal. Cela corrobore de plus le fait que
la consommation d’énergie est associée aux activités synaptiques, comme nous 1’avons
énoncé au paragraphe 1.1.1.1. Or, toujours d’apres Willis and Coggeshall (1991) qui re-
prennent les résultats de plusieurs études électrophysiologiques, les interneurones sont
situés au niveau des cornes dorsales de la moelle. Deux conclusions peuvent par consé-
quent €tre tirées de ces études : premierement le fait que seule I’activation des voies
polysynaptiques est visible par imagerie optique et deuxiémement la localisation dorsale
des interneurones. L’imagerie optique de la moelle est donc basée sur ’activité synap-
tique des interneurones qui se situent entre 300 et 1000 um de profondeur par rapport a

la surface dorsale.
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FIG. 1.7 Localisation de I’activation enregistrée par fMRI apres stimulation de la patte
arriere droite. Tirée de Lawrence et al. (2004).

1.2.4 Localisation attendue de ’activation

Imager la moelle apres stimulation permet de déterminer la localisation spatiale des in-
terneurones intervenant dans 1’axe réfiexe polysynaptique. Les afférences du nerf scia-
tique ont déja fait I’objet d’études aussi bien par imagerie IRM (Zhao et al., 2007; Law-
rence et al., 2004) que par analyse chimique par injection de horesradish peroxidase HRF
couplée a une toxine cholérique (Panneton et al., 2005; Leong and Tan, 1987). Ces études
concluent a une localisation dans la région lombaire L3-L6 de la moelle (Figure 1.7).
L’activation est principalement ipsilatérale a la stimulation : en stimulant la patte gauche,
on devrait observer 1’activation au niveau de la partie gauche de la moelle épiniére. Law-
rence et al. (2004) percoit cependant également une activation contra latérale. La position
de la zone d’activation est relative a celle des racines dorsales du nerf sciatique. Elles
correspondent a I’entrée des fibres afférentes dans le systeme nerveux central et sont

clairement visibles une fois la moelle exposée chirurgicalement.

1.2.5 Les différents types de fibres nerveuses

Les nerfs sont constitués d’un ensemble de fibres nerveuses qui posseédent des caratéristi-
ques propres corrélées avec la vitesse de propagation de I’influx nerveux et le seuil d’ex-
citation. En effet, la présence de myéline permet d’assurer I’isolation des axones et donc
d’augmenter la vitesse de conduction du signal électrique qui se propage par saltation de

noeud de Ranvier a noeud de Ranvier alors que le diameétre de la fibre modifie a la fois le
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seuil d’excitation et la vitesse de conduction : les plus grosses fibres sont plus facilement
excitables et propagent le message plus rapidement (Lloyd, 1962; Kinzelin, 1979).

On classe tout d’abord les fibres nerveuses selon leur fonction en distinguant les fibres
afférentes, qui portent I’information des capteurs sensitifs vers le systéme nerveux cen-
tral, des fibres efférentes qui assurent la conduction du message du systéme nerveux
central vers les muscles.

Les fibres sensitives se répartissent selon leur origine musculaire ou cutanée. La présence
de myéline permet alors de distinguer au sein des fibres afférentes cutanées les fibres de
type-C amyéliniques, qui transportent le message nerveux lié a la douleur (noxious), et
les fibres de type-A myéliniques qui acheminent un message de nature non douloureuse
(non-noxious). Il existe encore au sein des fibres A une autre différenciation reposant sur
le diametre, celui des fibres A-alpha (A«) €tant plus grand que celui des fibres A-beta
(APB) et des fibres A-delta (Ad). Ces différences de diametre impliquent une différence
de vitesse de conduction qui, dans les fibres Aa est comprise entre 80 et 120 m.s~!, dans
les fibres A3 entre 35 et 75 m.s~! et dans les fibres Ad entre 5 et 35 m.s~ L.

Les fibres sensitives musculaires sont regroupées en quatre entités principalement selon
leur diametre. En citant des études sur les nerfs efférents de la patte arriere du chat, Hunt
(1954) forme les groupes suivant : Groupe I (de 12 a 20 um), Groupe Il (de 4 a 12 um),
Groupe III (de 1 a 4 pum). Kinzelin (1979) y ajoute le groupe IV qui, contrairement au
groupe I, II et III, est constitué de fibres amyéléniques.

Les fibres motrices sont classées en deux groupes : les fibres motrices A-alpha qui in-
nervent les fibres musculaires contractiles extrafusales des muscles squelettiques et qui
constituent les 2/3 des fibres motrices, et les fibres motrices A-gamma dynamiques qui
interviennent dans le réflexe monosynaptique de tension musculaire.

La classification des fibres est importante pour ce type d’étude neuronale puisque toutes
les fibres ne sont pas activées par la méme intensité de stimulation. Dans le cortex, Chang
and Shyu (2001); Luo et al. (2007) arrivent a stimuler différentiellement les fibres sensi-

tives de la douleur suivant le niveau de stimulation pris par rapport au seuil (Threshold) :
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FIG. 1.8 A gauche : enregistrement par électrophysiologie des potentiels d’action
dans les racines nerveuses de la région L4-L5 de la moelle épiniére aprés stimulation
€lectrique du nerf sciatique du rat. A droite : variation des amplitudes de ces potentiels
selon la force de la stimulation. Tirées de Chang and Shyu (2001).

Pactivation des fibres A est visible d¢s deux Threshold (T), celle des fibres Ad a 10
T et celle des fibres C a seulement 20 T, mais aussi a visualiser respectivement en IRM
et en imagerie optique les zones d’activation correspondantes. Chang and Shyu (2001)
souligne de plus le fait que la vitesse de conduction des fibres change selon le type de
fibres. Comme le montre la partie gauche de la figure 1.8, les fibres A3 sont les plus
rapides, suivies des fibres Ad, puis des fibres C. Cela concorde avec les chiffres énoncés
plus haut et avec le fait que les fibres C sont amyéléniques. Cependant dans la moelle,
I’étude récente de Zhao et al. (2007), méme si elle parvient a déterminer les projections

des fibres C, ne permet pas de détecter I’activation des fibres A.

Conclusion

Cette premiére partie s’est tout d’abord efforcée de décrire les origines physiologiques de
la réponse hémodynamique et d’énoncer a travers une revue de la littérature son couplage
avec la réponse neuronale. Cela nous a permis d’établir son origine synaptique. En outre,
grice a I’étude de I’organisation structurelle de la moelle, nous avons pu déterminer
la profondeur (300-1000 um) et la position (L3-L6) des interneurones excités par la
stimulation du nerf sciatique et mettre en avant le défi que représente I’inversion entre la

matiére blanche et la matiere grise pour I’imagerie intrinséque de la moelle.
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CHAPITRE 2

PRINCIPES PHYSIQUES DE L’IMAGERIE INTRINSEQUE

2.1 Imagerie optique et mesure de concentrations

La transmission de la lumiere 2 travers un milieu absorbant et diffusant est régie par

I’équation de Beer Lambert (Killinger et al., 1995) :
IO, 2) = I(\ ¢, 0)e Jo €N @ t)de’ 2.1)

Avec I(\t'.x) I'intensité de la lumiere fonction de la longueur d’onde, du temps t' et
du chemin optique parcouru dans le milieu x, I(,t',0) I’intensité incidente, €(\) le coef-
ficient molaire d’extinction (en mol.L™"), et N(x,t) la distribution spatiale des especes
diffusantes au temps t. En faisant les approximations que premierement cette distribu-
tion est uniforme spatialement, et que ses variations et celles de I’intensité incidente sont
négligeables par rapport au temps de propagation de la lumiére, et que finalement la dis-
tribution est égale a 1a concentration C des espéces, I’équation (2.1) se simplifie et prend
la forme :

I\ z) = I(\, 0)ecMC= (2.2)

On peut alors définir 1I’absorbance selon :

A=-In = Ce(N)x. (2.3)

L’intensité de 1a lumiere décroit donc de maniere exponentielle selon le chemin optique
parcouru. Cela permet de définir la profondeur de pénétration p, de la lumic¢re comme

la distance dans le tissu sur laquelle ’intensité de la lumiere a été réduite de 1/e par
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F1G. 2.1 (a) Profil de sensitivité obtenu en imagerie optique (Hillman et al., 2007).
(b)Spectre d’absorption de l’eau : évolution du coefficient molaire d’extinction
(enmol.L~1) en fonction de la longueur d’onde (en nm). Les coefficients d’absorption
(a) sont tirés de H.Buiteveld and J. M. H. Harkvoort and M. Donze, The optical pro-
prieties of pure water” in SPIE proceeding on Ocean Optics XII",1994, puis convertis en
coefficients molaires d’extinction. L’axe des ordonnées est en échelle logarithmique.

rapport a I’intensité incidente. Elle est définie a partir du coefficient d’absorption du

milieu a(A) = Ce(N). Ainsi,
1

Pp = < 24

Cette notion est importante dans le cas de I’imagerie optique puisqu’il faut s’assurer
que la profondeur de pénétration de la lumiere est supérieure a la profondeur des tissus
étudiés. En considérant des valeurs typiques de ¢ = 10°M.mm™! et C = 10~*M, la pro-
fondeur obtenue est de 1cm, ce qui est largement suffisant pour imager les tissus. L’ inho-
mogénéité du milieu réduit cependant fortement cette distance. La précison latérale de
I’imagerie optique n’est pas infinie. Elle est limitée par la diffusion de la lumiere dans les
tissus. L’ équivalence entre la réponse enregistrée en un point et les différences effectives
au niveau de ce point est toutefois faite. La figure 2.1.a illustre le profil de sensitivité
de I'imagerie optique. L’intensit€ enregistrée en un point résulte de 1a superposition de
signaux dont I’influence est pondérés par ce profil de sensitivité. Les points de la surface
et situé dans I’axe de la caméra influencent le plus le résultat.

Dans notre cas, le milieu absorbant est le systéme nerveux central, et plus précisément
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FIG. 2.2 (a) Spectre d’absorption de HbR et HbT : évolution du coefficient molaire
d’extinction € (en mol.L~!) des deux molécules en fonction de la longueur d’onde (en
nm). (b) Rapport entre €y €t €p0. Les données sont tirées du travail de Scott Prahl
exposé sur le site du Oregon Medical Laser Center, http ://omlc.ogi.edu/.

la moelle épiniere, qui ne comprend bien slir pas qu’un seul chromophore : aux longueurs
d’onde considérées, les principales molécules absorbantes sont 1’oxyhémoglobine (HbO),
la déoxyhemoglobine (HbR), les lipides et I’eau. Le spectre d’absorption de I’eau (Figure
2.1.b) montre que son absorption est de I’ordre de 10~ '%m ™! /M et est donc négligeable
dans la gamme de fréquences utilisées malgré sa forte concentration. L’ absorption due
aux lipides est du méme ordre de grandeur. La bande spectrale de 500-800 nm utilisée en
imagerie optique reflexive permet par conséquent de mesurer les variations de concen-
tration en HbO et HbR, dont 'ordre de grandeurs des coefficients d’extinction est de
102, tout en négligeant celles des autres constituants. Selon la propriété d’additivité de
I”’absorption, nous pouvons €crire la nouvelle loi de Beer Lambert appliquée a ces deux

chromophores. Dans la suite, nous notons I = I(\, z) et Iy = I(), 0).

A = —In— = [Cmo€nso + Cuprempr] © (2.5)
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En dérivant cette expression, entre deux instants temporels t et t + t, il vient :

Ir(t + ot)

AA = —|n
Ir(t)

= [ACHoemo + ACHprEHbR] T (2.6)

Avec AA le changement d’absorption, ACH,o le changement de concentration en HbO
et ACHygr le changement de concentration en HbR. Dériver cette équation permet de
supprimer le terme I, d’intensité incidente que nous ne pouvons pas déterminer. L'une
des faiblesses de ’imagerie optique repose sur ce calcul puisque (2.6) implique que
seules les concentrations relatives entre t et t + ot en HbO et HbR peuvent étre calculées
sans a priori. De plus, ce modele ignore I'hétérogénéité du milieu et ne tient donc pas

compte de la structure du tissu imagé.

L’une des conditions d’application de la loi de Beer Lambert est que la faible concentra-
tion des chromophores en présence implique le caractére non diffusant du milieu. Cette
propriété n’est pas respectée par les milieux biologiques. La diffusion dans le milieu aug-
mente significativement le chemin optique dépendemment de la longueur d’onde, du co-
efficient de diffusion et du coefficient d’absorption (Villringer, 2000). Cette dépendance
doit étre prise en compte pour la résolution de I’équation (2.6) par I'introduction de
z4(A) qui représente la distance moyenne parcourue par les photons dans le milieu. Les
améliorations apportées par cette considération peuvent tre significatives en imagerie
optique intrinséque d’aprés Kohl et al. (2000). La loi de Beer Lambert modifiée s’écrit
alors :

AA = [ACHboeHbOxa(HbO)()‘) + ACHbRGHbRI'a(HbR)()\)] (27)

x4 dépend de la longueur d’onde, mais aussi des propriétés de diffusion et d’absorption

des tissus traversés.

Lorsqu’une seule longueur d’onde est utilisée, nous ne disposons que d’une seule me-

sure de I’atténuation et il n’est donc pas possible de déterminer les deux concentrations
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intervenant dans 1’équation (2.6). Cependant, un choix judicieux de la longueur d’onde
en fonction des spectres d’absorption de HbR et HbO (Figure 2.2) permet de faire res-
sortir les caractéristiques de la réponse hémodynamique (Frostig et al., 1990).

Il est en effet possible de choisir une longueur d’onde telle que le coefficient molaire
d’extinction de I’une des espéces soit nettement supérieur a celui de ’autre. : ¢;(\) >>
€2(A). En choisissant une longueur d’onde de 637 nm, le coefficient molaire d’extinction
de HbO est 478.8 cm ™! et celui de HbR 4602.4 cm ™", Les variations de concentration en
déoxyhémoglobine influencent donc neuf fois plus les fluctuations temporelles du signal
que celles en oxyhémoglobine et, sous la condition que AHbR et AHbO sont du méme

ordre de grandeur, on peut faire I’approximation :

AAN ) = epr(N) ACHR(E)T0(N) (2.8)

Si au contraire la longueur d’onde choisie est isosbestique, c’est a dire qu’a cette lon-
gueur d’onde les deux coefficients d’extinction sont égaux, I’ atténuation permet de déter-
miner directement les variations de la concentration en hémoglobine totale définie par :

HbT = HbO + HbR. Cela est notamment le cas pour A = 570nm.

AA(M 1) = c(A)ACHr74(N) (2.9)

Lorsque plusieurs longueurs d’onde sont utilisées, le systeme d’équations engendrées par
chacune des longueurs d’onde peut étre résolu complétement et les deux concentrations

déterminées.
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2.2 Imagerie par speckle et mesure de la vitesse

Nous avons vu que la mesure de la vitesse est importante pour quantifier la réponse
hémodynamique. Le flux peut étre mesuré par imagerie Doppler mais cette mesure est
locale, ce qui impose un balayage de la zone a étudier pour construire des cartes spatiales
de vitesse. De telles cartes peuvent étre directement déterminées avec I’imagerie par
speckle dont les principes seront décrits dans cette partie. Nous allons dans un premier
lieu exposer les origines physiques du speckle, puis expliciter le calcul de la vitesse a

partir de ses caractéristiques statistiques.

2.2.1 Origines physiques d’un champ de speckle

Le speckle est un champ d’interférences qui sont dues & la cohérence de 1’éclairage
utilisé (Laser). Nous faisons ici I’hypothése d’un champ de speckle lointain, puisque la
surface est observée a relativement grande distance. Nous utilisons une caméra CCD
pour imager ce champ. L’image ainsi formée résulte de la superposition en amplitude de
toutes les ondes lumineuses diffusées par 1’objet. Or, le fait que le milieu soit diffusif
génere des différences de 1’ordre d’une ou de plusieurs fois la longueur d’onde (A = 780
nm dans notre montage) entre les chemins optiques parcourus par les ondes lumineuses.
Ces dernieres peuvent en conséquence interférer.

Considérons le cas simple de deux ondes lumineuses émanant de deux points distincts
de I’objet et arrivant au méme capteur de la caméra CCD. Les deux ondes se distinguent
par des phases (¢; et ¢) et des amplitudes propres (A4;; et A;2) mais possédent la méme
fréquence f. Elles ¢’écrivent : A, (t) = Aiicos(2nft—oy) et Ax(t) = Ajacos(2n ft— o).
Le point résultant de 1’image a une amplitude A, et une phase ¢ telles que Ag(t) =

Agcos(2mft — @) avec Ag(t) = Ay(t) + A2(t). Le capteur mesure Ay :



25

As(t) = Ay(t) + As(t)
= Apcos(2mft — ¢1) + Ascos(2n ft — )
= Auncos(27 ft)cos(n) + Ansin(2n ft)sin(¢r) + Aincos(27 ft)cos(ds)...
+ A sin(2m ft) sin(gs)
= cos(27ft) [Aircos(d1) + Ancos(go)] + sin(2m ft) [Ainsin{g:) + Ansin(ps)]

Or, on obtient en développant Ag(t) = Agcos(27 ft — @) :
Ags(t)y = Agcos(2mft)cos(d) + Agsin(27 ft)sin(o)

Comme les fonctions sinus et cosinus forment une base de R2, on peut identifier les

termes respectifs en cos(27 ft) et sin(27 ft) :

Agcos(p) = Apcos(¢dy) + Apcos(Pa)
Apsin(¢) = Ausin(dr) + Apsin(os)

On obtient alors ’intensité de I’onde Ag :

AYt) = (Aosin(9))® + (Aocos(9))”
= (Ancos(d) + Apcos($2))? + (Ansin(dr) + Apsin(es))?
= A% [cos(¢1)” + sin(¢1)?] + A% [cos(¢2)? + sin()?] ...
+2A;1 Aiz [cosprcosgs + sing;sings)
Ad(t) = A%+ AL+ 2AnApcos(¢r — ¢o)

Linterférence est dite constructive lorsque A3(t) est maximale, soit pour des ondes en

phase (¢1 — ¢» = 0 modulo 7), et destructive lorsque AZ(¢) est nulle, soit pour des
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F1G. 2.3 (a) Champ de speckle. (b) Principe des interférences crées par les ondes
réfléchies sur une surface granulées (Goodman (1984)). (c) Histogramme du champ de
speckle.

ondes en opposition de phase (¢; — ¢ = 7 modulo 7). La différence de phase est
directement reliée a la différence de chemin optique. Les différences aléatoires entre les
chemins optiques induisent 1’existence sur I’image d’un ensemble de points ayant soit
une intensité forte soit une intensité nulle. Cette structure, qualifiée de “fourmillement”
dans Francon (1978), constitue le speckle. Un exemple de ce phénomene est donné a la

figure 2.3.

2.2.2 Calcul de la vitesse des particules

2.2.2.1 Relation entre la vitesse et le contraste

La présence de particules en mouvement dans le milieu modifie ses propriétés diffusives
et donc le champ de speckle. Plus la vitesse des particules est grande en un point, plus
la variation d’intensité en ce point est rapide. Ces variations étant aléatoires et la caméra
intégrant I’intensité recue sur son temps d’exposition, le contraste du champ de speckle
d’une zone en mouvement diminue et la zone concernée est floutée. Les zones de haut
contraste correspondent donc aux zones de faible vitesse, les zones de faible contraste a
celles de vitesse élevée.

Les développements mathématiques a la base de ce raisonnement ont été exposés pour

la premiere fois dans Fercher and Briers (1981). IIs se basent sur le travail de Good-
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man (1984) sur les propriétés statistiques du speckle. Ce dernier démontre le résultat de
I’équation (2.10) qui lie la covariance spatiale 0% d’un champ de speckle avec 1’auto-

corrélation de ses fluctuations temporelles Cy(7) et le temps d’exposition de la caméra

T.
1 T
oYT) = = /0 Cy(r)dr 2.10)

o I(t)—<I>y
Avec Cy(7) = <I(+r)y~<I>t>¢"
Or, la fonction d’autocorrélation peut s’ approcher par une exponentielle négative, fonc-
tion caractéristique de la loi de Cauchy-Lorentz, dépendante du temps de corrélation 7,

et de la moyenne temporelle de I’intensité < [ >, :
Ci(r) =< I >7 exp(—27/7,) (2.11)
Finalement, 7, est inversement proportionnel a la vitesse moyenne des particules v :

1
T, =
akov

2.12)

Avec kg le nombre d’onde du laser utilisé (kg = 1/)) et a une constante dépendant
des propriétés physiques du tissu. Ainsi, plus la vitesse est élevée, plus 7. est petit. Une
approximation de ak, est fournie dans Richards and Briers (1997) a partir des travaux
décrits dans Bonner and Nossal (1981). L’expression (2.12) devient : v = 3.5/7. pms™".

