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RESUME

L’imagerie optique (I0) est une technique récente qui utilise la lumiere dans le proche
infrarouge. Elle permet de mesurer les changements physiologiques sur la surface du
cortex lors de I’activité cérébrale. L’IO possede une excellente résolution temporelle
mais sa précision spatiale laisse a désirer en raison de la nature diffuse de la propagation
de la lumiere dans les tissus. Cette technique offre 1’avantage de mesurer 1’hémoglobine
oxygénée (HbO) et désoxygénée (HbR) comparativement a 1’imagerie par résonance
magnétique (IRM) qui ne mesure que le HbR. Ceci fait de I’IO une excellente can-
didate afin de calibrer le signal mesuré en IRM et ainsi de distinguer les composantes
métaboliques et vasculaires du signal. I est cependant tres difficile de quantifier les chan-
gements survenus dans le cortex en analysant les données de 1I’IO en raison de I’effet de
volume partiel important. Cet effet cause une sous-estimation des mesures et entraine
des erreurs dans I’interprétation des résultats.

Ce projet se proposait d’améliorer cet aspect en considérant la structure en couches des
tissus cérébraux dans un modele théorique, lors de 1’analyse des données. Ce modele fut
appliqué a la spectroscopie résolue en temps de vol (TRS) ainsi qu’a la spectroscopie de
corrélation diffuse (DCS) qui sont deux techniques différentes d’imagerie optique. La
premiere permet de déterminer les propriétés optiques du milieu alors que la seconde
permet de mesurer les variations de débit dans les tissus. Dans les deux cas, I’ utilisation
d’un modele théorique a deux couches a permis d’améliorer la précision des résultats
lors de I’analyse. La méthode a été utilisée en TRS sur des données in vivo pour mesurer
les concentrations d’hémoglobine au repos dans le cerveau. Dans le cas de la DCS, des
simulations ont confirmé I’efficacité de la technique et des données expérimentales prises

sur un fantdme sont venues confirmer la faisabilité de celle-ci.



viii
ABSTRACT

By using near-infrared light, optical imaging (OI) is a recent technique that enables the
measurements of physiological changes in cerebral cortex during brain activation. Its
main advantage is its high temporal resolution but its major drawback is the low spatial
resolution achieved due to the diffusive nature of photon propagation in tissue. OI has
the advantage or measuring both oxy- (HbO) and deoxy-hemoglobin (HbR) compared
to magnetic resonance imaging (MRI) which only measures HbR. This makes OI an
excellent candidate to calibrate the MRI signal and thus separate the vascular from the
metabolic components. However, the quantification of the changes that happen in cortex
is hard to achieve due to partial volume error. This effect causes an under-estimation on
the measurements and introduces errors during the analysis.

The main goal of this project was to improve this aspect by considering the layered struc-
ture of the head in the analytical model during data analysis. We applied the technique to
time-resolved spectroscopy (TRS) and to diffuse correlation spectroscopy (DCS) which
are two different OI techniques. The first one enables the measurements of absolute op-
tical properties of the medium while the second informs about the changes in flow in the
tissue. In both case, a two-layered model improved the results obtained. We applied the
model on in vivo TRS measurements to extract the absolute hemoglobin concentrations
in the brain. Monte Carlo simulations showed that this model improves the precision of
DCS and experimental measurements done on a phantom confirmed that this technique

works experimentally.
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INTRODUCTION

Depuis la découverte des rayons X par Rontgen en 1895, I’imagerie médicale n’a cessé
de s’élargir et est devenue un axe de recherche majeur. Les percées technologiques im-
portantes des derniéres années ont permis 1’apparition de nouvelles techniques d’ima-
gerie qui font aujourd’hui partie de la vie courante dans les hopitaux. La Tomogra-
phie Axiale Commandée par Ordinateur (TACO) ou encore I'Imagerie par Résonance

Magnétique (IRM) sont désormais des examens courants pour plusieurs diagnostics.

L’imagerie médicale se divise en deux branches, selon la nature de 1’information avec
laquelle elle nous renseigne. Les systemes d’imagerie a rayons X, par exemple, donnent
d’excellentes images montrant en détail les structures anatomiques des tissus imagés.
Les rayons X sont donc une modalité d’imagerie structurelle ou anatomique. D’un autre
coté, 1’électroencéphalographie (EEG) permet la détection de I’activité cérébrale sans
informer directement sur la structure des tissus cérébraux. Il s’agit alors d’imagerie fonc-

tionnelle.

Dans le cas de I’imagerie cérébrale, I’'imagerie fonctionnelle se subdivise encore en deux
autres branches : directe ou indirecte. Les méthodes directes renseignent sur 1’activité
cérébrale par une mesure directe de celle-ci. UEEG en est le meilleur exemple en en-
registrant directement les décharges des neurones a 1’aide d’électrodes qui peuvent étre
simplement fixées sur la t€te ou encore implantées dans les tissus cérébraux. D’autres
techniques comme 1’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) donnent également de
I’information sur les fonctionnalités du cerveau mais indirectement, soit en imageant les

variations de la désoxyhémoglobine dans les tissus cérébraux.

Quoique tout de méme tres efficace, I'IRM demeure tres difficile a quantifier. Le prin-
cipal probleme est que le signal détecté en IRM fonctionnelle (IRMf) dépend conjoin-

tement du flux sanguin et du métabolisme cérébral. De plus, la réponse vasculaire est



couplée non linéairement a la réponse neuronale ce qui rend encore plus difficile la
quantification de celle-ci. En mesurant les variations du signal lorsque I’'un des deux
processus est gardé constant, le signal peut &tre calibré et les contributions métaboliques

peuvent étre différenciées de celles d’origine vasculaire.

La méthode la plus répandue consiste a utiliser des périodes, au cours desquelles on aug-
mentera la quantité de gaz carbonique dans I’air que le sujet respire, appelées sessions
d’hypercapnie. Les propriétés vasodilatatrices du gaz carbonique permettent une dila-
tation globale des vaisseaux sanguins sans toutefois altérer le métabolisme cérébral, ce
qui permet d’appliquer la méthode discutée précédemment. Cette fagon de faire est la-
borieuse (masque respiratoire a I’intérieur de 1’aimant) et la calibration n’est valide que
pour une région bien spécifique qui doit étre déterminée & I’avance. Cette problématique

est de taille et limite beaucoup ’interprétation des résultats expérimentaux.

Au cours des 15 dernieres années, une nouvelle modalité d’imagerie fonctionnelle est
de plus en plus utilisée par les chercheurs a travers le monde. Il s’agit de I’Imagerie
Optique Diffuse (IOD). Cette technique repose sur la faible atténuation de la lumiere
proche infrarouge (650 a 900 nm) dans les tissus biologiques lors de sa propagation.
Puisqu’a ces longueurs d’ondes, le principal absorbant dans les tissus est I’hémoglobine,
des faibles variations de celle-ci peuvent étre facilement détectées par des variations
d’intensité lumineuse lors de la propagation de la lumiere dans les tissus. L’IOD offre
un cofit relativement faible et nécessite un équipement compact pouvant €tre déplacé
facilement.Sa résolution temporelle est excellente mais son plus grand inconvénient est

sans aucun doute sa résolution spatiale limitée (de 1’ordre du centimétre).

L’IOD est aussi une méthode prometteuse afin de calibrer le signal IRMf. Les fibres
optiques peuvent étre installées sur le sujet a I’intérieur de I’aimant du scanner et des
mesures simultanées JOD-IRMT sont possibles. Des algorithmes de reconstruction uti-

lisant a la fois les mesures optiques et celles de I'IRMf peuvent alors étre utilisés pour



quantifier I’activation cérébrale.

L’imagerie optique possede toutefois d’autres limitations. L’appareillage traditionnel ne
permet que des mesures de variations relatives d’hémoglobine. Ces dernieres peuvent
cependant étre calibrées et transformées en mesures absolues a I’aide d’une autre forme
d’imagerie optique appelée la spectroscopie résolue en temps de vol (TRS, pour time-
resolved spectroscopy). Théoriquement, la TRS permet de mesurer les propriétés op-
tiques (coefficient de dispersion et d’absorption) absolues des tissus et ainsi de retrouver
les concentrations absolues d’hémoglobine au repos. L’instrumentation nécessaire est
toutefois beaucoup plus sensible et délicate que I’IOD ce qui rend son application diffi-

cile a utiliser.

Paralle¢lement, une autre méthode d’imagerie optique appelée la spectroscopie de corrélation
diffuse (DCS, pour diffuse correlation spectroscopy) permet de mesurer de mani¢ére non
invasive le débit sanguin. La fusion de I’TOD, de la TRS et de la DCS forme alors une
combinaison puissante permettant d’extraire les parametres métaboliques lors de 1’acti-

vation cérébrale.

Le développement d’une nouvelle méthode de calibration de I’IRMT intégrant des tech-
niques d’imagerie optique était donc le point de départ de ce travail de recherche. Cepen-
dant, des problemes de quantification existent également en imagerie optique en raison
notamment de 1’effet de volume partiel qui conduit & une sous-estimation des change-
ments mesurés dans les tissus. Cet effet est principalement di a la nature diffusante de la
propagation des photons dans les tissus et de I’hétérogénéité de ceux-ci. Ceci se traduit

par des modeles théoriques simplifiés et du méme coup inadéquats.

Ce travail s’est donc attaqué au probléme de I’hétérogénéité des tissus pour 1’analyse
des données optiques en utilisant des modeles théoriques plus complexes. Ces modeles

furent appliqués & la TRS ainsi qu’a la DCS.



Les hypotheses de travail étaient :

1. En utilisant un modele plus complexe pour I’analyse des données TRS, il est pos-
sible de distinguer les concentrations d’hémoglobine dans le cerveau du reste de

la téte.

2. En adaptant ce méme modele pour la DCS, on peut améliorer la sensibilité en

profondeur pour la mesure du débit et diminuer I’effet de volume partiel.
Le mandat dont j’avais la responsabilit€ se décomposait en trois parties :

1. Développer une méthode afin de mesurer adéquatement les concentrations abso-

lues d’hémoglobine au repos dans les tissus cérébraux a 1’aide d’un appareil TRS.
2. Construire et valider sur des fantdmes le fonctionnement d’un appareil DCS.

3. Adapter un modele théorique de la TRS & la DCS et valider le modele a I’aide d’un

programme de simulation.

Les contributions décrites dans ce travail ont fait I’objet d’une présentation orale et de
cinq présentations par affiche dans des congres scientifiques internationnaux ainsi que
de deux articles dans des journaux scientifiques qui font I’objet des chapitres 4 et 5 de ce
mémoire. Deux autres articles ont également été coécrits parallelement a ce travail mais
ceux-ci ne font pas partie de ce mémoire. L'un d’eux porte sur les réponses négatives
dans le cortex visuel et I’autre, sur la réponse attentionnelle lors du vieillissement cog-

nitif.
Articles de journal :

L. Gagnon, C. Gauthier, J. Selb, D. Boas, R. Hoge and F. Lesage (2008) Double layer
estimation of intra- and extra-cerebral hemoglobin concentration with a time-resolved

system, Journal of Biomedical Optics, in press

L. Gagnon, M. Desjardins, J. Jehane-Lacasse, L. Bherer and F. Lesage (2008) Investi-

gation of Diffuse Correlation Spectroscopy in multi-layered media including the human



head, soumis a Optics Express
Présentations orales :

F. Lesage, L. Gagnon and M. Dehaes (2007) Diffuse optical-MRI fusion and applica-
tions, SPIE BiOS, Janvier 2008, San Jose, USA

Présentations par affiche :

L. Gagnon, M. Dehaes, C. Gauthier, R. D. Hoge, D. A. Boas and F. Lesage (2007) Mea-
surement of the optical properties of cerebral tissues during hypercapnia by spatially and
time-resolved reflectance, 3rd CAM Graduate Physics conference, Aot 2007, Montreal,

Canada

C. Gauthier, L. Gagnon and R. D. Hoge (2007) Multimodal MRI and Optical Imaging
of blood flow and oxidative metabolism, 37th annual meeting of the Society for Neuros-

cience, Novembre 2007, San Diego, USA

L. Gagnon, J. Selb, D. A. Boas, R. D. Hoge and F. Lesage (2008) Measurement of
hemoglobin concentrations in the human forehead using time-resolved reflectance, OSA

topical meeting on Biomedical Optics, Mars 2008, St. Petersburg, USA

C. Gauthier, L.Gagnon, J. Selb, D. A. Boas, F. Lesage and R. D. Hoge (2007) Validation
of calibrated MRI using continuous-wave and time-domain near-infrared spectroscopic
imaging, International Society for Magnetic Resonance in Medecine, Mai 2008, Toronto,

Canada

C. Gauthier, L.Gagnon, J. Selb, D. A. Boas, F. Lesage and R. D. Hoge (2007) Validation
of calibrated MRI using continuous-wave and time-domain near-infrared spectroscopic

imaging, Organisation for Human Brain Mapping, Juin 2008, Melbourne, Australie



Ce travail exposera tout d’abord les éléments de physiologie nécessaires a la compréhension
des phénomenes décrits dans les expériences. Par la suite, les principes physiques décrivant
les modalités d’imagerie utilisées (IOD, TRS et DCS) seront présentés et finalement, les

articles scientifiques montrant et discutant des résultats obtenus seront exposés et dis-

cutés.
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CHAPITRE 1

PHYSIOLOGIE

1.1 Activité cérébrale

1.1.1 Réponse hémodynamique

La réponse évoquée désigne la réponse du systeme cérébral a la suite d’un stimulus
(stimulus visuel, tiche motrice ou auditive, etc). Cette réponse fait intervenir plusieurs
systemes biologiques puisqu’elle déclenche une cascade d’évenements ayant des com-
posantes neuronales, vasculaires et métaboliques. Cette cascade d’événement porte le

nom de réponse hémodynamique.

L’activité d’un neurone suite a un stimulus se manifeste a travers la décharge de po-
tentiels d’action & une fréquence relativement élevée. Afin de palier a cette activité, les
concentrations ioniques a I’intérieur du neurone, notamment de sodium, de calcium et
de potassium, doivent &tre modifiées trés rapidement puisqu’une seule décharge perturbe
completement 1’€tat de repos qui doit €tre rétabli avant qu’un autre potentiel puisse étre
émis. Afin d’y parvenir, les pompes ioniques actives qui se situent au travers des parois
de la membrane cellulaire des neurones doivent transférer rapidement les ions a travers

la membrane.

L’énergie requise pour le fonctionnement de ces pompes est fournie par 1’adénosine
triphosphate (ATP). L’ ATP est créé de deux fagons différentes : la respiration aérobique

ou encore la glycolyse (Widmaier et al., 2004).

CeH1206 +60s —> 6CO0y+ 6 HyO + 28 ATP (1.1)



CeH1206 +2ADP +2Pi — > 2Lactate +2 ATP + 2 H,0O (1.2)

11 est a noter que seule la premiere, la respiration aérobique, consomme de I’oxygeéne,
mais que celle-ci est beaucoup plus efficace que la glycolyse (28 ATP pour une molécule
de glucose par rapport a 2 pour la glycolyse). La respiration aérobique crée également
du dioxyde de carbone qui doit étre éliminé de I’organisme par le systéme veineux. A
I’initiation de I’activité accrue du neurone, la demande énergétique des pompes ioniques
est assurée par les réserves d’ ATP, mais lorsque celles-ci diminuent s’épuisent, le neu-
rone augmente sa demande en oxygeéne (Magistretti and Pellerin, 1997; Raichle, 2001;
Raichle and Mintun, 2001; R. G. Shulman, 2002) afin de produire de I’ ATP par respi-
ration aérobique. Plus I’activité du neurone est importante, plus la demande en oxygene

sera importante.

Afin de fournir a cette demande accrue en oxygene, des mécanismes de rétroaction di-
latent les artéres (Edvinsson and Krause, 2002; Toda and Okamura, 1993a; Toda and
Okamura, 1993b) qui acheminent le sang oxygéné vers les neurones afin d’augmenter
le volume et le débit sanguin. (Buxton et al., 2004) Puisque le sang circulant dans les
arteres contient presque exclusivement de I’hémoglobine oxygénée (HbO), et que I’aug-
mentation du débit surcompense 1’accroissement de la demande, I’augmentation du flux
diluera la déoxy-hémoglobine (HbR) produite par le neurone et la concentration locale
de HbR diminuera. En revanche, la concentration locale de HbO augmentera (Dunn

et al., 2005; Huppert, 2007) en raison de I’augmentation du flux.

1.1.2 Imagerie directe et indirecte

La figure 1.1 illustre schématiquement la cascade d’événements de la réponse hémodynamique
ainsi que quelques techniques d’imagerie permettant de mesurer ces phénomenes. Plus

la technique d’imagerie se situe tot dans la cascade d’événements, plus la technique est



Réponse hémodynamique Techniques d’imagerie

. EEGMEG

décharge électrique

. Flbores‘cenoe, TEP

1 demande enoxygene

. dilatation des artéres .

1 volume et débitsanguin | | 101, SCD, IRMf (ASL) |

10D, 01, IRMf (BOLD)

F1G. 1.1 Représentation schématique de la réponse hémodynamique avec les principales
techniques d’imagerie permettant de la mesurer. EEG : Electroencéphalographie, MEG :
Magnétoencéphalographie, TEP : Tomographie par Emission de Positron, 101 : Imagerie
Optique Intrinseque, SCD : Spectroscopie de corrélation Diffuse, IRMf : Imagerie par
Résonance Magnétique fonctionnelle, ASL : Arterial Spin Labelling, BOLD : Blood
Oxygen Level Dependent.

dite directe. Puisque ’IOD est sensible aux variations d’hémoglobine dans les tissus,

celle-ci est une technique d’imagerie indirecte.

Si toutes les €tapes de la réponse hémodynamique étaient couplées linéairement, toutes
les techniques d’imagerie illustrées a la figure 1.1 pourraient analyser I’ activité cérébrale
de fagons équivalentes. Bien entendu, chaque technique posséde ses forces et ses fai-
blesses (résolution spatiale et temporelle, cotit, portabilité ...). Cependant, le couplage
entre les diverses étapes de la cascade d’évenements est non linéaire (Sheth et al., 2003;
Sheth et al., 2004; Hewson-Stoate et al., 2005; Devor et al., 2003) et ceci rend les tech-
niques de la figure 1.1 non équivalentes au niveau de la mesure de I’activité cérébrale.
Ce couplage non linéaire porte le nom de couplage neurovasculaire et sera discuté dans

la prochaine section.
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1.1.3 Couplage neurovasculaire

La force de la réponse hémodynamique dépend de I’intensité, de la durée et de la fréquence
de la stimulation. La relation entre la force de la réponse et I’activité neuronale mesurée
par EEG est exponentielle (Hewson-Stoate et al., 2005). Il en est de méme pour I’inten-
sité de la stimulation. En I’augmentant, I’amplitude de la réponse augmente, mais cette
derniere atteint un plateau (Devor et al., 2003; Sheth et al., 2004). Finalement, (Sheth
et al., 2004; Sheth et al., 2003) ont observé que I’intensité de la réponse dépendait de la

fréquence de stimulation.

La nature de ce couplage est un sujet trés complexe et encore largement débattu dans
la littérature. En fait, plusieurs mécanismes biochimiques entrent en jeu dans les voies
de communications entre les différentes étapes de la réponse. Entre autres, 1’utilisa-
tion du glucose par les neurones implique plusieurs phénomenes couplés entre eux de
facon non linéaire et porte le nom de couplage neurométabolique (Huppert, 2007). Le
couplage neurovasculaire non linéaire entraine des variations importantes au niveau de
I’interprétation des cartes d’activation cérébrale obtenues par différentes techniques. De
plus, la non-linéarité rend difficile la quantification de I’activation et, du méme coup, la

comparaison de 1’activation entre les sujets.

En Imagerie par Résonance Magnétique (IRM), le signal BOLD (pour Blood-Oxygen
Level Dependant), enregistré afin de cartographier I’activité cérébrale, dépend conjoin-
tement du flux sanguin et de la consommation métabolique d’oxygene par le cerveau.
Puisque ces deux processus sont couplés entre eux de fagon non linéaire, il est tres diffi-
cile d’extraire la dépendance spécifique de chacun des deux processus dans les signaux
enregistrés. Une technique, permettant de calibrer le signal BOLD et ainsi de distinguer
les composantes vasculaires et métaboliques dans les signaux enregistrés, est de faire
varier d’une fagon controlée le niveau de gaz carbonique respiré par le sujet durant la

séance d’imagerie (Hoge et al., 1999b; Hoge et al., 1999a). L’ augmentation subite du
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niveau de CO, respiré par le sujet porte le nom d’hypercapnie. Les propriétés vasodila-
tatrices du dioxyde de carbone font dilater les arteres sans toutefois modifier le taux de
consommation d’oxygéne par les tissus cérébraux. Le débit sanguin augmente alors et
on peut ainsi isoler la composante vasculaire du signal BOLD enregistré. En mesurant
le signal BOLD a deux niveaux de gaz différents (deux niveaux de débit), il est alors
possible de retrouver compleétement les composantes vasculaires et métaboliques dans le
signal mesuré. Bien que cette approche soit efficace, sa complexité expérimentale et le

fait que les signaux recueillis soient trés bruit€s limitent son utilisation.

En Imagerie Optique Diffuse (I0OD), les signaux mesurés intégrent également la vascu-
lature et les processus métaboliques. L’ approche développée pour s’affranchir du cou-
plage neurovasculaire est de modéliser la dynamique de la réponse dans son ensemble
(concentrations initiales, compliance mécanique des vaisseaux, ...) et de tenter d’ajuster
les nombreux parametres du modele afin de concorder avec les données expérimentales
(Huppert et al., 2007; Boas et al., 2008). Cette approche est beaucoup plus simple
expérimentalement que la calibration par le gaz en IRMf. Cependant, I’analyse des
données doit €tre faite avec soin afin de bien distinguer chacun des nombreux parametres

du modele.

1.2 Organisation structurelle

Puisque 1’Imagerie Optique mesure principalement les changements hémodynamiques

(par IOD) ou encore le débit sanguin (par DCS), la présente section offre une description

de la structure des tissus et de la vasculature cérébrale.
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FIG. 1.2 Vue en coupe de la téte montrant I’organisation structurelle et géométrique de

celle-ci. La structure en couches des différents tissus est illustrée. Adaptée de (Gray,
2000).