En reportant (2.11) dans (2.10), on obtient :
Te
oi(T) =< I >} ﬁ[l — exp(—27/7.)] (2.13)

En supposant en outre que 1’on peut remplacer 1a moyenne temporelle de I, < I >,, par

sa moyenne spatiale < I >, I’expression finale du contraste K = ~%; en fonction du

temps de corrélation 7, est donnée :

Te

K(T,7) = [(55)[1 — eop(=27/7) (2.14)


file:///ims~1
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En tragant 1’évolution du contraste en fonction de 7. sur la figure 2.4, on retrouve bien
que ce que nous avions énoncé plus haut quantitativement, c’est a dire qu’un contraste
fort correspond a un temps de corrélation €levé et donc a une vitesse faible. Le contraste
est en outre compris entre 0 et 1. Nous notons cependant que la vitesse moyenne des
particules ne s’exprime pas simplement en fonction de K et qu’elle doit étre déterminée
grace a la courbe, tracée pour un temps d’exposition donné de la caméra. Cette détermina-
tion passe par ’inversion de la courbe de relation entre le contraste et le temps de
corrélation du speckle (Ayata et al., 2004). Sous Matlab, nous échantillonnons cette re-
lation sur 100 points, puis estimons la valeur de 7. en déterminant par minimisation de
I’erreur quadratique, celle dont le contraste calculé par (2.14) se rapproche le plus du
contraste enregistré. Cependant, en appliquant un échantillonnage linéaire sur I’axe des
temps de corrélation, la résolution du systéme est tres faible pour les petites valeurs de
contraste : en prenant I’exemple de la figure 2.4.a, le méme nombre de points servent
ainsi a échantillonner les valeurs du contraste entre 0 et 0.5 qu’entre 0.92 et 0.95. 1l
faut donc opter pour un échantillonnage non linéaire. Nous avons choisi y = In(x) avec
x un vecteur issu d’un échantillonnage linéaire. La figure 2.4.b montre qu’un tel choix
permet de linéariser la courbe de dépendance et d’obtenir un meilleur échantillonnage,

notamment pour les contrastes situés entre O et 0.5.

2.2.2.2 Calcul du contraste

Deux types de contrastes sont utilisés dans la littérature :

- Le contraste spatial (SDC) qui est utilisé le plus fréquemment (Durduran et al., 2004;
Dunn et al., 2001; Li et al., 20006) et qui repose directement sur les résultats théoriques
présentés ci-dessus. L’image est décomposée en blocs de NxN pixels (N = S ou 7), un

pixel appartenant a un seul bloc a la fois. Le contraste spatial pour un bloc centré sur le
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FI1G. 2.4 (a) Evolution du contraste K en fonction du temps de corrélation ¢, pour T = 10
ms et 7, variant entre O et 0.35. (b) Effet sur la courbe d’un échantillonnage non linéaire
de I’axe des abscisses.

point de coordonnées (i, j) est calculé par :

Ks(i, §) = % (2.15)

Avec

1 N/2 N/2
os(i.]) = |5z 2 2. GE+kj+D - (D) (2.16)
k=—N/21=—N/2
N/2  N/2
(I6,9)g = =5 > > Ili+kj+1). (2.17)

k— N/21=—N/2

Ainsi, vu que N? points permettent de calculer une seule valeur de contraste, 1a résolution
spatiale de I’'image est divisée par N2. Il est également possible d’améliorer la qualité

des images en prenant la moyenne temporelle des images de contraste obtenues.

- Le contraste temporel (TDC) est introduit dans Cheng et al. (2003) et utilisé dans Tan
et al. (2004) et Li et al. (2005). Son utilisation repose sur 1’équivalence entre le moyen-

nage spatial de I’intensité instantanée du speckle sur une surface & un temps donné avec
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le moyennage temporel des fluctuations du speckle a un point donné. Une explication
plus précise est fournie par Briers (2001) qui affirme que "le spectre des fluctuations
doit dépendre de la vitesse des mouvements” et que par conséquent, les propriétés sta-
tistiques des fluctuations temporelles du speckle permettent de déterminer la vitesse des
particules en mouvement. Il ajoute que I’équivalence entre les statistiques temporelles et
spatiales du speckle repose sur le caractere gaussien de la distribution de la vitesse des
diffusants et de celle d’un champ de speckle idéal. Cependant, 1’histogramme présenté a
la figure 2.3 montre que la distribution d’un champ de speckle réel n’est pas parfaitement
gaussienne. Etant données N images de speckle, la carte de contraste temporel K est

construite selon :
UT(év .7)

V(i 3), Kr(i, j) = o

(2.18)

Avec

1 N
1 N
(I = 7 2 Lli. ). (2.20)

Une comparaison de ces trois méthodes (SDC, SDC avec moyennage et TDC) est présen-
tée par Tan et al. (2004). Le contraste temporel semble étre le plus efficace puisqu’il
converge plus rapidement selon le nombre de points considérés pour le calcul d’une va-
leur du contraste, c’est a dire selon la taille de la fenétre spatiale considérée pour la SDC
et le nombre d’images pour la TDC, mais aussi qu’il minimise le temps de calcul par
rapport a la SDC avec moyennage. La figure 2.5 montre combien la précision obtenue
par TDC est supérieure a celle obtenue par SDC. Cependant, construire des cartes de
contraste en utilisant la méthode temporelle nécessite une fréquence d’acquisition des
images élevée afin de conserver une fréquence réelle suffisante. Des considérations pra-
tiques nous empéchent donc d’utiliser cette méthode pour évaluer la réponse hémodyna-

mique et nous conduisent a lui préférer la méthode spatiale.



31

(b)

FIG. 2.5 Images de contraste obtenues selon la méthode spatiale (a) et temporelle (b)
sur un cortex de chat. Données acquises dans le laboratoire de C. Casanova avec la
collaboration de Matthieu Vani.

2.2.3 Influence des parametres d’acquisition

2.2.3.1 Taille du speckle et résolution optique

Importance : La résolution optique est un parametre essentiel pour assurer un échantil-
lonnage correct du champ de speckle d’apreés Briers (2001). En effet, pour minimiser
I’erreur sur le contraste, un speckle doit étre représenté au minimum par un pixel. Dans
le cas contraire, un pixel enregistrera une intensité moyenne et par conséquent I’ampli-
tude des fluctuations et le contraste seront réduits. Cette observation a été notamment
confirmée expérimentalement par Yuan et al. (2005). Briers (2007) ajoute que si la taille
du speckle est largement supérieure a celle d’un pixel, le contraste spatial est calculé sur

une fenétre dont les pixels sont issus du méme speckle. L’ équation liant le contraste avec

la vitesse n’est plus valable dans ce cas. Il faut donc s’assurer que la taille du speckle
s’approche le plus possible de la taille d’un pixel.

La taille du speckle ne dépend pas de la surface éclairée mais des parametres du systéme
optique et plus précisément de I’ouverture de lentille utilisée. La lumiére est diffractée

lorsqu’elle passe dans 1’ouverture circulaire de I’objectif et un point est donc représenté
q p ] p p
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F1G. 2.6 Intensité lumineuse I d’une tache de Airy en fonction de la distance au centre Z.
La sous-figure en haut a droite représente son apparence. Figures tirées de Smith (2000).

par une tache de Airy selon Smith (2000). Elle est illustrée a la figure 2.6. La résolution
est fixée par le critere de séparation de Rayleigh qui établit que deux points sont distincts
si le maximum de I’un correspond a 1a premiére extinction de I’ autre. Or, la distance entre
le centre du disque et la premiére extinction est de 1.22 A(f/#), avec f/# le nombre
d’ouverture de la caméra qui est défini comme le rapport entre la longueur focale de la
lentille avec I’ouverture de I’objectif. Pour qu'un speckle soit représenté par au moins

un pixel, il faut donc que sa taille Z, satisfasse la condition suivante :
Zs > 1.22\(f/#) (2.21)

Cette équation servira dans la suite a calculer I’ouverture de caméra a utiliser en fonction

des parametres du systéme optique utilisé.

2.2.3.2 Influence du temps d’exposition de la caméra

D’apres I’équation (2.14), le contraste dépend du temps d’exposition T de la caméra.

Yuan et al. (2005) comparent expérimentalement I’évolution du maximum des variations
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F1G. 2.7 Influence du temps d’exposition sur I’amplitude du pic de sensitivité en théorie
(a), et en pratique (b). Pour T<2 ms, la sensibilité baisse énormément alors qu’elle est
quasiment constante pour T>5 ms. Les figures sont tirées de Yuan et al. (2005).

de contraste observées en fonction du temps d’exposition, et aboutissent a la détermination
de la valeur optimale (10 ms) qui doit a la fois maximiser I’amplitude du pic et mi-
nimiser le bruit relatif. IIs constatent en effet que ce dernier augmente avec le temps
d’exposition. La forme de la courbe des amplitudes obtenues concordent de plus avec le
calcul théorique de la sensibilité relative .S, qui représente I’augmentation en contraste

considérant une variation en vitesse donnée. S, est alors obtenue par :

oK/ K
dv/v

K or

g, = l (2.22)

Avec r = T/7.. Les courbes théoriques et expérimentales tirées de Yuan et al. (2005)
sont représentées a la figure 2.7. L' étude de cet article nous a permis de choisir la bonne

valeur pour le temps d’exposition de la caméra : 10 ms.

Nous disposons donc d’un outil permettant d’évaluer la répartition des vitesses dans les
tissus et de détecter d’éventuelles variations consécutives a une activation. Déterminer
les cartes de flux permet en outre de segmenter les vaisseaux sanguins. La vitesse san-

guine y est en effet la plus importante et un seuillage des cartes de vitesse permet de
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séparer les vaisseaux des tissus environnants.

Nous avons vu dans la premiere partie que la réponse hémodynamique se caractérise

localement par une modification des concentrations sanguines et par une augmenta-
P

tion de la vitesse. Les principes physiques des deux méthodes d’imagerie intrinseque

présentées dans cette partie permettent d’évaluer ces deux caractéristiques. La prochaine

partie décrira I’instrumentation mise en place pour pouvoir générer et enregistrer les si-

gnaux d’imagerie optique et d’imagerie laser, dont les principes ont été énoncés dans ce

chapitre.
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CHAPITRE 3

INSTRUMENTATION ET PROTOCOLE EXPERIMENTAL

Les techniques d’imagerie intrinseque ont été appliquées a I’activation neuronale de la
moelle épiniere de rat. Cette partie vise a présenter tout d’abord le protocole chirurgical,

puis I’instrumentation et enfin la manipulation du systéme d’imagerie.

3.1 Protocole chirurgical

L’ animal est anesthésié a I’isoflurane & 5% de concentration a I’aide d’un masque. La chi-
rurgie se décompose ensuite en plusieurs étapes de complexité inégale : la trachéotomie,
la mise a nue du nerf sciatique et I’exposition de la moelle épiniere.

La trachéotomie permet de ventiler artificiellement I’animal par une pompe dont on
peut régler la pression intra pulmonaire maximale, et la fréquence de respiration en bat-
tements par minute. Le rythme respiratoire permet en outre de régler la quantité de COo
expiré. Comme nous mesurons la concentration sanguine en COy, ce parametre a une
influence certaine sur la réponse hémodynamique et il est tres important de la mesurer
précisément. Elle influe en effet sur la forme de la réponse hémodynamique : Kemna
and Posse (2001) montrent dans le cadre d’une étude humaine sur le cortex visuel pri-
maire qu’une augmentation de la concentration en CO, entraine a la fois un retardement
du pic maximal et une dispersion de la réponse. Méme si ce n’était pas la cas pour les
premiéres expériences, cette mesure est maintenant assurée par un analyseur de gaz.
La trachéotomie consiste a pratiquer une incision au niveau de la trachée haute, puis
d’insérer la partie inférieure d’un tube en Y dans I’ouverture pratiquée. Les deux autres

extrémités sont reliées au respirateur.
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Le nerf sciatique est exposé par I’incision de la patte arriere gauche. Une électrode de
stimulation est alors positionnée directement sur le nerf. Si la partie gauche de la moelle
a été endommagée lors de la chirurgie (Rat 24), la stimulation est pratiquée sur le c6té
droit.

Une incision dorsale permet d’exposer la colonne vertébrale. Les processus épineux
sont ensuite enlevés, sauf au niveau sacral ou ils servent a attacher I’une des clampes de
fixation, ainsi que les vertebres qui protegent habituellement la moelle épiniere. Cette
dernicre est alors exposée et n’est plus protégée que par les méninges constitués par
la dure mere (dura mater), I’arachnoide, et la pie mere (pia mater). Jusqu’a ce que
des considérations chirurgicales nous poussent a la laisser intacte, la dure mere a été
généralement enlevée systématiquement pour les vingt premieres expériences.

Le nettoyage consécutif au saignement des os latéraux peut parfois conduire dans ce
cas a des dommages irréversibles sur la moelle et plus précisément sur le vaisseau san-
guin central, notamment lorsque la pression sanguine est élevée. Plusieurs solutions ont
été apportées pour réduire les saignements : tout d’abord la cicatrisation des vaisseaux
sanguins environnants a 1’aide d’un outil chauffant, puis grace a du chlorure d’argent.
Cependant, la premiere option entraine la création supposée'de caillots sanguins et peut
donc conduire a la perte prématurée de 1’animal. La seconde, testée sur un seul rat,
est nettement moins contrdlable et peut entrainer une opacification de la dure mere
en cas de contact du produit avec cette derniere. La nécessité de contrbler parfaite-
ment le protocole chirurgical avant d’entamer les expériences sur les rats 1ésés nous a
amenés a trouver d’autres solutions. Nous avons finalement choisi d’utiliser du Gelfoam
(Pharmacia&Upjoohn) qui assure une cicatrisation idéale sans utilisation de produits
chimiques.

La deuxieme clampe de fixation enserre les vertébres au niveau L1. L’absence de mouve-
ment de la moelle est alors vérifiée au microscope. Un bain d’huile formé grace a la peau
de I’animal permet d’uniformiser la surface a imager et aussi d’éviter le desséchement

des tissus exposés.
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F1G. 3.1 (a) Photographie du montage sur laquelle on peut apercevoir la diode d’illu-
mination, la caméra CCD, la lentille macroscopique, et le stimulateur électrique situé
sur la patte gauche de I’animal. (b) Photographie de la vue dans le microscope de la
préparation chirurgicale de la moelle. On distingue deux des clampes de fixation. (c)
Schéma simplifié du montage utilisé.

Une fois la chirurgie terminée, I’isoflurane est remplacé dépendamment de I’expérience,
soit par un mélange de kétamine (50mg/kg) - xylazine (6.5mg/kg), soit par de 1’al-
phachloralose (60 mg/kg en bolus, puis 30 mg/kg/h). Il est également paralysé avec 4

mg/kg/h de pancuronium.

3.2 Instrumentation

L’ instrumentation nécessaire a ce type d’imagerie est relativement simple en comparai-
son avec d’autres modalités d’imagerie fonctionnelle telles que I'IRM ou le PET. Le
systéme doit permettre d’imager des petites zones avec a la fois une précision, une sen-
sibilité et une rapidité suffisantes. A 1’origine du projet, le montage était inexistant et le
choix des composants était fixé en fonction des expériences anticipées. Voici comment

les choix furent établis :

Caméra : Les caractéristiques de la caméra choisie (Toshiba Teli CS3960DCL) répondent
aux objectifs fixés : la réponse spectrale permet de capter la lumiére aussi bien dans le vi-

sible que dans I’infra-rouge (Figure 3.2), 1a fréquence d’acquisition maximale est de 30
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F1G. 3.2 (a) Réponse spectrale de 1a caméra utilisée, figure tirée de la notice d’utilisation.
(b) Spectre relatif d’émission pour le vert (en vert), le jaune (en bleu) et le rouge (en
rouge). L’axe des abscisses représente la longueur d’onde en nm.

images par seconde, ce qui est largement suffisant pour I’imagerie optique et pour I’ima-
gerie par speckle, la résolution spatiale du détecteur de la caméra est de ¢, = 6.45x6.45
pm, et enfin le codage de la sortie en 12 bits permet d’assurer une sensibilité suffisante

aux variations de I’intensité de 1’image.

Lentille : Le syst¢me optique est complété par I’ajout d’une lentille macro de 50 mm
fabriquée par Nikkor et ajustable manuellement afin d’augmenter le grossissement et de
réduire la profondeur de champ. La caméra et 1’objectif sont reliés par un adaptateur
C-Mount. La précision en profondeur du systeme optique dépend de la profondeur de
champ (PDC), qui désigne la zone de netteté autour de la distance de mise au point. Son
calcul fait intervenir la distance hyperfocale H qui est fonction de la focale de I’ objectif
f, du nombre d’ouverture (f/#) et du diamétre du cercle de netteté e, qui est défini &
partir de la résolution du capteur selon e = 2¢, = 12.9 um.

f2

1= e

3.1

H permet le calcul du premier plan net (PPN) et du dernier plan net (DPN) en fonction
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de la distance de mise au point p :

Hxp
PPN e
H+(p- /)
Hxp
DPN _ 32
H—(p-f) (2

Le grandissement est défini comme le rapport entre Ia taille de 1’image sur le capteur
et la dimension réelle de I’objet, mais aussi celui entre la focale et la distance de mise
au point (f/p). Dans notre cas, nous avons mesuré ce rapport en placant une référence
millimétrique dans I’'image, puis en déterminant sa taille en pixel. Nous obtenons ainsi
g = (Taille de I'image sur le capteur) / (Taille réelle de I’ojet) =~ 0.5. Nous pouvons alors

réécrire les équations (3.2) en fonction du grandissement :

H
PPN = —— —
(H/lp+1)—g

H
DPN = —i
(Hlp—-1)+g

En remplagant H par sa valeur, puis en développant chaque fraction obtenue au premier

ordre par la formule de Taylor :

1+g¢
g2

1+
p+ f/# xex gzg

PPN = p—f/#xex

DPN
La profondeur de champ s’exprime donc par :

PDC = DPN - PPN

= 2f/# xex (1+g)/g° (3.3)

Avec f/# =3.5,g=0.5ete=12.9 um, notre systeme posséde une profondeur de champ

de ~150 um. Notre distance de travail est d’environ 10 cm. Diminuer la profondeur de
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champ permet de limiter les artéfacts et notamment ceux dus a la circulation sanguine
dans les gros vaisseaux sanguins qui sont en dehors de la zone de netteté du systeme
lorsque nous faisons la mise au point a -600 pum. Néanmoins, cela conduit aussi a la
diminution des variations du signal enregistré. Grinvald (1999) préconise I’emploi d’un
macroscope plutdt que d’un objectif macrophotographique commercial. En combinant
deux lentilles de 50 mm en face a face, il atteint un grandissement de 1 et une profondeur
de champ de 50 pwm. Il aboutit cependant a une distance de travail de 3 cm, ce qui peut
étre problématique dans le cas de la moelle épiniere puisque I’acces a la zone imagée est

limité par les clampes de fixation et par le positionnement des diodes d’éclairage.

Diodes d’éclairage : Deux des diodes, de couleur verte (A = 523 nm) et rouge (A =
637 nm) sont regroupées sur une matrice (Optek OVSPRGBCR4 Power RGB) alors que
la diode jaune (A = 589 nm) est séparée (Optek OVSPxBCR44 Series). La matrice de
diodes comprend aussi une diode bleu qui n’est pas utilisée dans cette étude. Le spectre

d’émission des diodes utilisées (Rouge, Vert et Jaune) est précisé a la figure 3.2.

Controle : La caméra est contrdlée par ordinateur (1) grace a une interface Labview
développée dans la premiere partie du projet. Cette interface permet en outre d’as-
surer la synchronisation avec la stimulation via la réception d’un signal TTL envoyé
par un autre ordinateur (2) a la fois a la carte d’acquisition de (1) et au stimulateur
électrique sur lequel est réglée I’intensité de la stimulation. La synchronisation passe par
I’échantillonnage du signal recu par (1) et la fréquence d’échantillonnage doit satisfaire
le critere de Niquist : Te < %x Thaut, avec Theye 1a durée de 1’état haut du signal. On
prend f, > 200 Hz puisque T},; = 10 ms. Dans la premiére version du programme, un
fichier enregistre toutes les valeurs échantillonnées du signal alors que dans la derniere
version, seuls les temps pour lesquels la valeur de la tension dépasse un certain seuil (2
V) sont pris en compte. L’ordinateur (1) contrdle de plus le clignotement des diodes de

telle maniere qu’une image est enregistrée a chaque fois que la zone est éclairée par une
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Jumiere différente.

Autres : Un micro-manipulateur permet d’assurer la translation verticale du systeéme
optique. 11 est placé entre le bras articulé et la caméra. Enfin, une cage recouverte de
tissu noir permet d’isoler I’expérience de 1’éclairage ambiant et I’ensemble du systeme
repose sur une plaque de marbre afin d’éviter les vibrations qui pourraient détériorer la
qualité du signal. II est ainsi crucial de limiter les vibrations a la fois de I’animal, de

I’éclairage et de la caméra pendant toute la durée de I’expérience.

3.3 Manipulation du systeme

Le placement de la caméra au dessus de la zone d’étude se fait grace & un bras articulé
qui assure la rigidité du systeme lors de I’acquisition. Les diodes lumineuses sont ensuite
positionnées de telle maniere que 1’éclairage de la zone soit le plus uniforme possible.
Leurs intensités sont réglées individuellement et de telle sorte que I’ensemble de I'image
ne soit ni saturé ni sous exposé. La mise au point est faite sur la surface de la moelle sous
un éclairage vert (A = 525 nm) tout d’abord grossierement grace a 1’objectif, puis fine-
ment avec la translation micrométrique. L’image anatomique est alors acquise. Utiliser
la lumiere verte, absorbée par I’hémoglobine quelque soit son niveau d’oxygénation,
permet de faire ressortir les vaisseaux sanguins et facilite la mise au point. Le systeme
optique est ensuite descendu de 600 pm, profondeur a laquelle se situent les interneu-
rones comme nous 1’avons vu au premier chapitre. La zone est ensuite éclairée par les
diodes utilisées lors de 1’acquisition.

Plusieurs tests sont nécessaires pour s’assurer que 1a profondeur réelle permet d’enregis-
trer 1’activation. La précision du systeme optique détaillée a la partie 3.2 ne permet pas
de faire une mise au point suffisamment précise sur les vaisseaux sanguins et cette erreur
se répercute directement sur la profondeur d’imagerie. De plus, la position des interneu-

rones n’est pas constante d’un rat a I’autre. Monter ou descendre par pas de 150 um
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jusqu’a atteindre une profondeur estimée de 300 zm ou de 900 m permet le plus sou-
vent de trouver la profondeur adéquate. Dans I’autre cas, la mise au point initiale est trop
imprécise et doit étre refaite. La validité de la réponse est basée sur la ressemblance avec
la réponse hémodynamique attendue aussi bien temporellement, une augmentation de la
lumiére réfléchie quelques secondes apres la stimulation suivie d’une diminution dans
les quinze secondes, que spatialement, la réponse devant de plus étre préférentiellement
située du méme coté que la stimulation et non pas seulement sur la veine centrale. Ce
réglage implique la nécessité de recourir 2 un ensemble d’acquisitions “’tests™ avant de

commencer la session générale d’enregistrement.

3.4 Protocole de stimulation

Deux protocoles de stimulation on été mis en place : la stimulation par blocs et la stimu-
lation continue. La stimulation par blocs a ét€ principalement utilisée. Chaque bloc dure
20 secondes afin de permettre a la réponse hémodynamique de redescendre a son niveau
d’origine. Pendant la premiere seconde, le nerf est stimulé électriquement par un train
d’impulsions de fréquence 10 Hz et d’amplitude fixée par rapport au seuil. Pendant les
19 autres secondes, le nerf est au repos et aucune stimulation n’est appliquée.

Chaque impulsion dure 10 ms, valeur qui est €levée par rapport a la littérature qui préco-
nise plutét des valeurs variant autour de 0.5 ms. La valeur du seuil est quant 2 elle
déterminée en augmentant progressivement I’intensité de la stimulation jusqu’a atteindre
celle pour laquelle le muscle se contracte. Elle est relativement constante et se situe au-

tour de 0.03 mA pour une impulsion de 1 ms, et autour de 0.008 mA pour une impulsion

de 10 ms.

Le deuxieme protocole est la stimulation continue. Les stimulations sont espacées de 6.4

secondes (f = 0.156 Hz), ce qui permet d’assurer que la fréquence sera visible dans le
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spectre de Fourier. En effet, les bruits physiologiques tels que la régulation du systéme
sympathique a 0.4 Hz, la respiration a 1.3 Hz et les battements cardiaques a 7.5 Hz
n’ont pas d’influence sur ’amplitude du spectre a 0.156 Hz. Le choix de la fréquence
de stimulation est en fait issu d’un compromis entre la plage des fréquences disponibles
compte tenu des bruits et du temps minimum pour que la réponse revienne a son niveau
initial. Mis a part le temps de stimulation de 0.5 s et la fréquence de stimulation a 2 Hz,

les autres parametres restent identiques & ceux utilisés pour la stimulation par blocs.

3.5 Influence du choix de ’anesthésiant

Le choix de I’anesthésiant peut influencer I’ activation neuronale mais cependant tous les
articles traitant de ce sujet ne s’accordent pas sur quel produit utiliser. Plusieurs anesthé-
siants sont ainsi utilisés dans la littérature aussi bien dans les études fonctionelles en IRM
que dans les travaux d’imagerie optique : I’uréthane chez Devor et al. (2003); Dunn et al.
(2001, 2003); Hewson-Stoate et al. (2005); Sasaki et al. (2002), 1a kétamine chez Ma-
lonek and Grinvald (1996) ou encore 1’halotane chez Sheth et al. (2003); Dunn et al.
(2005); Lawrence and Stroman (2007) et I’alphachloralose chez Lawrence et al. (2004);
Malisza and Stroman (2002); Zhao et al. (2007).

Nous avons commencé notre étude en utilisant de la kétamine parce que cet anesthésiant
permet d’aboutir & de bons résultats dans le cortex (Malonek and Grinvald, 1996) et qu’il
est facilement administrable a I’animal. Cependant, suite a une lecture plus approfondie
de la littérature, il apparait que cet anesthésiant provoque une diminution de I’activation
(Castroman and Ness, 2001; Hua et al., 2000). Ces deux dernieres études montrent en ef-
fet par électrophysiologie extra-cellulaire que la kétamine inhibe la réponse neuronale de
la moelle épiniére dépendemment de sa concentration. L’alphachloralose est au contraire
’un des anesthésiques préservant le plus le couplage neuro-vasculaire d’aprés Ueki et al.

(1992). 11 le distingue d’autres produits, tels que le pentobarbital, I’halothane et I’oxyde
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nitrique qui suppriment ou modifient completement la réponse métabolique dans le cor-
tex. Cette réponse est initié€e par la stimulation de la patte arriére contra-latérale a la zone
observée et est mesurée par €lectrophysiologie et par la comparaison du taux d’utilisation
du glucose dans les cortex somatosensoriels droit ou gauche. Il mentionne de plus que
la forme de I’activation métabolique sous alphachloralose reste identique par rapport a
I’état de réveil, méme s’il observe également une baisse du nombre de neurones recrutés.
Ce produit est couramment utilisé dans les articles étudiant 1’activation neuronale dans
Ia moelle épiniere en IRM : Lawrence et al. (2004); Malisza and Stroman (2002); Zhao
et al. (2007). Nous avons cependant not€ une augmentation de la fréquence cardiaque et
de la pression artérielle de 1’animal.

L’étude de Martin et al. (2006) compare la réponse hémodynamique dans le cortex
selon que 1’animal est éveillé ou anesthési€é. Méme si nous n’utilisons pas le méme
anesthésique et que nous n’étudions pas la méme zone, il est intéressant d’étudier 1I’im-
pact général d’un anesthésique sur les caractéristiques de la réponse. Les changements
dans la concentration en oxygene y sont mesurés par imagerie optique, les changements
dans le flux sanguin par laser Doppler, et les changements dans I’activité neuronale par
électrophysiologie. Les auteurs observent alors un allongement de 1’ordre d’une seconde
du temps de latence entre la stimulation et le pic maximal, et une diminution de I’ampli-
tude (Figure 3.3(a)). De plus, le couplage entre la réponse hémodynamique et la réponse

neuronale n’est plus linéaire comme le montre la figure 3.3.
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CHAPITRE 4

ANALYSE SPATIOTEMPORELLE DES DONNEES

4.1 Mise en évidence du probleme

L’imagerie optique nécessite la détection de variations d’intensité comprises entre 0.1 et
2%. Le probléme consiste a limiter I’influence du bruit, issu de la caméra et de la phy-
siologie, par rapport 2 la force du signal .

Le bruit physiologique contient la respiration, les battements cardiaques et d’autres
ondes plus difficilement identifiables. La respiration entraine un mouvement de la cage
thoracique de 1’animal et par conséquent de la moelle épiniere, ce qui induit une mo-
dification des distances entre 1la moelle et le point focal du systeme optique et entre la
moelle et les diodes d’éclairage. Cela impligue respectivement un changement de la mise
au point et une variation de I'intensité réfléchie mesurée. La fréquence de ces variations
est néanmoins connue précisément, 1’animal étant branché sur un respirateur a environ
70 battements par minute (=~ 1.3 Hz), ce qui facilite leur suppression. Les battements car-
diaques ont une fréquence élevée de 400 battements par minute chez le rat (=~ 6 Hz) et
ont pour effet de modifier la concentration sanguine en oxygene, 1’absorbance du milieu,
et donc I’intensité réfléchie. Ils ne provoquent par contre qu’un trés faible mouvement
de la moelle. Grinvald (1999) affirme que les bruits ayant la plus grande influence sur
le signal d’imagerie intrinséque sont les oscillations lentes qui sont regroupées sous le
nom d’onde de Mayer. Ces ondes ont une fréquence caractéristique située aux alentours
de 0.4 Hz chez le rat contre 0.1 Hz chez ’humain et se traduisent par des oscillations
rythmiques de la pression artérielle sanguine et du rythme cardiaque, due entre autres a
la modification du tonus des muscles vasomoteurs contr6lés par le systeéme sympathique

et parasympathique, et donc a la variation de la résistance des arteres, du volume et du
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flux sanguin (Julien, 2006; Betram et al., 2000). Son origine plus précise est cependant
encore débattue et deux hypotheéses principales sont actuellement formulées pour I’ex-
pliquer : la présence d’un oscillateur endogene situé dans le systéme nerveux central ou
d’une boucle réflexe barométrique qui conduirait a 1’installation d’une onde résonante et

auto-alimentée de la pression artérielle (Julien, 2006).

Le bruit de la caméra comprend le bruit noir, le bruit photonique et le bruit de lecture.
Le bruit noir est caractéristique des caméras CCD qui convertissent les photons regus
en électrons. Cependant, ces derniers ne sont pas seulement produits par la lumiére mais
peuvent €tre issus d’un échauffement de la caméra, surtout lorsque sa température n’est
pas controlée.

Le bruit photonique résulte du caractére aléatoire du taux d’émission des photons. En ef-
fet, I'émission de lumicre est un processus stochastique suivant une distribution de Pois-
son, et les variations observées peuvent également €tre dues aux fluctuations temporelles
de la quantité de lumiere émise d’apres Grinvald et al. (1999). Le nombre de photons qui
peuvent étre attribués aux fluctuations réelles est égal a la racine carrée du nombre total
de photons captés. Ainsi, pour assurer I’observation de variations de 0.1%, plus de 1 000
000 de photons sont nécessaires. Le rapport signal sur bruit est alors déterminé a partir
du rapport entre le nombre de photons nécessaires et le nombre de photons disponibles.
Ce dernier dépend de la capacité de la caméra qui est définie comme le nombre maxi-
mal de photons pouvant s’accumuler sur les capteurs avant d’atteindre la saturation. Les
spécifications de la caméra utilisée indiquent que I’illuminance standart est de 400 Lux,
ce qui correspond 2 une intensité de 1012 photons. Ce bruit semble donc étre négligeable.
Le bruit de lecture regroupe 1’ensemble des bruits inhérents au processus de conversion
du nombre d’électrons en un signal analogique, puis en un signal numérique envoyé en
sortie de la caméra.

Les spécifications données dans la notice de la caméra ne permettent cependant pas de
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quantifier I’importance des bruits. Nous avons donc choisi de valider I'utilisation du

systeme par des tests, décrits dans la partie 5.1.1.

4.2 Analyse des données en stimulation par blocs

Notre systeme permet d’acquérir des images ayant une haute résolution (300x1000 pixels)
et une grande sensibilité (12bits). La rapidité d’acquisition (15Hz actuellement) et la
durée d’une expérience (10 min) implique une consommation importante d’espace phy-
sique. Ainsi, une acquisition génere 9000 images et pres de 3 Go. Sur I’ensemble des

acquisitions effectuées au cours de ce travail, plus de 800 Go de données ont été stockées.

L analyse des données comprend deux grandes €tapes : tout d’abord le calcul des moyen-
nes des matrices de variations relatives ou absolues, puis leur traitement en vue de faire
ressortir 1’évolution temporelle ainsi que les régions propres a la réponse. L’ ensemble

des techniques utilisées est résumé a la figure 4.1.

4.2.1 Premiere étape : calcul des matrices d’absorbance et de vitesse

Principe : Nous déterminons les matrices de variations absolues [, et relatives [, de
I’intensité I(t) par rapport a I'image de référence I,. Cette derniére est constituée par
la moyenne des images acquises pendant la période de repos de chaque bloc. I, et I,

s’écrivent respectivement :

I, = — 4.1)
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Les variations absolues d’intensité permettent de déterminer directement les variations
en absorbance d’apres la loi de Beer Lambert (2.6). La construction de la matrice des
variations relatives de flux nécessite une étape supplémentaire qui vise a transformer les
images brutes en images de vitesse. Une fois ces images obtenues, on peut évaluer la

variation relative en vitesse, définie par :
vV —1p

v, = 4.2)
40

Nous appliquons ensuite un moyennage successif par blocs de ces matrices afin d’obtenir
I,«/(\t), I;(\t) et V/(\t) Dans la suite, seule la notation I(t) sera conservée. Cette technique
d’estimation repose sur le fait que la stimulation, 1a réponse et les variations en absor-
bance et en vitesse consécutives interviennent de maniere périodique et attendue alors
que les variations dues aux bruits arrivent de mani¢re aléatoire et sont donc décorrélées
avec les stimulus. On suppose de plus que le signal recherché I(t) est stationnaire de
bloc en bloc et qu’il n’est donc pas affecté par le moyennage, mais aussi que les bruits
sont additifs et de moyenne nulle. Alors, le signal observé au bloc n pour un temps apres
stimulation t, s’écrit n fonction du signal [ et du bruit b : I(n,t) = I(t) + b(nT + t), et

e

I’estimé par moyennage du signal recherché 7(¢) :

o 1 N-1
It) = ZO I(n,t) (4.3)

En développant I’expression du signal dans 1’équation précédente et en utilisant la pro-

priété de stationnarité de I (), on obtient :

N-1

I(6) = I(t) + % S b(nT +t) (4.4)

n=0

En moyennant le signal sur un nombre de blocs N suffisant, la composante de bruit tend

a s’annuler au profit de la réponse et dans le cas idéal ou on dispose d’un nombre infini
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de blocs, le signal estimé correspond exactement a la réponse.

Supposons maintenant que le signal sur un bloc est une variable aléatoire suivant une loi
de Poisson sur n. Alors, 1’écart type est égal a la racine carrée de sa moyenne o = 4/ (t).
Or, la somme de N variables aléatoires indépendantes suivant une loi de Poisson suit
également une loi de Poisson de moyenne I(t)y = NI(t) et d’écart type oy = / NI(t).

Le rapport signal sur bruit est alors égal a :

I(t)x
oN
N x I(t)

NI(t)
= JNI(t)

SNRy =

= VN x SNR

et est augmenté d’un facteur /N aprées N moyennages.

Le nombre de moyennages est limité par la durée de I’acquisition et par la taille des
données que nous pouvons sauvegarder. Les acquisitions durent neuf minutes et 27 blocs
sont enregistrés pendant cette durée, ce qui conduit & une augmentation théorique du

SNR d’un facteur 5.2

Nous pouvons remetire en question les hypothéses formulées auparavant, a savoir que
premierement, il arrive que les rythmes physiologiques de I’animal se synchronisent
avec la stimulation et que dans ce cas 1’hypothese de décorrélation ne tient plus, et
que deuxieémement, la réponse hémodynamique n’est pas tout a fait constante, les pa-
rameétres physiologiques (Co, et rythme cardiaque) n’étant pas strictement stables pen-
dant la durée de I’expérience, notamment a cause du niveau variable d’anesthésie. Sur-
tout, I’hypothése que le signal pour un temps t fixé I(t) suive une loi de Poisson est tres

peu vraisemblable vu le nombre limité de moyennages considérés.
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Programmation : Sous Matlab, le signal de synchronisation, enregistré dans un fichier
texte, est analysé afin d’obtenir le temps de chaque stimulation. Le fichier Frame.txt
associe a chaque image son numéro, la couleur de 1’éclairage utilisé lors de I’acquisi-
tion, et le temps auquel elle est acquise. Pour chaque stimulation, nous sélectionnons les
numéros des images qui ont ét€ acquises pendant les trois secondes précédentes et ceux
de celles prises pendant les 17 secondes suivantes. Les images sont ensuite lues grice a
ce numéro et a l1a couleur de 1’éclairage utilisé. L'image de baseline est construite, puis
on ajoute a la matrice les variations par rapport a ce baseline des images sélectionnées
en fonction de leur temps d’acquisition relatif a la derniére stimulation. Dans le cas ol
la kieme image n’a pas été correctement acquise, ou dans celui ou la variation par rap-
port au baseline, moyennée sur I’ensemble des points de I’image, est trop importante par
rapport a celle attendue (> 5%), I’image n’est pas prise en compte et est remplacée par
I’'image de secours. Cette derniere consiste & la derniere image acquise (k-1, k-2, etc...)
qui satisfasse aux deux criteres énoncés ci-dessus. Dans le cas ol la premiere image du
bloc n’y répond pas, on considere 1’image de baseline comme image de secours. Cette
technique de rejet d’image permet de supprimer les problémes ponctuels de 1’acquisi-
tion et d’éviter qu’une erreur sur une seule image ne vienne perturber le résultat de I’en-
semble du moyennage. La moyenne obtenue est filtrée spatialemment par un filtre passe

bas gaussien de taille 10 et d’écart type 2 pour diminuer I’influence du bruit de la caméra.

4.2.2 Deuxieme étape : traitement des matrices des variations

Les traitements décrits dans cette partie sont appliqués aux matrice d’absorbance A A ou

de vitesse X=X

vg
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4.2.2.1 Méthode simple par filtrage

La premiere analyse est I’affichage de 1’évolution spatiotemporelle de la matrice des va-
riations. Elle permet de situer approximativement la zone d’activation et de choisir la
région d’intérét (ROI) qui sera utilisée a la fois pour déterminer les caractéristiques tem-
porelles et spatiales de la réponse. La ROI est sélectionnée manuellement sur I'image
anatomique et correspond a la zone non veineuse ou les changements sont les plus im-

portants.

4.2.2.1.1 Caractéristiques temporelles La premiere estimation du décours tempo-
rel est calculée en moyennant les évolutions temporelles des points de la ROI. Ce signal
est cependant encore bruité, notamment 2 cause des oscillations provoquées par la respi-
ration comme le montre son spectre de Fourier. Nous avons utilisé€ un filtre passe bas de
Chebyshev d’ordre 2 (fonction matlab chebyl) dont la fréquence de coupure est choisie
inférieure a la fréquence de respiration (typiquement f, = 0.3 Hz). Le choix du filtre de
Chebyshev par rapport a d’autres filtres utilisés se base sur une tres bonne sélectivité de
la fréquence (par rapport aux filtres de Butterworth notamment), méme si la réponse en

fréquence peut présenter des oscillations dans la bande passante.

4.2.2.1.2 Caractéristiques spatiales Le signal hémodynamique est un phénoméne
physiologique caractérisé a la fois par son évolution temporelle et par sa localisation
spatiale. Cette derniére est obtenue par les méthodes suivantes :

- 1. Par simple seuillage des variations : nous construisons un masque en associant la
valeur 1 aux pixels dont la valeur est supérieure ou égale a une demi fois le maximum
du décours temporel estimé dans la ROl , et la valeur O aux autres. La carte temporelle

peut de plus étre calculée en associant a chaque pixel le temps pour lequel sa variation
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est maximale. Cette technique ne garantit néanmoins pas que les points inclus dans la
“ zone d’activation suivent un décours temporel dont la forme correspond 2 une réponse
hémodynamique.