1.2.1 Structure cérébrale

Les différentes structures de la t€te humaine et du cerveau seront présentées ici sous la
forme d’une description de I’organisation structurelle et géométrique plutdt qu’une des-
cription exhaustive des différentes unités fonctionnelles. La figure 1.2 illustre schématiquement

les différentes couches structurelles ainsi que leur organisation géométrique.

En partant de I’extérieur de la téte, la premiere couche rencontrée est le cuir chevelu
qui n’est ni plus ni moins que la peau recouvrant le crane. Le cuir chevelu est constitué
de cinq sous-couches différentes qui sont dans I’ordre de 1’extérieur vers I’intérieur :
la peau, une couche de tissu conjonctif, 1’aponévrose, une seconde couche de tissus

conjonctifs et le péricrane. La peau est irriguée de nombreux vaisseaux sanguins et c’est
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dans cette couche que I’on retrouve les poils formant la chevelure. La premiére couche de
tissu conjonctif est principalement constituée de tissus graisseux alors que la seconde est
largement irriguée par des vaisseaux sanguins. L’ aponévrose est quant a elle constituée
de tissus fibreux trés rigides. Finalement, le péricrane est en fait le périoste de I’os du
créne et a pour fonction d’alimenter ce dernier et de participer a sa réparation. En raison
des nombreux vaisseaux sanguins contenus dans ses tissus, la peau absorbe beaucoup la
lumiere utilisée en Imagerie Optique Diffuse. Son coefficient d’absorption est estimé a
0.0164 mm~?! pour une longueur d’onde de 780 nm. Heureusement, sa faible épaisseur

(de 2 a 3 mm) ne limite pas I’utilisation de I’IOD.

Sous le cuir chevelu se trouve le crane. Celui-ci est composé de 22 os différents tous
soudés ensemble, a I’exception du mandibule qui demeure mobile. L’ os du crane comme
tel est composé principalement de deux couches de cartilage entre lesquelles se retrouve
une partie plus spongieuse riche en cellules conjonctives. Cette partie spongieuse peut
étre observée sur des images obtenues en IRM et est entourée de deux minces couches
noires dans 1’image, qui correspondent aux deux couches de cartilage. Les propriétés
optiques du créne se caractérisent par une absorption de 0.012 mm™! a 780 nm, et son

épaisseur se situe entre 3 et 5 mm.

Par la suite se trouvent les méninges qui sont constitués de trois membranes et du liquide
céphalo-rachidien (CSF). La dure-meére est la membrane extérieure. Elle est fibreuse et
adheére a la partie interne du crine. La seconde membrane est 1’arachnoide, en raison
de sa structure en toile d’araignée. Celle-ci est complétement avasculaire c’est-a-dire
qu’elle ne comporte aucun vaisseau sanguin. La couche suivante est le liquide céphalo-
rachidien qui est constitué principalement d’eau (99 %). La pie-mere est la troisiéme
membrane des méninges et tapisse la surface externe du cerveau. Elle est composée
de tissus conjonctifs hautement vascularis€s. Dans son ensemble, les méninges et le
liquide céphalo-rachidien font environ entre 4 et 7 mm d’épaisseur. Puisque ceux-ci sont

majoritairement composés d’eau, I’absorption lumineuse pour une longueur d’onde de
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780 nm est trés faible dans cette région (environ 0.002 mm™1).

Vient ensuite le cerveau lui-méme constitué de la matiere grise et de la matiere blanche.
La couche la plus périphérique est la matiere grise qui comprend les corps cellulaires
des neurones et des cellules gliales. C’est dans cette région que s’effectue la majorité
du traitement de I’information par le cerveau. La couche la plus profonde est la matiere
blanche qui est composée en majorité des fibres nerveuses (axones et dendrites). Cette
partie du cerveau est responsable de la transmission de I’information entres les neurones.
Les propriétés optiques de la matiere grise et de la matiere blanche sont trés semblables
(Strangman et al., 2003; Huppert et al., 2006) et se caractérisent par une absorption

lumineuse élevée, soit de 0.017 mm™* toujours a 780 nm.

1.2.2 Structure des vaisseaux sanguins

L’organisation des vaisseaux dans le cerveau est différente de celle qui se retrouve
ailleurs dans le corps humain. A I'opposée de la circulation périphérique, la vascularisa-
tion cérébrale ne posseéde pas de sphincters précapillaires (Edvinsson and Krause, 2002).
Ces composants, présents dans la circulation périphérique, ont la capacité de s’ouvrir ou
de se fermer afin de contrdler le flux entre les artérioles et les capillaires. Les arteres
et artérioles cérébrales contrdlent plutdt la circulation par la résistance vasculaire au
lieu de la fermeture de valves. Un fait particulier est que la circulation cérébrale est
presque entierement perfusée (environ 90 %) dans des conditions de repos (Edvinsson
and Krause, 2002). Les arteres cérébrales sont caractérisées par un tissu laminaire in-

terne trés développé (une membrane dans les vaisseaux qui restreint le mouvement des

macromolécules dans I’espace endothélial), mais a I’opposé des artéres systémiques, ne
possedent pas de membrane laminaire externe (Stephens and Stilwell, 1969). Le role de
la membrane laminaire externe dans la circulation périphérique est de séparer biochimi-

quement la matrice vasculaire des tissus environnants et ainsi de prévenir le signalement
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biologique direct dans I’endothélium vasculaire. Ce type de membrane dans les arteres
cérébrales ne se retrouve que chez les nouveau-nés et disparait a I’dge de deux ans, ce

qui correspond a une augmentation des habiletés d’autorégulation (Hassler and Larsson,

1962).

La vascularisation cérébrale est donc sensible aux signaux biologiques interstitiels. De
plus, les artéres cérébrales possédent une grande quantité de muscles afin de leur per-
mettre de régulariser le tonus vasculaire. Chez un humain adulte, les couches de muscles
lisses autour des vaisseaux représentent approximativement 50 % de I’épaisseur de la
paroi et 70 % de la masse totale du vaisseau (Edvinsson and Krause, 2002). Cepen-
dant, les arteres cérébrales possedent un faible rapport épaisseur : ouverture, si elles sont

comparées aux arteres systémiques, ce qui les rend plus fragiles.

Les arteres et les artérioles cérébrales posseédent une structure cellulaire striée. Les muscles
lisses sont alors alignés autour de la circonférence des vaisseaux. Cependant, aux bi-
furcations majeures, cette structure réguliere est remplacée par un patron a plusieurs
couches qui ajoute de la force mécanique (Walmsley, 1983a; Walmsley, 1983b). De
quatre a vingt couches de muscles lisses entourent les artéres importantes, tandis que
ce nombre chute a deux ou trois pour les artéres pie-mériennes, et de une a deux pour
les autres arteéres. Dans les couches de la tronca interna et de la tronca externa, ce sont
des fibres de collageéne et d’élastine respectivement qui sont disposées dans une direction

parallele a I’axe de I’arteére et qui donnent de la solidité aux vaisseaux.

Les vaisseaux sanguins cérébraux sont entourés par un endothélium dont la perméabilité
est sé€lective, ce qui permet de séparer les micro-environnements neuronaux du cerveau.
Ces cellules sont jointes par des jonctions, ce qui prévient les molécules trop grosses
de pénétrer a I'intérieur des tissus cérébraux. Les parois des capillaires et des veinules
intracérébrales consistent principalement en ces cellules endothéliales et péricytes en-

tourées par une seconde membrane. Les capillaires sont en contact avec les astrocytes,
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les neurones et les autres tissus, ce qui permet le transport efficace d’oxygene, de glucose
et des autres métabolites. A I’opposé, les veines cérébrales ne possedent généralement

pas de couches musculaires les entourant.

1.2.3 Impact sur Pimagerie optique

Telle que décrite précédemment, I’ organisation structurelle du cerveau est tres hétérogene.
Ceci cause un probleéme majeur en IO puisque les modeles théoriques de la propagation
de la lumiere dans les tissus sont trés complexes et I’hypothése de milieux homogénes
doit souvent étre faite. Ces approximations causent des effets indésirables dans I’analyse
des données dont le plus important est I’effet de volume partiel (Strangman et al., 2003).
Cet effet résulte en une sous-estimation des changements (variations d’hémoglobine, de

débit ou de volume) se produisant dans les tissus a étudier.

Dans ce travail, une modélisation plus adéquate des tissus cérébraux a été introduite dans
I’analyse des données afin de diminuer 1’effet de volume partiel. La prochaine section

introduira les notions théoriques développées et utilisées dans le cadre du projet.
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CHAPITRE 2

THEORIE

La plupart des techniques de caractérisation des matériaux ou encore d’imagerie fonc-
tionnent de la méme facon mais reposent sur des principes physiques différents. Dans
plusieurs cas, une sonde comme un photon ou un €lectron, est envoyée vers le milieu ou
vers le matériau a étudier. Cette sonde interagit d’une facon treés précise avec le milieu
dépendamment des propriétés locales ou a lieu I’interaction. Dans certains cas I’interac-
tion produit un phénomeéne détectable, comme par exemple I’émission d’un autre photon
alors que dans d’autres cas, la méme sonde peut étre récupérée et analysée aprés son in-

teraction avec le milieu.

L’imagerie optique diffuse (IOD) est une technique d’imagerie non invasive qui utilisent
la propagation de la lumiére proche infrarouge dans les tissus afin de les imager. Les pho-
tons provenant d une source laser sont injectés dans les tissus a 1’aide d’une fibre optique.
Certains sont absorbés par le milieu alors que d’autres ne font que changer de direction.
Ce phénomene est appelé la diffusion. Les photons qui ont été diffusés plusieurs fois et
qui n’ont pas été absorbés peuvent €tre récupérés par une seconde fibre optique située
a quelques centimetres du point d’injection et amenés jusqu’a un détecteur. En analy-
sant ]a lumicre recueillie, il est possible d’obtenir de I’information sur la composition
et la dynamique des tissus dans lesquels la lumiere s’est propagée entre la source et le

détecteur.
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F1G. 2.1 Spectre d’absorption de ’hémoglobine oxy- et désoxygénée, de ’eau et des
lipides. Le spectre de 1’hémoglobine est donné pour un volume représentant 4 % du

volume sanguin total.

2.1 DP’imagerie Optique Diffuse

2.1.1 Principes généraux

Lorsque la lumiere se propage dans les tissus, les variations d’intensité lumineuse me-

surées aux détecteurs sont directement reliées aux variations d’absorption dans les tissus.

L’Imagerie Optique Diffuse est une technique d’IO qui permet de mesurer les change-

ments d’hémoglobine dans les tissus grice a ces variations d’absorption.

Aux longueurs d’onde proche infrarouges, les principaux absorbants dans les tissus bio-

logiques sont les molécules d’hémoglobine, 1’eau et les graisses. La Figure 2.1 illustre

le spectre d’absorption de ces composants sanguins. Entre 600 et 1000 nm, I’intensité
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de ce spectre est relativement faible, ce qui ouvre une fenétre a I’imagerie optique. En
dehors de cette fenétre, appelée fenétre thérapeutique, 1”absorption par les chromophores
présents dans les tissus biologiques augmente fortement. En fait, en dessous de 600 nm,
I’absorption par I’hémoglobine empéche la propagation de la lumiere alors qu’au dessus
du micron, c’est I’absorption de 1’eau qui est trop forte. A une longueur d’onde donnée,
le coefficient d’absorption est différent pour I’hémoglobine oxygénée (HbO) et pour
I’hémoglobine désoxygénée (HbR) (Takatani and Graham, 1979). De plus, 1’absorption
de la lumiere proche infrarouge se fait principalement par I’hémoglobine plut6t que par
I’eau ou les graisses. 1l est donc possible de découpler les variations en concentration de
ces deux composants a travers le temps en analysant I’intensité de la lumicre recueillie a
deux longueurs d’onde différentes. En raison de la faible absorption des autres compo-
sants a ces longueurs d’onde, les variations de concentration de HbO et de HbR peuvent
étre isolées avec une précision respectable. Ces variations sont données en micromolaire
mais ces unités sont en fait arbitraires a cause de I’effet de volume partiel qui sera discuté

plus loin.

2.1.2 Laloi de Beer-Lambert

La loi de Beer-Lambert est une expression empirique exprimant la variation d’un signal
lors de sa propagation dans un milieu amplificateur ou absorbant. Celle-ci est donnée par
la relation :

I = Iyel=#%) (2.1)

ou y est le gain dans le cas d’un milieu amplificateur (uy) ou bien le coefficient d’ab-
sorption dans un milieu absorbant (u,). Cette équation peut étre modifiée pour I’adapter

a I’absorption optique dans les milieux fortement diffusants. La loi de Beer-Lambert
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modifiée (LBLM) est ainsi obtenue et s’exprime de la facon suivante :

OD = —In (Ii) = Y ACLB + A 2.2)
0 .

2

ou OD est la densité optique (optical density), Iy est I'intensité de la lumiére incidente et
I, Vintensité de la lumiere détectée. La variable ¢; représente le coefficient d’extinction
pour le chromophore 7, c’est-a-dire la quantité de lumiere que chaque molécule d’un
chromophore peut absorber. C; est la concentration de ce chromophore dans le milieu
tandis que L représente la distance entre la source et le détecteur. B est un facteur de
correction reflétant le fait que la longueur réelle du trajet de la lumiere est plus longue
que la distance en ligne droite entre la source et le détecteur en raison de la forte diffusion
du milieu. Ce facteur est appelé le facteur différentiel de chemin optique. Enfin, A est un

facteur de géométrie de mesure.

Puisque la géométrie ne dépend pas du temps, le terme A peut étre laissé de c6té dans
I’équation (2.2) et en ne considérant que des variations temporelles lentes des concen-

trations AC}; des chromophores, I’équation (2.2) peut étre réécrite :

AOD = ~In (I’I”> — Y ¢ACLB 2.3)
0 i

ol [,,,., correspond a I’intensité mesurée et AOD est la variation de la densité optique.
Il est également possible de relier directement la densité optique a I’absorption par le
facteur LB et donc, d’apres la loi de Beer-Lambert modifiée, la variation des coefficients

d’absorption Ay, est donnée par :

Apg = Z & AC; 2.4)

C’est ici qu’une subtilité entre en jeu. En fait, ce n’est pas seulement une subtilité mais

un probléme majeur auquel est confronté I’imagerie optique. L’ équation (2.3) n’est vraie
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Source Détecteur

| |

e

Zone activée Trajet de la lumiére

F1G. 2.2 Tllustration de 1’effet de volume partiel observé lors d’une activation focale.
Seule une partie du trajet de la lumiere se situe dans la zone ou I’absorption est aug-
mentée.

que si les variations d’absorption sont uniformes tout au long du parcours de la lumiére
dans les tissus. Dans le cas des activations focales dans les tissus, ¢’est-a-dire lorsque une
faible partie du volume subit une augmentation d’absorption, la variation d’intensité sera
beaucoup plus faible que celle décrite par 1’équation (2.3). Ce phénomene est illustré
a la figure 2.2. En iﬁlagerie, on cherche plutdt a retrouver Ay, en mesurant AOD.
Dans ce cas, les variations d’absorption seront beaucoup plus importantes que celles
prédites par I’équation (2.3) et il faut donc appliquer un facteur de correction. Pour une
activation focale dans le cerveau, ce facteur de correction a été estimé a environ 50 pour

une distance de 3 cm entre la source et le détecteur (Strangman et al., 2003).

Tel que mentionné précédemment, I’absorption de lumiere dans les tissus biologiques
se fait principalement par 1’oxy- et la désoxy-hémoglobine. La somme de I’équation
(2.4) se simplifie alors en deux termes, soit 1’absorption par le HbO et celle par le HbR.

De plus, en observant la Figure 2.1, une remarque est que les coefficients d’absorption
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pour le HbO et le HbR dépendent de la longueur d’onde. Il suffit donc d’enregistrer
I’intensité a deux longueurs d’onde différentes (\; et \o) afin de construire un systéme

de deux équations et deux inconnues Cgyo et Cyypr. Ce systéme s’écrit :

Apig(M) = €mpr(M)ACHbR + €mp0(M)ACHKO

2.5
Apa(A2) = €mpr(A2) ACHbR + €mpo(A2) ACHKO
et peut €tre réécrit sous sa forme matricielle :
Apa(Ar) _ emr(M)  €mol(A1) ACHusr 2.6)
Aptg(A2) emr(Xe) €mo(A2) ACHpo

Ce systeme d’équation peut s’inverser afin d’isoler les variations en concentration du

HbO et du HbR.

ACmpr :d_elt(E) 6Hb0(>\2) *‘EHbR(AQ) A,Ua()\l) @7

ACmro —emo(M)  empr(Ar) AVTHOYY)
ol E est la matrice des coefficients d’extinction définie a droite de 1’égalité de I’équation

(2.6) et son déterminant est donnée par :

det(E) = egpr(A1)emo(A2) — €mvo(M)empr(A2) (2.8)

1l est donc possible de déterminer la variation de la concentration des deux chromophores
HbO et HbR en déterminant la variation des coefficients d’absorption, c’est-a-dire en
analysant la variation de la densité optique. Ce modele simple permet d’obtenir des va-
riations approximatives (a cause de I’effet de volume partiel) de concentrations d’oxy- et

de déoxyhémoglobine. Pour décrire completement la propagation de la lumiere dans les
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tissus, il faut développer un modele décrivant en détail la diffusion de la lumiere dans le

milieu. Les prochaines sections traiteront de ce sujet.

2.1.3 Diffusion lumineuse

Afin de comprendre comment la lumieére se propage dans les tissus, il faut se pencher
de plus pres sur le phénomene de la diffusion qui est assez complexe et difficile a quan-
tifier. Tout d’abord, il est a noter qu’il existe plusieurs formes de diffusion et le facteur
déterminant est le rapport entre la taille de la particule diffusante et la longueur d’onde.
Par exemple, si le diametre de la particule sur laquelle la lumiere diffuse est inférieur au
dixieme de la Jongueur d’onde incidente, c’est le régime de diffusion de Rayleigh qui
s’applique. Dans ce cas, I’intensité observée dans un angle ¢ par rapport a la direction

incidente est donnée par :
1 + cos(0)

I=8r'lNo’ s

(2.9)

ou [V est le nombre de particules, « est la polarisabilité et R est la taille de la particule

diffusante.

Si par contre, la taille de la particule est supérieure au dixieme de la longueur d’onde, il
convient alors d’avoir recours a la théorie de Mie. Celle-ci est beaucoup plus complexe
que la théorie de Rayleigh. La théorie de Mie utilise des solutions aux équations de
Maxwell en coordonnées sphériques données par des développements en séries infinies.
Les termes de ces séries sont proportionnels aux polyndmes de Legendre associés P! en
cosinus ainsi qu’a leurs dérivées. De plus, ces polyndmes sont multipli€s par des termes
qui sont fonctions des fonctions de Bessel sphériques qui sont elles-méme fonctions du
27R

facteur 5= appel€ parametre de taille.

D’autres types de diffusions existent également comme par exemple la diffusion Comp-

ton qui est une diffusion inélastique comparativement aux deux précédentes. Dans ce
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cas, de I’énergie est échangée entre le photon incident et la particule diffusante ce qui a

pour effet d’augmenter la longueur d’onde du photon diffusé.

En imagerie optique, les longueurs d’ondes sont de I’ordre de 700 a 800 nm tandis que
la taille des molécules d’hémoglobine est d’environ 7 nm. Ceci représente 1 centiéme
de la longueur d’onde incidente et on pourrait donc penser que le modele de diffusion
de Rayleigh est applicable. En réalité, les multiples diffusions que rencontre la lumiere
dans les tissus impliquent le développement d’une théorie beaucoup plus approfondie et
mieux adaptée aux milieux fortement diffusants. Cette théorie se base sur le formalisme
du transport radiatif (Chandrasekhar, 1960) et certaines conditions expérimentales per-
mettent de simplifier ce formalisme et de travailler avec I’équation de diffusion. Les pro-
chaines sections traiteront brievement de ces deux principaux points. Le lecteur désireux
d’approfondir le sujet est invit€ a consulter la littérature (Boas, 1996; Arridge, 1999) ol

les calculs sont repris en détails.

2.1.4 Equations de transport des photons

En imagerie optique, la lumiére rencontre de nombreuses particules diffusantes et ne
suit pas un chemin rectiligne entre la source et le détecteur. Ces diffusions multiples
rendent impossible ’utilisation de I’optique géométrique et pour les mémes raisons, les
équations de Maxwell ne peuvent étre utilisées. La lumiere est plutdt considérée comme
un ensemble de particules se propageant dans les tissus et c’est I’équation de Boltz-
mann qui est utilisée pour décrire le transport radiatif des photons dans un milieu. En
considérant que ce milieu absorbe et disperse les photons, 1’équation s’écrit dans le do-

maine temporel

10 . s AR 3
(Ea ts: \ + [Lt(T')> 99(7", 8, t) - HS(T) /Sz @(S 8 )(,9(7", s ,t)dS + Q(T', 5, t) (210)
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ol ¢(r, §,t) est la quantité de photons par unité de volume a la position r, au temps ¢
et voyageant dans la direction 5. Ce terme porte le nom de radiance ou encore rayon-
nement lumineux. La fonction ©(3, §') = ©(5 - §) est la fonction de phase normalisée
représentant la probabilité de dispersion des photons dans la direction &' a partir de la
direction §. c est la vitesse de lumiere et p; = s+ (44 €5t le coefficient de transport ol 1
est le coefficient de dispersion et i, le coefficient d’absorption. Il est a noter que dans ce
texte, le terme “dispersion” est utilisé pour décrire le phénomene de collision des pho-
tons avec les particules du milieu (diffusion). Ceci est différent de 1’usage courant pour
décrire la dépendance de la longueur d’onde sur I’indice de réfraction. De plus, g(r, §, t)
est la distribution spatiale et angulaire de la source lumineuse. L'équation de Boltzmann
peut également étre réécrite dans le domaine des fréquences. Dans ce cas, celle-ci prend

la forme
1w N N PN A1 N A
(7 +5-V+ ,LLt(T)) o(r, 8,w) = ps(r) /32 O(8-§)p(r,§,w)ds" +q(r,8,w) (2.11)

ol cette fois ¢(r, $, w) représente le rayonnement lumineux a la position r, a Ia fréquence

w et voyageant dans la direction s.

L’équation (2.10) peut également €tre vue comme 1’équation conservatrice du rayonne-
ment lumineux. Le membre de gauche représente la sortie des photons d’un petit élément
spatial d3r 2 la position r et d’angle solide § au temps ¢ tandis que le terme ¢(r, 3,t) du
membre de droite représente I’entrée de photons dans ce petit élément. Le premier terme
(% %gp(r, 3, 1) représente le taux de variation du rayonnement  au temps ¢ ¢’est-a-dire le
bilan de la quantité de photons circulant dans la frontiére de I’é1ément d®r. Le deuxiéme
terme 3 - Vo = V - @& représente le flux de photons dans la direction § et finalement le
terme j0 explique le transport des photons dans I’élément dr c’est-a-dire la dispersion
14s combinée a I’absorption i, des photons a la position r. De plus, le premier terme du

membre de droite j15(r) [ ©(§ - §)(r, §,t)ds est un terme de collisions (Cercignani,

1988) et est relié¢ aux événements photoniques dispersifs. Il représente 1’équilibre entre
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1 Quantité H Signification ‘ ‘ Unité de mesure
@(r, §,t) || rayonnement lumineux Wm ™ Zsr!
e(s,8 fonction de phase normalisée | sans unité

; p
q(r, §,t) || source lumineuse Wm3sr!
O(r,t) intensité lumineuse Wm™?
J(r,t) | flux lumineux Wm™?

TAB. 2.1 Résumé des différentes quantités utilisées dans la formulation du probleme
ainsi que leur signification et leurs unités.

la quantité de photons dispersés a partir d’un élément de I’espace des phases et la dis-
persion dans un autre élément de I’espace des phases. Les photons a la position r sont

donc dispersés a partir de toutes les directions &' dans la direction .

Au lieu de traiter la densité photonique directionnelle, il est possible d’intégrer sur toute
la surface S2. Deux quantités optiques sont principalement intéressantes. La premiére

est I’intensité lumineuse ou encore la densité photonique et est donnée par
O(r, 1) = /q (r, 8, 1)da. 2.12)
Le seconde correspond au flux lumineux ou encore courant photonique et est donné par
T = [5 Sp(r. 8. t)ds. (2.13)
‘La source est également intégrée sur toute la surface de la sphere et devient alors

a(r,t) = / aq(r, 8, 1)ds. 2.14)
S

Le tableau 2.1 résume les différentes quantités énumérées précédemment avec leurs

unités de mesure respectives.

Plusieurs difficultés sont rencontrées dans la résolution de I’équation de Boltzmann non
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linéaire. La principale réside dans la forme mathématique complexe du terme de colli-
sion ps(r) [s2©(8 - §)p(r, §,t)ds qui dépend de la nature précise du potentiel inter-
moléculaire (Rouse and Simons, 1978). Les solutions analytiques a I’équation de Boltz-
mann sont tres difficiles a obtenir. En fait, il n’existe que des solutions pour les cas
de géométries simples comme par exemple les géométries planaires (Chandrasekhar,
1960), sphériques (Aronson, 1984) ainsi que dans certains cas spéciaux (Alexandrov
et al., 1993). Afin de réduire ces difficultés, I’approximation de diffusion est utilisée.

(Arridge, 1999).

2,1.5 Approximation de diffusion

Lorsque la diffusion est largement supérieure a 1’absorption dans le milieu, ce qui est
le cas pour les tissus biologiques aux longueurs d’onde proche-infrarouges, la radiance
diffusée possede une distribution angulaire large et donc I’intensité de 1a lumiere diffusée
(qui n’est que ’intégral de la radiance sur tous les angles) est presque isotropique. Cette

symétrie sphérique permet de développer I’ intensité diffusée en harmoniques sphériques.

La propagation des photons peut donc étre modélisée par I’approximation de diffusion
a partir de I’équation de Boltzmann lorsque la lumiere utilisée se situe dans le proche-
infrarouge. Cette approximation consiste 8 décomposer dans un premier temps le rayon-
nement lumineux ¢, la source lumineuse ¢ et la fonction de phase normalisée © en
harmoniques sphériques. ’annexe 1 illustre les principales propriétés des fonctions har-

moniques sphériques. Les décompositions suivantes sont utilisées :

[es) )
or8,t)=> Y (214—; 1

I m=-l

) 2 Vi (7, 1) Y1 m (8) (2.15)
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2 & o[20+1)>2
(e =3 3 ( - ) (. 1)1 (5) 2.16)
I m=-I
o0 1
O(3-8) =3 > OY5(3)Yim(3) 2.17)
I m=-I|

En utilisant ces décompositions en harmoniques sphériques, I’intensité lumineuse @, le

flux lumineux J et la source ¢; des équations (2.12), (2.13) et (2.14) deviennent :

(r,t) = oo(r.t) (2.18)
I5(U1,-1(rt) — ¢ (r,1))
J(rt) = | Loy a(rt) + ra(r 1)) (2.19)
wl,O(Tat)
%(%—1(7’ t) = qa(rt))
alrt) = | 2o(qalnt) +qalnt) (2.20)
qio(r,t)

En remplacant ensuite ces expressions dans I’équation (2.10), celle-ci devient

(1; alr >> O(r,t) + V- J(r,t) = qo(r,2). 221)
10 - 1 1
(c ot T 3D(r )> J(rt) +5Ve(rt) = a (2.22)

Il s’agit ici de 1’approximation F; qui consiste a ne garder qu’une seule harmonique

(Arridge, 1999). La source gy = go,o a été supposée isotropique et Oy = 1. Le coefficient
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de dispersion réduit et le coefficient de diffusion sont définis par :

y(r) = (1 = gus(r) et D(r)= 3(ua(r)1+ 1(r))

(2.23)

respectivement oll ¢ = ©; représente I’anisotropie dans le milieu. L’approximation de
diffusion consiste a supposer que le taux de variation dans le temps du flux lumineux
J est nul et que la source lumineuse est de nature isotropique. L’ approximation du taux
de variation du flux nul dans le temps est érronée lorsque le régime permanent n’est pas

atteint, mais se justifie en spécifiant la condition p, < p. Ces approximations donnent,

aJ
£ =0 et ¢gg=0 (2.24)
et I’équation (2.22) devient
J(r,t) = =D(r)Vo(r,t). (2.25)

I’équation de diffusion dans le domaine temporel s’écrit alors

<—~V - D(r)V + po(r) + %%) O(r,t) = 6(r —ro) (2.26)

ou ® représente I’intensité lumineuse dans le milieu, D est le coefficient de diffusion
dépendant de la position spatiale ~ du photon, y est le coefficient de dispersion réduit
et 6(r — 1r9) = go est une source lumineuse ponctuelle située a r = ro olt ro = 1/u’, est

la distance de dispersion soit environ 1 mm sous la surface de la téte (Ishimaru, 1978).

Si les propriétés optiques varient en fonction de I’espace et que la géométrie des tissus
est arbitraire, la solution de I’équation de diffusion peut étre obtenue par des méthodes de
différences finies, des méthodes d’éléments finis et des méthodes de Monte Carlo. Le co-

efficient de diffusion D est ici connu et invariant spatialement dans le milieu. L’ équation
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de diffusion peut alors €tre réécrite

(—DV2 + po(r) + %%) O(r,t) = 6(r —1g). (2.27)

2.1.6 Condition de Robin

Une fagon de résoudre 1’équation de diffusion consiste a représenter la téte du sujet
comme un plan semi-infini {2 qui contient les sources et les détecteurs. En faisant cette
hypothése, I’équation de diffusion peut étre solutionnée analytiquement en imposant une
condition de bord. Cette condition de bord dans I’équation de transport spécifie qu’aucun
photon ne traverse la frontieére 02 au point de conctact de la source m vers I’intérieur du
plan semi-infini, excepté pour les termes sources. En définissant 7 le vecteur normal a la

frontiere 0f) vers I’extérieur, cette condition s’écrit :
o(m,8,t) =0 pour §-7n <O0. (2.28)

Cependant, I’équation de diffusion ne peut pas satisfaire cette condition rigoureusement.

Pour I’approcher, le flux total entrant dans le milieu est supposé nul

/ Sp(m, 8,t)d3 = 0 (2.29)
§-n<0

ce qui conduit a la condition de Robin

®(m,t) + 2AD 9

aﬁd)(m, t)=0 avec A=—> (2.30)

ol m € 02 est le point de contact de la source a la frontiere 0, n représentant le
vecteur normal unitaire sortant et R 1’indice de réfraction correspondant au couplage
air-tissu et ce, dans le but d’incorporer le phénomene de réflexion diffuse sur la frontiere.

Un systeme différentiel est obtenu en combinant I’équation (2.27) et I’équation (2.30) et
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celui-ci est suffisant pour décrire le probiéme de propagation des photons dans le milieu

semi-infini.

(—DV2 + pa(r) + —i——%) O(r,t) = 0(r—ro) (2.31)

®(m,t) + 2AD 0

aﬁ@(m, t)y = 0

Le systéme différentiel de I’équation (2.31) est ensuite solutionné en appliquant I’opérateur
de Green

[ G Qaolr’, Qr, 2.32)

pour n’importe quelle source lumineuse gy donnée.

2.1.7 Approche perturbative et probleéme inverse

Lors de Vactivité cérébrale, la réponse hémodynamique provoque des variations d’ab-
sorption lumineuse dans le cerveau. En mesurant les variations d’intensité lumineuse in-
duites par ces perturbations, I’'imagerie optique permet de localiser I’activité cérébrale.
Afin de reconstruire les cartes d’activation dans le volume a I’aide des mesures op-
tiques, I’équation de diffusion doit étre linéarisée par rapport aux variations d’absorp-
tion . Quelques approches existent dont I’approximation de Born et celle de Rytov. Ces
deux approches sont dites perturbatives, car elles font I’hypotheése d’un milieu homogéne
subissant une perturbation d’absorption non homogéne dans I’espace. Une bréve des-
cription de ces deux approches est présentée dans les prochaines lignes mais les détails

techniques conduisant a ces deux approximations sont présentés en annexes a ce docu-

ment.

L’approximation de Born fait 1 "hypothése que la perturbation lumineuse induite est

faible comparée a la fluence du milieu non perturbé (AP << ®() (Kak and Slaney,
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1988). La fluence s’écrit alors

Dporn = g + AD (2.33)

ou @, depend uniquement de 1’absorption du milieu non perturbé 1, alors que la se-
conde, ®a est la fluence due a la perturbation Ay,. Au premier ordre, la variation d’in-

tensité lumineuse induite par la perturbation s’écrit

_ i ! ! ! 3,0
AB(ry, 1) = = [ Glr ) DG ra)d'r (2.34)
oll
N — 1 _ JPa.
G(r,r") = sDr =7 exp ( o) |r —r |> (2.35)

est la fonction de Green entre deux points r et r’ dans le milieu.

L’approximation de Rytov repose sur une hypothése différente soit que la variation spa-
tiale de la perturbation lumineuse est faible (V(A®) << 1) (Kak and Slaney, 1988). On

pose alors
D ryton = Doe~2? (2.36)

et la variation d’intensité lumineuse entre une source et un détecteur est donnée par

¢s(rs,7a) = DBo(rara) /53 G(rs, ™) Apa(r)G(r' 1g)dr'. (2.37)

Le milieu peut ensuite €tre discrétisé en voxels et les équations (2.34) et (2.37) peuvent
alors s’écrirent sous la forme de systemes linéaires matriciels. Ces systémes peuvent par
la suite &tre inversés afin d’exprimer les perturbations du milieu Ay, (r) en fonction des
variations de fluence observées entre la source et le détecteur. En mesurant les variations

lumineuses (& — @, pour Born et — In(®/®,) pour Rytov), les perturbations Ay, dans
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le volume peuvent étre calculées. C’est ce que 1’on appelle la résolution du probleme
inverse en 10O, qui est un probléme sous-déterminé (beaucoup plus d’inconnus que de
mesures), et dont nous ne parlerons pas ici. Le lecteur intéressé a approfondir ce sujet
peut consulter la littérature (Arridge, 1999; Sikora et al., 2006) ou ce probleme est décrit

et étudié en détail.

2.2 Spectroscopie résolue en temps de vol

2.2.1 Principes généraux

La spectroscopie résolue en temps de vol (TRS) est une technique d’imagerie optique qui
s’intéresse au régime temporel dynamique plutdt qu’au régime stationnaire développé
précédemment. En TRS, les photons sont injectés un a la fois dans le tissu a étudier, et
le temps de propagation entre la source et le détecteur est mesuré a I’aide d’un systeme
électronique perfectionné de synchronisation (Selb et al., 2005). Apres avoir mesuré
le temps de vol de plusieurs milliers de photons, I’appareil trace I’histrogramme des
temps de vol enregistrés tel que montré a la figure 2.3. Cet histogramme est ensuite
comparé 2 la fonction analytique developpée en solutionnant I’équation de diffusion. A
I’aide d’un programme d’optimisation, les parametres d’absorption et de dispersion du
modele sont ajustés afin de minimiser 1’écart entre la fonction théorique et les données
expérimentales, permettant ainsi d’estimer ces parametres dans le tissu. Le terme anglais

pour une procédure de la sorte est tout simplement un fit.

Le principal avantage d’un tel systéme est la possibilité de mesurer les parameétres op-
tiques i, et ug contrairement a I’IOD. La TRS est donc plus quantitavive que 1’IJOD et
cet avantage compense pour les nombreuses difficultés techniques reliées a son utilisa-
tion. On note entre autres les temps de vol trés courts des photons dans les tissus (de la

centaine de picosecondes a quelques nanosecondes) qui nécessitent une €lectronique de
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F1G. 2.3 Histrogramme des temps de vol des photons lors de leur propagation dans les
tissus. Les mesures ont €t€ prises en spectroscopie résolue en temps de vol.

pointe pour la synchronisation des horloges, et également la stabilité des lasers pulsés

qui doit étre impeccable.

Cette section présente une solution a 1’équation de diffusion dans le domaine temporel
pour un milieu homogeéne. Ce modele est inadéquat car il considere la téte comme un
milieu homogene alors que celle-ci posséde une structure en couches telle que décrite au

chapitre 1. C’est pourquoi une seconde solution considérant un milieu a deux couches

est également présentée.

2.2.2 Milien homogene

Dans un premier temps, un faisceau laser étroit incident sur la surface d’un milieu ho-
mogene semi-infini est considéré, tel qu’illustré a la figure 2.4a. Dans ce cas, la fluence

satisfait I’équation de diffusion dans le domaine du temps, tel que démontré a la section
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F1G. 2.4 Hlustration de la géométrie du probleme. a) Milieu homogene. b) Milieu a deux
couches.

précédente (Patterson et al., 1989) :

10

e (r,t) — DV2¢ (r,t) + pad (r,t) = S (7, 1) (2.38)

avec ¢ = (0.214 mm -s™! la vitesse de la lumiére dans les tissus et D le coefficient de

diffusion définit par
D= {3[ua+u} ", (2.39)

ol 11, est le coefficient d’absorption et p est le coefficient de dispersion réduit donné
par (1 — g)us. Le terme g tient compte de I’anisotropie de la dispersion dans le milieu et

S (r,t) est la source de photon.

Une impulsion lumineuse courte provenant d’une source ponctuelle isotropique implique

que S (r,t) = § (2 — 29) ol tous les photons sont initialement diffusés a une profondeur

2o =1/p. (2.40)
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¢ Source positive
o Source négative
x Fluence nulle

F1G. 2.5 Illustration des sources lors de la formulation du probléme. a) Condition de
bord de Neumann. La fluence est nulle a z = 0 a la frontiere entre le tissus et 1’air.
b) Condition de bord extrapolée. La fluence est nulle a une distance 2, au-dessus de la
frontiere entre le tissus et 1’air.

Afin d’avoir des conditions de bord approximant celles de Robin, une seconde source
imaginaire négative, telle qu’illustrée a la figure 2.5a, est considérée a une distance
z = —z de la surface, afin de satisfaire la condition de bord ¢ (r,t)|,_, = 0 de type
Neumann. La fluence totale peut alors s’écrire comme la somme des contributions des

deux sources :

d(p,z,t) = c@nDect)™?exp (—pqct) (2.41)
(z—2)"+0 [ (z2+2)"+¢
. {eXp { 4Dct P 4Dct

ou p est la distance entre la source et le détecteur. La réflectance est finalement donnée

par R (p,t) = |J (p,0,%)| ou

J (p,0,t)| est calculé a partir de la loi de Fick :

J(p,0,t) = =DV ¢ (p, 2, t)|,_, (2.42)
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ce qui mene a I’expression finale pour la réflectance :

2, .2
_ ‘ + 2
t) = (4 32 20t exp (—pact 2T 2.43
R (p,t) = (4w Dc) ot exp (—pact) exp D (2.43)

L’expression de la limite du logarithme de 1’équation (2.42) pour p? >> 22 est donnée
par

d
Jlim p log, R(p,t) = —pqgc. (2.44)

Ceci permet d’évaluer le coefficient d’absorption y, par la pente asymptotique de la
courbe log, R (p, t) en fonction de ¢.

Le coefficient de dispersion réduit u, = (1 — g) us peut également étre évalué en no-
tant que la dérivée temporelle de la courbe log, R (p,t) est nulle au temps auquel la

réflectance est maximum ¢,,,,.. L’ expression pour p. s’écrit :
max 8

1 .
r_ 2,9 _
My = _3/)2 <4uac L 1OCtmw> Ha- (2.45)

Une condition de bord plus appropriée peut étre utilisée pour solutionner 1’équation de
diffusion et porte le nom de condition de bord extrapolée (extrapolated boundary condi-
tion) (Kienle and Patterson, 1997). Cette condition implique que la fluence devient nulle
a une distance z;, au-dessus de la surface telle qu’illustré a la figure 2.5b. Dans ce cas, la

fluence ¢ est donnée par

c
o(p,z,t) = W exp (—pqct) (2.46)
(Z - 20)2 + ,02 (Z + 20+ 221,)2 + pQ
X {exp l 4Dct <P 4Dct )

Tel que décrit précédemment, lorsque la dispersion est largement supérieure a 1’ab-

sorption dans le milieu, I'intensité de la lumiere diffusée est largement isotropique.
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Cette symétrie sphérique permet de développer I’intensité en une série d’harmoniques
sphériques. Les deux premiers termes de la série correspondent a la fluence et au flux
respectivement (Ishimara, 1989; Haskell et al., 1994). En régime de diffusion et en ne
gardant que deux termes dans la série, la radiance s’exprime par la somme de deux
termes : le premier proportionnel a la fluence et le second proportionnel au flux. La
réflectance, qui est la quantité mesurée expérimentalement, s’exprime par 1’intégrale de

la radiance sur la surface de I’hémisphere supérieur :

1

4r

09 (p,z =0,1)
oz

Ript) = [ dQ[1 - Rires (0)] (2.47)

X [¢(p,z=0,t)+3D cosf| cosf

oll Rypeq (0) est le coefficient de réfraction de Fresnel pour un photon avec un angle
d’incidence 6 par rapport a la normale. Pour un indice de réfraction de 1.4, I’équation

précédente s’écrit (Kienle and Patterson, 1997)

R(p,t) = 0.118¢ (p, z = 0,t) + 0.306R; (p, 1) (2.48)

ou Ry est donné par

1 a2 s 2
Ry (pt) = (47 Dc) B2 475/2 exp (- 45)@) (2.49)

23 2+ 22,)°
X {zo exp <—4Doct) + (20 + 22) exp [_LQZBEQ_

2.2.3 Milieu a deux couches

Puisque la téte n’est pas un milieu homogene en raison de ses nombreuses couches (peau,
crane, liquide céphalo-rachidien, matiere grise et matiere blanche) et que ces couches

possedent des propriétés optiques (u, et us) différentes, le modele doit étre perfectionné
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davantage. Puisque les propriétés optiques du cerveau sont trés différentes de celles de la
peau, du crane et du liquide céphalo-rachidien, le cerveau doit &tre modélisé comme un
milieu possédant des propriétés optiques différentes des trois autres couches de la téte.
L’approche utilisée ici est de considérer la peau, le criane et le CSF comme une couche
homogene située au-dessus d’un milieu semi-infini homogene constitué du cerveau. Bien
que cette hypothese soit contradictoire avec les propos énoncés dans le chapitre 1 (vou-
lant que la peau absorbe et disperse beaucoup plus la lumiere que le CSF), elle permet
un raffinement du modele. La solution a I’équation de diffusion pour un milieu a deux
couches (Kienle et al., 1998b; Kienle et al., 1998a; Kienle and Glanzmann, 1999) est

donc développée ici.