- 2. La deuxieme méthode consiste a construire la carte de corrélation temporelle. A
chaque point de I'image, nous calculons grice a la fonction Matlab corrcoeff le coeffi-
cient de corrélation C;; entre le décours temporel moyen de la ROI, AAgo;, et le décours
en ce point, AA;;. Cy; est défini par le rapport entre la covariance des deux vecteurs et

du produit de leur écarts types :

CO’U(ARO[, Al])

ORO1T5

Cy = (4.5)

Cj; est compris entre -1 et 1 et mesure la linéarité de la relation entre les deux vec-
teurs Aros et A;;. Ainsi, les deux bornes sont atteintes lorsque les deux vecteurs sont
linéairement liés par un coefficient respectivement négatif et positif. Dans le cas ou ils
sont indépendants, le coefficient est nul. La carte de corrélation représente donc la res-
semblance de I’évolution temporelle en chaque point avec le décours supposé de 1’acti-
vation.

- 3. La derniere méthode ne tient cependant pas compte de 1’évolution temporelle du si-
gnal. En deux points différents de I'image, la réponse peut étre décalée temporellement.
N’étant pas une opération linéaire, le décalage ne sera pas pris en compte par le calcul
de la carte de corrélation. Il s’agit donc de construire une mesure de la ressemblance
entre Ago; et A;; qui soit également efficace si les deux signaux sont décalés dans le
temps. La corrélation croisée I'xy entre deux signaux X et Y, calculée a I’aide de la
fonction xcorr de Matlab, répond a cette problématique. Elle correspond en effet a un
estimateur au sens de maximum de vraisemblance de la solution comme il est précisé

dans Goussard (2007). Elle est définie dans le cas discret par :

Txy(k) = E[X(n+ k)Y(n)] (4.6)
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FIG. 4.2 Calcul de la corrélation croisée pour retrouver le décalage temporel entre X et
Y.

qui est fonction du temps relatif k entre les deux signaux. I"xy est maximale lorsque la
ressemblance entre le signal X retardé et le signal Y original est également maximale.
Le maximum de I'xy renseigne alors a la fois sur la ressemblance entre X et Y et sur
I’avance ou le retard temporel de X par rapport a Y. Prenons I’exemple de deux signaux :
X et Y = X(t-ty) en retard de ty sur Y. Comme le montre la figure 4.2, la corrélation
croisée de ces deux signaux permet de mesurer le décalage temporel et donc de retrou-
ver ty qui est donné par I’indice du maximum de I"xy. Un retard de Y par rapport a X se
traduit par une valeur négative de t,,,,, défini par le temps du maximum de I"xy.

Pour appliquer cette méthode a un probléme 2D, nous calculons en chaque point (i,
j) la corrélation croisée I'yx, (k) entre le signal X;; enregistré a ce point et un signal
de référence Y, puis déterminons les caractéristiques de son maximum. Nous obtenons
alors deux cartes : une carte des valeurs maximales qui renseigne sur la ressemblance
avec la réponse supposée et une carte des décalages temporels. Afficher ces deux infor-
mations sur la méme image, en codant la premiére par I’intensité et la deuxiéme par un
ensemble de 256 couleurs, permet de mieux interpréter les résultats obtenus. Pour tester
cette méthode, quatre signaux sont considérés : le signal X déja utilisé, le signal Y'1 en
retard de 4 par rapport a X, le signal Y2 en retard de 19 et le signal Y3 qui est aléatoire.

Une matrice test est alors créée en répartissant ces quatre signaux. dans ’image (X de 1
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(@) Image des (b) Coupe correspondantes (c) Images de res-
indices des maxi- semblance avec X
mums de I’

FiG. 4.3 Calcul de la corrélation croisée pour retrouver le décalage temporel au sein
d’une image.

a 10 pixels, Y1 de 11 a 15 pixels, Y2 de 15 a 25, et Y3 de 25 a 30). Le résultat du calcul
de I’'image des maximums est affiché a la figure 4.3 et montre qu’il est possible dans le

cas parfait de retrouver la dynamique temporelle dans I’'image.

4.2.2.2 Méthodes d’estimation de sources

Le but de 1’application de ces méthodes est toujours de déterminer 1’évolution tempo-
relle ainsi que la surface caractéristique de la réponse. Elles ont été utilisées plus parti-
culierement lors des premieres expériences pour lesquelles le signal était plus difficile-
ment exploitable de manicre directe.

Nous construisons un ensemble de variables aléatoires et un ensemble associé d’observa-
tions : une variable aléatoire est définie par la valeur de la variation de 1’absorbance pour
un temps t donné soit AA(t), dont une observation, notée dans la suite (;);<n, est cette
variation en un point de I’image. A chaque variable aléatoire est donc associé un nombre
d’observations égal au nombre dé points sélectionnés. Cette sélection est aléatoire afin

de limiter la taille des données a traiter et le temps de calcul.
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Le principe de la méthode d’estimation de sources est de supposer que les vecteurs obser-
vations (;);<, sont des combinaisons linéaires de n autres vecteurs, les vecteurs sources

(8i)i<n que nous souhaitons déterminer.
Vi S n,T; = ;151 + @982 + ... + Qi Sn (47)

Notons A la matrice de mélange constituée par les coefficients a;;, X et S les matrices
dont les colonnes respectives sont les vecteurs observations et les vecteurs sources, puis
écrivons le probleme sous sa forme matricielle : X = A S. Nous souhaitons alors trou-
ver a la fois A et S. Pour cela, deux méthodes classiques d’analyse multivariée sont
utilisées : la décomposition en composantes principales (ACP) et la décomposition
en composantes indépendantes (ACI) qui différent par les propriétés supposées des

sources.

4.2.2.2.1 Analyse en composantes principales Dans le cas de 1’analyse en compo-
santes principales, le choix de la matrice vise & maximiser la décorrélation des sources,
les composantes principales, qui sont notées dans ce paragraphe (U, Us,..., Uy). La des-
cription du principe de 1’analyse en composantes principales est tirée de Flury (1988).
Elles vérifient chacune :

Ui = a/X (4.8)

tel que la variance de U soit aussi grande que possible et que |la|| = aa’ = 1. Cette
contrainte sur a vise a définir le probléme (4.8) en ne considérant pour U; que des com-
binaisons linéaires normées des vecteurs observations.

La variance de U;, que nous cherchons a4 maximiser, s’exprime par : Var(U;) = Var(a’X)
= a'V a, avec ¥ la matrice de covariance de X, définie par ¥ = E[XX’]. La matrice de
covariance U est une matrice réelle symétrique et il existe donc, d’apres le théoréme de

décomposition spectrale, une matrice orthonormale B et une matrice diagonale A qui
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vérifient U = BA B’ et B'UB = A. L’ensemble des coefficients diagonaux de A sont
notés (\;)i<n et sont classés dans I"ordre croissant : Ay < Ay <...< )\,. B étant une ma-
trice orthonormale, ses vecteurs colonnes (by, bs, ..., b,,) forment une base de I’espace
"™ et constituent les vecteurs propres de ¥, associés aux valeurs propres (A;)i<n. En

notant (¢, ..., ;) les coordonnées de a dans cette nouvelle base,

a = a1by + agbs + ...a,b, = bo 4.9

En reprenant I’expression Var(U,), et en utilisant les différentes propriétés énoncées ci

dessus,

var(U;)) = d'Pa

IA
>
o,
INgE
Q
=N

var(U) < X\ (4.10)

Ainsi, la contrainte aa’ = Y7_) a?:l garantit que la variance est bornée par \;. Cette
borne est atteinte lorsque o = 1 et que Vj # 1, o; = 0, soit pour a = b;. La premiere
composante principale est donc :

Uy = b, X (4.11)

Le calcul des autres composantes principales est soumis a la fois & la maximisation de
leur variance propre et a la décorrélation avec les composantes déja déterminées. Pour le
calcul de la k™ composante U}, nous voulons donc trouver a qui maximise a’Ua sous

la condition aa’ = 1, tout en s’assurant de plus que (Vj < k, Corr(Ug, U;) = 0), c’est &
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dire que : Vj < k, o/U3; = 0. Or, comme Vj < k, 3; est un vecteur propre de ¥,
Vi < k‘,\I/ﬂJ = /\jﬁj 4.12)

et par conséquent Vj < k,a’f; = 0, c’est 4 dire que a est orthogonal aux vecteurs

(8;)j<k et que donc Vj < k, a; = 0. La variance de Uy, est alors égale a :

var(U) = war(d X)

"

= 249
7=1
n

= > No
i=k

n
)‘k Z OLJ2
ji=k

var(Ug) < Xk (4.13)

IA

De méme que pour le calcul de la premiere composante, la variance atteint son maximum

lorsque a = by,. La k™ composante principale est donc :

U, = b.X (4.14)

La base de I’espace des composantes principales est formée par les colonnes de B, ma-
trice de passage entre la matrice de corrélation de X et la matrice diagonale correspon-
dante. Les vecteurs U, forment eux les composantes principales de X et constituent les
sources que nous voulions estimer. La décomposition en composantes principales uti-
lise la fonction Matlab princomp qui retourne les vecteurs de base by, les composantes

principales Uy, et les valeurs propres de la matrice de covariance de X.

4.2.2.2.2 Analyse en composantes indépendantes Le but de I’ACI est de maximiser

I’'indépendance des vecteurs sources et non plus leur simple décorrélation. Cette nouvelle
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hypothese est plus forte puisque la décorrélation est une condition nécessaire mais non
suffisante a I’indépendance. Mathématiquement et d’apres Cardoso (2002), la formula-
tion du probleme de maximisation de I’'indépendance des sources consiste a trouver la

matrice de séparation W telle que :
W = minJ(A™1X) (4.15)

avec S(Y) une mesure de la dépendance des coordonnées d’un vecteur aléatoire Y . Cela

garantit, si une solution existe, que les vecteurs y = w'X :

U1 (f) = wuxl(t) + ’wlgl’g(t) + ...+ wlnxn(t)

yg(t) = W91 (t) + ’lUQQCCQ(t) “+ ...+ wgnIL'n(t)

Yn(t) = wuzi(t) + wpoa(t) + ... + Wipy(2) (4.16)
soient les plus indépendants possible. On obtient alors que :
Y(#)=WX({t)=WAS(t) = ZS(t) 4.17)

L’algorithme utilisé (FastICA), développé sous Matlab par 1’'un des laboratoires (CIS)
du Département d’informatique de 1’Université Technologique d’Helsinki en Finlande,
est décrit dans les articles Hyvarinen and Oja (1997); Hyvarinen (1999) et est dispo-
nible a I’adresse http ://www.cis.hut.fi/projects/ica/fastica/. L’information mutuelle sert
de mesure de dépendance et est minimisée par un algorithme de point fixe qui ne sera
pas détaillé dans ce travail. Il se limite a expliquer la mesure utilisée par les auteurs.

L’entropie d’une variable aléatoire Y représente la quantité d’information acquise par

son observation. Elle est définie a partir de sa fonction de répartition f(y) = P(Y=y)


http://www.cis.hut.fi/projects/ica/fastica/
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selon :

H(y) = = [ fw)in(f(y))dy (4.18)

Or, I’entropie d’une variable aléatoire gaussienne est maximale parmi toutes les autres
variables aléatoires de variance égale. Ainsi, I’entropie peut servir de mesure du ca-
ractére non gaussien de sa distribution. Nous allons maintenant relier la notion de non
gaussianité avec le concept d’indépendance. D’apres le théoreme central limite, la somme
de n variables aléatoires indépendantes converge vers une gaussienne lorsque n tend
vers I’infini. La somme de deux variables aléatoires a une distribution intuitivement plus
proche d’une loi gaussienne que n’importe laquelle des variables aléatoires originales. Le
signal y; étant une combinaison linéaire des (s;(t));<n d’aprés (4.17), sa ressemblance
avec une gaussienne est minimale s’il est égal a I’'une des composantes indépendantes.
En effet, s’il n’était pas égal a I'un des (s;(t))i<n, il pourrait s’exprimer comme une
combinaison linéaire des (s;(t))i<n, puisque ces derniers forment une base de I’espace,
et ressemblerait davantage a une gaussienne.

La fonction suivante définit une mesure de ressemblance gaussienne nulle pour une va-
riable aléatoire gaussienne et positive autrement, et peut donc servir de mesure d’indépen-
dance : plus une variable aléatoire est indépendante des autres variables, plus cette me-

sure est grande. Elle est appelée négentropie :
J(yi) = H(ygauss) — H(ys) (4.19)

avec Ygquss UNE variable aléatoire gaussienne ayant la méme variance que y;. Cette ex-

pression est approchée par :
J(yi) = c[B(G(y) — E(GW)))? (4.20)

Avec c¢ une constante, F/ la moyenne de la variable aléatoire, G une fonction non qua-

dratique appelée fonction de contraste, et v une variable aléatoire gaussienne norma-
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lisée. Pour estimer une composante indépendante, I’algorithme FastICA maximise la

négentropie du vecteur w’' X .

4.2.2.2.3 Projection des composantes Les composantes obtenues sont séparées se-
lon qu’elles semblent appartenir au signal recherché ou a d’autres fluctuations physiolo-
giques.

Dans le premier cas, le décours temporel estimé correspond directement a 1a composante
et la carte d’activation 2 la projection de la matrice des variations sur le vecteur de base
¢; correspondant :

f)i - <X, C¢> C; (421)

Dans le second cas, on cherche a supprimer I’influence des composantes indésirables.
Dans la base des (¢;)i<n, le décours temporel en n’importe quel point (i, j) de 'image

s’écrit :
V(i,7), X(4,7) = Pi(i,5) X c1 + Po(4,5) X ca + ... + Po(i, j)cy, (4.22)
et supprimer la k®™ composante permet d’estimer la matrice d’absorbance débruitée X :

—

(i, 7), X(1,5) = X(i,5) = Pe(i, j) X cx (4.23)

4.3 Analyse des données en stimulation continue

4.3.1 Principe

Le protocole de stimulation continue a été expliqué a la partie 3.4. Son but est de per-
mettre de visualiser la réponse dans le domaine de Fourier en isolant les événements qui

apparaissent a la méme fréquence que la stimulation. Chacune d’elle est suivie par une
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augmentation de 1’absorbance et une diminution de I’intensité qui devrait intervenir par
conséquent de maniere également périodique, suivant la méme période que la stimula-
tion. En chaque point de I’image, nous calculons la transformée de Fourier discréte de
I’évolution temporelle de I’intensité sur 15 minutes qui s’écrit en chaque point (X, y) en

—2mi

fonction de wy = e™~

N .
TF(L,)(k) = 3 Ly, ()wi V¢ (4.24)
j=1
= |TF(I,,)| e*TFU=w) (4.25)

Le signal enregistré est issu a la fois de la réponse hémodynamique hrf(t) répétée toutes
les T = 6.4 s, a laquelle s’ajoute le bruit physiologique de respiration et de battement
cardiaque b, et b, intervenant a des périodes respectives T, et T,, ainsi que le bruit de la

caméra supposé blanc : bg,,,. Nous obtenons donc le signal :

—+o0 +o0

Sty =hrf(t) » > o(t—nT)+box Y 6(t—nT).
o o0 o
+ bpx D 0t —nTy) + beam

De plus, la durée de I’acquisition étant limitée a Ty, = 15 min, le signal précédant est
multipli€ par un rectangle de largeur T,.,. La transformée de Fourier du signal enregistré,

en omettant les constantes multiplicatives consécutives, est :

400 n 400 n
TFs(v) = [TFh,nf(V) X Z (v — —:I—;) + b, X Z o(v — -T—)
400
+ bx > v %) + beam] * sinc(wu%)

n=-00 r
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4.3.2 Spectre de Fourier

Comme la fréquence d’acquisition de la caméra est inférieure a la fréquence des bat-
tements cardiaques, le pic correspondant ne sera pas visible sur le spectre. De plus, le
spectre de Fourier est calculé en moyennant les densités spectrales de puissance sur une
région particuli¢re de la moelle afin de limiter le bruit de la caméra. Enfin, comme la
durée de I’acquisition est grande en comparaison de la fréquence d’acquisition, la lar-
geur de la gaussienne est suffisamment petite pour ne pas avoir besoin de la prendre en

compte. Ainsi, le spectre de Fourier représente :

+00 n +o0 n
TFs(v) =TFus(v) x 3 0v—)+box 3 6(v=)

n=-—0oQ TS n=-—-o00 T

Ainsi, le signal sera principalement constitué de la transformée de Fourier de la réponse
hémodynamique échantillonnée a la fréquence de stimulation et de celle de la respiration

échantillonnée a la fréquence de la respiration.

4.3.3 Images de phase et d’amplitude

Dans le domaine de Fourier, la phase est reliée a I’information temporelle puisque plus
la phase en un point est faible, plus le phénomene en ce point intervient en avance. Ainsi,

si un événement se produit £y avant t, la transformée de Fourier devient :
TF(Ipy)t-to =TF(Iyy) ¥ e~ 2rtof _ \TF (I )] X AT F(Ixy)t)—2mto f) (4.26)

et la phasc est diminuée de 27ty. L’amplitude renseigne sur I’appartenance d’un point &
la zone d’activation : si I’amplitude a la fréquence de stimulation en un point est signi-
ficativement différente de zéro, cela signifie que la valeur de I'intensité réfléchie en ce

point est modifiée de maniere synchrone avec la stimulation. En outre, plus la variation
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est élevée, plus I’amplitude sera importante.

Les images de phase et d’amplitude sont alors déterminées pour la fréquence de stimu-
lation. En combinant les deux images, comme nous I’avons déja expliqué pour les cartes
de corrélation croisée, cette technique permet de déterminer les zones d’activation ainsi

que les occurrences temporelles de I’activation en chaque point.

Résumé : Nous disposons ainsi de plusieurs méthodes d’analyse qui peuvent s’ appliquer
aussi bien aux données d’imagerie optique que d’imagerie par speckle, et permettent
soit de faire ressortir le signal recherché par rapport au bruit, soit d’identifier les ca-
ractéristiques spatiales et temporelles des variations. Les résultats de ces techniques se-
ront énoncés dans la prochaine partie. Elle décrira également dans un premier temps les

tests qui nous ont permis de valider le fonctionnement de notre systeme.
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CHAPITRE 5

VALIDATION DU SYSTEME ET RESULTATS INITIAUX

Le systeme et les procédures d’analyse de données décrits précédemment ont été entiere-
ment congues dans le cadre de ce travail. Avant de lancer des mesures in vivo, il importait
de valider son bon fonctionnement et la validité de I’approche d’analyse proposée a
la fois en imagerie optique et en imagerie par speckle. Ce chapitre présente les tests

effectués.

5.1 Validation du systéme

5.1.1 Test du systeme d’imagerie optique

Nous avons testé la capacité du systeme d’imagerie optique a enregistrer des variations
d’intensité de tres faible amplitude. Cette étape de validation, déja utilisée et décrite
dans Grinvald et al. (1999), est nécessaire avant d’entamer les expériences animales. Les
variations en intensité seront produites par I’illumination d’une diode (1) dont la puis-
sance est réglée de telle maniere que le maximum de la plage dynamique de la caméra
soit utilisé lorsqu’elle est directement observée. Un atténuateur optique (1/100) est placé
devant cette diode (1), puis I’ensemble est éclairé par la diode (2) que nous souhaitons
tester, & nouveau de telle maniere que ’ensemble de la plage de la caméra soit utilisé.
Ainsi, dans le cas ol la diode (1) située sous I’atténuateur est allumée, nous enregistrons
une différence d’intensité de 0.01 par rapport au cas ou elle est éteinte. Cette différence
correspond a ’ordre de grandeur des signaux que nous nous attendons a imager. La

figure 5.1 montre les résultats obtenus. Méme si le simple affichage des variations rela-
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() (b) (©)

FIG. 5.1 Test du systéme d’imagerie optique. (a) Images de la diode sans atténuateur
optique. (b) Carte des variations enregistrées. (c) Résultat obtenu apres traitement mor-
phologique.

tives ne permet pas de retrouver exactement la position de diodes, un simple seuillage
suivi d’une opération d’ouverture inverse morphologique, qui permet de sélectionner les
régions dont les pixels sont écartés d’un espace inférieur a la taille de 1’élément structu-
rant, y suffit.

Cette validation du systéme ne permet cependant pas de tenir compte des bruits phy-
siologiques qui, de part les observations faites au fur et a mesure des expériences, sont
les principaux facteurs limitant ce type d’imagerie. Seule une étude animale validera

définitivement 1’utilisation de notre systéme.