Encore une fois, un faisceau lumineux étroit incident sur le dessus d’un milieu & deux
couches est modélisé. La figure 2.4b illustre la géométrie du probléme. Le faisceau est
diffusé isotropiquement dans la couche du dessus a une profondeur z = 2y ol 2y =
1/ (pgy + pta1)- Les termes pig; et u,; sont respectivement le coefficient de dispersion

réduit et le coefficient d’absorption de la couche j. L’équation de diffusion s’écrit alors

10
(_Ea + 1)1vz - Mal) (I)l (xa:% 2 t) =—0 (;z:,y, < Z(),t) (250)
pour 0 < z < /]
10 )
—EE + DQV — Ma2 (I)Z (m,y,z,t) =0 (251)

pour £ < z,

oli, encore une fois, D; = 1/3 (paj + ugj) est le coefficient de diffusion pour chaque
couche et ¢ est la vitesse de la lumiere dans le milieu.
Ces équations peuvent €tre transformées en équations différentielles par la transformée

de Fourier spatiale a deux dimensions suivie d’une transformée de Fourier temporelie.
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La transformée spatiale est définie par

(u,v,2,t) / / (x,y,2,t) exp [i (uz + vy)] dzdy (2.52)

alors que celle temporelle s’écrit

&; ( / / (4,0, 2, 1) exp [iwt] dt (2.53)

ol i = 4/—1. En appliquant ces transformées aux équations (2.50) et (2.51), celles-ci

deviennent
_%¢1 (u,v, z,w) + (zu)2 Dy (u, v, z,w) + (z'v)2 Di¢1 (u,v, z,w) + ... (2.54)
52
D15—2¢1 (u, v, 2,w) = pardn (v, v, z,w) = =0 (2 — 20, t)

pour 0 < z </,

—%¢2 (u, v, 2,w) + ()® Daghs (u, v, 2,w) + ()* Daghs (u, v, 2,w) + ...  (2.55)
2
D2—¢2 (’LL, v, z, Ld) - /-1’a2¢2 (SE’ Y, z, Ld) =0

922
pour £ < z.
Ces expressions se simplifient et prennent la forme
o? 5 1
ﬁqbl (s,2,w) — ajh1 (8, 2,w) = _Eé (z — 2p) (2.56)

pour 0 < z < ¥,

52
@fbg (s,z,w) — a%qﬁg (s,z,w) =0, (2.57)

pour z > /£,
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ol af = (D;s* + iej +iw/c) / Dj et s* = u? + v*. Les conditions de bord extrapolées

sont ensuite utilisées pour résoudre les équations précédentes :

¢1 (8, —zp,w) = 0, (2.58)
¢2 (5,00,w) =0, (2.59)
é(s5,4,w) n?
= — =1, 2.60
¢o (8, 6,w) n ’ (2.60)
D18¢1 (‘9763 w) — D28¢2 ({'S»gaw) (261)
0z Yt Oz i
ou
1+ Reff
zp = ——=2D, (2.62)
1 — Rege

et Rqfr représente la fraction de photons qui subissent une réflexion totale interne a la
frontiére. Reff a été calculé dans la littérature (Haskell et al., 1994) et vaut 0.493 pour un
indice de réfraction de 1.4 pour les deux couches du modele. En faisant I’hypothése que
¢ > zp,c’est-a-dire que le faisceau est dispersé dans la premiere couche, I’expression de

la fluence pour 0 < 2z < 2, prend la forme :

sinh [a7 (2 + 20)]
Doy
Dy cosh [ (€ — 2)] + Doz sinh [og (£ — 2))]
Dyoy cosh [aq (€ + 2)] + Dacrg sinh [a (€ + 2)]
sinh [a; (20 — 2))
- Dy '

¢1(z,8,w) = (2.63)

Afin d’éviter les erreurs numériques dues a 1’évaluation des fonctions hyperboliques
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dans I’équation (2.63), celles-ci sont réécrites dans leur forme exponentielle. Dans un
systeme de coordonnées cylindriques, la transformée de Fourier inverse de I’équation

précédente est donnée par

1 oo
D, (p, 2,w) —/0 ¢1 (s, z,w) 8Jo (sp) ds (2.64)

:27r

oll Jy est la fonction de Bessel d’ordre zéro. La transformée de Hankel de 1’équation
(2.64) est ensuite calculée numériquement en utilisant une quadrature de Gauss. Cing
mille points doivent étre utilisés dans la quadrature en raison des oscillations rapides de
la fonction. Ces points de Gauss sont calculés dans MATLAB en utilisant 1”algorithme
présenté dans (Golub and Welsch, 1969). Comme dans le cas du milieu homogene, la

réflectance est donnée dans le domaine des fréquences par

R (p,w)=0.118P (p, z = 0,w) + 0.306 R; (p, w) (2.65)
ol cette fois
Ry (p,w) = D%@l (p,z=0,w). (2.66)

Pour obtenir la réflectance dans le domaine temporel, les parties réelle et imaginaire de
I’équation (2.65) doivent étre calculées en utilisant I’équation (2.64) a plusieurs fréquences

avant d’effectuer une transformée de Fourier inverse.

2.3 Spectroscopie de corrélation diffuse

2.3.1 Principes généraux

La spectroscopie de corrélation diffuse (DCS) est une technique d’imagerie optique qui
permet d’obtenir de I’information sur la dynamique des tissus, donc sur le débit sanguin

a 'intérieur de ceux-ci. La technique repose sur des principes différents que ceux men-
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tionnés précédemment bien que les équations décrivant les phénomenes soient presque

identiques.

2.3.2 Cohérence de la lumiére

Les deux principales propriétés, qui distinguent la lumiere provenant d’une source la-
ser et la lumiere blanche des ampoules électriques ou du soleil, sont la monochroma-
ticité (faible largeur spectrale) et la cohérence. Ces deux notions ne constituent en fait
qu’une seule différence puisque I’une dépend de I’autre. C’est sur ce principe que re-
pose la théorie. La cohérence peut se décrire comme étant le parameétre qui permet a la
lumiere d’interférer avec elle-méme du point de vue ondulatoire. En fait, la lumiere laser
est composée d’ondes électromagnétiques dont les longueurs d’onde suivent une distri-
bution lorentzienne ou gaussienne autour de la longueur d’onde d’émission. Soit deux
ondes électromagnétiques se superposant et étant déphasées de 180°. Si les deux ondes
ont exactement la méme fréquence, I’interférence entre les deux fera en sorte que leurs
contributions respectives s’annuleront et ce, en tout point de I’espace ou les deux ondes
interferent. Cependant, dans le cas oll les deux ondes n’ont pas exactement la méme
fréquence, une différence de phase supplémentaire s’accumulera entre elles au cours de
leur propagation, ce qui restreindra I’annulation des deux ondes a une longueur finie au-
dela de laquelle le déphasage supplémentaire est trop important. Plus la différence entre
les deux fréquences sera importante, plus la distance sur laquelle les deux ondes peuvent
s’annuler sera courte. Cette distance porte le nom de longueur de cohérence et le temps
pris par la lumiére pour franchir cette distance est le temps de cohérence. Le caractere
monochromatique d’une source est donc relié mathématiquement a sa cohérence par une

relation inverse.
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2.3.3 Interférence et tavelures

Deux faisceaux lasers peuvent donc interférer entre eux si la distance parcourue par les
faisceaux est inférieure a la longueur de cohérence. Dans le cas ou les deux faisceaux
voyagent sur des distances différentes avant de se rencontrer, cette différence de marche
résultera en une différence de phase entre les deux ondes. Ceci donnera lieu & un patron
d’interférence comme dans I’expérience des fentes de Young avec laquelle plusieurs sont
familiers. Lors de leur parcours dans les tissus, les photons subissent plusieurs milliers
de collisions sur des diffuseurs (par exemple, les cellules sanguines et les mitochon-
dries des cellules) qui modifient leur trajet. Comme chaque photon subit des collisions
différentes, le trajet parcouru par chaque photon dans les tissus sera différent et les pho-
tons qui arriveront en méme temps, au méme lieu, n’auront pas nécessairement parcouru
la méme distance, ce qui résultera en une différence de phase. En éclairant un tissu avec
de la lumiere cohérente, la lumiere diffusée et réfléchie formera un patron d’interférence
bien particulier puisqu’en certains points, I’interférence entre ces photons sera construc-
tive alors qu’en d’autres, il y aura interférence destructive. Il y aura donc des variations
spatiales d’intensit€ lumineuse sur I’image du tissu éclairé. Les pixels ou I’ interférence
était constructive apparaitront tres clairs alors que ceux ou I’interférence était plutdt des-
tructive apparaitront noirs. Ce patron d’interférence particulier porte le nom de tavelures
(le terme anglais speckles est plus connu). Puisque le trajet des photons diffusés dans un

tissu biologique est aléatoire, ce patron d’interférence fluctue au cours du temps.

2.3.4 Diffusion par des particules en mouvement

Lorsque les particules du milieu dans lequel la lumiere se propage sont en mouve-
ment, un phénomene modifiant la fréquence des photons apparait : ’effet Doppler. Ce
phénomene bien connu explique que la fréquence d’une onde percue par un observa-

teur dépend du mouvement relatif de la source par rapport a lui. Ainsi, un déplacement
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de 1a source vers I’observateur augmentera la fréquence émise dans la direction de ce
dernier tandis que, a I’inverse, la fréquence sera diminuée dans la direction opposée
au mouvement. C’est ce phénomene qui est responsable du changement de la tonalité
du son émis par une voiture de course lorsque celle-ci passe devant nous. Quiconque
a déja vécu I’expérience pourra affirmer que le son émis par la voiture est beaucoup
plus aigu (fréquences plus hautes) lorsque la voiture se dirige vers nous alors qu’il de-
vient subitement beaucoup plus grave (fréquences plus basses) lorsque la voiture se met
a s’éloigner de nous. Pareillement, une onde diffusée par une particule en mouvement
subira un changement de fréquence par effet Doppler. Par ce phénomene, les photons
subissant des collisions avec des particules en mouvement lors de leur passage dans les
tissus verront leur fréquence Iégerement modifiée chaque fois, et en conséquence accu-
muleront un déphasage les uns par rapport aux autres (ils perdront peu a peu leur relation

de phase).

Si I’on injecte un faisceau de lumiére cohérente a I’intérieur d’un tissu biologique, les
nombreuses collisions entre les photons et les particules du milieu feront en sorte que la
lumiere diffusera partout dans le tissu. Les photons qui étaient en phase 2 la sortie du
laser, donc a leur entrée dans le milieu, subiront des pertes de phase a chaque colliston
avec une particule en mouvement. Apres avoir subi plusieurs collisions, certains photons
seront absorbés dans les tissus mais une fraction d’entre eux ressortiront du tissu et
pourront &tre détectés. Si on place un détecteur a un point précis a la surface du tissu,
on pourra recueillir les photons qui arrivent a ce point au cours de leur parcours dans
le milieu. Puisque tous ces photons n’ont pas parcouru le méme trajet dans les tissus,
il y aura interférence entre ces photons si la longueur de leur trajet total est inférieure
a la longueur de cohérence du laser. Chaque photon ayant subit un déphasage différent,
le faisceau recueilli au détecteur sera donc moins cohérent que la lumiere émise par le
laser au départ. Cette perte de cohérence sera d’autant plus grande si les particules du

milieu traversé par la lumiere se déplacent rapidement et ce, en raison de la distance plus
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grande que les particules parcourent dans un interval de temps donné.

2.3.5 Mesure de la cohérence

Statistiquement, le nombre de photons ayant parcouru un trajet d’une longueur donnée ne
varie pas au cours du temps et suit une distribution normale. Ainsi, si la vitesse des par-
ticules du milieu ne change pas au cours du temps, la cohérence du faisceau au détecteur
demeurera constante. En revanche, des photons diffusés par des particules dont la vitesse
change formeront un faisceau dont la cohérence varie en conséquence. Afin de mesurer

la cohérence d’un faisceau de lumicre, on utilise le concept d’autocorrélation.

2.3.6 Modele analytique homogeéne

En spectroscopie de corrélation diffuse (DCS), la variable d’intérét est la fonction d’au-

tocorrélation du champ électrique

Gy (r,7)=(E(r,t) E* (r,t + 7)) . (2.67)

Dans I’expression précédente, les brackets signifient une moyenne d’ensemble et 7 est
le temps de corrélation. Le systeme est considéré ergodique, c’est-a-dire que le compor-
tement moyen du champ électrique dans tout ’espace a un temps donné est équivalent
a la moyenne sur I’évolution temporel du champ électrique en un point donné de 1’es-
pace. La fonction G, est donc obtenue en faisant la moyenne temporelle de la fonction

d’autocorrélation.

Soit un systeme tel que présenté a la figure 2.6 ol un faisceau laser est incident dans
un milieu contenant des particules diffusantes en suspension. En placant un détecteur a

un angle 6 par rapport au faisceau incident, il est possible de détecter la lumiére ayant
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FIG. 2.6 Schéma illustrant la diffusion du champ électrique. Adaptée de (Boas, 1996).

diffusée & ce méme angle par rapport au faisceau incident. Le champ électrique détecté

est alors la superposition de tous les champs diffusés par le milieu a un angle 6 et s’écrit :

N
E = EoF(q) Y exp[ikin - Tn] €xp [ikout - (Ra — 1))
1
N
E = EyF(q) exp [ikout - Ra) Z exp [—iq - ry] (2.68)
1

ol E est le champ électrique détecté par le détecteur a la position Ry, Ej est I’amplitude
du champ incident, F'(¢) est la distribution des champs subissant un changement de

quantité de mouvement q = k,,; — ki, et k;, et k., sont les vecteurs d’onde incident et
diffus€ respectivement. Le terme ¢ peut €galement s’exprimer par ¢ = 2kq sin(6/2) avec

lkO = |kin| = |kout|-

En insérant I’équation (2.68) dans I’expression de la fonction d’autocorrélation du champ
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électrique normalisée

_ (E(0)E* (1))
la fonction gy (7) s’écrit alors
g1(7) = (exp(iq - Ar(7))) (2.70)

ol Ar(7) est la distance parcourue par la particule diffusante pendant la durée 7. Dans
I’expression précédente, le changement de direction q est fixé par la position du détecteur
et la moyenne se fait donc seulement sur le déplacement Ar, pondérée par la fonction
de distribution des déplacements. Pour les tissus biologiques composés de cellules en
suspension dans un milieu liquide, le mouvement des particules diffusantes est supposé

Brownien. Dans ce cas, la fonction de distribution des déplacements est donnée par

_M> 2.71)

PIAIHT) = o O30 ( )

ou Dp est le coefficient de diffusion Brownien. En calculant la moyenne pondérée a

I’aide de I’équation précédente, 1’équation (2.70) devient

g1(r) = exp (—éq‘? <Ar2(7)>> | (2.72)

ol (Ar?(7)) = 6Dp7. Cette équation n’est valide que pour un seul événement dispersif,

ou encore un seul changement de direction.

Lors de la propagation de la lumiere dans les tissus, les photons subissent plusieurs
changements de direction qui n’ont pas tous la méme valeur de transfert de quantité de
mouvement g. Il faut donc avoir recours au formalisme du transport afin de décrire la
fonction d’autocorrélation GG; lorsque celle-ci est détectée suite a sa propagation dans

les tissus.
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Le transport de la fonction d’autocorrélation dans un milieu peut étre décrit dans le for-
malisme du transport radiatif (Boas et al., 1995; Boas, 1996) tout comme le transport des
photons dans un milieu. Lors de son passage dans les tissus, le faisceau de lumiere est
absorbé et dispersé par les tissus et une décroissance exponentielle de 1a fonction d’auto-
corrélation, donnée par I’équation (2.72), se produit a chaque fois que le faisceau change
de direction. Cette décroissance est due aux déplacements des particules a ’intérieur du
milieu. Il est a noter qu’une décroissance supplémentaire reliée a I’effet Doppler s’ajoute

mais n’est pas modélisée ici. L’ équation de transport s’écrit

(V + e (r)) Gi(r, 8,7) = ps(r) /52 058G (r,8,7)g}(5,8,7)d§ + q(r,8) (2.73)

ol g5 est le terme supplémentaire qui tient compte de la décorrélation lors de chaque
changement de direction. Il s’agit de la fonction d’autocorrélation du champ électrique
pour une seule collision, telle que donnée par ’équation (2.72), mais ot le terme ¢ est
remplacé par sa valeur (2kg sin(6/2))2. En utilisant I’identité trigonométrique 2 sin?(6/2)
1 — cos(f) et en notant que pour deux vecteurs unitaires, le cosinus de 1’angle entre les

deux vecteurs est donné par le produit scalaire, I’équation (2.72) devient

gi(5,8,7) =exp [—%kg <Ar2(7)> (1-35- §')} (2.74)

ou ky est le vecteur d’onde de I’onde dans le milieu, & est le vecteur normalisé pointant
dans la direction incidente et § dans la direction diffusée. {(Ar? (7)) = 6D est le
déplacement quadratique moyen de la particule diffusée dans le temps 7, oit Dg est le
coefficient de diffusion Brownien. Cette dérivation suppose que le déplacement aléatoire
des particules dans le milieu est décrit par un mouvement Brownien. La quantité Dpg
représente en quelque sorte la vitesse des particules dans le milieu et ¢’est 1’évolution de

cette variable qui est mesurée en DCS.

(Boas and Yodh, 1997) ont montré qu’en utilisant les mémes approximations que celles
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décrites précédemment dans le cas de I’approximation de diffusion, I’équation de trans-
port de la fonction d’autocorrélation se réduit en une forme similaire a 1’équation de

diffusion

DV? — cpig — %cu;kg <AT2 (T)>] Gy (r,7) = —eS(r) (2.75)

ot D = 1/3 (uq + 41.) est le coefficient de diffusion, ¢ est la vitesse de la lumiére dans
le milieu homogene, u, et 1, sont respectivement le coefficient de dispersion effectif et
le coefficient d’absorption, S est 1a source de photon. L’équation (2.75) est une équation
de Helmoltz dont la solution est bien connue. La solution pour un milieu homogene est

donnée par :

Gi(p,7) = (2.76)

3uy (exp(—kpr1) exp(—kpra)
dm 1 T2

avec kp = 3t + 6u.koDpT. Afin de respecter la condition de bord extrapolée, deux
sources sont modélisées, ’une positive a zp = 1/(u, + ,) et 1’autre négative a z =
— (20 + 223) avec 2, décrit par I’équation (2.62). Les termes 7 et r, sont respectivement

la distance entre le détecteur et la source positive et négative.

Cette solution est comparée a la fonction d’autocorrélation donnée par 1’ autocorrélateur
a chaque intervalle de temps (fixé entre 1 et 3 secondes) et un programme d’optimisa-
tion ajuste le parametre Dp afin de minimiser 1’écart entre la solution analytique et les
données. Les variations de débit a I'intérieur des tissus se traduisent par des variations

du parametre Dg lors de 1’analyse de chaque courbe donnée par 1’autocorrélateur.

2.3.7 Solution pour un milieu a deux couches

La structure en couches de la téte rend encore une fois le modele homogene imprécis.

Puisque les équations de laDCS sont similaires a celles rencontrées en TRS, une solution
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pour un milieu a deux couches peut étre dérivée de la méme facon.

La solution a I’équation (2.75) pour un milieu a deux couches est basée sur la so-
lution de 1’équation de diffusion développée par (Kienle et al., 1998b; Kienle et al.,
1998a; Kienle and Glanzmann, 1999) et décrite précédemment. Ici, il faut faire une hy-
pothese supplémentaire, soit que le mouvement des particules dans la premiere couche
est completement 1solé de celui dans la deuxiéme couche, de sorte que les particules de
la premiere couche ne traversent pas dans la deuxi¢me et vice versa. Le mouvement des
particules dans chacune des deux couches est supposé Brownien avec un coefficient Dp

pour chaque couche.

Encore une fois, un faisceau étroit de lumiere cohérente incident sur la surface d’un
milieu diffusant a deux couches est modélisé. Le faisceau est alors dispersé isotropique-
ment dans la couche du dessus a une profondeur 2z = zy ol 2o = 1/ (1, + pa1). Ici,
X; et G% (1) dénote respectivement la propriété X et la fonction d’autocorrélation du

champ électrique pour la couche 7 du milieu. L’équation (2.75) devient alors

[Dlvz — Cllg1 — QCﬂélngBlT} Gi(z,y,2,7) = —cd (2,9, 2 ~ %) (2.77)

pour 0 < z < 4,

D2V = cptas — 204 kg Dpor| G (2,9, 2,7) = 0 (2.78)

pour z > £,

ou /¢ est I’épaisseur de la premieére couche. Une solution numérique a ces équations
est développée d’une maniere identique a celle décrite & la section précédente pour

I’équation de diffusion dans un milieu a deux couches. La solution est donnée par

1 o -
Gr{p,z,7) = %/0 Gi (s,2,7); 8Jo (sp) ds (2.79)
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avec

sinh [ag (25 + 20)]
Doy
Dy cosh [ay (£ — 2)] + Doy sinh [oy (£ — z))]
D1 cosh [aq (£ + z3)] + Dacrg sinh [a (€ + 23)]
sinh [y (20 — 2)]

Dloq

o
—

(s,2,7) =

(2.80)

Dans I’équation précédente, o? = (Dj52 + faj + 20, ngBj) / D; et le terme supplémentaire

2cul k3 Dp tient compte de la décorrélation lors d’un changement de direction.

2.3.8 Mesure expérimentale

Lorsque I’on mesure expérimentalement la fonction d’autocorrélation a I’aide d’un au-
tocorrélateur, c’est la fonction d’autocorrélation de 1’intensité du champ électrique qui

est mesurée
Go(T)={T(t)I(t+7)). (2.81)

Pour les processus Gaussien, G (1) et Gy (1) sont relié par la relation de Siegert (Rice,

1954; Maret and Wolf, 1987; Pine et al., 1988)
Gy (1) = {(I)* + B|Gy (1) (2.82)

ob (I) est la moyenne de I’intensité sur tout ’ensemble. 3 est un paramétre qui varie en
fonction du dispositif expérimental puisqu’il dépend de la longueur de cohérence de la
source, de son intensité et de sa stabilité (Boas, 1996; Pusey et al., 1983; Bellini et al.,

1991). Finalement, la sortie de 1’autocorrélateur donne la fonction d’autocorrélation de
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I’intensité du champ électrique normalisée, donnée par

92 (1) =1+ B|g (1) (2.83)

ol g; (7) estla fonction d’autocorrélation normalisée du champ électrique donnée précédemment

par I’équation (2.69)

g (1) = . (2.84)

Des instabilités du laser au cours de I’acquisition se traduisent par des variations du
parametre J. Afin d’éviter des erreurs provenant des instabilités du laser, il est préférable
d’utiliser la fonction d’autocorrélation de I’intensité lors de la procédure d’optimisation
et d’ajuster les parametres § et D pour chaque courbe d’autocorrélation donnée par

I”autocorrélateur.
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CHAPITRE 3

METHODOLOGIE

Deux appareils furent principalement utilisés dans le cadre de ce travail. Il s’agit d’un
appareil de spectroscopie résolu en temps de vol ainsi qu’un appareil de spectroscopie
de corrélation diffuse. Ce dernier appareil n’étant pas disponible commercialement, il a

du étre construit.

Pour chaque technique, ce chapitre décrit tout d’abord 1’appareil utilisé puis explique
le protocole expérimental permettant la prise des mesures. Une bréve description des

procédures d’analyse des données est finalement présentée.

3.1 Spectroscopie résolue en temps de vol

L’appareil de spectroscopie résolue en temps de vol utilisé dans le cadre de ces travaux
fut prété gracieusement par le Laboratoire de Migration Photonique de I’Université de
Harvard avec lequel notre groupe collabore. Cette appareil est décrit trés précisément

dans (Selb et al., 2005; Selb et al., 2006) et une simple description sera présentée ici.

3.1.1 Appareillage

Une illustration schématique du systeme est montrée a la figure 3.1. L’ appareil est constitué
de quatre lasers pulsés construits par la compagnie PicoQuant & Berlin en Allemagne.
Chacun émet a des longueurs différentes qui sont 690, 750, 800 et 850 nm. Ces longueurs

d’onde ont été choisies car elles minimisent I’interférence entre les mesures de HbO et
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Ordinateur

10, 15, 25 et 30 mm

Sujet humain

N

Cables de|délai Horloge

© 40 MHz

Cables de synchronisation

FI1G. 3.1 Illustration schématique de I’appareil de spectroscopie résolue en temps de vol.

HbR (Strangman et al., 2003). Ces lasers sont synchronisés par une horloge centrale qui
envoie un pulse électrique aux quatre lasers avec un délai de 50 ns entre chacun d’eux et
ce, 2 une fréquence de 40 MHz. A chaque pulse électrique regu, les laser envoient une
impulsion lumineuse breéve (environ 50 ps). Donc, chaque laser émet 25 000 impulsions

par seconde et chacun des lasers est décalé de 50 ns.

Le pulse électrique envoyé par 'horloge centrale atteint également les compteurs de
photon, mais avec un délai d’environ 30 ns par les longs cables coaxiaux enroulés qui
sont prévus a cet effet. Si un photon est détecté par un des quatres détecteurs dans une
certaine fenétre de temps apres que le pulse électrique ait atteint les compteurs de photon,
le détecteur en question envoie un pulse & I’ordinateur qui calcule alors la différence de
temps entre le pulse émis par ’horloge et celui du détecteur. Pour chaque photon émis

par un des lasers et détecté par un des détecteurs, le temps de vol du photon est enregistré
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dans un histogramme. Lorsque le nombre de photon enregistré est suffisant (plusieurs
milliers) 1’acquisition se termine. A I’aide d’un programme MATLAB, 1’histogramme
enregistré pour chaque détecteur est comparé avec le modele théorique et, en ajustant les
parametres du modele, il est alors possible de calculer les propriétés optiques (coefficient

d’absorption et de dispersion) du milieu dans lequel la lumiere s’est propagée.

La lumiere voyage du laser vers le milieu et du milieu vers le détecteur par des fibres
optiques traditionnelles. Celles-ci sont d’une longueur d’environ 1,50 m ce qui permet au
sujet d’€tre assis confortablement durant la mesure. Comme les compteurs de photons
sont tres sensibles, il est impératif que 1’acquisition se déroule dans I’obscurité totale,
ce qui limite I'utilisation de la technique. En raison de la faible surface couverte par
les détecteurs, la mesure dure environ cinq minutes afin de collecter suffisamment de

photons pour chacune des longueurs d’onde.

L’histogramme, calculé par 1’ordinateur durant I’acquisition, contient la contribution du
milieu dans lequel la lumiére s’est propagée, mais également la signature de la source
et du détecteur avec lesquels il a été mesuré. Cette signature est appelée la fonction de
réponse de I’instrument. Il faut mesurer séparément cette fonction de réponse pour, par
la suite, la déconvoluer des mesures. Pour ce faire, un histogramme doit étre enregistré
en positionnant face a face I’embout de la fibre source avec celui de la fibre de détection.
Afin d’éviter de saturer et d’endommager les détecteurs, une mince feuille de papier
diffusif est placée entre les deux embouts. Puisque la fonction de réponse dépend de la
température du détecteur, la procédure doit étre réalisée au début et a la fin de chaque
acquisition, et cela pour chaque détecteur. Bien qu’elle paraisse simple, cette tache est
laborieuse en laboratoire en raison des fluctuations des lasers (le terme anglais est jitters).
Elle doit de plus étre réalisée dans I’obscurité totale afin d’éviter d’endommager les
détecteurs. Ces deux derniers points et le coiit élevé de I’instrumentation constituent
les principaux désavantages de la technique ; ¢’est pourquoi celle-ci n’est pas largement

utilisée.
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3.1.2 Expérimentation

Les distances utilisées lors de la mesure sont de 10, 15, 25 et 30 mm. Ces distances
permettent un bon rapport signal sur bruit et une bonne profondeur de pénétration de la
lumiere dans les tissus. Lors de 1’acquisition d’une durée d’environ cinq minutes, le sujet
est assis confortablement et relaxe dans un sofa situé dans la chambre noire. Le casque
optique est positionné sur le front du sujet pour éviter que des cheveux se retrouvent sous
les fibres et causent de la réflexion. Une mesure est effectuée des deux c6tés de la téte

pour comparer.

Les données sont par la suite analysées a 1’aide de la fonction Isqcurvefit de MAT-
LAB. Cette fonction est optimisée pour les problémes d’ajustement de paramétres non
lin€aires. Les histogrammes calculés a partir des quatre détecteurs sont comparés simul-
tanément aux quatre fonctions théoriques de la fluence temporelle, soit une pour chaque

distance.

3.2 Spectroscopie de corrélation diffuse

La DCS étant une technique récente, I’instrument assemblé n’est pas disponible sur le
marché. L appareil de DCS fut donc construit entierement a 1’Ecole Polytechnique par

’auteur. La figure 3.2 illustre schématiquement ses principales composantes.

3.2.1 Appareillage

Le laser utilisé dans le montage DCS est fabriqué par la compagnie CrystaLaser a Reno
aux Ftats-unis et émet une puissance de 108 mW 2 une longueur d’onde de 810 nm. Cette

longueur d’onde permet une pénétration adéquate dans les tissus puisque le coefficient
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FIG. 3.2 Illustration schématique de 1’appareil pour la spectroscopie de corrélation dif-
fuse.

d’absorption est faible pour celle-ci (Strangman et al., 2003). La longueur de cohérence
du laser est au moins égale a 10 metres, ce qui est largement supérieur au trajet moyen
des photons lors de leur passage dans les tissus et permet donc la formation d’un patron
de tavelures (speckles). Ce laser est monté sur une plateforme d’aluminium sur laquelle

est également positionné le collimateur optique qui couple la lumiére avec la fibre source.

La lumiere émise par le laser est couplée a une fibre optique multimode, dont le coeur
a un diametre de 300 microns. Celle-ci ameéne la lumiére jusqu’a la surface de la téte
avec laquelle la fibre fait contact. La puissance du faisceau injecté est d’environ 90 mW.
La lumiere, apres avoir été diffusée et donc réfléchie au cours de sa propagation dans la
téte, est recueillie en quatre points a un et deux centimetres de part et d’autre de la source
par quatre fibres optiques monomodes couvertes d’une gaine protectrice de caoutchouc.
Il est trés important que ces fibres de détection soient monomodes puisque, dans le cas
contraire, deux photons pourraient se propager dans deux modes différents le long de la

fibre et ensuite étre détectés par les compteurs de photons. Puisque les différents modes
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d’une fibre optique sont orthogonaux entre eux, ils ne peuvent montrer de cohérence
mutuelle. Il en résulte que les deux photons se propageraient dans des modes propres non

cohérents et feraient décroitre la fonction d’autocorrélation mesurée par le corrélateur.

Le comptage des photons recueillis dans les quatre fibres de détection est effectué par
quatre tubes photomultiplicateurs (PMT) a avalanches. Ces composants fonctionnent
avec une tension électrique de 5V. Ils furent fixés deux par deux dans des recouvrements
d’aluminium afin de les protéger et également de faciliter leur transport. Les signaux

électriques émis a leur sortie sont envoyés en entrée dans le corrélateur.

L’ autocorrélateur utilisé provient de la compagnie correlator.com a Bridgewater aux
Etats-unis et peut prendre en entrée jusqu’a huit canaux simultanément. La fonction
d’autocorrélation associée a la lumiere mesurée sur chacun des quatre canaux est cal-
culée électroniquement a 1’aide d’un comparateur et d’une carte FPGA. L’interface du
corrélateur avec I’ordinateur est faite par une connexion USB opérée par un programme
en langage C++. Au fur et a2 mesure que les fonctions d’autocorrélation sont mesurées,
les résultats sont envoyés par le port USB et les valeurs de la fonction d’autocorrélation
de I’intensité de la lumieére mesurée a chaque détecteur sont stockées dans des fichiers
ASCII sur le disque dur de I'ordinateur. Le temps de corrélation 7 prend des valeurs

distribuées logarithmiquement entre 100 ns et 0.0S s.

3.2.2 Expérimentation

I’ acquisition se déroule dans une piece éclairée, le systtme DCS étant beaucoup moins
sensible que celui TRS. Le sujet est confortablement assis dans un sofa et doit exécuter
la tiche demandée. Le casque optique peut &tre positionné sur la téte, au-dessus de la
région motrice cérébrale, ou encore a I’arriere de la téte pour le cortex visuel. L’ appareil

calcule une courbe d’autocorrélation a toutes les secondes. Selon la nature de 1’étude,


http://correlator.com
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I’acquisition dure entre une et cing minutes.

Les données sont ensuite analysées avec la méme fonction MATLAB Isqcurvefit afin de
comparer toutes les courbes d’autocorrélation mesurées a chaque seconde par chaque
détecteur avec le modele théorique et procéder a I’ajustement des parametres pour ob-
tenir le débit. La valeur du parametre de débit calculé est ensuite affichée pour chaque

intervalle de temps et pour chacun des détecteurs.
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CHAPITRE 4

ARTICLE 1 : DOUBLE LAYER ESTIMATION OF INTRA- AND
EXTRA-CEREBRAL HEMOGLOBIN CONCENTRATION WITH A
TIME-RESOLVED SYSTEM

L’article présenté dans ce chapitre a été soumis a la revue Journal of Biomedical Op-
tics en décembre 2007 et accepté pour publication en février 2008. Les coauteurs sont
Claudine Gauthier, Juliette Selb, David Boas, Rick Hoge et Frédéric Lesage. Cet article
propose une approche permettant de séparer les concentrations d’hémoglobine au repos
dans le cerveau et dans les tissus superficiels lors d’une mesure de spectroscopie résolue
en temps de vol. L’approche consiste a utiliser un modéele théorique a deux couches
pour 1’analyse des courbes recueillies. La méthode consiste a utiliser quatre mesures
réalisées a quatre distances différentes et a ajuster les parametres du modele théorique
simultanément pour ces quatre mesures. Apres avoir validé la technique par des si-
mulations Monte Carlo, I’article présente des concentrations d’hémoglobine mesurées
sur le front de cinq sujets humains. Les résultats obtenus montrent des concentrations
d’hémoglobine tres différentes pour les tissus superficiels et pour le cerveau, résultats
qui ne peuvent &tre obtenus a 1’aide d’'un modele homogene. Par la suite, une discus-
sion sur la nature des variations entre les différents sujets est présentée. La conclusion
de I’article propose que les variations sur les concentrations d’hémoglobine mesurées
sur différents sujets sont de nature physiologique et qu’il est donc impératif de mesurer

celles-ci pour chaque sujet.
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4.1 Abstract

We present in vivo measurements of baseline physiology from five subjects with a four
wavelengths (690, 750, 800 and 850 nm) time-resolved optical system. The measure-
ments are taken at four distances 10, 15, 25 and 30 mm. All distances are fit simulta-
neously with a two-layered analytical model for the absorption and reduced scattering
coefficient of both layers. The thickness of the first layer comprising the skin, scalp
and cerebrospinal fluid is obtained from anatomical magnetic resonance images. The
fitting procedure is first tested with simulations before being applied to in vivo measu-
rements and verifies that this procedure permits accurate characterization of the hemo-
globin concentrations in the extra- and intra-cerebral tissues. Baseline oxyhemoglobin,
deoxyhemoglobin, and total hemoglobin concentrations and oxygen saturation are reco-
vered from in vivo measurements and compared to literature. We observed a noticeable
intersubject variability of the hemoglobin concentrations, but constant values for the ce-

rebral hemoglobin oxygen saturation.

4.2 Introduction

Imaging with near-infrared diffuse optical imaging (DOI) in the neurosciences has seen
increased interest over the past 15 years (Villringer et al., 1993; Hoshi and Tamura, 1993;
Obrig and Villringer, 2002; Gibson et al., 2005). In the commonly used continuous-wave
(CW) (Boas et al., 2001; Franceschini and Boas, 2004) version, DOI can only mea-
sure relative changes in oxy- (HbOs) and deoxyhemoglobin (HbR) concentrations. On
the contrary, frequency (FD) (Fawzi et al., 2003; Choi et al., 2004; Lim et al., 2006;
Li et al., 2007) and time domain (TD) (Wang and Wickramasinghe, 1998; Eda et al.,
1999; Schweiger and Arridge, 1999; Pifferi et al., 2001; Gao et al., 2002; Martelli et al.,
2004; Selb et al., 2005; Torricelli et al., 2005; Selb et al., 2007) technologies enable
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absolute measurements of the medium’s optical properties (Swartling et al., 2003; Lie-
bert et al., 2003b; Kienle and Glanzmann, 1999). This is particularly useful to calibrate
brain activation and quantify the underlying hemodynamic processes within the brain.
For example, multi-modal studies (e.g. Optical-MRI fusion (Hoge et al., 2005)) need
quantitative information to estimate the cerebral metabolic rate of oxygen CMRO,. In
addition, the Blood-Oxygen Level Dependant (BOLD) signal depends both on Cerebral
Blood Flow (CBF) and CMRO,. However, this relation is not straightforward and a ca-
libration constant needs to be estimated. The change in CBF can be measured separately
by Arterial Spin Labeling fMRI so the only two unknowns are the calibration constant
and CMRO;. To estimate CMRO,, one has to measure the BOLD signal at two different
CBF values but without altering CMRO,. This has to be done during hypercapnic per-
iods using two different levels of CO5 pressure (Hoge et al., 1999b). TD measurements

could however provide an alternative to this procedure.

Brain optical properties have been measured previously in vitro (Yaroslavsky et al.,
2002), however, physiological factors make those measurements distinct from the in vivo
situation. Among those, the swelling of the mitochondria resulting in structural changes
and the small fluctuations of the brain temperature which change the hemoglobin solu-
bility in the blood. Moreover, previous studies (Choi et al., 2004; Comelli et al., 2007)
performing in vivo measurements reported noticable intersubject variability. These re-
sults preclude the generalization of single subject measured values to other subjects and

confirm the importance of obtaining these values individually for quantitative imaging.

In previous work, baseline optical measurements with a time domain system using multi-
distances and a homogeneous model has been used to fit the data and estimate the optical
parameters (Contini et al., 2007; Comelli et al., 2007). A major drawback is that this ho-
mogeneous model does not distinguish between hemoglobin concentrations in the scalp
and those of the cerebral tissues because it does not account for the layered structure of

the head. The superficial layer, the skin and skull, limit the accuracy of DOI since light
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is also absorbed and scattered in these regions which are not part of the cerebral cor-
tex. Moreover, the skin layer is subject to physiology that may cause interference in the
process of recovering cerebral activity. Several methods based on multi-distance measu-
rements have been developed to overcome this problem (Saager and Berger, 2005; Leung
et al., 2005; Zhang et al., 2007a; Zhang et al., 2007b). In a multi-modal study combi-
ning Position Emission Tomography and TD Optical Imaging (Ohmae et al., 2006), it
was shown that contribution from these superficial layers are reduced significantly, even
using a homogeneous model, when source-detector distances are increased beyond 4 cm.
Such measurements require a large signal-to-noise ratio which was not available with the

system used in our experiment.

Separately, analytical models have been developed (Kienle et al., 1998b; Kienle et al.,
1998a; Kienle and Glanzmann, 1999; Martelli et al., 2003a) by solving the diffusion
equation and its boundary conditions for a two-layered medium. These models have been
validated with Monte Carlo simulations and showed adequate efficiencies at recovering
the parameters if the thickness of the first layer of the model is known a priori. In vivo
measurements with a two-layered model have also been reported using a FD system
(Choi et al., 2004),and as expected, clear distinctions between scalp and cerebral tissues
properties have been made. The goal here is to provide further confirmation of the above

FD results ((Choi et al., 2004)) with an independent time domain technique.

In this work, we report intra- and extra-cerebral hemoglobin concentrations recovered
on individual subjects with a time-resolved system and using a two-layered analytical
model for the first time. The measurements are taken with four wavelengths (690, 750,
800 and 850 nm) at four distances 10, 15, 25 and 30 mm. All wavelengths are fit simul-
taneously with a two-layered analytical model for the absorption and reduced scattering
coefficient of both layers. Concentrations are then computed with the recovered absorp-
tion coefficients. We observe a large variability between subjects. Results are compared

to the literature and differences between time and frequency measurements for the oxy-
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gen saturation in skin & skull layer are observed.

4.3 Theory

Light propagation in turbid medium is described by the radiative transport equation.
This equation can be further approximated by the diffusion equation when the medium
is highly scattering. Analytical solutions have been developed in the literature (Patter-
son et al., 1989) for simple geometries and homogeneous media. Analytical (Schmittt
et al., 1990; Dayan et al., 1992; Contini et al., 1997; Ripoll et al., 2001; Sassaroli et al.,
2001; Martelli et al., 2002; Martelli et al., 2003a; Martelli et al., 2003b; Shendeleva,
2007, Tualle et al., 2004; Laidevant et al., 2006) and numerical (Kienle et al., 1998b;
Shimada et al., 2005) solutions have also been developed for multi-layered media. Only

the solutions used in our fitting procedure used later are described in this section.

4.3.1 Homogenous medium

As given in (Kienle et al., 1998b), the radiance at the surface of an homogeneous medium

at a distance p from the photon source following a time ¢ after the source pulse is given
by

R(p,t) = 0.118% (p,z = 0, 1) + 0.306 %% 4.1)

z=0
where @ is the solution of the diffusion equation given by (Patterson et al., 1989) with

extrapolated boundary condition (Kienle and Patterson, 1997). ® is expressed as

® (p7 Z, t) = exp (—MaCt)

(47 Det)*?
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{@m[—4Dal_*“p[”4Dd}} “4.2)

where ¢ = 0.214 mms™! is the speed of light in tissue and A is an amplitude factor

accounting for the source magnitude. The diffusion coefficient, D, is defined by

1

D= ——M—
3 [ptg + )"

(4.3)

where 11, is the absorption coefficient and 1 is the effective scattering coefficient. Also,
2% = 22 4 p? is the distance between the isotropic photon source and the detector and
22 = (z+ sz)2 + p? is the distance between the negative imaginary sources and the

detector where 2y = 1/, and z, is defined by

1+ R
o= effop (4.4)
1-R
— fleff
Following (Kienle and Patterson, 1997), R.¢f represents the fraction of photons that are
internally diffusely reflected at the boundary and is assumed to be 0.493 for a refractive

index of 1.4 in tissue.

An estimation of the absorption coefficient can me made using the Neumann boundary

1 l ge (p, ) - //(/ . ( . )

One can then use a linear regression on the tail of the logarithm of the reflectance to

estimate (.
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4.3.2 Two-layered medium

For a two-layered medium, the radiance is again given by Eq. (4.1) but this time, ® is
the solution of the diffusion equation for a two-layer medium under the extrapolated
boundary condition (Kienle et al., 1998b; Kienle et al., 1998a; Kienle and Glanzmann,

1999). The expression in the first layer is given in the Fourier domain by

sinh [on (2 + 20)]
é1 (2, 8,w) = D
Dyaj cosh [ay (€ — 2)] + Dyag sinh [ag (£ — 2)]
Diaq cosh [ag (£ 4+ 23)] + Dacrg sinh [y (€ + 2)]
sinh [ (29 — 2)]
- Diay
for 0<2<2 (4.6)

where o2 = (D152 + g, + iw/c) /Dy and s is the radial spatial frequency.

The spatial Fourier inversions, over s, have to be done numerically because no ana-
lytical solutions are available. To avoid numerical errors, hyperbolic functions in Eq.
(4.6) are expanded. Because we assume cylindrical symmetry of the problem, the two-

dimensional Fourier inversion of the preceding expression is given by

A e
Y (p, z,w) = %/0 ds ¢1 (8, z,w) sJy (sp) 4.7)

where J; is the Bessel function of zeroth order and A is an amplitude factor as des-
cribed previously. The Hankel transform in Eq. (4.7) is done numerically by using a
Gauss-Laguerre quadrature of 5000 points. The nodes and the weights are calculated

with MATLAB using the algorithm presented in (Golub and Welsch, 1969). To obtain the
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time-domain reflectance, one has to calculate the real and the imaginary part of

oPv
Oz

R(p,w) = 0.1189% (p, 2 = 0,w) + 0.306 (4.8)

z=0

for a set of frequencies and then perform a fast Fourier transform.

4.3.3 Hemoglobin concentration recovery

We are interested in recovering hemoglobin concentrations. By assuming that oxy- and
deoxyhemoglobin, as well as water are the dominant absorbers between 690 and 850
nm in tissue ignoring other background absorbers (Tromberg et al., 1997; Ohmae et al.,

2006; Cope, 1991; Sevick et al., 2007), one can construct the following linear system :

p1a(A1) HbO, (M) eHpR(M)  eg,0(M) c
HbO
ta(A2) | | egpo,(r2) empr(A2) em,0(X2) ? 49
= CHbR 4.9
Ha(A3) HbO,(*s) €HBR(A3)  €H,0(A3) c
H,0
Ha(As) Hb0,(M) eHpR(M) €H,0(M) :

In this work, we assumed 70 % of water (Ohmae et al., 2006) for both the superficial
tissues and the brain. The system is thus reduced to four equations and two unknowns and
is overdetermined. The hemoglobin concentrations are recovered by inverting Eq. (4.9)
with a least-square fit. The extinction coefficients ¢ ()\) can be found in the literature
(Takatani and Graham, 1979; Hale and Querry, 1973) while u, (\) are recovered from

the measurements.
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4.4 Methodology

A system consisting of four pulsed lasers (PicoQuant, Berlin, Germany) operating at
690, 750, 800 and 850 nm and four single photon counting photomultiplier tubes (PMT)
was used to collect the light. A four to one combiner temporally interlaces the four
wavelengths in a single fiber. Four detection fibers are placed at 10, 15, 25 and 30 mm
respectively from the source fiber on a rubber patch. The latter is then placed on the
forehead of the subject. Measurements are taken for both the left and right hemisphere.
Photons are collected for a period of 300 seconds to generate sufficient statistics, i.e. a

total count of more than 10* photons.