5.1.2 Test du systeme d’imagerie par analyse du speckle

Le principe de ’imagerie par speckle a été validé par trois expériences : une expérience

in vitro et deux expériences in vivo.

Validation in vitro : Nous faisons circuler un mélange de sang et de produit anticoa-
gulant dans un catheter de diametre interne égal & 0.58 mm. La vitesse est générée par
un pousse seringue €lectrique. Nous avons effectué deux acquisitions, la premiere pour
une vitesse nulle et la seconde pour une vitesse de 1 mm.s™?, afin de vérifier que I’ima-

gerie par speckle permet de distinguer ces deux états. Nous pouvons déja remarquer
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FIG. 5.2 (a) Photo du catheter sous lumiere blanche. (b) Images brutes de speckle pour
un flot nul ou égal 2 1 mm.s~1. (b) et (c) Cartes des vitesses correspondantes obtenues 2
partir du calcul du contraste spatial (c) ou du contraste temporel (d).

sur les images brutes que le flou est moins important dans le tuyau lorsque le flot est
nul (Figure 5.2(b)). Cette observation est confirmée par la détermination des cartes des
vitesses, calculées a partir du contraste spatial (Figure 5.2(c)) et du contraste temporel
(Figure 5.2(d)), puis affichées dans les deux situations avec la méme échelle de cou-
leur. I’augmentation de vitesse dans le tuyau est clairement identifiée, ce qui permet
de valider cette premiere étape. L’inverse du temps de corrélation dans le tuyau, évalué
approximativement a 5 x 10* s71, permet de déterminer une valeur de la constance a
caractéristique a partir de la longueur d’onde du laser utilisé (780 nm) et de la vitesse
moyenne supposée des particules (1 mm.s™1). Elle est du méme ordre de grandeur que

celle donnée dans Richards and Briers (1997).

1
¢ = VKo
~ 5.10* x 780.107°
“ T T 10%xon

a = 6.2
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F1G. 5.3 Images de contraste spatial (5x5) avant (a) et aprés (b) grattage du dos de la
main. (¢) Carte des variations relatives.

Validation in vivo : Son principe s’inspire de I’ article de Briers (2007) et vise a vérifier
la possibilité de mesurer les variations de la vitesse sanguine au sein de la microvascu-
lature subcutanée. Son principe est simple : gratter le dos de la main crée une inflamma-
tion locale, donc une augmentation du débit sanguin que nous souhaitons localiser. En
présentant a la figure 5.3 les cartes de contraste spatial moyennées et obtenues a partir
de deux séries de cinq images prises respectivement avant (a) et apres (b) le grattage,
permettent d’identifier la zone dans laquelle le contraste a diminué et la vitesse san-
guine a augmenté. Cette expérience nous a donc permis de valider 1’utilisation in vivo de
I’imagerie par speckle pour déterminer un changement local de la vélocité sanguine. On
peut également souligner le fait que ces changements sont intervenus sous la surface de
la peau et qu’ils peuvent par conséquent étre détectés malgré 1’atténuation relative a la

propagation dans les tissus.

Segmentation des vaisseaux : La moelle épiniere a été éclairée par le laser, puis une
série d’images a été acquise par la caméra CCD. La figure 5.4 présente la carte de
contraste spatial et la carte des vitesses calculées a partir de I’une de ces images, et
permet de distinguer clairement la veine centrale dans laquelle la vitesse sanguine est
la plus €levée. De plus, la figure 5.5(a) met en évidence la précision atteinte par les
cartes de contraste temporel construites a partir de dix images brutes. On note sur les

figures 5.5(b) et 5.5(c) I'importance d’utiliser un échantillonnage non linéaire du temps
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(a) (b) (©)

F1G. 5.4 (a) Image de speckle résultante de I’illumination de la moelle par un laser. (b)
Image de contraste spatial calculée pour une fenétre de 5x 5 pixels. (c) Image de vitesses
construite par inversion de la relation entre le contraste et la vitesse selon I’équation
(2.14).

de corrélation du speckle pour calculer les cartes de vitesses afin de conserver une bonne
résolution des vitesses élevées. La figure 5.5(d) montre que la segmentation de la veine
centrale spinale, obtenue par seuillage de la vitesse, concorde presque parfaitement avec

I’anatomie de la moelle.

5.2 Etude préliminaire

Le but de cette étude préliminaire est d’explorer I’espace des parametres de stimulation
et de détection afin de déterminer les parametres optimaux pour les études subséquentes.
L’approche initialement adoptée est donc moins structurée. Les parametres d’acquisition
ont été modifiés au fur et a mesure des expériences afin d’explorer ’ensemble des pa-
rametres.

Un total de douze expériences a été initialement mené entre aofit et décembre 2007.
Les expériences pendant lesquelles le rat est mort prématurément n’ont pas été prises

en compte. Le tableau présent€ en annexe I résume ces expériences. Sur les douze
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FIG. 5.5 (a) Image de contraste temporel construite a partir de dix images brutes. (b)
Image de vitesse calculée avec un échantillonnage linéaire du contraste lors de I’inver-
sion de I’équation (2.14). (c) Méme image calculée avec un échantillonnage logarith-
mique. (d) Résultat de la segmentation superposé a 1’image anatomique de la moelle
épiniere.

rats utilisés, cinq ’ont été pour le nerf tibial, trois pour le nerf péronéal, trois pour le
nerf médian, six pour le nerf sciatique et cinq pour les voies descendantes de la moelle
épiniere. Un rat a pu servir a I’étude de plusieurs stimulations. Les deux protocoles (bloc
et continu) ainsi que les deux analyses associées ont été utilisés. En présentant certains
des résultats obtenus, nous montrerons tout d’abord la possibilité d’imager la réponse
hémodynamique dans la moelle. Ensuite, en analysant I’ensemble des expériences réali-
sées, nous établirons les parametres a utiliser afin de garantir le meilleur “rendement”

des résultats.

5.2.1 Exemple de résultats

5.2.1.1 Stimulation par blocs

L’exemple présenté dans ce paragraphe est issu de 1’expérience R7E3, pour laquelle

nous avons appliqué une stimulation par blocs de 0.09 mA. Le rat est anesthésié grace
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au mélange Kétamine/Xylazine. Le décours temporel des variations relatives d’intensité
illustré 2 la figure 5.7 montre que la variation maximale est de 107, ce qui confirme
la faible amplitude des changements d’intensité. L’allure générale de 1’évolution de la
réflectance correspond a I’évolution attendue de la concentration en déoxyhemoglobine
(HbR), notamment le deuxieéme pic a cinq secondes qui est relié au flush sanguin dont
I’origine physiologique a été décrite a la partie 1.1.1.2. Le premier pic négatif est ce-
pendant plus problématique et correspond davantage a un artéfact relié a la stimulation

électrique qu’a une diminution réelle de la concentration associée a I'initial dip.

Identification du flush sanguin Le flush sanguin entraine la diminution de la concen-
tration en HbR et par conséquent I’augmentation de la réflectance définie par !—I‘Oﬁ L affi-
chage des évolutions spatio-temporelles des variations a la figure 5.8 permet tout d’abord
de vérifier la propriété d’ipsilatéralité de I’activation neuronale, puis de remarquer que
les variations de concentration sont maximales au niveau des veines latérales situées a
proximité de la zone d’activation, et au niveau de la veine centrale. Cela s’ explique par le
fait que les veines drainent le sang depuis la zone activée et integrent donc les variations
de I’ensemble de la zone. En conséquence, méme si la veine centrale ne reflete pas di-
rectement la réponse hémodynamique, on peut supposer que I’étude de son décours tem-
porel (Figure 5.6) permet également de quantifier la réponse. Ce décours est néanmoins
déformé par rapport & celui évalué dans la ROI. La comparaison du spectre de Fourier
du décours dans la veine avec celui dans la ROI montre que la réponse veinale est plus
sensible a 1a respiration, caractérisée par une fréquence de 1.33 Hz (correspondant & un
rythme respiratoire de 80 battements par minute) et dont la deuxieéme composante est
visible 2 2.66 Hz. Le pic de la réponse veinale arrive a 7 s, contre 5 s pour la réponse
dans la ROL Ce retard de 2 s entre les deux variations maximales peut étre interprété
comme le temps de propagation du changement de concentration sanguine entre la zone
d’activation et la veine. La carte de corrélation croisée illustre ces différences pour 1’en-

semble de I'image (Figure 5.9(a)). Les changements de concentrations affectent tout
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FIG. 5.6 Décours temporel filtré de la réflectance ‘71 (a) moyennée sur une zone
sélectionnée dans la veine centrale (b). (c) représente la FFT de ces variations.
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F1G. 5.7 Décours temporel filtré de la réflectance I—;Oi‘l (a) moyennée sur une zone latérale
(b) de la moelle correspondant a une activation. (c) représente la FFT de la réponse
hémodynamique estimée.

d’abord la région activée colorée en rose, puis les veines latérales en bleu, puis gagnent
progressivement la veine spinale centrale avant d’étre expulsés environ quatre secondes
apres le début de I’activation. Cette distribution temporelle, pondérée par la force de la
réponse, permet donc d’identifier la zone d’activation en rose et en bleu. La localisation
de la région est de plus confirmée par le calcul de la carte de corrélation (Figure 5.9(b))

déterminée a partir du décours temporel présenté a la figure 5.7.
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F1G. 5.8 Evolution spatio-temporelle de la réflectance I%OIQ pour des valeurs supérieures
a 10° et pour un temps post stimulus compris entre 0 et 14 s.
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FI1G. 5.9 (a) Carte de corrélation croisée dont la couleur code 1’échelle temporelle, et
I’intensité le maximum de la corrélation croisée entre le décours de la figure 5.7 et le
décours temporel en chaque point. (b) Carte des coefficients de corrélation simple entre
ce méme décours et le décours temporel en chaque point.

Artéfact de stimulation ou initial dip? Ce point est essentiel puisque ces deux événe-
ments interviennent dans la méme fenétre temporelle.

Le premier indice sur lequel nous pouvons nous baser pour répondre a cette question
est la localisation spatiale de la diminution de la réflectance. Alors que I’initial dip est
spatialement limité a une région correspondant a la zone d’activation identifiée grace au
flush sanguin, I’artéfact de stimulation affecte I’ensemble de la moelle. Il est néanmoins
principalement visible sur la veine centrale étant donné la différence de contraste avec
la surface blanche. La figure 5.10(c) illustre les zones dont les variations par rapport au
baseline entre O et 1 s sont les plus importantes, et montre que le pic enregistré entre
O et 1 s estddaun artefact de stimulation plutdt qu’a la présence d’un initial dip. Le
second indice est le temps d’arrivée de I'initial dip, puisque si le maximum des varia-
tions arrive apres la premiére seconde, il ne peut pas s’agir d’un artéfact. I’analyse du
décours filtré ne permet pas de distinguer la réponse hémodynamique de 1’artéfact de
stimulation (Figure 5.10(a)). En effet, malgré son efficacité a supprimer presque totale-
ment le bruit physiologique, il est inefficace dans ce cas puisqu’il s’agit d’un événement

ponctuel et non périodique. Cependant, les techniques d’isolation de sources, décrites
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F1G. 5.10 (a) Décours brut des variations de réflectance dans la ROI. (b) Méme décours
apres filtrage de Chebishev. (c) Localisation spatiale du pic initial. Les variations
inférieures a -4.10~7 sont affichées en superposition de 1’image anatomique.

au paragraphe 4.2.2.2, permettent d’isoler 1’artéfact plus efficacement. La figure 5.11
expose les résultats obtenus par ’analyse en composantes indépendantes a partir des
points sélectionnés dans la méme ROI que précédemment. La premiere composante cor-
respond a I’artéfact de stimulation que nous souhaitons supprimer (Figure 5.11(a)). Le
nouveau décours temporel sur la région d’intérét (Figure 5.11(c)) est calculé en appli-
quant I’équation (4.23). L’artéfact a été supprimé mais, en comparant plus attentivement
le résultat obtenu avec le décours temporel initial, on remarque que 1’amplitude du pic
correspondant au flush sanguin est diminué d’environ 2 x 1077, mais aussi que la com-
posante de I’artéfact n’est pas strictement nulle au dela de la premiere seconde. Par
conséquent, cette analyse n’a pas permis d’isoler complétement les variations dues a la
réponse hémodynamique de celles relatives a I’artéfact de stimulation. Ainsi, il faut por-
ter attention lors de I’expérience a 1’état de paralysie de I’animal afin d’éviter la présence
de ces artéfacts, que méme des techniques plus poussées de débruitage par estimation de

sources n’ont pas permis de supprimer totalement.
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FIG. 5.11 (a) et (b) Premiére composante initiale déterminée par ICP. (c) et (d) Résultat
de la suppression de cette composante sur le décours temporel dans la ROIL.

5.2.1.2 Stimulation continue

Sur le méme animal, nous avons utilis€ le protocole de stimulation continue décrit au
paragraphe 3.4. Le spectre estimé sur la méme ROI que précédemment est illustré a
la figure 5.12 et permet d’identifier clairement le pic correspondant 2 la fréquence de
stimulation f = 6.12 = 0.1560 Hz mais aussi cinq autres harmoniques (0.3120, 0.4680,
0.6240, 0.7814, et 0.9374 Hz) qui correspondent a la multiplication de la transformée
de la réponse hémodynamique par le peigne de Dirac comme nous 1’avons expliqué a la
partie 4.3.2. Retrouver la réponse hémodynamique par cette méthode est limité a la fois
par le niveau de bruit qui empéche de détecter davantage d’harmoniques du signal, et par
la trop faible fréquence de stimulation qui impose une échantillonnage insuffisant de la
transformée de Fourier. Cette derniére ne peut cependant pas étre augmentée puisqu’elle
est contrainte par le temps nécessaire a la réponse hémodynamique pour revenir a son
état de repos apres chaque stimulation. On retrouve également sur le spectre le pic de
respiration a f = 1.30 Hz. Nous avons calculé les images de phase et d’amplitude a la
fréquence de stimulation. Ces cartes sont illustrées a la figure 5.13. La précision de la
carte des phases est supérieure a celle des amplitudes et permet de distinguer clairement
la veine spinale centrale et la région activée. L’image des phases permet ainsi d’isoler la
surface d’activation en sélectionnant les zones dont le retard temporel est compris entre

0 et 2.3 s (Fig 5.13(c)). La veine centrale affiche quant a elle un retard compris entre 4
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F1G. 5.12 (a) Amplitude du spectre de Fourier estimé. Les cercles en rouge sont les
pics correspondant au harmoniques de la réponse hémodynamique. (b) Transformée de
Fourier inverse calculée a partir des pics sélectionnés précédemment.
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5.2.2 Comparaison des deux techniques

Les deux techniques (en blocs et en continue) ont donc permis de mettre en évidence la
possibilité d’enregistrer la réponse hémodynamique dans la moelle épiniere. La stimu-
lation par blocs permet d’afficher les variations spatiotemporelles, d’estimer la réponse
hémodynamique, de caractériser la zone d’activation, mais aussi de déterminer la pro-
pagation des variations de concentration au sein de 1’image. Nous pouvons comparer les
surfaces d’activation obtenues par stimulation continue (Figure 5.13(c)) et par stimula-
tion par blocs (Figure 5.9(b)) et constater que méme si les zones ne se correspondent pas
tout a fait, elles désignent essentiellement la partie gauche de 1a moelle, principalement
vers la queue de I’animal. En outre, la propagation des variations de concentration cal-
culée par I’analyse de la phase en stimulation continue concorde avec celle déterminée
par la corrélation croisée en stimulation par blocs. En effet, les deux techniques per-

mettent de mettre en évidence 1’expulsion du sang par la veine spinale supérieure avec
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FIG. 5.13 Images représentant en chaque point I’amplitude (a) et la phase convertie en
secondes (b) de la transformée de Fourier prise a la fréquence de stimulation (0.1562
Hz). (c) Segmentation et identification de la zone d’activation par sélection de la phase
(0<t<2.30).

des temps relatifs a ’activation comparables et de I’ordre de trois secondes.

Par contre, la stimulation continue, méme si elle repose sur une analyse plus originale
et que des résultats cohérents avec la stimulation par blocs ont été obtenus, ne permet
pas d’obtenir le décours temporel de I’activation et a donc un intérét plus limité. Nous
n’avons pas réussi a estimer le temps post stimulus pour lequel I’activation est maximale
en utilisant cette méthode. C’est pourquoi nous avons privilégié dans la suite du travail

I’analyse classique de la stimulation par blocs.

5.2.3 Conclusions de I’étude préliminaire

Dans le paragraphe précédent, nous avons démontré sur un exemple précis la possibilité
de déterminer par imagerie optique les caractéristiques spatiales et temporelles de la
réponse hémodynamique dans la moelle. Plusieurs expériences ont été menées et leurs

parametres d’acquisition sont présentés en annexe 1. L’instabilité des résultats obtenus
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nous a poussés a limiter I’ensemble des parametres pouvant rentrer en jeu et a choisir
des protocoles chirurgical et expérimental plus systématiques, ainsi qu’a améliorer le

systeme d’acquisition.

Chirurgie : Les changements chirurgicaux apportés concernent principalement le retrait
de la dure mere et le choix de I’anesthésique. La dure mere est une couche de protection
recouvrant I’ensemble du systéme nerveux central et donc la moelle épiniere. Lors de la
premiere phase de I’étude, elle était systématiquement enlevée afin de limiter la diffrac-
tion lumineuse et d’augmenter la profondeur de pénétration de la lumiere dans les tissus.
Cependant, enlever la couche protectrice ne permet pas de nettoyer la moelle dans le cas
ou du sang, issu des muscles latéraux, se répand sur la surface. De telles situations nous
ont conduits 2 laisser la dure mere intacte pendant les expériences. Concernant le choix
de I’anesthésiant, comme nous I’avons déja souligné a la partie 3.5, le produit utilisé joue
un rdle important dans I’amplitude de I’activation. Nous avons donc décidé de changer
d’anesthésiant et d’opter pour I’alphachloralose. En outre, comme nous I’avons vu au
paragraphe 5.2.1.1, il est essentiel de s’assurer de la paralysie de I’animal au moment de

la stimulation, afin de ne pas perdre I’information portant sur 1’initial dip.

Stimulation : La premiere conclusion a la lecture du tableau récapitulatif présenté a 1’an-
nexe I est que seule 1a stimulation des nerfs sciatiques a permis d’obtenir des résultats
de maniere suffisamment réguliére. Pour une expérience, nous avons également détecté
une activation apres I’excitation des voies descendantes, mais cette derniere n’était pas
localisée. Nous avons donc décidé de limiter I’étude au nerf sciatique. Nous avons de
plus opté pour une intensité de stimulation supérieure a 0.03 mA, ce qui correspond au
threshold musculaire pour une stimulation de 1 ms et a quatre fois le threshold mus-
culaire pour une stimulation de 10 ms. Les intensités fixées pour I’étude sont de 0.03,

0.045, 0.06 et 0.09 mA.

Modifications générales : Le programme d’acquisition sous Labview a été modifié pour
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augmenter la fréquence d’acquisition des images et pour permettre 1’utilisation de plu-
sieurs longueurs d’onde d’éclairage. Alors que la fréquence maximale précédente était
de 8 Hz, elle atteint maintenant 15 Hz, et permet d’ utiliser jusqu’a trois longueurs d’onde
différentes. De plus, la longueur d’onde principalement utilisée pour les expériences a
été également modifi€e. Alors que nous utilisions une diode orange a 609 nm, nous
avons opté pour une diode plus puissante et moins focalisée afin d’obtenir un éclairage
plus uniforme de la surface de 1a moelle. Cette diode a une longueur d’onde d’émission
de 637 nm. Le nouveau rapport entre les coefficients d’extinction de HbR et de HbO est
de P'ordre de 9 contre 6 auparavant. Les deux autres diodes éclairent dans le vert a 540
nm et dans le jaune a2 587 nm. Nous avons également choisi des fixations plus rigides de

la caméra et de la lumiere afin de limiter les vibrations.

Une fois ces modifications apportées et I’ensemble des parametres expérimentaux fixés,
une s€rie d’expériences plus rigoureuses a été réalisée. Les résultats obtenus ont fait1’ob-
jet d’un article, déposé en soumission en mai 2008 & Neurolmage (Elsevier) et présenté

dans le chapitre suivant.
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CHAPITRE 6

ARTICLE 1 : CHARACTERIZATION OF THE HEMODYNAMIC AND
METABOLIC RESPONSE IN THE IN VIVO RAT LUMBAR SPINAL CORD
BY INTRINSIC IMAGING

Ce chapitre est constitué€ par ’article portant le méme nom, soumis a Neurolmage en
mai 2008, et dont les co-auteurs sont Eric Beaumont, Simon Dubeau et Fédéric Lesage.
Ce document présente les résultats obtenus lors d’une étude de groupe menée sur la
détermination de la réponse hémodynamique dans la moelle épiniere. Apres avoir rap-
pelé les principes de I'imagerie optique et speckle et avoir détaillé les méthodes de sti-
mulation et d’analyse, I’ article expose nos principaux résultats, obtenus a partir de 1’ana-
lyse des données fournies en Annexe II. Il aboutit au calcul de la relation de dépendance
entre la réponse et la force de la stimulation, a la détermination de I’évolution temporelle
moyennée de I’activation en fonction de I'intensité, et &4 une estimation des concentra-
tions en HbO, HbR et HbT ainsi qu’a celle de la consommation métabolique associée a

la réponse neuronale (CMRO,).
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6.1 Abstract

Intrinsic Optical Imaging (IOI) is a useful tool to record signals originating from the
entire lumbar spinal cord in small animals. The present study aims to characterize the
hemodynamics of the spinal cord following neuronal activation in the anaesthetized rat
and to study the reproducibility and spatial accuracy of IOl imaging. Single wavelength
optical intrinsic imaging was performed on nine rats using different stimulation inten-
sities with an event related protocol. Results show reproducible responses, localized in
L3-L35, following electrical stimulation of the sciatic nerve. The vascular behavior of the
response as well as an estimate of the relation between the stimulation intensity and the
hemodynamic response is described. Finally, we show that the Cerebral Metabolic Rate
of Oy (CMRO?2) can be estimated with the addition of multi-spectral information and a

measure of blood flow.

6.2 Introduction

Compared to the brain, the metabolic and vascular behavior of the spinal cord has not
been extensively studied with imaging techniques. The small size of the cord, physio-
logical motions and susceptibility artifacts have hampered fMRI studies and clear and
consistent results have only recently emerged (Stroman and Ryner, 2001; Stroman et al.,
2005; Maieron et al., 2007). However, detection is still a challenge even in the pre-
sence of strong stimuli (Malisza et al., 2003; Zhao et al., 2007; Givers et al., 2007;
Brooks et al., 2008). Although electrophysiology can provide partial information on the
underlying ncuronal activity, it cannot resolve large neuronal populations and measure
changes that may occur after injury. Approximately 12 000 spinal cord trauma happen
each year in North America (System, 2008) and the emergence of new neuronal recor-

ding techniques is crucial in understanding the post traumatic neuronal reorganization of
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the spinal cord. This however can not be done without a characterization of the response
and its reproducibility in normal subjects. Intrinsic Optical Imaging (IOI) has been used
to record spinal cord responses following nerve stimulation in rats but only the initial
dip of the response was measured (Sasaki et al., 2002, 2003). This makes the compa-
rison with fMRI difficult since the latter method rather relies on the local increase of
incoming blood flow and blood volume. Our aim is to extend this previous work with
small animals to spatially and temporally characterize the hemodynamic and blood flow
responses in a group study and to assess their reproducibility. We also aim to charac-
terize the effect of large vasculature on the response given its overwhelming presence
in the cord. Although IOI is invasive compared to fMRI, the increased spatial and tem-
poral accuracy provides useful information in terms of hemodynamic response location
and peaking time. Moreover, we hope that characterizing the hemodynamic response
for a group of normal anaesthetized rats will trigger studies of neuronal reorganization

following spinal cord injury using hemodynamic-based techniques.

Neuronal activation is linked to a vascular-metabolic reaction called the hemodynamic
response consisting of an increase of both blood volume (BV) and blood flow (BF) seve-
ral seconds after stimulation. It is notably regulated by the arterioles dilatation following
the release of vasodilatator substances (Girouard and Iadecola, 2006). Optical imaging
can provide information on both BV and BF and thereby indirectly generate precise
maps of the underlying neuronal activation. For example, variations of BF have been
measured by Laser Doppler Imaging and by Laser Speckle Imaging (Durduran et al.,
2004; Dunn et al., 2001; Li et al., 2006). The rise of BV due to incoming oxygenated
blood flow and its associated increase of oxyhemoglobin (HbO) concentration and de-
crease of deoxyhemoglobin (HbR) can be imaged by I0I (Malonek and Grinvald, 1996;
Luo et al., 2007; Sheth et al., 2003). Hemoglobin components can be separated with
multi wavelength systems (Dunn et al., 2005; Sheth et al., 2004). CMRO; can also be

inferred from the mentioned measurements providing a more direct measure or neuronal
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activation.

The ability of IOI to image the spinal cord of the rat consecutive to median, ulnar and
radial nerves stimulation was demonstrated in Sasaki et al. (2002, 2003). However, this
work was focused on the cervical activation and presented hemodynamic variations in
only the first few seconds following stimulation. fMRI imaging of the lumbar area of the
rat spinal cord consecutive to a sciatic stimulation has been performed in (Malisza et al.,
2003; Lawrence et al., 2004; Zhao et al., 2007). The two last studies aimed at evalua-
ting the relationship between fMRI signal and neural activation, and at studying noxious
versus non noxious neural reactions. Poor spatial resolution was found and the temporal
characteristic of the response was not explored. The cervival region was also studied by
Malisza and Stroman (2002) and Lawrence and Stroman (2007). Some results were also
obtained in the lumbar region of the cat spinal cord in Zhao et al. (2006). However, the
full characterization of the hemodynamic response, in particular the simultaneous BV,
BF and associated CMRO; responses to stimulation have not been imaged before, to our
knowledge. This is a valuable task since the hemodynamic behavior in the spinal cord
is thought to be different from the cortex. In particular Nix et al. (1976) compared the
microflow recovery time in both the cortex and the spinal cord after nerve stimulation or
a hypercapnic challenge and concluded that responses in the spinal cord and in the brain
have different peaking time. fMRI detection techniques are based on a ”canonical’’ res-
ponse to stimuli. Thus providing the right hemodynamic response will certainly increase

sensitivity.

Both motoneurons and interneurons are stimulated by by direct nerve stimulation. The
interneurons account for 97% of the total neurons of the spinal cord (Willis and Cog-
geshall, 1991) and are located closer to the surface in the spinal cord (600 pm for the
rat). Although there is no direct relationship between this number and the hemodynamic
response, previous work on the spinal cord(Sasaki et al., 2002) show that the optical si-

gnal disappears when a synaptic blocker is applied indicating that this technique is more
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sensitive to interneurons.

The purpose of this study is first to quantify and to assess the variability of the spinal
cord hemodynamic response in a group study. The presence of large veins and prominent
vasculature leads us to focus on the temporal variations of the response to better identify
the localization of capillary responses. Also we use the simultaneous measure of BF
and BV to estimate the metabolic CMRO, consumption from the HbO, HbR and BF

evolutions. This is less prone to vascular effects.

6.3 Material and methods

6.3.1 Surgical procedure

All procedures were conducted according to the recommendations of the Canadian Coun-
cil for Animal Care, and were approved by the animal ethics committee of the Hopital
du Sacré-Coeur de Montréal. A total of n=9 female Sprague Dawley rats of 240 to 300g
weight were anaesthetized with isoflurane (5%) and rectal temperature was monitored
and maintained at 37 degree celcius with a heating blanket (Harvard). The sciatic nerve
was isolated either in the left or in the right lower limb and a bipolar stainless electrode
was attached to the tibial nerve. The rats were artificially ventilated (Kent Scientific, CT)
via a tracheostomy using ambient air with a supplement of pure oxygen. Breathing rate
was maintained near 78 cycles/min using a 2ml tidal volume and was set to obtain an end
tidal COs concentration of (31+0.39%). Both heart rate (Nihon Kohder) and CO; level
(Capstar 100) were monitored. The rats were then positioned on a custom made stereo-
taxic frame and a laminectomy was performed to expose lumbar spinal cord segments
from Thoracic 10 (T10) to Sacral 1 (S1). The muscular excitation threshold of the sciatic
nerve was measured with a 10ms pulse. After surgery, isoflurane administration was de-

creased to 2-3 percent and the animals were paralyzed with pancuronium (4mg/kg/h) and
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stimulation

F1G. 6.1 (A) Photography of the chirurgical exposure of the cord.(B) Experimental setup
for the optical intrinsic imaging of the spinal cord during electrical sciatic stimulation.

anaesthized with alpha-chloralose (first a bolus of 50mg/kg, then 25mg/kg/h). Then, 30
minutes was allowed for the animal to stabilize. Mineral oil was added to prevent drying
of the spinal cord and two clamps were used to cancel any movement. The first one was
set on the spinous process at T11 to prevent any longitudinal spinal cord movement in-
duced by breathing. Another set of clamps was used to secure the spinous process at S1.
The surrounding area of the spinal cord was covered with Gelfoam (Pharmacia&Upjohn)

to prevent bleeding.

6.3.2 Material

The imaging setup is illustrated in Fig. 6.1. The images were acquired with a 12 bits CCD
camera (CS3960DCL, Toshiba Teli) having a 1392 1040 resolution and a pixel size of
6.45um. A Labview interface (National Instrument) was used to control the camera,
record images, synchronize the acquisition and the electrical stimulation, and to change
the illumination. A Nikkor Macro lens (f = 50mm) was used to get a sufficiently small
focal depth (= 150um). At the beginning of the experiment, the focus was done on

the surface of the spinal cord using green light to get an anatomical image. The optical

system was then moved down to 600um. Functional images of the unfocused spinal
cord were recorded with a single (637nm) or a multiple flashing illumination (525, 590,
637nm) produced by high power LEDs (Optek Technologies). The illumination was set

so that no part of the spinal cord was under or over saturated for any of the wavelengths.
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FIG. 6.2 (A) Spectral evolution of the HbR and the HbO extinction coefficients, in
mol.L~}, between 450nm and 950nm. (B) Evolution of their ratio. The dotted line indi-
cates its value for the wavelength used for the functional imaging.

For laser speckle imaging, a red 780nm laser was positioned and the camera aperture
was set to 5.6 so that the pixel size matched the speckle size (Briers, 2001; Richards
and Briers, 1997). As the aperture of the camera must be changed between the optical
and speckle imaging, recordings of BV and BF were not executed simultaneously but

instead used the same stimulation protocol. Images were taken at 15Hz and the shutter

speed was 10ms.

6.3.3 Stimulation protocol

Each stimulation onset had a 1s duration and a 19s interstimulus interval. The stimulus
consisted in a 10Hz repetition of a 10ms square current pulse delivered by an electrical
stimulator (WPI). The intensity was fixed depending on the value of the previously mea-
sured threshold. The typical value of the muscular threshold was 8z A and the stimulation

intensities were at 4x, 6x, 8 x and 12 x threshold.

6.3.4 Optical imaging analysis

The evolution of the measured light intensity R is linked by the modified Beer-Lambert
law to the incident light intensity R; and to the absorbance A (Kohl et al., 2000). Here

A depends on the concentration C and the molar extinction coefficient € of the two chro-
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mophores, HbO and HbR, and on the wavelength dependent path length factor D(\)

originating from the scattering and diffusion properties of the tissue :
R(\) = Ri(\)e W (6.1)

A(N) = [emo (M) Crvo + €mpr(N)Crpr] D(N) (6.2)

HbO and HbR concentrations are usually recovered by recording the intensity at two or

more wavelengths for which the linear system (6.2) is well conditioned.

During the activation, changes in absorbance AA = A — A, were computed by dividing

the intensity R by a baseline intensity R, :

AA = —in (}%) 6.3)

To take into account the spectral width of LEDs and the non uniformity of the camera
sensitivity further analysis was required. For a single chromophore having concentration

C, the detected intensity on the camera was modeled by :
R(C) = [ A\ Ri(N) Se(N) exp(~(N) DN)C) 6.4)

where R;()) describes the spectral width of the LED, S.()) models the camera sensiti-
vity, and D(\) the path-length factor extracted from Kohl et al. (2000) for an assumed
total hemoglobin concentration of 0.02 mmol.L=! and a saturation value of 0.5. With

the known spectra of the LED illumination, the response was modeled with :
R(C) = Riexp(—c¢erf(A)D(N)C) (6.5)

by fitting the first expression with the second. We observed that the effective model

indeed fits the full response well (6.4) validating its usage. Finally, for each wavelength,
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equation (6.2) was solved using a least-squares approach with the effective extinction

coefficients.

6.3.5 Speckle imaging analysis

Blood flow was computed by calculating the spatial fluctuations of the speckle produ-
ced by the random mutual interferences of the coherent light originating from a laser
diode. Moving scatterers create a time varying speckle pattern. When integrated over the
exposure time of the camera, these fluctuations induce a blur in the raw image that are
quantified by the spatial contrast K. This is defined as the ratio of the standard deviation
to the mean intensity in a given spatial area. The contrast depends on the autocovariance
of the speckle pattern C;(7) and on the exposure time of the camera T, and is related to

the correlation time 7., of the speckle (Goodman, 1984; Fercher and Briers, 1981).

Os
K= =73 (6.6)
K= %- /O " Crydr 6.7)
K= E—T— (1- 6_2%)]1/ 2 6.8)

The correlation time is inversely proportional to the mean velocity of the scatterers v.
5x5 pixel regions were used to calculate the contrast image. The relative variation of the
blood flow Av /1,y was obtained by (Dunn et al., 2001, 2005) :

vV —1

Av/yy =

(6.9)

Vo
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6.3.6 Signal processing

Given the small amplitudes of the absorbance variations, the signal was averaged over 27
blocs for a total acquisition time of 9 min. The underlying hypothesis is that activation-
related signal was highly correlated to the simulation while surrounding noise was not.
For each stimulation, we first estimated the baseline intensity Ry and the baseline flow
Vo by averaging the signal three seconds prior to the stimulation, considering that the
hemodynamic from the previous stimuli had reached its rest level. Variations AA and
Av /vy were then calculated for the pre-stimulus (3s), the stimulus (1s), and the rest
(17s) periods. Bloc averaged variations were then low pass filtered (in time) by a Che-
byshev filter (1 Hz cut-off) to suppress frequencies higher than animal respiration and
cardiac fluctuations. Note that IOI acquisition enabled high sampling rate relative to the
physiological noise, preventing aliasing. A spatial Gaussian filter was applied to reduce

camera noise (over 10 pixels with a 2 pixel standard deviation).

6.4 Results

6.4.1 Single wavelength imaging

Our initial set of experiments assessed that a reproducible hemodynamic response could
be recovered from the preparation. The spinal cord was illuminated with a red, 637nm
wavelength. It was chosen so that the Beer-Lambert law can be simplified, and that the
variations of the reflected intensity are dominated by the variations of a single chro-
mophore. Indeed. the extinction spectra of HbO and HbR at A = 637nm shows that

D x emp > 9 x D x egpo (Fig. 6.2), and the absorbance can then be approximated by
A = Cypr X €gpr % D. Observed variations thus reflect the HbR concentration (Frostig

et al., 1990; Devor et al., 2003).
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Signal detection and Intensity dependence

Measured responses at different stimulation levels were obtained to characterize res-
ponse variations between animals. Nine rats were used for the study. Their right or left
sciatic nerve was stimulated with four different intensities, so that the ratio to threshold
remained constant between animals. Simulations strengths were 4x, 6x, 8x and 12X
threshold and followed the protocol described above. For each animal, an ROI was de-
signed over the activated site. Absorbance values were averaged in the ROI. All data
were normalized to the maximum of absorbance absolute variation for the 8 x threshold
data in each animal to account for physiological differences (cardiac, respiration, blood
pressure).

We performed an unpaired bilateral and unequal t-Student test for each stimulation in-
tensity as follows : For every time point between 0 and 17s after the stimulation, mean
and standard deviation of the normalized intensity across animals were computed. Each
of these time points was compared against the mean and standard deviation measured
during the pre-stimulus period (-3 to Os). For each stimulation intensity, the responses
between 1 and 2s (initial dip), and between 5 and 6s (overshoot) after the stimulation
were significant (p=0.01). This confirmed the presence of a stimulation-related signal in
the spinal cord.

In Fig. 6.3.A, the amplitude of the temporal minimum of the absorbance curve is shown
to be non linearly correlated with stimulation intensity. T-Student test was performed
based on |AA| maxima between each of the four intensity condition. Significant diffe-
rences were observed in most cases (p=0.05), as shown in (Table 6.1). The non linear
intensity dependence with respect to threshold was fitted by the polynomial M, (1) =
-0.013 I3 + 0.298 Iz - 0.552, indicating a saturation of the spinal cord hemodynamic
response for intensities higher than 11.5 x threshold. Moreover, we determined the ave-

rage time to maximum of AA at 1.62£0.06s and time to minimum at 3.940.1s. The
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normalized hemodynamic response for each intensity was also determined. Fig. 6.3.B

illustrates the averaged temporal variations for the four intensities.

TAB. 6.1 Probabilities associated with the t-Student tests.
Intensity  6x 8x 12x

4x 0.006 0.004 0.0021
6Xx - 0.004 0.050
8 X - - 0.236

Spatio-temporal evolution and vascular components

A stimulation at 8 x threshold was used on the left sciatic nerve. A Region Of Interest
(ROI) was manually selected by using the spatiotemporal evolutions of the absorbance.
The absolute variations of absorbance were then averaged over the selected points and
plotted in Fig. 6.4.B. About 2.25s after the stimulation, the mean absorbance decreased
and reached a minimum of —5.2 x 1072 (=In(I /1)) at 4.80s, slightly earlier than what
is expected in the brain for HbR (Devor et al., 2003). The full spatiotemporal evolution
of the absorbance is shown in Fig. 6.4.A, illustrating the variations whose maximum
absolute value was higher than half the maximum of the absorbance absolute varia-
tions in the ROI. As expected from the literature, the activation was localized at levels
Ls-L; close to the sciatic afferences. It was mainly found in the ipsilateral side of the
stimulation, although small venous contralateral changes were also noticed at 4.52 and
5.59s. Two maps of the measured spatiotemporal evolution are also illustrated in Fig.
6.4.C and Fig. 6.4.D. The first one represents the characteristic time and minimum value
of AAgros. The second one was obtained by computing at every point (i, j) the bia-
sed cross correlation between the ROI averaged signal and the local variations at this
point : (Dgy(m))i; = & SNy Tyl m» Where x = AAgor and y = AA;;. The time of
the maximum indicates the time shift for which the two signals are the most similar.
A negative index corresponds to a late activation compared to the ROI. Images coding
both the temporal information and the similarity with the response were constructed.

The time domain was coded in a 256 Hue-Saturation-Value (HSV) colored system and
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FI1G. 6.3 (A) Evolution of the maximum absolute variation for each intensity. Bars stand
for the maximum value of the normalized variations ’—ln%l. Error bars represent the
standard deviation over the trials for each intensity. Mean and standard deviation for
8 threshold are respectively 1 and 0, since it was the normalization reference. The red
curve was obtained by a polynomial curve fitting M, . (B) Average temporal variations of
-lni for the four intensities (4%, 6, 8, and 12x threshold) under a red illumination.

© Average temporal variations of —~Q for three of the intensities (4%, 8%, and 12 x
threshold) using the speckle imaging method The variations are averaged for a group of

three animals.
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FIG. 6.4 (A) Spatiotemporal optical response on the dorsal spinal cord after a sciatic
nerve stimulation (10Hz, 10ms, 0.09mA). Variations of AA thresholded by 0.5 % the mi-
nimum are plotted on the anatomic image. This threshold is represented by the dotted
line in (B). (B) Average variations of -ln{; over the Region Of Interest (ROI) specified
by the white rectangle in the anatomical image. The gray bar indicates the stimulation
period. (C and D) Temporal map of activation by using the maximum (C) and the cross
correlation (D) methods. The two colorbars represent the relative time (in s) to the sti-
mulation onset and to the maximum of the averaged signal in the ROIL

the similarity was represented by the contrast. In both cases, hemoglobin propagation is
clearly visible. In the cross correlation map for instance, the activation first occurred in
the purple colored areas and the blood then flushed in the direction of the heart into the
dorsal spinal vein displayed in green and yellow. These images validated the capability
of intrinsic optical imaging to image the spinal cord. We also observed that large draining
veins had significant contributions on images. Given that, the localization of activation
was done on early times to be more sensitive to signal arising from the capillary bed
where neurons activated. This method was further validated using CMRO,, estimations

as shown below.