Five healthy adult subjects were recruited for this experiment. Every one previously
passed a magnetic resonance imaging (MRI) exam (Siemens MAGNETOM Trio 3T,
Malvern, PA, USA) and we used the anatomical T1 image to measure the thickness of
the scalp, skull and cerebrospinal fluid (CSF) layers with the software SPM5 (UCL,
London, UK). For the optical measures, the subjects were seated on a comfortable chair
and were asked to stay calm during the acquisition. The experiment took place in a dark

room to reduce the noise on the PMTs.

The fitting procedure used a non-linear optimization routine (MATLAB function Isqcur-
vefit) and used parameters p,, i, and the amplitude factor A to get the best fit of the
theoretical model to the experimental temporal point spread functions (TPSF). The 16
TPSFs (four distances and four wavelengths) are first fit individually with a homoge-
neous model, Egs. (4.1) and (4.2), with 3 parameters which are i, 115 and the amplitude
factor A. The TPSFs are then fit simultaneously four by four (four distances for each
wavelength) using the two-layered model, Eqgs. (4.6), (4.7) and (4.8), using 8 parameters
(144 and ps for each layer and an amplitude factor for each TPSF). For each subject, the

initial values for these two-layered fits were taken to be the values obtained by the pre-



70

vious homogeneous fits at 10 mm and the linear fit of the tail of the reflectance at 30 mm
for the first and second layer respectively. The temporal range for the fit is from 20 % of
the max prior to the maximum peak to 0.5 % after the peak. Similar limits are found in

the literature (Cubeddu et al., 1996).

The TPSF measured with the apparatus are the convolution of the TPSF due to the optical
properties of the scattering medium with the instrument response function. Since each
PMT has a characteristic response function we measured them separately with a simple
setup by having source and detector fibers facing each-other separated by a thin piece
of scattering paper to prevent PMT saturation and fill the whole numerical aperture of
the detection fiber (Liebert et al., 2003a). In the fitting procedure, each theoretical TPSF
function of the medium is convolved with the experimental instrument response function
(IRF) before comparison with the experimental TPSE. When the IRF measurements are

well done, this procedure avoids including a jitter delay time in the fitting parameters.

Hemoglobin concentrations are finally recovered by inverting Eq. (4.9) for each layer of

the model.

4.5 Results

4.5.1 Simulation of the recovery procedure

The fitting procedure was first tested on four simulated data sets with different values
for the first and the second layer. These sets were generated using a 100 x 100 x 100
mm volume with 0.5 x 0.5 x 0.5 mm voxels. The thickness of the first layer was 10 mm
and the distance between the source and the detector was 30 mm . The simulations were
made using a three dimensional Monte Carlo code (Boas et al., 2002) and we simulated

a peak amplitude of 10 photons giving a photon noise of 1 % at the peak which is
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comparable to the experimental peak noise (< 1 %). Results in Figure 4.1, show less
than 11.6 % error on the recovery of the absorption coefficient of the first layer and less
than 3.1 % error for the second layer using the multi-distance fitting procedure. In these
recoveries, we assumed that the thickness of the first layer was known. Finally, we see
in Figure 4.1 that the linear fit of the tail of the logarithm of the TPSF gives a better

estimate of the absorption coefficient than using a homogeneous model.

Separately, we simulated a complete Monte Carlo data set of 16 TPSFs, four source-
detector distances (10, 15, 25 and 30 mm) for four different wavelengths (690, 750, 800
and 850 nm) with absorption coefficients computed from given hemoglobin concentra-
tions in the superficial layer and in the brain. The concentrations chosen were 33 and 10
wM in the superficial layer and 65 and 22 pM in the brain for HbO, and HbR respec-
tively. The thickness of the first layer was also 10 mm in these simulations. Recovered
concentrations are shown in Fig. 4.2. Using the two-layered model, the errors in the re-
covered concentrations are less than 10 % and 2% in the superficial layer and in the brain
respectively when the thickness of the first layer is known. However, as seen in Fig. 4.2
the homogeneous model underestimates the hemoglobin concentrations in the brain by

a factor of 30 %.

4.5.2 Thickness sensitivity

In order to test the sensitivity of the procedure to the thickness of the first layer, hemoglo-
bin concentrations were recovered from the same simulated data set used in the previous
section assuming different thicknesses, between 8 and 12 mm, for the first layer. Errors
in the HbO,, HbR and total hemoglobin (HbT) concentrations and oxygen saturation
(SO2) recovered with this procedure are shown in Fig. 4.3. These results show that the
accuracy of the recovery depends on the assumed thickness. For an error of £ 1 mm, the

errors in the recovered hemoglobin concentrations in the brain are between 10 and 15 %.



pa (mm™) Faz (mm™') fa (mm~?)

data set real  recovered error (%) real recovered error (%) homogenous slope
10 mm

1 0.00809  0.0081 0.0894 0.0171 0.0154 9.53 0.0112 0.0204

2 0.00887  0.00807 9.01 0.0167  0.015 10.5 0.0112 0.0203

3 0.00849  0.00853 0432 0.0172 0.0154 10.1 0.0117 0.0208

4 0.0101 0.0103 1.62 0.0204  0.0167 18.2 0.0137 0.0231
30 mm

1 0.00809  0.00881 8.88 0.0171  0.0176 3.06 0.0132 0.0158

2 0.00887  0.00884 0.284 0.0167 0.0173 3.07 0.0131 0.0156

3 0.00849  0.00924 8.87 0.0172  0.0176 2.61 0.0135 0.016

4 0.0101 0.0108 6.45 0.0204  0.0214 5.11 0.0156 0.0181
4 TPSFs

1 0.00809  0.00903 11.6 0.0171  0.0165 3.09

2 0.00887  0.00889 0.228  0.0167  0.0164 1.93

3 0.00849  0.0094 10.8 0.0172  0.0167 2.6

4 0.0101  0.0108 6.34 0.0204  0.0201 1.44

FIG. 4.1 Absorption coefficients recovered with the two-layered model from 4 Monte
Carlo data sets for both layers of the model. The thickness of the first layer was 10 mm.
Absorption coefficient are recovered from single TPSF with source-detector distances
of 10 and 30 mm and also from a multi-distance fit (10, 15, 25 and 30 mm). Results

obtained using a homogeneous model are also shown for comparison.
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FIG. 4.2 Hemoglobin concentrations and SO, recovered in the superficial layer and in
the brain on simulated data.

On the other hand, the SO, error stays under 2 %.

We also observe that the error in the hemoglobin concentrations in the brain due to
an error in the estimation of the thickness of the first layer are always higher than the
errors in the superficial layer. This is due to the low contribution of the brain in the
TPSFs for source-detector separations between | and 3 cm so a small variation in the
thickness results in a large relative variation in the contribution of the brain in the TPSFs.
This also explains the fact that underestimating the thickness of the superficial layer
results in smaller errors for the hemoglobin concentration in the brain, as seen in Fig.
4.3, compared to an overestimation. However, when the thickness of the first layer is

well estimated, the errors are similar in the superficial layers and in the brain.

Fig. 4.3 also shows the sign of the error in the recovered concentrations. For an overes-

timation of the first layer thickness, the contribution of the brain to the TPSF decreases
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F1G. 4.3 Errors on the recovered concentrations related to the assumed thickness of the
first layer. HbO,, HbR, HbT and SO, errors are shown for data simulated with a first
layer thickness of 10 mm.
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and this results in an overestimation of the hemoglobin of the brain to fit the theoretical
model and as such, to an underestimation of hemoglobin in the superficial layer. On the
other hand, if one underestimates the skin, skull and CSF thicknesses, the contribution of
the brain to the TPSF increase. This results in an underestimation of brain hemoglobin

concentrations while superficial layers ones are less sensitive.

In practice, the thickness of the first layer enclosing skin, skull and CSF can be determi-
ned very precisely using a high resolution MRI scan. The error on the measurement is of
the order of the voxel size. Here the voxels are 1 mm? with a 3 T magnet meaning that
the maximum errors on the hemoglobin concentrations are expected to be no more than

15 %.

4.5.3 In vivo measurements of baseline values

A typical example of the recovery procedure for in vivo data is presented in Fig. 4.7.
The first step consists of recovering the thickness of the first layer of the model from an
anatomical MRI image that comprises skin, skull and CSF. After the fits are done with
Eq. (4.1), the final step consists of inverting Eq. (4.9) to recover hemoglobin concentra-
tions. Detailed results for all subjects are presented in Figure 4.4 for left and right side
measurements on the forehead. Also, concentrations computed with absorptioh coeffi-
cients recovered with an homogeneous model are shown in Figure 4.5 as a comparison.
A group average has also been performed with concentrations recovered with the two-

layered model and results are presented in Figure 4.6.
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subject

HbO, (uM)

HbR (1M)

HbT (uM)

SatOZ (%)

Superficial Brain Superficial Brain Superficial Brain Superficial Brain

1 left (2 layers)
1 right (2 layers)

2 left (2 layers)

2 right (2 layers)

3 left (2 layers)

3 right (2 layers)

4 left (2 layers)

4 right (2 layers)

5 left (2 layers)

5 right (2 layers)

4.2
2.03

5.87
4.35

15.9
17.7

27.1
25.8

10.4
12.7

19.1
24.5

33.7
32.7

39.6
43.4

35.6
36.7

21.2
23.7

1.33
3.25

3.4

4.26

11.1
11.8

13.9
13.9

5.48
4.49

15.9
16.4

23

20.5

21.8
20

26.4
22.7

17
15.3

5.53
5.28

9.26
8.6

27
29.6

41
39.7

15.9
17.2

35
40.9

56.7
53.2

61.4
63.4

62
59.4

38.2
39

75.9

384

63.3

50.5

60

66.1
65.1

65.4
73.9

54.5

59.8

59.5
61.5

63.7
68.4

574
61.8

55.4
60.8

F1G. 4.4 Hemoglobin concentrations measured on the left and right hemisphere for each
subject computed with absorption coefficients recovered with a two-layered model.
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subject

HbO, (M)

Superficial Brain Superficial Brain

HbR (M)

HbT (uM)

SOz (%)

Superficial Brain Superficial Brain

1 left (1 layers)

1 right (1 layers)

2 left (1 layers)
2 right (1 layers)

3 left (1 layers)

3 right (1 layers)

4 left (1 layers)

4 right (1 layers)

5 left (1 layers)

5 right (1 layers)

8.08
15.3

22.9
19.9

19.2
28

19.2
23.8

12
12.2

22.5
24.4

31.5
31.6

16.9
31.6

33.9
39.7

24.8
25.9

3.14
5.68

5.99
7.7

8.28
13.4

i1.9
21.7

10.1
7.87

17.6
17.2

18.7
17

25.9
22.4

17.7
18.3

18.8
17.2

11.2
21

28.9
27.6

27.5
41.4

31.2
454

22.2
20.1

40.1
41.7

50.1
48.6

42.8
o4

43.6
43.1

72

79.3

72.1

69.9
67.7

61.7
52.3

54.2
60.8

56.1
58.7

62.8
64.9

39.6
08.3

FIG. 4.5 Hemoglobin concentrations measured on the left and right hemisphere for each
subject computed with absorption coefficient recovered with a homogeneous model for
the superficial layer and the linear fit of the slope of the TPSF for the brain. Superficial
layer concentrations correspond to measurements at 10 mm while brain concentrations
correspond to measurements at 30 mm.
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Left Right Average
Chromophore Superficial Brain Superficial Brain Superficial Brain
HbO, 12.7 29.8 12.5 32.2 12.6 31
(uddl) +9.25 + 9.12 + 9.77 + 8.31 + 897 + 8.32
HbR 7.05 20.8 7.54 19 7.29 19.9
(uM) +5.3 + 4.34 + 4.92 =+ 3.05 + 4.83 + 3.67
HbT 19.7 50.7 20.1 51.2 19.9 50.9
(uh) +14.4 + 13 + 144 + 10.9 + 13.6 + 11.3
SO, 65.9 58.1 57.6 62.5 61.7 60.3
(%) +6.24 + 3.66 + 13.6 + 3.43 + 10.9 + 4.06

F1G. 4.6 Average hemoglobin concentrations for all the subjects. Concentrations are
computed with the two-layered model.
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F1G. 4.7 Typical procedure applied to recover the hemoglobin concentrations a) Reco-
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b) Recovery of the reduced scattering and absorption coefficients for both layers using
the fitting procedure. ¢) Recovery of the chromophore concentrations with the inversion

of Eq. (4.9)
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4.6 Discussion

Figures 4.4 and 4.6 show a clear distinction between the superficial layer and brain for
hemoglobin baseline concentrations as expected. This distinction is in agreement with
results recovered with a frequency domain system (Choi et al., 2004). The HbO, and
HbR concentrations are lower in the superficial layer than in the brain. The hemoglobin
in the first layer is probably concentrated in the skin which is highly irrigated with blood
vessels but this layer also include CSF which contain low hemoglobin concentrations.
However, our model does not validate this assumption. A three-layered model has been
developed in the literature (Martelli et al., 2002) but to our knowledge, no results have
been reported using it. Our hemoglobin concentrations computed with the homogeneous
model are overestimated in the superficial layer as expected from the Monte Carlo simu-
lation. However, the difference is lower for brain hemoglobin estimations because the
linear fit of the slopes of the TPSFs gives a better estimate of the absorption coeffcient
than the fit with the homogeneous analytical expression, as seen in Figure 4.1. Our re-
sults suggest that the layered structure of the head should be taken into account to extract
hemoglobin concentrations for the brain and confirm the need for using a two-layered

model.

We also observe a large intersubject variability for hemoglobin concentrations in Figure
4.4. This fact was also reported both in (Choi et al., 2004) and (Comelli et al., 2007)
reinforcing the importance of baseline physiology measurements before interpreting ac-
tivation maps of individual subjects. Simulation results from Figure 4.3 and Fig. 4.3
show that the uncertainty in the estimated hemoglobin concentrations are less than 15 %
with our recovery procedure which is principaly due to the estimation of the thickness
of the superficial layer. This uncertainty alone cannot explain our observed variability
between subjects. Differences in anatomical structure may explain this variability but

the baseline metabolism at the moment of the experiment may also play a role. Physi-
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cal activity, for example, just before the measurement raises the blood circulation in the
body which may alterate the hemoglobin concentration in brain tissue. Moreover, the
two- layered model does not separate the CSF layer from the skin and skull which can
cause effects in light distribution. Also, 1t assumes that all the boundaries are parallel
and flat which is obviously not the case in reality. Finally, other background absorbers
can contribute to absorption but their contribution are considered very low according to

litterature (Tromberg et al., 1997; Ohmae et al., 2006; Cope, 1991; Sevick et al., 2007).

By taking a look at the SO, variations in the brain, we see in Figure 4.4 that these are
only 4 % between subjects. This was also reported in (Choi et al., 2004) We see in Fig.
4.3 that the errors in the oxygen saturation are low (< 2 %) even if the assumption for
the superficial layer thickness is bad. This makes sense because the partial volume effect
(Boas et al., 2001) reduces the magnitude of the estimated concentration but with a good
choice of wavelengths, we reduce the cross-talk and preserve the relative magnitudes for

HbO, and HbR (Strangman et al., 2003) which gives good SO, values.

4.7 Conclusion

We reported baseline hemoglobin concentration measured in human intra- and extra-
cerebral tissue using a time-domain system with a two-layered analytical model for the
first time. We have showed that hemoglobin concentrations recovered with time domain
systems differ when a two-layered model is used instead of an homogeneous one. Clear
distinctions were obtained between the superficial layer (skin+skull+CSF) and the brain.
A large intersubject variability has been observed as previously reported in the literature.
The uncertainty for hemoglobin concentrations has been estimated to be less than 15 %
with simulations dominated by uncertainty in the layer thickness and suggest that the

observed difference between subjects is real.
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CHAPITRE 5

ARTICLE 2 : INVESTIGATION OF DIFFUSE CORRELATION
SPECTROSCOPY IN MULTI-LAYERED MEDIA INCLUDING THE HUMAN
HEAD

Ce chapitre présente un article qui a €t€ soumis au journal Oprics Express en Juillet
2008. Les coauteurs sont Michele Desjardins, Julien Jehane-Lacasse, Louis Bherer et
Frédéric Lesage. L article présente une amélioration du modele théorique utilisé pour
analyser les données de la DCS. Le modele a deux couches utilisé en TRS est adapté
pour la DCS et validé a I’aide de simulations Monte Carlo. La sensibilité du modele
a divers parametres expérimentaux est caractérisée également a 1’aide de simulations.
Des simulations sur une téte humaine obtenue par IRM montrent que I’utilisation d’un
modele a deux couches réduit considérablement 1’effet de volume partiel et améliore
la quantification de la technique DCS. La faisabilité de la technique du point de vue
expérimental est vérifiée a I’aide de mesures sur un fantdbme dynamique construit a I’aide

d’Intralipid et d’acrylique.
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5.1 Abstract

In this work, diffuse correlation spectroscopy (DCS) is explored in multi-layered geo-
metries. An analytical solution of the electric field temporal autocorrelation function in
a two-layered medium is derived and validated with Monte Carlo (MC) simulations. By
simulating a realistic human head with MRI anatomical data, we show that the two-
layered model allows distinction between changes in superficial layers and brain. We
also show that the two-layered model provides a better estimate of the flow change than
the homogeneous one. Experimental measurements with a two-layered dynamical phan-
tom confirm the ability of the two-layered analytical model to distinguish flow increase

in each layer.

5.2 Introduction

The diffusion of near-infrared photons in biological tissue (Patterson et al., 1989; Trom-
berg et al., 1993; Boas et al., 1993; Boas et al., 1994; Boas, 1996) provides a powerful
tool to study brain activity (Yodh and Chance, 1995; Villringer et al., 1993; Hoshi and
Tamura, 1993; Obrig and Villringer, 2002; Franceschini and Boas, 2004; Gibson et al.,
2005). Diffuse correlation spectroscopy (DCS) (Boas et al., 1995; Boas and Yodh, 1997)
is an optical imaging technique that enables noninvasive measurements of cerebral blood
flow (CBF) in tissue with a relatively high temporal resolution (0.1 s). Its major draw-
back is a low spatial resolution (1 cm) due to the diffusive nature of photon propagation
in tissue. In particular, hemodynamic responses (Cheung et al., 2001; Culver et al., 2003;
Durduran et al., 2004; Li et al., 2005; Zhou et al., 2006), photodynamic therapy (Yu et al.,
2005b; Yu et al., 2006), blood flow monitoring in tumors (Durduran et al., 2005; Sunar
et al., 2006) and muscle flow responses (Yu et al., 2005a; Yu et al., 2007) have been

studied in the past with this technique.
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The theory behind DCS is based on the correlation transport (Ackerson et al., 1992;
Dougherty et al., 1994; Boas et al., 1995), which can be approximated by a diffusion
equation under certain conditions (Boas, 1996; Boas and Yodh, 1997; Chandrasekhar,
1960; Ishimaru, 1978; Arridge, 1999). In the literature, the solution of this equation has
been based on the assumption that the medium in which the light propagates is homo-
geneous (Boas, 1996; Durduran, 2004). For in vivo studies applied to the human brain,
this assumption does not hold due to the layered structure of the head with different op-
tical properties for each layer (Gagnon et al., 2008a; Gagnon et al., 2008b; Lesage et al.,
2008). To overcome this problem, depth-sensitive reconstruction and regularization tech-
niques have been developed (Zhou et al., 2006) and tested for the localization of brain
activation in the rat. Although this technique is adequate, it requires a large number of
measurements (25 sources and 16 detectors in (Zhou et al., 2006)) in order to reconstruct

the activation in the tridimensionnal volume.

In this paper, we investigate another method to overcome this problem. As has been
done in the past for Time-Domain (TD) reflectance, solutions of the diffusion equation
for layered geometries (Martelli et al., 2003b; Kienle et al., 1998b; Kienle et al., 1998a)
can be used to fit experimental data (Kienle and Glanzmann, 1999; Martelli et al., 2004).
In TD, the application of these techniques to in vivo measurements has shown signifi-
cant differences between properties of the superficial layers of the head and the brain
(Gagnon et al., 2008a; Choi et al., 2004). Since the equation describing the diffusion of
the radiance in traditionnal diffuse optical imaging has the same form as the one descri-
bing the diffusion of the electrical field autocorrelation function (Boas and Yodh, 1997),
we expect that similar solutions for multi-layered geometries can be derived for DCS.
An example of this is a solution accounting for a spherical inclusion in an homogeneous
medium for DCS that has been developed and validated with simulations (Boas, 1996;
Boas et al., 1995; Boas and Yodh, 1997). In this work, we study a solution for a two-

layered medium in the Fourier Domain (FD) similar to the solution developed by Kienle
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et al. (Kienle et al., 1998b; Kienle et al., 1998a) for TD reflectance. Two-layered models
have been developped in the literature (Boas and Yodh, 1997; Durduran, 2004) but to

our knowledge, it is the first time that this approach is used to quantify flow changes.

The derived solution is first validated with Monte Carlo (MC) stmulations for two-
layered geometries. Then realistic MC simulations done on a segmented MRI anatomical
data set and analyzed with the two-layered model are presented. Finally, experimental re-
sults obtained using a dynamic double-layer phantom containing a solution of Intralipid

are analyzed with the two-layered solution.