6.4.2 Complete hemodynamic response

Due to the presence of strong vascular components, one session included multi-wavelength
and laser speckle imaging. The goal was to provide a more complete picture of hemody-

namic characteristics and to enable estimation of CMROs.
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Multi-spectral imaging of HbR, HbO and HbT

Spatial and temporal changes of HbR, HbO and HbT following stimulation of the left
sciatic nerve were computed for one animal by multiplexing the wavelengths. HbO,
HbR, and HbT concentrations were similar to those already observed in the brain (Dunn
et al., 2005). HbO peak occurs at 3.7s and is larger than the simultaneous decrease of
the HbR concentration. HbT concentration reaches its maximum at ¢ = 3.3s, 0.4s before
HbO (¢ = 3.7s) while HbR lags HbO by 0.1s (t = 3.8s). Fig. 6.5(A, B, and C) reveals
the areas for which variations are higher than 0.5 x the maximum of the variations in the

ROL

Laser speckle analysis

The temporal evolution of the relative blood flow under the same experimental condi-
tions is shown in Fig. 6.5.F. Relative blood flow changes are similar to what is temporally
found in the brain with maximum amplitude of 11.7%. As expected the velocity changes
occurs prior to the global volume changes. Increased blood flow is mostly localized on
the left side of the spinal cord but non negligible contralateral activation is visible at 1.5s.
Two more experiments were performed with Laser speckle imaging .Fig. 6.3.C shows
the averaged time course of the normalized variations for each intensity. By accumula-
ting data from the 8§ x and 12 x threshold intensities, we observe a peak of the response at
2.940.5s with a full width at half maximum of 2.1£0.3s. Contrary to Dunn et al. (2005),
we did not observe the presence of a plateau after the maximum. This can be explained
by a shorter stimulation of 1s against 10s. With blood flow and blood volume, we can
estimate CMRO,. Considering baseline concentrations of 60.10~*M and 40.10~*M for
HbO and HbR (Dunn et al., 2005). We computed their relative changes and calculated
CMRO,; (Dunn et al., 2005) :

CMRO, — <1+ACBF>< 7RAHbR)

CBF, HbR,

-1
AHM> 6.10)

1
X<+WHm
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F1G. 6.5 (A-B-C) Spatio-temporal evolution with a 1s interval of AHbO (A), AHbR (B)
and AHbT (C) following a 1s sciatic stimulation. Responses higher than 0.5 times the
maximum variation in the selected ROI are shown superimposed on the anatomic image.
Vascular compartments are clearly visible given that they integrate the response from
a large area. (D) Evolution of the relative concentrations in HbO, HbR, and HbT over
the selected ROL. (E) and (F) Spatio temporal evolution of the relative changes in blood
velocity, and the corresponding time course.



98

A
0.12
0.08
o 0.04
]
on L
5
5 0
-0.04
—0.08h, e
0 5 10 15
Time (s)
B
L 01
€
=
O
E 01
[
on
§
O
-0.1
0 5 10 15
Time (s)

Fi1G. 6.6 (A) Time courses of the HbO, HbR, HbT and BF changes from baseline, and
estimation of the CMROs for yg = 0.5 and v = 0.5. (B) The dependence of the estimated
CMRO:s; on the values of vz and vr (0.1, 0.2, 0.3, 0.4, 0.5, 1, 1.5 and 2).

The resultant time course is illustrated in Fig. 6.6.A for vz = 0.5 and v = 0.5 . We
observe, however, that the CMRO; shape strongly depends on the choice of the two r
vr/HbR, and v7/ HbT, (Fig. 6.6.B) and an estimation of baseline concentrations would

be necessary to provide a more accurate CMRO2 estimation.

Electrophysiological measurements
To further validate our observations, neuronal activation was directly measured at the end
of the optical experiment using a tungsten micro-electrode with a resistance between 1

and 2 MOhms. The electrode was inserted directly into the spinal cord at the location
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Fi1G. 6.7 Electrophysiological measure of the neuronal activation in the spinal cord
consecutive to a 1ms stimulation of 8x or 12x threshold (dash line). The stimulation
artefact is encircled and occurs at ty = 21.5ms. On the right, the values of the second
maximums are plotted against the intensity of the stimulation.

where the maximum hemodynamic response was previously observed. The current sti-
mulation was reduced to a single square pulse of 1ms to allow precise measurement of
the latency and the conduction velocity. Fig. 6.7 shows the temporal variation of the
measured voltage after three stimulations of 4x, 8x and 12x threshold. Two neuronal
components can be observed in the recorded potential : 1) the antidromic motoneuron
field potential at t1 - t0 = 1.9ms and 2) the synaptic projections from the sciatic afferent

neurons into the lumbar spinal cord at t2 - tO0 = 25ms.

Area of activation

Spatial extent of HbO, HbR, HbT and BF significative changes was estimated by taking
the pixels whose value at t,;,4,, the maximum value of Fig.6.6A, is higher than 0.75x than
the same value averaged in the ROI. Moreover, a common area of activation measure was
constructed by keeping the pixels that satisfy the above conditions for three components.
To calculate the spatial extent of the activated response, vascular contributions were
removed by a manual segmentation based on the anatomical image. Scaling was obtained

by inserting a Imm size object in the image, represented by a white line segment in Fig.
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F1G. 6.8 For HbR, HbO, HbT and BF, the surfaces of activations are made with the pixels
whose value at t,,,, 1s higher than 0.75 x the maximum of the variation in the ROI. The
last image represents the pixels that satisfy 3 of these 4 conditions.

TAB. 6.2 Surface and length of the spatial extent of the activation.
Parameter HbR HbO HbLT BF All
Length (mm) 4.2 4 554 572 4
Surface (mm?) 3.9 3.75 7.54 372 238

6.8 (HbR). Areas and lengths for HbO, HbR, HbT and BF are indicated in Tab. 6.2. Those
values shows a good consistency in area of activation for both types of measurement,
i.e., concentration and BF measurements. Spatial maps of these surfaces are provided
in Fig.6.8. Their length and surface are respectively comprised between 4-5.7mm and

2.8-3.9mm?. HbT activation is more spread due higher vascular contribution.

6.5 Discussion

In this work we first aimed to confirm previous results and establish whether optical
imaging can be used to spatially and temporally map spinal cord functions in response to
a given stimulus. Our second aim was to better quantify the response in the anaesthetized
rat spinal cord and explore whether a multi-modal approach measuring blood volume
and blood flow could be leveraged towards a more complete characterization of the full
hemodynamic response function (HRF). This characterization might be of great interest

for fMRI studies, in which the standard way of detecting an activation is to perform a
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general linear model using the design matrix convolved with an assumed HRF.

Optical imaging has many advantages for small animals : it has low cost and provides
measures of blood flow, blood oxygenation and blood volume. Moreover the level of
sensitivity achieved in this study is comparable if not better than fMRI results shown in
similar preparations (Zhao et al., 2007). Estimation of CMRO2 provides a more direct
measure of neuronal activation. It could be of great interest in animal preparation with
spinal cord injury, since the occlusion of large arteries and veins created by the lesion
might alter the vascular response. On the other hand there are significant drawbacks
when compared to fMRI as 10! is invasive. The depth at which the spinal cord can be
imaged with this technique is relatively small (600 ym) and limits our ability to image

motoneurons or larger animals.

Our results confirm and extend previous work (Sasaki et al., 2003, 2002) and the relia-
bility obtained from animal to animal indicates that the technique will be amenable to

group studies of antmals following spinal cord injuries.

6.5.1 Hemodynamic of the spinal cord

Temporal characteristics

The temporal characteristics of HbR variations are consistent with other studies perfor-
med in the rat brain with similar anaesthesia. We found an initial dip at 1.62s and an
incoming flow at 3.9s. Respectively to those values, Sheth et al. (2003) found 1.25s and
3.75 to 4.25s in the brain, at A = 610nm. And Sasaki et al. (2002) found an initial dip at
1.5s in the cervical spinal cord at A = 650nm and similar stimulation paradigm. Those
results suggest higher reactivity in the spinal cord than that in the brain, as already sup-
ported in (Nix et al., 1976). Differences observed between Sasaki et al. (2002) and the

present work may be explained by differences in the wavelength used, or in the topo-
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logy of the vasculature itself. Flow changes were estimated to peak at about 1.8s which
is faster than values obtained by Dunn et al. (2005) in the brain (2.7s for an hindpaw
stimulation and 2.8s for a forepaw stimulation). Temporal maps of oxymetric changes
nicely described trajectory of the blood from the capillary bed to large draining veins
(Fig. 6.4.C and D). Interestingly, we detected a relatively long delay between those two
spatial locations. The calculated time delay between the points E and F of the figures
6.4.C and D were estimated at 3.3s with the cross correlation technique, and at 3.7s with
the maxima method. The distance between E and F is 7mm, yielding blood velocities of
2.1mm.s™! and 1.9mm.s™!. One should be careful in taking this last value since the size
and elasticity of vessels play a role in these velocities.

Anaesthetic also has a strong impact in the HRF. For some animals, we used ketamine
and performed two runs with identical stimulation paradigm. Interestingly, we obser-
ved a response that was 2-3s later than that using alpha-chloralose. We also observed a

decrease of the response amplitude.

Spatial characteristics

Activation surfaces presented in Fig. 6.8 match the work performed in BOLD-based
fMRI by Zhao et al. (2007) who measured an activation length of about Smm after a
sciatic stimulation. The spatial extent is also consistent with previous studies (Panneton
et al., 2005; Leong and Tan, 1987; Lawrence et al., 2004) that localized the projection of
the sciatic nerves in the L3-L5 region of the spinal cord. Though most of the activation
was ipsilateral, weak contralateral activation was also visible in Fig. 6.5.A-B and E at 3s
and in Fig. 6.8. This can be explained by the recruitment of the commisural interneurons.
Once excited in the ipsilateral side, they stimulate the contralateral interneurons as their
axons cross the midline and thus play an essential role for the coordination between the
left and the right sides during locomotion (Quinlan and Kiehn, 2007; Eide et al., 1999).
The spatial precision coupled with the sensitivity of intrinsic imaging methods allows

the recording of this specific distribution. Present results also demonstrate the significant
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vascular changes induced by venous washout in large veins. In fMRI, the size veins may
be on the order of a voxel and venous washout could be confounded with the hemody-

namics occuring in the micro-vasculature.

Canonical hemodynamic and metabolic response

The temporal courses of HbO, HbR, HbT and BF are similar to the ones observed in the
brain but occur slightly earlier (Dunn et al., 2005). Our experiment demonstrates that the
BF rise occurs prior to the oxymetric changes by about 1s (Fig. 6.5.E and F). HbT peaks
prior to HbO and HbR and a small time delay is observed between HbO and HbR peaks,
as observed in the human brain (Coehn-Adad et al., 2007).

CMRO; estimations were based on higher values of HbR and HbT than that in the brain.
This choice is questionable : the vasculature density is not expected to be the same in the
cord. Our estimation thus became dependant on two scaling parameters : -, and ;. By
modulating those parameters, we observed that for large values of ., CMRO, becomes
negative and consequently does not reflect the physiology (Fig. 6.6). The difficulty of
CMRO:, estimation lies in finding the equilibrium between differences existing in the
shapes of concentrations and blood fiow. The delay between blood flow (2.94+0.50s) and
concentrations (3.9£0.1s) peak times and the sharp shape of the velocity evolution im-
plies that CMRO; is only affected by the blood flow before 3s and more strongly by the
HbR and HbT concentrations between 4s and 6s. Our results indicate that more informa-

tion and measures will be necessary to infer a more realistic CMRO,, in the spinal cord.

6.5.2 Validation

Results were validated by both a group study (n=9) and electrophysiology measure-

ments.
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Inter-rat variations of the response strength against intensity

In addition to characterizing the HRF, we evaluated the reproducibility of responses.
This is obviously crucial in studies aiming at comparing normal versus spinal cord inju-
red populations. Our results confirm that the hemodynamic response in the spinal cord is
reproducible for this specific preparation. The group study over the normalized variations
provided an average evaluation of the HbR time course after the stimulation (Fig. 6.4.B).
Moreover, significant differences shown between three of the four intensities confirm the
progression of the response strength with the stimulation (Fig. 6.3.A). At high thresholds
we observed a saturation of the response that was also noticed by Sasaki et al. (2002)
with data obtained from a single animal. Nevertheless, the saturation was not visible in
the speckle data. The latter can be explained by the lack of experiments (n=3) using this

technique by comparison with the optical imaging (n=9).

Electrophysiology

The amplitude of field potentials, which has been widely used to determine the neuronal
activity in the spinal cord (Tomizawa et al., 2008; Noga et al., 1995) was well correlated
with optical imaging measurements. We argue that the neuronal activation recorded with
the optical imaging was provided by interneurons for two reasons. First, the population
of neurons into the spinal cord is composed of 97% interneurons and 3% motoneurons
(Willis and Coggeshall, 1991) and we thus expect hemodynamics from the first ones to
be observed. Second, the focal point of the objective was set at 600m below the surface
of the dorsal spinal cord. Therefore, it is reasonable to believe that the optical imaging
technique mostly recorded the dorsal horn activity, since the motoneurons are located at
1000-1200um depth in rats (Nix et al., 1976). This supports previous work (Sasaki et al.,
2002) using a synaptic blocker. The electrode was positioned into the sciatic motoneuron

pool to obtain a maximum antidromic volley (latency of 2ms) since the localized anti-
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dromic response was helpful in allowing a consistent electrode positioning in each rat.
Thus the correlation between the amplitude of the optical imaging and the electrophysio-
logy was done with the sciatic afferent volley, which is characterized by the second field
potential wave (Fig. 6.8). By cutting the dorsal roots on the lumbar spinal cord, previous
work showed a loss of the second component without modifying the amplitude of the

antidromic response that is carried by the ventral roots (Beaumont and Gardiner, 2002).

6.6 Conclusion

This study demonstrated that spatio temporal characteristics of the neuronal activation
in the lumbar spinal cord can be accurately measured by intrinsic optical imaging. Our
results are consistent with other intrinsic imaging studies in the brain and in the cervical
spinal cord, and with fMRI studies in the lumbar spinal cord. The observed reproduci-
bility in optical and speckle imaging, and the dependence on the stimulation strength
signal, confirm that this method could be used to characterize pathologic situations. Al-
though we computed the metabolic response, we believe that more work is necessary to
get an accurate estimation of CMRO, using optics.

We hope that precise recordings of the neuronal activation in the spinal cord will open
the door to studies of post traumatic recovery following spinal cord injury. Measuring
differences between the neuronal organisations and associated hemodynamic responses

before and after injury will be the subject of future investigations.
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CHAPITRE 7

CONSEQUENCES D’UNE SECTION SUPERIEURE DE LA MOELLE

Nous avons établi dans la derniere partie la possibilité d’imager la réponse hémodynami-
que dans la moelle épiniere aussi bien par imagerie optique que par imagerie par speckle.
L’ objectif de cette étude était de constituer un groupe témoin afin de pouvoir évaluer les
implications d’une 1ésion de la moelle. En effet, bien que 11 000 nouveaux cas sont a
déplorer chaque année rien qu’aux Etats-Unis d’aprés la National Spinal Cord Associa-
tion (http ://www.spinalcord.org/), un nombre limité de traitements est actuellement sur
le marché. Mieux comprendre les mécanismes de réorganisation de la structure neuro-
nale en situation post-traumatique permettrait de préciser I’action des médicaments sur
I’amélioration des connexions nerveuses et de découvrir éventuellement des nouvelles
voies de traitement. Nous avons donc appliqué les techniques d’imagerie intrinseque
afin de mettre en relief les conséquences d’une 1€sion complete de la moelle au niveau
cervical sur la réponse hémodynamique mesurée dans la région lombaire. Des études
affirment que des différences dans 1’organisation de la réponse sont visibles et sont dues
soit a la mort des cellules neuronales, soit a leur régénération. Cela pourrait expliquer
la récupération fonctionnelle parfois observée aprés un traumatisme selon Di Giovanni
et al. (2004); Kalb and Strittmatter (2000). Etudier la réorganisation neuronale pourrait

permettre a long terme de mieux comprendre cette récupération.

7.1 Protocole chirurgical

Le protocole chirurgical relatif a I’acquisition des données est identique a celui décrit

au chapitre 3.1. Pour pratiquer la section complete de la moelle, I’animal est anesthésié,
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puis la moelle est exposée au niveau thoracique inférieur par une incision dorsale. Elle
est alors sectionnée a I'aide d’un scalpel sur toute sa profondeur. Finalement, I’incision

est refermée avec une agrafe.

7.2 Conséquences sur la concentration en HbR

Trois expériences sur des rats ayant subi une lésion compléte de 1a moelle ont été menées
et ont permis d’aboutir 2 la méme modification générale de la réponse hémodynamique.
Ces résultats doivent cependant étre confirmés sur un nombre plus conséquent d’ani-
maux. Les résultats obtenus sont résumés a I’ Annexe II.

D’apres les conclusions établies lors de 1’étude de groupe décrite au chapitre précédant,
la réponse hémodynamique de la moelle épiniere lombaire est trés semblable a celle
communément observée dans le cortex : la concentration en HbR se caractérise a la fois
par la présence d’un initial dip positif dans les premieres secondes suivant la stimulation,
puis par un pic positif quelques secondes apres. Cependant, les expériences menées chez
des rats lésés selon le méme protocole montrent des modifications importantes de ce
décours. La figure 7.1(b) illustre le décours temporel obtenu apres 1’analyse des données
issues de I’expérience R29E24. L’initial dip est encore présent et atteint un maximum a
3.2 s. Le confinement de sa localisation spatiale 2 une zone concordante avec les régions
déterminées lors des expériences sur les rats sains (Figure 7.1(c) et Figure 7.1(a)), et
son temps d’apparition éloigné de la premiere seconde post stimulation, permettent de
vérifier qu’il s’agit effectivement de I’initial dip et non d’un artéfact de stimulation. Les
points essentiels sont que la diminution d’absorbance relative au flush sanguin n’est plus
visible, et que le maximum de I’initial dip, estimé sur I’ensemble des expériences, est en

retard (3.240.5 s) par rapport a celui enregistré chez les rats non 1€sés.
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(b)

FIG. 7.1 (a) Variations entre O et 4 s de I’absorbance apres une stimulation de 0.06 mA
pour A = 637 nm, dans le cas d’un rat lésé¢ (R29E24). (b) Décours temporel correspon-
dant pour t variant de -3 4 7 s. (c) Carte de corrélation (C > 0.9) superposée a I’image
anatomique. (d) Décours temporels normalisés selon leur maximum pour les expériences
considérées. La moyenne des décours est tracée en rouge.
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7.3 Conséquences sur la vitesse

Sur deux des trois rats 1€sés, nous avons également enregistré les variations de la vitesse
sanguine par speckle. Dans la majorité des expériences menées (5/8), aucune variation
significative de vitesse n’a été détectée ; dans trois cas, le décours temporel se caractérise
par un pic de vitesse mais 1’augmentation n’est pas localisée. En comparaison avec les
résultats obtenus chez les rats sains qui avaient permis d’établir une variation localisée de
la vitesse dans 11 cas sur 13, nous pouvons conclure que la Iésion inhibe les changements

de vitesse au sein de la moelle, ou tout du moins les modifie profondément.

7.4 Interprétation

Nous avons déja mis en évidence que la réponse hémodynamique est une appréciation
indirecte de I’activation neuronale puisque nous déterminons sa réponse vasculaire. En
effet, le flush sanguin, caractéris€ par une augmentation de la vitesse dans les capil-
laires et par la diminution de la concentration en HbR, est subordonné a la dilatation des
artérioles et donc a I’organisation vasculaire de 1a moelle. Au contraire, I’initial dip qui
résulte supposémment de la consommation d’oxygene et de I’augmentation de la concen-
tration de HbR dans les capillaires en est indépendant. Etudier 1’architecture neuro-
nale post-traumatique contraint de conserver un couplage neurovasculaire identique. Les
résultats présentés ci-dessus contredisent cette affirmation. En effet, la 1ésion complete
de la moelle impose la rupture des arteres spinales antérieures et postérieures qui d’apres
Lamin and Bhattacharya (2003) irriguent respectivement soit la matiere grise antérieure
et la périphérie de la moelle, soit la matiere blanche posterieure (Figure 7.2(a)). L ali-
mentation de ces arteres est assurée par les arteres vertébrales, cervicales, intercostales et
sacrées latérales (Greathouse et al., 2001) dérivées de I’aorte (Figure 7.4). Mé&me si ces

résultats sont présentés pour des humains, on peut considérer que la structure vasculaire
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F1G. 7.2 Vascularisation de la moelle épinie¢re par les artéres spinales antérieure et

postérieure (a) connectées a 1’aorte par les veines intercostales thoraciques (b)(Lamin
and Bhattacharya, 2003).

générale est identique a celle du rat. La présence de ces multiples sources d’alimentation
sanguine peut expliquer comment la moelle peut survivre a la 1ésion cervicale pratiquée

qui induit la suppression des liaisons avec les arteres vertébrales et cervicales.

L’absence de flush sanguin, confirmée a la fois en optique par la disparition de la di-
minution de la concentration en HbR et en speckle par celle du pic de vitesse, peut
s’expliquer par la diminution de I’approvisionnement sanguin qui est alors insuffisant
pour satisfaire la hausse de la demande consécutive a 1’excitation des neurones. Cela
remettrait en doute le principe selon qui la réponse hémodynamique est un processus
purement local puisque la perturbation de I’alimentation sanguine générale de la moelle
modifierait profondément la réaction vasculaire locale. Dans ce cas, ’hypothese énoncée

afin de mener la comparaison entre les deux activations neuronales ne tient plus.

L’étude des implications d’une baisse de I’alimentation sanguine sur la réponse hémody-
namique est cependant une €tude suffisamment int€ressante. Elle permet en effet de
mesurer effectivement 1’importance de 1’initial dip avant qu’il ne soit submergé par la
réponse vasculaire. Ainsi, lorsque 1’on moyenne le temps d’arrivée du maximum de 1’ ab-

sorbance sur I’ensemble des expériences de rats 1ésés, la concentration en HbR culmine
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a 3.2 s contre 1.6 s pour les rats sains. Un test de student bilatéral et homéoscédastique
mené sur les temps des deux groupes sains/lésés permet d’estimer la probabilité d’er-
reur a émettre ’hypothese qu’ils sont différents a 0.002. La distinction entre les deux
groupes est donc statistiquement établie sur ce critere. Cette distinction peut s’expliquer
par le fait que chez les rats non 1ésés, I’augmentation de la concentration en HbR est
dépassée par I’augmentation du volume et du flot sanguin. Chez les rats 1ésés, I’augmen-
tation du flot sanguin étant inexistante, ce phénomene ne se produit pas et la courbe de

la concentration en HbR pourrait représenter directement la consommation d’oxygene.

En conclusion, en débutant cette étude, nous nous attendions a remarquer une aug-
mentation de 1’activité neuronale. Cependant, la modification profonde de la réponse

hémodynamique nous empéche de mener une comparaison fiable des deux groupes.
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CHAPITRE 8

DISCUSSION GENERALE

Les objectifs gue nous nous étions fixés au début de ce projet ont été remplis mais
peuvent encore €tre améliorés. Ce chapitre s’attardera a énoncer les objectifs décrits

dans I’introduction, a discuter de leur atteinte et des améliorations envisageables.

- Mettre en oeuvre ’appareillage nécessaire aux mesures, construire I’ensemble de la
chaine d’acquisition et de traitement des données. Cet objectif a été complété mais peut
encore €tre amélioré. Nous avons vu a la partie décrivant le principe de I’estimation par
moyennages successifs que les rythmes physiologiques de 1’animal peuvent se synchro-
niser avec la stimulation électrique. Forcer la désynchronisation des deux événements
en faisant intervenir les stimulations selon un ordre le plus aléatoire possible permettrait
d’assurer des meilleurs résultats. Plusieurs pistes peuvent étre implémentées : générer un
temps inter-stimulation aléatoire entre 20 et 21 s, intercaler différentes intensités, etc...
Cela nécessite d’enregistrer la durée et les caractéristiques de chaque bloc, mais per-
met de minimiser I’influence des changements physiologiques. Concernant I’éclairage,
augmenter le nombre de longueurs d’onde utilisées permettrait de réduire les erreurs
commises lors de la détermination des concentrations. Il faut de plus veiller a ce que les
coefficients d’extinction de HbO et HbR soient du méme ordre de grandeur pour ne pas

déséquilibrer la résolution du systeéme d’équations.

- Confirmer la viabilité du systéeme par des tests in vitro et in vivo. L'étape de test a
été validée et nous a permis de vérifier a la fois les principes de I’'imagerie intrinseque

et le fonctionnement correct de notre systéme d’acquisition et d’analyse. En effet, les
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résultats obtenus in vivo en imagerie par speckle et décrits a la partie 5.1.2 sont sem-
blables aux résultats présentés par Briers (2007), et ceux issus de I’imagerie intrinseque
nous ont permis de déterminer les parametres expérimentaux a conserver. Néanmoins,
d’autres tests peuvent €tre mis en oeuvre et notamment la calibration de I’imagerie par
speckle via la détermination du parametre a qui dépend des caractéristiques du milieu.
La combiner avec une autre méthode de mesure de la vélocité (par mesure Doppler par
exemple) permettrait de déterminer la vitesse réelle et de déduire la valeur de a et donc

d’obtenir des valeurs absolues de la vitesse.

- Confirmer sur un nombre de rats plus important la stabilité des résultats avec ces pa-
rametres. La dépendance de la réponse par rapport a I’intensité de la stimulation a été
démontrée par I’étude de groupe présentée au chapitre 6. Nous avons néanmoins précisé
lors de la recherche bibliographique que la force de la réponse dépend également de
la fréquence et de la durée de la stimulation. Les mémes études devraient aussi €tre
menées sur le moelle épiniere. De plus, augmenter le nombre d’expériences sur le méme
animal permettrait de mesurer ses variations propres par rapport a la réponse, et donc
de s’assurer de la validité de la valeur considérée pour I’étude de groupe. L’étude de
groupe ayant port€ sur les variations normalisées de la force de la réponse, montrer une
relative stabilité de la réponse sans normalisation serait une avancée importante dans la

compréhension de la réponse hémodynamique.

- Etudier les conséquences d’une section compléte de la moelle épiniére. Augmenter le
nombre d’animaux utilisés est la premi¢re amélioration nécessaire. Cela est d’autant plus
important qu’aucune étude n’a été pour I’instant effectuée sur ce sujet et ne peut donc
servir de validation aux observations formulées et aux interprétations consécutives, no-
tamment 1’absence de chute de la concentration en HbR et d’une augmentation localisée

du flot sanguin. De plus, I’opération chirurgicale de 1ésion compléte, qui inclut la rupture
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de certaines veines et arteres, induit des changements vasculaires trop conséquents pour
étre ignorés. Trouver un moyen de réaliser la section de la moelle sans devoir couper la
veine et ’artere spinale permettrait de déterminer les répercussions de cette liaison sur
la réponse neuronale et non pas sur la réponse vasculaire. On pourrait dés lors faire ’hy-
pothese que le couplage neurovasculaire n’a pas été modifié€. Une solution de probléme a
¢té soulevée par M. Pierre Savard lors de la présentation orale de ce mémoire : I’ablation
Radio Fréquence (RF) de la moelle permettrait de ne pas endommager ces vaisseaux

sanguins.
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CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS

Le but et I’originalité de cette étude réside dans I’intérét d’imager une région treés peu
étudiée jusqu’a présent afin de faire ressortir des caractéristiques comparables avec celles
déja calculées par d’autres études dans le cortex. Nous avons ainsi confirmé que la
séquence des événements consécutifs a I’activation neuronale déja décrite dans le cortex
se produit également dans la moelle : tout d’abord une augmentation de la concentration
en HbR, puis une augmentation du flot sanguin qui entraine la diminution importante de

la concentration en HbR et Ia hausse de 1a concentration en HbO.

Les résultats prometteurs obtenus et présentés dans ce travail poussent a continuer I’étude
de la moelle épiniere tout en persévérant dans 1I’amélioration du systéme que nous avons
concu dans le cadre de ce travail. Des voies de recherche plus générales que celles que
nous avons abordées en discussion sont envisageables. La plus grande question a la-
quelle ne permettent pas de répondre les techniques actuelles d’imagerie intrinséque est
la distribution en profondeur de I’activation. Plusieurs solutions peuvent néanmoins &tre
envisagées ; tout d’abord, comme 1’a déja fait Sasaki et al. (2002), mouvoir le systeme
optique de la caméra selon I’axe des profondeurs et remarquer 1’évolution de la force et
de la surface d’activation, ensuite utiliser I’imagerie optique laminaire qui permet d’ob-
tenir des cartes tri-dimensionnelless de 1’activation & partir d’un systéme plus complexe,
comme décrit dans Hillman et al. (2007, 2004). La force et la surface de 1’activation
dépendant de la profondeur de mise au point, mener une étude inter animal plus précise
devrait prendre en compte ce parametre. Cela permettrait d’ obtenir une plus grande sta-

bilité des résultats d’un animal a I’autre.
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ANNEXE 1

TABLEAUX RECAPITULATIFS DES EXPERIENCES PRELIMINAIRES
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ANNEXE II

TABLEAUX RECAPITUALTIFS DES EXPERIENCES (RATS SAINS ET
LESES)
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17 -déc Ri6
Technique |Expérience Type Anesthésie |  bpm Co2 Stim Treshold 1ms
Optiq 16 Normal Alpha s ? 0.06 0.03
18 Normal Aloha ? ? 0.09 0.03
20 Normal Alpha ? ? .03 0.03
- D1-févr R0
Technique |Expérience Type | Anesthésie bpm Co2 Stim Treshold 1ms
Optique 3 Normal Alpha 340 ? 0.04 0.02
4 Normal Alpha 340 ? 0.08 0.02
5 Naormal Alpha 340 ? 0.02 0.02
05-févr R21
Technique | Expérience Type Anesthésie bpm Co2 Stim Treshold 1ms
Optique <3 Narmal Alpha 408 2.4 0.09 0.03
B Normal Alpha 410 24 0.08 0.03
8 Normal Alpha 410 24 0.03 003
9 Nosmal Alpha 435 27 012 0.03
Laser 10 Mormal Alpha 3% 28 0.09 003
11 Mormal Alpha 390 27 0.06 0.03
12 Normal Alpha 380 27 0.03 0.03
13 Mormal Alpha 375 27 012 0.03
s ~ 08-févr 22
Technigque |Expérience] Type | Anesthésie bpm CoZ Stim | Treshold 1ms
Optique 6 Mormal Algha 405 25 0.03 0.03
HbhO/HbR 7 MNormal Alpha J94 26 0.045 0.03
8 Normal Alpha 397 28 0.06 0.03
9 Normal Alpha 365 28 0.09 0.03
Laser 1" Normal Alpha 330 28 0.06 0.03
12 Mormal Alpha 342 33 0.03 0.03
15 “Mormal Alpha 335 3.3 0.045 003
16 Normal Alpha 340 3 0.09 0.03
12 févr 23
Technique |Expérience Type Anesthésie bpm Co2 Stim Treshold 1ms
Optigue 11 Normal Algha 432 3.1 0.08 0.03
12 Normal Alpha 434 29 0.09 0.03
13 Normal Alpha 430 28 0.12 0.03
14 Normal Alpha 427 2.9 0.03 0.03
19-féur 24
Technigue |Expérience Type Anesthésie | bpm Co2 Stim Treshold 1ms
Optique 24 Normal Alpha 350 27 0.03 0.03
25 Normal Alpha 325 26 0.045 0.03
26 Mormal Alpha 325 25 0.06 0.03
27 Normal Alpha 330 23 0.09 0.03
31 Normal Ketarnine 250 35 0.03 0.03
32 Narmal Ketarnine 260 3 0.06 .03
33 Normal Ketamine 250 33 0.09 0.03
34 Narmal | Ketamine 260 3.1 0.045 0.03

F1G. II.1 Tableau récapitulatif des parametres physiologiques enregistrés lors des
expériences. Les points d’interrogation correspondent a des parametres non connus.
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22 févr 25
Technique | Expérience Type Anesthésie bpm Co2 Stim Treshold 1ms
Optique 20 Normal Alpha 430 4.4 o3 003
2 Normal Alpha 430 38 0.045 803
2 Notmal Alpha 430 35 008 0.03
23 Normal Alpha 425 34 0.09 0.03
24 Normal Afpha 425 32 0.03 0.03
30 Normal Ketamine 250 3.5 0.03 0.03
3 Marmal Ketamine 260 3 0.06 0.06
32 MNormal Ketamine 250 3.1 0.08 0.0
33 MNormat Ketamine 250 3.1 1045 0.045
: 26-févr 26
Technique |Expérience Type Anesthésie hpm Co2 Stim Treshold 1ms
Optique 4 Wormal Alpha 420 3 0.06 0.03
Normal Alpha 400 3 0.03 0.03
£ Nommal ¢ Alpha 400 21 0.045 0.03
8 Normal Alpha 350 3.7 0.09 0.03
11-mars 28
Technig Expérience Type Anesthési bpm Co2 Stim Treshold 1ms Treshold 10ms
Optique 0 Lesion Alnha 384 35 0.06 0.028 0.008
23 Lésion Alpha 386 35 0.03 0.028 0.008
25 Lésion Alpha 337 3 0.045 0.028 0.008
26 .. Lésion Alpha 385 3.1 0.09 0.028 0.008
0.028 0.008
Laser 32 Lésion Alpha 380 2.3 0.0 0.023 0.008
33 Lésian Alpha 385 34 0.09 0.028 0.008
34 Lésion Alpha 384 4 0.03 0.028 0.003
: 25.mars 29
Technique |Expérience Type Anesthésie bpm Co2 Stim Treshold 1ms Treshold 10ms
Optigue 20 Lésion Alpha 325 08 0.22 0.023 0.009
21 Lésian Aloha 320 27 0.33 0.023 0.009
2 Lésion Alpha 320 2.7 0.44 0.023 0.009
23 Lésion _Alpha 300 25 D66 0.623 0.009
24 Lésion Alpha 293 4 0.88 0.023 0.002
Laser 30 Lesion Alpha 295 0.22 0.023 0.003
31 Lésion Alpha 230 26 0.33 0.023 0.009
32 Lésion Alpha 295 2.7 0.44 0.023 0.009
33 Lésion Alpha 300 27 0.66 0.023 0.009
35 Lésion Alpha 290 3 0.66 0.023 0.009
01-avr 31
Technigue |Expérience Type Anesthésie hpm Co2 Stim Treshold 1ms Treshold 10ms
Optique 10 Normal Alpha 455 33 0.02 0.048 0.008
1 Normal Alpha 453 32 0.03 0.048 0.008
12 Normal Alpha 450 32 0.04 0.048 0.008
13 Normal Alpha 450 3.4 0.08 0.048 0.008
14 Wormal Alpha 445 35 0.08 0.048 0.008
15 Narmal Alpha 413 3.5 0 0.045 0.008
Laser 21 Normal Alpha 414 34 0.02 0.048 0.008
22 Normal Alpha 410 3.4 0.04 0.048 0.008
23 Normal Alpha 400 3.4 0.08 0.048 0.008
24 Norrmal Alpha 37 3.4 0.03 0.048 0.008
25 Normal Alpha 387 3.4 0.08 0.048 0.008
10-avr 34 :
Technique {Expérience Type Anesthésie hpm CoZ Stim Treshold tms | Treshold 10ms
Optigue 21 Lésion Alpha 318 29 0.02 0023 0.007
2 Lésion Alpha 320 3 0.03 0.023 0.007
23 L ésion Alpha 315 3.1 0.04 0.023 0.007

F1G. I1.2 Tableau récapitulatif des parametres physiologiques enregistrés lors des
expériences. Les points d’interrogation correspondent a des parameétres non connus.
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17 déc : R16
Expérience Minimum | Temps Minimum Maximum | Temps B Normalisati Expérience
16 -0.0039424 4851 0.0040702 1.4298 -1 16
18 T 0.0051756 47852 0.0041916 2967 13128 18
20 0.0011778 4.2483 0.00085361 15638 -0.2957 20
01 féur R20
Expérience Minimum Temps Minimum Maximum Temps Maximum Normalisation Expérience
3 -0,0086873 45168 0.0051551 10664 - 3
4 -0.0097944 4.7852 0.004644 20007 -1.1274 4
5 -0.0010575 4.651 0 .000300926 1.0265 -0.12173 5
05 févr R21
Expérience Minimum Temps Mini Maximum Temps M Normalisati Expérience
5 -0.014233 3.6667 0.0020953 1.2177 -1.0064 5
e o 012981 42108 00026052 tes A g
8 -0.0063984 4.2109 - - -0.4929 8
9 -0.011274 3.8027 0.0017087 1.4893 -0.8685 9
10 - 0037885 33784 22625 18
" - - 0.017484 3.5948 1 11
12 - - - - - 12
13 - - 0.013286 3.91 0.7921 13
B8 févr 22
Expérience Minimum Temps Minimum Maximum | Temps Maximum Normalisati Exp
4] -0.0016417 42727 0.0016417 91212 -0.2446 B
7 -0.0057436 4. 2727 0.001215 69192 -0.81686 7
] -0.0070312 4.4747 - - -1 8
9 -0.003254 42727 0.0015337 3.3 -0.46278 9
11 - 0.03549 24054 1 1
12 - - - - - 12
15 - - 0.031228 21892 0.6844 15
16 - - 0.042649 2.4054 1.2006 16
12 févr 23
Expérience Minimum Temps Minimum Maximum | Temps Maximum Normalisati Expérience
1 -0.0016756 4.0707 0.00053712 1.4444 -1 1
12 -0.0032189 4 0.00071212 156 e 12
13 -0.0027563 4.0707 0.00022072 1.6465 -1.6449 13
14 -0.00043229 4.0707 - - -(.25799 14
19-févr 24
Expérience Minimum Temps Minimum Maximum Temps Maximum Normalisation Expéerience
24 -0.0061596 4.0667 0.0031448 1.4 -0.47863 4
25 -0.011079 48 0.0036333 1.9333 -0.86093 25
2% -0.012663 47333 0.0052075 19333 -1 %
27 -0.016169 4.8667 0.0045285 1.0333 -1.2564 27
22févr 25
Expérience Mini Temps Minimum Maximum Temps Maximum Normalisati Expérience
20 - - - - -0.4768 20
21 -0.0015824 4.0667 0.0006225 18 -0.81686 21
22 0.0019372 34 - 1.867 -1 22
23 -0.0033663 35333 0.002021 18 -1.7377 23
24 - - - - - 24
26 févr 26
Expérience Mini T Temps Mini Maxi | Temps Maximum Normalisation Expérience
4 -0.00687648 4.2433 0.0015656 1.6638 -1 4
5 -0.004961 47852 0.0015793 1.698 -01.66057 5
6 -0.003744 4.2483 0.001841 1.698 -0.64946 6
g -01.0023673 3.7718 0.00092697 1.5638 -00.41065 g

F1G. II.3 Tableau récapitulatif des résultats obtenus lors des expériences.
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11-mars 28
Expérience Mini Temps Mi Magimum Temps Maxi Normalisati Expérience
2 : - 0.0019485 2 958k 1 2
23 - - - - 0.32374 a3
25 - - 0.0018188 22528 0.92059 25
26 - - 0.0040903 2.4545 1.9741 26
32 ' : . L 32
B : - : : : £
34 - - - - - 34
25-mars 29
Expérience Minimumn Temps Minimum Maximum Temps M Nor Expérience
20 - - - - 0.64682 20
2 - 0.00082124 3.464B6 0.7498 21
______ 2 - - 0.0011282 35306 1 22
23 - - 0.0030716 3.2626 " 29307 3
24 - - 0.0034921 3.3265 3.3265 24
3 - - 0.0039 30667 0.3378 k]
3 - - 00121 2.8657 1 3
32 - 0.0204 2.7333 1.7256 32
33 - 0.0169 2667 1.4414 33
35 - - 0.017 25333 1.4205 35
01-avr 3
Expérience Minimum Temps Minimum | Maximum Temps M Normali Expérience
10 -0.00063197 29184 0.000084509 1.4898 .69244 10
X -0.00073499 3.3946 0.00061058 1.4898 -0.73549 1"
12 -0.00099932 31333 0.0016194 1.5333 -1 12
13 -0.0011443 3.8896 0.0021749 16154 -1.145 13
14 -0.0014384 3.7558 0.0019792 15485 -1.4394 14
15 - - R . - 15
21 - - . - - 21
A22 = s = = . 22
23 - - S - - 23
24 - - - - - 24
P - - - 25
10.avr 34
Expérience Minimum Temps Minimum Maximum Temps M. Normati Expérience
21 - - - : : 2
22 - - 0.001032 3.0606 0.706607326 22
23 - - 0.0014605 2.6566 1 23

F1G. I1.4 Tableau récapitulatif des résultats obtenus lors des expériences.