5.3 Theory

5.3.1 Analytical solution

In DCS, the quantity of interest is the electric field temporal autocorrelation function
Gy (r, )= (E(r,t) E" (r,t+7)). (5.1)

The brackets used here denote an average over time ¢ for an ergodic system and 7 is the
correlation time. Boas et al. (Boas and Yodh, 1997) have shown that using the standard
diffusion approximation, the correlation transport equation is reduced to the correlation

diffusion equation
DY =~ o = iR (A7 ()] G (2,0,2,7) = ~§ (2.9, 2) (5:2)

where D = 1/3(u, + 1) is the diffusion coefficient, ¢ is the velocity of light in the
medium, p}, and p, are respectively the reduced scattering and the absorption coefficient,

ko is the light wave vector in the medium, S is the source and (Ar? (7)) = 6DpT is
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the mean-squared displacement of the scattering particle in time ¢, where Dp is the
Brownian diffusion coefficient. We assumed that the movement of the particles in the
turbid medium 1s Brownian since it has been reported to provide better fits than gaussian

flows on in vivo measurements (Durduran, 2004).

We derive the steady-state solution of Eq. (5.2) for a two-layer medium based on the
solution of the TD diffusion equation developed by Kienle et al. (Kienle et al., 1998b;
Kienle et al., 1998a; Kienle and Glanzmann, 1999). We assume an infinitely thin beam
incident onto the turbid two-layer medium. This beam is scattered isotropically in the
upper layer at a depth of z = z, where 29 = 1/ (ul; + fta1). Denote X; and GY (1)
respectively the optical property X and the unnormalized electric field autocorrelation
function for layer i. We further assume that the Brownian movement is independent in
the first and in the second layer which means that particles can not pass from one layer

to the other in the medium. Eq. (5.2) becomes

[D1v2 — g1 — Z;L’SlngBlT] Gy (z,y,2,7) = =0 (z, 9,2 —20) 0<2<453)

[DQVQ — g — QM;QIC(Z)DBQT] G? (z,y,2,7) =0 (£<z (5.4)

where ¢ is the thickness of the upper layer. Dp; and Dps is the Brownian diffusion

coefficient for the first and second layer respectively.

Following the procedure of Kienle et al. (Kienle et al., 1998b; Kienle et al., 1998a;

Kienle and Glanzmann, 1999) and by assuming cylindrical symmetry, the solution of

these equations in the first layer is given in the Fourier domain by

sinh [y (2, + 20)]  Dyaq cosh [y (£ — 2)] + Dy sinh [ag (£ — 2)]

Dion ™ Dy cosh [ay (€ + 25)] + Dacrg sinh [ay (€ + 2)]

sinh [ay (29 — 2)]
B Doy

é} (s,2,7) =

(5.5)
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where of = (DjSQ + fiag + 24 k,gDBj) /D;, s is the radial spatial frequency and

1+ Reff
.6
T_ R ff2D (5.6)

Zp =

Regr represents the fraction of photons that is internally diffusely reflected at the boun-
dary. It has been calculated in the literature and is about 0.493 for a refractive index of

1.4 (Haskell et al., 1994).

The spatial Fourier inversions, over s, have to be done numerically since no analyti-
cal solutions are available. To avoid numerical errors, hyperbolic functions in Eq. (5.5)
are expanded to their exponential form. The two-dimensional Fourier inversion of the

previous expression is given by

Gi(p, 2,7 =5 / (s,2,7), 8Jo (sp) ds (5.7)

where Jj is the Bessel function of zeroth order. The Hankel transform in Eq. (5.7) is
done numerically by using a Gauss-Laguerre quadrature of 5000 points. The nodes and
the weights are calculated with MATLAB using the algorithm presented in (Golub and
Welsch, 1969).

5.3.2 Monte Carlo simulations

The method behind MC simulations for DCS is exactly the same as the one described in
(Boas, 1996; Boas and Yodh, 1997). Only the most salient points are described here. It
is based on the fact that the normalized correlation function of a field that scatters once

from a dilute suspension of noninteracting uncorrelated particles is given by

~ e (A (1)

g; (1) = exp (3.8)
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with ¢ the norm of the momentum transfer imparted by the scattering event and defined
by ¢ = lkout - kin‘ = 2kgsin (#/2) with 6 the angle between the incoming and the
scattered direction. For the case of multiple scattering events, Eq. (5.8) is summed over
each event. By noting that g2 = 2k (1 — cos8), it is easy to compute ¢? in the simula-
tion using the normalized wave vector and the definition of the scalar product for two
such vectors kyikyo + Kyikyo + k2ikzo = cos 6. By substituting the definitions of q° and
{Ar? (1)) for Brownian motion in Eq. (5.8) and summing over each events, we finally
come to the following expression for a single photon v experiencing multiple scattering

events over its pathlength in a nonabsorbing medium :

n
g1 (1) = > exp[—2kg (1 — cos6;) D). (5.9)

j=1
Here n denotes the number of individual scattering events j and Dp; represents the
Brownian diffusion coefficient in the region where the event j occurred. In the case of
an absorbing medium such as biological tissue, another factor accounting for absorption

needs to be added to Eq. (5.9) :

m n

g (r)=> Zexp[—Zkﬁ (1 —cosb;) DT — j1gi L) (5.10)

i=1j=1

where m denote the number of different tissue types ¢ experienced by photon over its

trajectory and L; is the pathlength in the tissue type i.

The MC simulation propagates and follows the trajectory of one photon at a time in
a medium containing different tissue types with each of them having its own optical
properties (yi,, 1, n, g) and its own dynamical property (Dz). The parameter g here re-
fers to the anisotropy parameter used to compute the Henyey-Greenstein phase function
(Henyey and Greenstein, 1941) for a scattering event. When a photon reaches a detec-
tor, Eq. (5.10) is computed and at the end of the simulations, all the g{ () functions for

each photon are summed and normalized to obtain g; (), the normalized autocorrelation
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function. Such MC simulations have been done and validated with theory in literature
(Middleton and Fisher, 1991; Durian, 1995; Koelink et al., 1994). Many algorithms exist
to propagate photons in diffuse media with MC techniques (Graaff et al., 1993; Jacques
and Wang, 1995; Wang et al., 1995; Boas et al., 2002; Wang and Wu, 2007) and the
one used in this work is a modified version of (Boas et al., 2002) where the algorithm is

described in detail.

5.3.3 [Experimental data

Experimentally, the autocorrelation function of the output of a light detector is the auto-

correlation function of the intensity of the light
Go(r)={I ) I(t+71)). (5.11)

For gaussian processes, G (7) and Gy (7) defined previously are related by the Siegert
relation(Rice, 1954; Maret and Wolf, 1987; Pine et al., 1988)

Gy (1) = (I)* + B|G: (1)|° (5.12)

where (I) is the ensemble-averaged intensity. The parameter [ varies with the experi-
mental setup since it depends on the coherence length, the stability and the intensity of
the laser (Boas, 1996; Pusey et al., 1983; Bellini et al., 1991). By normalizing to the

intensity of light we get :

92 (1) =1+ g (1) (5.13)
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where g; (7) is the normalized electric field autocorrelation function given previously by

Eq. (5.1)

o (1) = . | (5.14)

5.4 Methodology

5.4.1 Simulations

As described previously, the code tMCimg (Boas et al., 2002) has been modified to take
into account the dynamic properties of the turbid medium. We simulated 10® photons for
each simulation. This number has been reported to give good photon statistics in media
with optical properties equivalent to biological tissue (Boas et al., 2002; Strangman et al.,
2003; Huppert et al., 2006). Simulations took about two hours on a 3 GHz dual-core
processor. The resolution of the three-dimensional volume was 1 mm x 1 mm x 1 mm
for each simulation performed for this work. MATLAB with the function Isqcurvefit was

used to fit the simulated data with the theoretical model.

Simulations were run in a two-layered medium which consisted of a rectangular slab
over a semi-infinite medium. In order to test what factors cause errors on the recovery
procedure, we introduced errors in optical properties assumed by the fits. We studied the
effect of a wrong absorption and reduced scattering coefficients in one layer at a time

and also that of a wrong thickness for the first layer.

5.4.2 Human head

DCS is a technique which is mainly used to measure relative flow changes. We were

interested in measuring the efficiency of the two-layered model to extract relative ce-
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TAB. 5.1 Optical properties used in the MC simulations of the segmented human head.
(Strangman et al., 2003)

layer s Ha
(mm~!) (mm™)
skin 074  0.0164
skull 0.81  0.0115
CSF 001  0.0017

white matter 1.16 0.017
gray matter 1.16 0.017

rebral blood flow (CBF) changes. To build a medium representing the human head, a
Siemens Trio 3T Magnetic Resonance Imaging (MRI) scanner with a MPRage sequence
was used to get an anatomical image. The exam was performed on a 26-year-old female
volunteer and written consent from the subject was obtained. This exam was approved
by the ethics comity of the Institut Universitaire de Gériatrie de Montréal. This anatomi-
cal data set was segmented into skin, skull, cerebrospinal fluid (CSF) and finally, white
and gray matter of brain tissue. The CSF, white and gray matter were extracted from
the whole image with SPM5 (UCL). The skin and the skull were then extracted semi-
automatically with a MATLAB algorithm. Optical properties were then assigned to each
tissue type as done in refs. (Strangman et al., 2003; Huppert et al., 2006). The optical
properties used in the simulation are listed at Table 5.1. The optical source and detectors

were located over the motor region as shown in Figure 5.1.

5.4.3 Experimental setup

The experimental setup is similar to the one built by Durduran et al. (Durduran, 2004). It
consists of a 810 nm laser (Crystal.aser, Reno, NV, USA), a 300 microns core mutli-
mode optical fiber to inject light and four monomode fibers used to collect it. Four

photon-counting avalanche photodiodes were connected to an 8 channel autocorrelator
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4 Detectors
§ Source

F1G. 5.1 Localisation of the optical probe on the MRI anatomical data. The human head
was segmented in the skin, the skull, the CSF and the white matter and the gray matter.
Source and detectors are illustrated by red and green arrows respectively.

(Correlator.com, Bridgewater, NJ ,USA).

5.4.4 Phantom

The dynamic phantom was built with acrylic glass and consisted of two compartments
filled with a solution containing 3.3 % of Intralipid, as illustrated in Figure 5.2. The
division between the two compartments was built with a thin plastic membrane to avoid
back-reflections and was removable so we were able to adjust the width of the first
compartment. The source and detector optical fibers were fixed to the phantom with a
piece of rubber that was glued to the acrylic glass with silicone. A small magnet stalk
was placed in the second compartment and the whole phantom was positioned over a

magnetic agitator plate to modify the flow as desired in the second compartment.


http://Correlator.com
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Compartments filled
with Intralipid

optical fibers

N\

7/ / "\

mobile division

FIG. 5.2 Schematic view of the dynamical phantom. The division which separates the
two compartments is mobile allowing different thicknesses for the first layer. The two
compartments are filled with a 3.3 % Intralipid solution. The optical fibers are fixed to
the phantom by a rubber band glued to its side.

5.5 Results

5.5.1 Monte Carlo simulations

A comparison between Monte Carlo simulations and the analytical model was first done
to validate the analytical solution. The comparison is shown on Figure 5.3. MC simula-
tions were done on a two-layered medium. The thickness of the first layer was 10 mm
while source-detector (S-D) distances ranged from 10 to 30 mm. The absorption coef-
ficient p, and the effective scattering coefficient y, were respectively 0.0074 and 1.28
mm~? for both layers while the Brownian diffusion coefficient D was 10~® mm?/s in

the first layer and 10~ mm?/s for the other semi-infinite part of the medium.

Having validated the analytical model, we then moved to the problem of parameter esti-
mation. The recovery procedure has been tested on two separate MC data sets and com-

puted at two distances. Table 5.2 shows the Brownian diffusion coefficient simulated and
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9,(1)

T(s)

F1G. 5.3 Comparison of MC simulations with the analytical model of Egs. (5.5) and
(5.7) on a two-layered medium. The simulations are represented by points while the
analytical model by solid lines. The thickness of the first layer was 10 mm and the
source-detector (S-D) distances varied from 10 to 30 mm. The optical properties (4, =
0.0074 mm~! and z, = 1.28 mm™!) were constant for the two layers while the Brownian
diffusion coefficient Dg was 10~® mm?/s and 10~ mm?/s for the first and second layer
respectively.
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TAB. 5.2 Brownian diffusion coefficients recovered using the two-layered analytical mo-
del in the fitting procedure. In these fits, the thickness of the first layer and the optical
properties was assumed to be known. In these simulations, y, = 1.28 mm™" for both
layers and p, was respectively 0.008 and 0.0176 mm™! for the first and second layers.
The thickness of the first layer was 10 mm. Results obtained using a homogeneous model
are also shown for comparison.

S-D  layer real Dg recovered Dgp error homogeneous Dp

(mm) (mm?/s) (mm?/s) (%) (mm?/s)

15 15t 1e-008 9.34e-009  6.56 1.43¢-008
27 1e-006 1.05¢-006  5.43

20 1%t 1e-008 9.46e-009 5.39 1.94¢-008
274 1e-006 1.08e-006 8.40

the recovered values using the two-layered analytical model in the fitting procedure. In
these fits, the thickness of the first layer and the optical properties were assumed to be
known. The S-D distances were chosen to be 15 and 20 mm given that it represents rea-
listic distances for in vivo measurements (Durduran et al., 2004; Durduran, 2004). For

comparison, results recovered using a homogeneous fit are also provided.

Since absolute flow recovery is hard to achieve experimentally, we tested the efficency
of the two-layered model to recover relative flow changes. We simulated an increase in
the dynamic properties of the second layer by performing two different simulations. In
the first one (baseline), we set the Brownian diffusion coefficient to 10~ in the first layer
and 1077 in the second one. In the second simulation (increased flow), we kept the Dp to
1078 in the first layer but we set it to 1.5 X 10~7 in the second layer which corresponds to

a flow increase of 50 %. We estimated the flow change by comparing the Dp recovered
from the fits of the baseline and the increased flow simulations. We applied the procedure
both with the two-layered and the homogeneous model. The recovered flow changes are

presented in Figure 5.4.
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F1G. 5.4 Changes in Dp recovered from MC simulations both with the two-layered and
the homogeneous model. These changes were estimated by recovering the Dg of two
simulations. In the first one (baseline), we set the Brownian diffusion coefficient to 1078
in the 10 mm thick first layer and to 10~7 in the second one. In the second simulation
(increased flow) we kept the Dy to 1072 in the first layer but increased it to 1.5 X 1077
in the second layer which corresponds to an increase of 50 %. The source-detector (S-D)
distances varied from 10 to 30 mm and the optical properties (1, = 0.01 mm~! and

i, = 1.28 mm~') were constant for the two layers in both simulations (baseline and
increased flow).
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5.5.2 Sensitivity of the fitting procedure

Since the absorption and the reduced scattering coefficients are usually unknowns and
have to be measured experimentally, we tested the errors introduced by assuming wrong
absorption or scattering in the medium. The upper part of Figure 5.5 shows the error on
the recovered flow changes assuming different absorption coefficients p, ranging from
0.005 to 0.015 while the real value was 0.01 mm™!. The procedure has been tested assu-
ming wrong absorption in each layer independently. For these simulations, the effective
scattering coefficient u/, was 1.28 mm™! for both layers and the thickness of the first layer
was 10 mm. The S-D distance was 15 mm. The same procedure has been applied for the
reduced scattering coefficient y; and the resulting errors are presented in the lower part

of Figure 5.5. In these last simulations, p, was set to 0.01 mm™* in both layers.

The sensitivity to the error on the thickness of the first layer was also tested. Flow
changes have been recovered on a MC data set assuming different thickness for the first
layer, ranging from 9 to 11 mm while the real thickness was 10 mm. In this simulation,
pe = 0.01 mm~! and x4, = 1.28 mm™! for both layers while the S-D distance was 15

mm. Results are presented in Figure 5.6.

5.5.3 Human head simulations

In order to test the efficiency of the two-layered model to extract changes in cerebral
blood flow (CBF) in vivo, simulations on a segmented human head have been performed.
For these simulations, the skin, skull, cerebrospinal fluid (CSF), the white and the gray
matter have been segmented from the anatomical MRI data set. Simulations have been
performed over the motor region of the brain and S-D distances ranged from 10 to 30
mm. Optical properties used in the simulations (taken from (Strangman et al., 2003)) are

shown in Table 5.1.
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F1G. 5.5 Error on the recovered fiow change due to the estimation of the absorption g,
and reduced scattering p, coefficient for each layer. The thickness of the first layer was
10 mm and the S-D distance was 15 mm. Top) Error on the assumed absorption. Bottom)
Error on the assumed scattering.
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FI1G. 5.6 Error on the recovered flow changes due to a wrong estimation of the thickness
of the first layer. For this simulation, the real absorption coefficient was 0.01 mm~! and
the effective scattering coefficient u/, was 1.28 mm~! for both layers. The thickness of
the first layer was 10 mm and the S-D distance was 15 mm.

We performed two different simulations. In the first one (baseline), we set the Brownian
diffusion coefficient to 10~% in the superficial layers (skin, skull and CSF) and to 10~
in the brain. In the second one (increased flow), we let it to 1078 in the superficial layers
but we increase it to 1.5 X 1077 in the brain which corresponds to a 50 % increase. We
fitted both the baseline and the increased flow simulated data with the two-layered and
the homogeneous model and compared the increase in the recovered parameters between
the two simulations. The changes in the fitted D for each layer of the two-layered model

and for the homogeneous Dp are reported in in Figure 5.7.

5.5.4 Phantom validation

Experimental data were taken on the two-layered dynamical phantom at rest and during
induced agitation in the second layer. The obtained curves have been fitted both with the
homogeneous and the two-layered analytical model. For these measurements, the liquid

located in the first layer was at rest while one in the second layer was agitated with a
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F1G. 5.7 Recovered CBF changes in each layer with the two-layered model following an
increase of 50 % of the Brownian diffusion coefficient in the brain tissue (white and gray
matter). Again, the source and the detectors were located over the motor region (Figure

5.1).
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magnetic agitator. Results are presented in Figures 5.8 and 5.9 and in Table 5.3. The

thickness of the first layer of the phantom was 10 mm and the S-D distances were 10 and

20 mm.
— = -~ agitator OFF
1 1 1 agitator ON
08 0.8 S-D:20mm |
T 06 T 08
=) =)
0.4 04
0.2 0.2
0 0 0 -5 - 0
10 10 10
T (sec) T (sec)

FIG. 5.8 Experimental DCS measurements done on a two-layered dynamical phantom.
The set up consisted in two detectors located at 10 mm from the source and two others
at 20 mm. The blue curves were obtained while the liquid was at rest in the phantom and
the red ones when agitation was induced in the second layer by the magnetic agitator.

The thickness of the first layer of the phantom was 10 mm while the S-D distances were
10 and 20 mm.

5.6 Discussion

In this study, our aim was to improve the efficiency of DCS applied to brain imaging
by taking into account the layered geometry of the human head. We wanted to evaluate

whether using a two-layered model could improve the efficiency to recover changes in

CBFE, by reducing partial volume error.

5.6.1 Simulations and fits

As seen in Figure 5.3, the MC simulations agree well with the analytical solution of the

model. The presence of the second layer introduces a change in the early decay of the



Changes recovered (%)

B = tayer
12" ayer

- homogeneous |3

10 mm
S-D distances

20 mm

103

F1G. 5.9 Changes in recovered Dg for each layer on the experimental measurements
done with the two-layered phantom after the agitator has been turn ON. Results are
presented on a log scale. The thickness of the first layer of the phantom was 10 mm
while the S-D distances were 10 and 20 mm.

TAB. 5.3 Brownian diffusion coefficients recovered from phantom data of Figure 5.8.
Data were taken at rest and when agitation was induced in the second layer by the ma-
gnetic agitator. The thickness of the first layer of the phantom was 10 mm while the S-D

distances were 10 and 20 mm.

Agitator OFF Agitator ON
S-D  layer recovered Dy homogeneous Dy recovered Dy homogeneous Dy
(mm) (mm?/s) (mm?/s) (mm?/s) (mm?/s)
10 1t 1.5e-0006 1.51e-006 1.63¢-006 1.71¢-006
2nd 7.02¢-014 0.000177
20 15t 1.2e-006 1.36e-006 2.23e-006 3.18e-006
2nd 5.22e-006 3.06e-005
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correlation function. This change is small for short S-D distances (10 mm) but increases
as it becomes larger. This was expected due to the weak contribution of the second layer
for short S-D distances since most of the photons that reach the detector have traveled
mainly in the first layer. A similar increase in contribution of the second layer has been
observed by reducing the thickness of the first layer while keeping the S-D distance

constant.

We also observe in Figure 5.3 that the agreement between the MC simulations and the
analytical model is better for long S-D distances. This was expected since the diffusion
approximation, which the analytical model is based on, is not as accurate for short S-D
distances. Our MC code has also been tested with homogenous medium and compared
with an homogeneous analytical model (Durduran, 2004). The agreement was as good
as for the two-layered model. All these results validate both our MC code and our two-

layered analytical model.

5.6.2 Recovery procedure

In simulations, the errors on the recovered Dy with the two-layered model presented
in Table 5.2 are less than 9 % which is comparable to errors on the recovered optical
parameters in TD spectroscopy (Kienle and Glanzmann, 1999; Martelli et al., 2004;
Gagnon et al., 2008a). A fit with an homogeneous model is also shown for comparison
in the last column. In this case, the Brownian diffusion coefficient recovered with the
homogeneous fit are closer to the first layer values even for S-D distances of 20 mm.
This suggests that an homogeneous fitting procedure is more sensitive to the dynamic
properties of the superficial layers. For a two-layered medium with a larger flow in the
second layer, one underestimates the Brownian diffusion coefficient of the second layer

when fitting the data with an homogeneous model.
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The errors on the recovered Dp increase rapidly when the assumed optical properties
are wrongly estimated which makes absolute flow measurements hard to recover. To
bypass this difficulty, we focussed our study on the recovery of flow changes, which is
the quantity of interest in DCS. The recovered flow changes presented in Figure 5.4 show
that the two-layered model performs better than the homogeneous one when estimating
flow changes in the second layer. The recovered values with the homogeneous model are
5 to 10 times lower than the real simulated increase (50 %) while the changes recovered
with the two-layered model are only few percent below 50 %. This result raises questions
about using an homogeneous model to measure changes in CBF in the human brain given

the layered structure of the tissue.

5.6.3 Sensitivity

The sensitivity of the relative flow change recovery procedure to the optical properties
was computed. The errors introduced on the recovered flow change in the first layer
are illustrated by circles in Figure 5.5. Since absorption and scattering do not affect the
shape of the correlation function in regions where the first layer contributes the most
(long correlation times), a smaller error is introduced in the fitting procedure for this
layer. Errors in the second layer are shown in the same figure. An error in the absorption
coefficient of either the first or the second layer introduces a larger error in the recovered
flow change in the second layer compared to the first layer. Since the contribution of
the second layer in the correlation function is low at those short S-D distances, a small
change in the absorption of the medium introduces large changes in the contribution of
this layer. Separately, an error in the absorption of the second layer will induce a larger
error in the recovered flow change and again, due to the low contribution of this layer
in the correlation function. All recovered errors are below 5 % except for an error of
50 % in the absorption coefficient of the second layer. On the other hand, errors on the

reduced scattering coefficient induce only small errors in the recovered flow change.
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The scattering coefficient multiplies the Brownian diffusion coefficient in the analytical
solution and an error on its assumption mainly rescales the recovered Dg. Since we
measured the relative change between two curves, baseline and flow condition, a shift of

both curves does not induce a large error.

Finally, the flow change recovered in the second layer is more sensitive to the first layer
thickness than the one in the first layer as seen in Figure 5.6. Again, this is due to the
lower contribution of the second layer in the correlation function. The errors are below

15 % for a & 1 mm thickness error.

5.6.4 Human head simulations

Since DCS has been mainly used to measure relative CBF changes (Durduran, 2004),
we performed a simulation to measure the efficiency of our two-layered model to ex-
tract relative changes in dynamic properties of the human brain. The results presented
in Figure 5.7 show that the changes in flow recovered with the two-layered model are
closer to the real simulated change (50 %). This was expected since a two-layered mo-
del reduces the partial volume error. The homogeneous model underestimates the flow
change by assuming that the flow was constant everywhere in the medium. A correction
factor has been computed with simulations on a two-layered medium in the literature
(Durduran et al., 2004; Durduran, 2004) to take into account this effect and the obtained
value was 5. However, our results with homogeneous fits in Figure 5.7 show that this
correction factor should be higher (10-20). The two-layered model reduces this artefact

by considering regions with different dynamic properties in the medium. We also see

in Figure 5.7 that flow changes recovered for the first layer are small (about a few %)
which is close to the simulated value (O %). These results confirm that the two-layered
model improves the quantification of DCS measurements and suggest that it performs

better than an homogeneous model to fit in vivo measurements when looking at relative
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changes in CBF.

5.6.5 Experimental data

Experimental measurements shown in Figure 5.8 agree with simulated ones of Figure
5.3. For short S-D distances, an increase in flow in the second layer makes the early part
of the autocorrelation function decrease faster. The long correlation time decays are not
affected since the contribution of photons from the second layer in the autocorrelation
fonction is weak for long correlation time. By increasing the S-D distance, a larger part
of the autocorrelation function is affected by the flow increase in the second layer, as
predicted by the 30 mm simulation of Figure 5.3. The effect is observed to be larger for
the experimental data since the absorption in the Intralipid solution was low which in

turn increases the contribution of the second layer.

The recovered values for the two configurations (agitator OFF and ON) presented in Fi-
gure 5.9 and in Table 5.3 show that our method is efficient to measure the flow increase in
the second layer while the recovered values for the first layer only show small increases.
To have an idea of the order of magnitude of the expected flow change, we performed
an experiment where we removed the mobile division on the phantom and then induced
agitation. We fitted the autocorrelation function with an homogeneous model and obser-
ved a Dp variation of more than one order of magnitude. This value is of the same order
as the one we get for flow change in the second layer of the two-layered recovery pro-
cedure as seen in Figure 5.9, which validates the results. However, the recovered flow in
the second layer is higher for small S-D distances which is due to inhomogeneities in the
agitation in the second layer of the phantom. The speed induced to the liquid is higher in
peripheral regions due the central position of the agitator in the phantom. Since the short
S-D distances probe the liquid located near the mobile divison where the induced speed

is higher, the flow increase was expected to be higher for those S-D pairs.
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Crosstalk between the two layers in the two-layered recovery seems larger for large S-
D distances. This is due to the lower contribution of the first layer in the 20 mm S-D
measurement since most of the photons travel in the second layer. This fact makes the

recovered Dp value for the first layer less efficient as reported in Table 5.2.

Since we did not have any means for measuring the optical properties (i, (5) of the
medium, the absolute values for the Dp presented in Table 5.3 are probably wrong and
only the relative values between the two measurements (OFF and ON) should be taken
into account. This issue could be resolved using a TD system to extract the absorption
and the effective scattering coefficient of our Intralipid solution before measuring its

dynamical properties.

5.6.6 Comparison with DCT

Diffuse correlation Tomography (DCT) has been used to reconstruct images of blood
flow at different depths from many S-D measurements (Zhou et al., 2006). The procedure
relies on the Rytov approximation (Kak and Slaney, 1988) and a depth-sensitive regula-
rization technique (Pogue et al., 1999). The two-layered model developed in this work
also allows depth-sensitive recovery. The main difference between the two methods is
the number of measurements needed which is lower with our approach. Moreover, DCT
provides a flow reconstruction in a thin slice while our method assumes that the second

layer is semi-infinite.

5.7 Conclusion

We have demonstrated the ability of our model to distinguish dynamic properties at dif-

ferent depths in layered geometries. We first developed a two-layered numerical solution
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for the diffusion of the electric field autocorrelation function. We tested this solution
with MC simulations and showed good agreement between the analytical model and the
simulated data. A fit-based recovery procedure has been tested and errors of only few
% have been obtained for flow change measurements. Our work indicates that the ho-
mogeneous model is more sensitive to superficial layers and that the two-layered model
performs better at estimating flow changes in deep layers. We built a two-layered dyna-
mical phantom and we took experimental DCS measurements while increasing the flow
in the second layer. Clear distinctions between the increase of flow in each of the two
layers have been obtained by fitting the experimental data with the two-layered analytical

model.

We investigated the possibility of applying this model to in vivo measurements by per-
forming MC simulation on a MRI human head anatomical data set. We showed that
using a two-layered model to analyze relative changes in CBF performs better than the
homogeneous case. Our model improves the quantification of DCS measurements by
reducing partial volume errors. This study suggest that a two-layered model should be

used to quantify relative changes in flow measurements.
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CHAPITRE 6

DISCUSSION

Suite a I’obtention de ces résultats, nous sommes en mesure de faire le point par rapport
au mandat qui avait été énoncé dans I’introduction de ce mémoire. Ce chapitre discutera

des résultats obtenus en reprenant point par point les objectifs établis au début du projet.

6.1 “Développer une méthode afin de mesurer adéquatement les concentrations ab-
solues d’hémoglobine au repos dans les tissus cérébraux a I’aide d’un appareil

TRS.’

Cet objectif a été atteint et la méthode utilisée pour parvenir a cette fin a été tres bien
recue par la communauté scientifique si I’on se fit au court délai entre la soumission et
’acceptation de notre article. Nous avons pu montrer dans le cadre de ces travaux que
les concentrations d’hémoglobine dans les tissus superficiels sont inférieures a celles du
cerveau. Ce point est trés important puisque auparavant, les modeles homogenes utilisés
dans la littérature ne faisaient pas la distinction entre les concentrations dans ces deux
types de tissus et les valeurs obtenues se situaient entre celles mesurées dans le cerveau
et dans les tissus superficiels. Puisque les variations mesurées en imagerie optique sont
de I’ordre de 2 a 20 micro molaires, une concentration en hémoglobine cérébrale de 80
micro molaires au lieu de 50 fait une différence importante dans la variation relative en
pourcentage de I’hémoglobine au cours de I’activation cérébrale. L’hypothese de départ

a donc été confirmée.

De plus, notre étude a montré que 1’on mesure des concentrations différentes de su-

jet en sujet. Ces variations qui peuvent atteindre 30 % sont principalement de nature
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anatomique, comme I’épaisseur du crane, et physiologique (condition physique, etc.). Il
est donc important que I’on mesure ces concentrations au repos pour chaque sujet lors
d’une étude, si ’on veut convertir les variations obtenues par imagerie optique diffuse

traditionnelle en valeurs relatives.

Un point qui n’a pas été étudié dans ce travail est 'influence de la position du.casque
optique lors de la mesure. Des mesures reproductibles ont été obtenues des deux cotés
de la te€te mais, puisque celle-ci est tout de méme symétrique, ce résultat était attendu.
1l serait intéressant de mesurer ces concentrations au repos sur le dessus de la téte et a
I’arriere. Cependant, cette tiche doit étre réalisée sur un sujet completement chauve ou
rasé car la présence de cheveux empéche le casque actuel de se fixer adéquatement sur la
téte. On pourrait également travailler sur la conception d’un nouveau casque pour tenir

les fibres.

D’autres études devront étre réalisées simultanément avec la spectroscopie résolue en
temps de vol afin de confirmer sa validité. Entre autre, la réflectance dans le domaine des
fréquences est largement utilisée dans la littérature en raison de sa simplicité, comparée a
la méthode en temps de vol. Des mesures simultanées en temps de vol et dans le domaine
des fréquences permettraient de comparer les deux techniques, et ainsi de déterminer leur
validité. Il serait également intéressant de comparer les valeurs mesurées par ces deux
techniques avec celles estimées par les modeles dynamiques (Huppert et al., 2007; Boas

et al., 2008) de I’activation cérébrale.

Une étude de simulation, afin d’investiguer 1’effet des trois couches superficielles (peau,
crane, liquide céphalo-rachidien) sur les mesures des propriétés optiques, devrait de plus
étre réalisée. Elle pourrait peut-€tre éclaircir les variations observées entre les sujets en
déterminant de quelle couche proviennent ces variations. Ces travaux permettraient de
connaitre I’influence de chacune des couches sur la mesure et les valeurs recueillies par

le modele a deux couches.
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Des modifications pourraient étre apportées au montage. Des études récentes (Torricelli
et al., 2005; Pifferi et al., 2008) ont montré qu’en rapprochant le détecteur et 1a source a 2
mm et en utilisant dans I’analyse seulement les photons dont le temps d’arrivée est long,
le contraste obtenu est de beaucoup supérieur a ceux obtenus a des distances plus élevées.
Cette procédure requiert cependant un équipement spécialisé muni d’un synchronisateur

a délai, afin de retarder I’allumage des détecteurs pour éviter leur saturation.

6.2 “Construire un appareil de DCS fonctionnel.”

L’appareil a bel et bien été construit. Le systeme a d’abord été validé avec des fantomes,
puis des mesures in vivo ont été obtenues lors d’une tache fonctionnelle simple. Le
systéme fonctionne bien et les mesures sont reproductibles. Cependant, un probleme
au niveau de la stabilité du laser persiste toujours. En effet, celui-ci doit étre allumé au
moins une heure avant le début de I’acquisition, sans quoi des fluctuations bréves de
la cohérence de la lumiére entrainent des variations dans la fonction d’autocorrélation.
Notons cependant que ce phénomene est découplé des mesures de débit et n’entrave pas
sa mesure. Le systeme construit est 1’un des rares dans le monde, car seulement deux
autres groupes de recherche en possédent un. La qualité des données recueillies avec
notre systeme s’est avérée supérieure a celle obtenue par le groupe de Harvard avec le-
quel nous collaborons. La forte puissance de notre laser pourrait expliquer cette qualité

élevée.

Il faudrait cependant résoudre le probléme de stabilité du laser qui pourrait nuire a
d’autres types d’études. Celui-ci pourrait €tre retourné a la compagnie pour réparation,

ou I’achat d’un autre devrait étre envisagé.

Une amélioration au montage serait I’acquisition d’un combineur a plusieurs sorties.

On pourrait ainsi relier ce dernier a plusieurs fibres et ainsi obtenir plusieurs sources
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de lumiere a différents endroits. 1l faudrait & ce moment alterner une par une les fibres
sources dans lesquelles le laser illumine, mais ceci se fait trés aisément a ’aide d’une
carte de contrdle informatique. Le systéme ainsi obtenu permettrait de faire de la tomo-
graphie de corrélation diffuse (DCT), qui est une technique plus puissante que la DCS

traditionnelle.

6.3 “Adapter un modéle théorique a double couche a la DCS et le valider a I’aide

d’un programme de simulation.”

Le modele a deux couches a facilement été adapté a la spectroscopie de corrélation dif-
fuse en raison de la similitude des équations utilisées dans le modele, et a été validé
a 'aide de simulations Monte Carlo. Ces résultats font parti du deuxicme article de
ce mémoire, soumis a Optics Express. Au point de départ, nous disposions d’une ver-
sion d’un programme de simulation pour la propagation des photons qui n’intégrait pas
la DCS et nous avons du ajouter cette composante a la simulation. Le modele a deux
couches s’est avéré beaucoup plus efficace afin d’estimer quantitativement les variations
de débit en simulations. La raison principale de cette amélioration est la diminution de

P'effet de volume partiel. Ceci vient donc confirmer notre hypothese de départ.

Cependant, nos travaux ont montré que la mesure absolue du débit sanguin est tres dif-
ficile a atteindre en pratique en raison de sa sensibilité aux propriétés optiques du mi-
lieu qui doivent étre mesurées indépendamment. C’est pourquoi I’imagerie optique, en
général, demeure une technique efficace pour mesurer les changements ou encore les

variations, mais ne permet pas pour le moment des mesures absolues, sauf pour la TRS.

La prochaine étape serait la prise de mesures simultanées du débit sanguin en DCS
avec un autre type d’imagerie comme 1’imagerie optique intrinséque pour les petits ani-

maux ou encore I’IRMf ASL (Arterial Spin Labelling) chez 1’humain. Ce type d’étude
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a déja été réalisée (Yu et al., 2007) pour mesurer le débit dans un muscle mais il serait
intéressant de refaire ce genre d’étude dans la téte ou les nombreuses couches peuvent
introduire des erreurs dans I’analyse des données. Avec un systeme a plusieurs sources,
il serait également intéressant de combiner 1’analyse par le modele a deux couches et la
DCT. Ceci permettrait de comparer la profondeur de 1’augmentation de débit donnée
par la DCT avec celle de la DCS a deux couches, et ainsi valider la procédure de

régularisation en profondeur (Zhou et al., 2006) de 1a DCT.

Une amélioration au montage serait la conception d’un fantdme dynamique dont les
propriétés seraient uniformes et mesurables par d’autres techniques. Notamment, 1’uti-
lisation d’une pompe affichant le débit, afin d’induire un flot constant et uniforme dans
le fantdome, permettrait de vérifier que le débit mesuré correspond a celui indiqué par la
pompe. Ceci éviterait les problemes obtenus avec 1’agitateur magnétique qui n’engendre

pas un débit uniforme et n’indique pas le débit réel imposé au liquide.



115

CONCLUSION

Les travaux réalisés dans le cadre de ce projet ont permis d’améliorer la précision de
I’imagerie optique, et ainsi, de progresser vers une imagerie complétement quantita-
tive. L’originalité du projet a été de travailler du co6té théorique plutdt que du coté
expérimental. Des progres importants ont ét€ obtenus, ouvrant ainsi la voie a ’ima-
gerie multimodale pour la quantification de I’activité cérébrale. Ces éléments s’averent
prometteur afin de calibrer le signal BOLD en IRMf entierement par 1’imagerie optique
plutot que par le gaz carbonique. La prise en compte de la structure en couches de la téte
a permis I’amélioration de I’exactitude des mesures de concentration d’hémoglobine au
repos, ainsi qu’une meilleure estimation des variations de débit lors d’une activation, qui

sont les principaux résultats de ce travail.

Ces travaux ont également soulevé de nombreuses questions quant aux difficultés liées
aux variations physiologiques entre les sujets. Cet aspect constitue un probleme impor-
tant autant en IOD qu’en IRMT et limite présentement la comparaison directe entre deux

sujets. Ceci rend difficile I’ utilisation de ces techniques en clinique pour le diagnostic.

Nous espérons que les résultats encourageants obtenus dans le cadre de ce travail se-
ront le point de départ pour de futures études. Notamment en intégrant la calibration
de I'IRMT par le gaz, I’'imagerie optique résolue en temps de vol ainsi que les modéles

d’analyse dynamique de I’activité cérébrale.
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ANNEXE 1

HARMONIQUES SPHERIQUES

Les harmoniques sphériques sont définies par 1I’équation

A+1\ (I-|mDZ "

olt P/*(x) est le polynéme de Legendre de premiére espece associé défini par

dm (1 — xz)% dmti

m AU _
Pl = (1 - )2 dl.mpl(x) - 2 dpm+

(z* 1) (1.2)
ou P, est le polyndme de Legendre que I’on peut obtenir de la formule de Rodrigués
P(z) = 5= (a® = 1)f (1.3)
pour m et [ des entiers non négatifs. De plus, on a
PXz) = P(x)P™(x)=0sim > L. (L4)

Pour procéder aux Py approximations de I’équation de transport de Boltzmann, on uti-

lise certaines propriétés des harmoniques sphériques. On donne ici les principales.

Orthogonalité ;

[ Yo ()Y (8)d5 = G 15)
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Additivité :
A7

l
m=-—I

o

) (1.6)

Développement en vecteur unitaire :

Sz sin 6 cos ¢ 1 %(Yl,—l(é) - Y11(3))

. T .

5=1| s, | =1 sinfsinfd | = 3 —\}—5—(}/17_1(@ +Y1.1(8)) (L7
S, cos Y10(8)

Pour plus de détails, voir (Butkov, 1968) ou encore(Afken, 2000).
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ANNEXE 1T
APPROXIMATION DE BORN

On pose & = ®g + AP avec py(r) = a0 + Apa(r) que I’on insére dans 1’équation de
Helmoltz homogéne

[DV? + pra(r)] @(r) = 0. (IL1)

On obtient alors
[DV? + pa(r)] (@o(r) + AD(r)) = = Apta(r) D(r). (IL.2)

Maintenant, puisque I’équation de Helmoltz pour le milieu homogene s’annule

[DV? + ptao(r)] Bo(r) =0, (I.3)
on obtient
2y Hao(T) 1
[V D } Ad(r) = —EANG(T)(I)(T). (IL.4)

Cette équation est une équation de Helmoltz non homogene et dont le terme source est
—Apa(r)®(r). La solution de cette équation est donnée par la convolution de la fonction

de Green du systeme et le terme source

=5 / (r, 1) Ao ()& (") b1 (IL5)

et la fonction de Green de I’équation de diffusion dans un milieu homogene donnée par

; _ 1 Ha ’
G(r,r") = =D =7 exp ( i) |r—r |) (I1.6)
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Dans I’approximation de Born au premier ordre, on suppose que A® << &, de sorte
que ® devient ®( dans 1’équation (II.5). On obtient alors pour la variation de la fluence

observée entre une source et un détecteur positionnés a r; et r4 respectivement
1 7 ‘
AD(r,,7q) = 5 / Glre, Ao (TG 14)d*r’ 11.7)
g

ou @, a été remplacée par la fonction de Green correspondante.
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ANNEXE 111
APPROXIMATION DE RYTOV

On pose au départ & = e? avec ¢ = @y — ¢p,. Afin d’alléger la notation, on utilise ici
¢ au lieu de A® et on pose Py = e?0. On laisse de plus tomber la dépendance de ¢ en
7 toujours afin d’alléger la notation. On insére ensuite ¢® dans 1’équation de Helmoltz
homogeéne

[DV? + pia(r)] ¢ = 0 (IIL.1)

avec qo(r) = fao + Apa(r). On décompose ensuite I’opérateur Laplacien de la fagon

suivante

DV2e? + pa(re? = 0
rje? =

)
)
Je? —
)
(

I
o o

(

DV [Veﬂ + fa(

DV2¢e? + DV pVe? + pig(r
(

DV2¢e? + D(V§)?e® + pa(r)e? = 0.
DV?¢ + D(V¢)? + puy(r) = 0. (I11.2)
On remplace ensuite ¢ et p, dans 1’équation précédente et on obtient
DV?¢o + D(Vo)® + tao — DV?¢s + D(V5)? — 2DV Vs = —Apua(r). (IIL3)

Les trois premiers termes de 1’équation précédente correspondent a 1’équation de Hel-

moltz pour le milieu homogene et s’annulent. L’équation (II1.3) se simplifie donc a

2DV ¢V by + DV2hs = Apa(r) + D(V,)2. (I11.4)



136

On utilise ensuite le développement suivant afin de trouver une expression alternative

pour 2DV ¢oos.

DV*(®y¢5) = DV [V(Po¢s)]

DV?(®ops) = DV [¢sV Do+ PV

DV%(®yp,) = D¢V2®g+ DV, VP + DV, VPy + DPyV3e,
DV*(®os) = 2DV VPg+ DOV, — Positao (I1.5)

ol on a remplacé DV2®q par —1,0P¢. Cette égalité provient de I’équation de Helmoltz

homogene. On développe encore I’équation (II1.5) de la fagon suivante.

2DV@O¢S = DV2(®0¢8 +,ua0q)0¢s—D(I)OV2¢s
2DVe? Vo, = DV DPods) + paoPods — DOV,

2DPVpyVps = 2(Q)o s) + 1ao@ops — DOV 3,

DV?(®y0,
0

)
)
2De® VoV, = DV (o) + ptaoPogps — DPoV2¢s
¢s)
¢s)

On remplace ensuite 1’expression (I11.6) dans I’équation (II1.4) et on obtient finalement

Qo

|:V2 HQO] ®0¢8 — D

b [Apa(r) + (Vs)?] . (11L7)

En faisant finalement 1’approximation que (V¢,)? est un terme négligeable, ¢’est-a-dire
que la variation spatiale de la perturbation est petite, I’équation précédente se réduit a
une équation de Helmoltz non homogeéne. La solution de 1’équation (IIL.7) est donnée

par

Dogs = = / (7, ") Aprg (1) o ()31 (IL8)
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La perturbation de la densité optique AP = ¢, mesurée entre une source et un détecteur
positionnés a r, et ry est finalement donnée par
-1

T ’ ' ! 3
AB(ro,ra) = Fg /SS Glre, 7)Ao (r'YG(r' 1) dPr. (IILY)



