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“You can’t connect the dots looking forward;

You can only connect them looking backwards.

So you have to trust that the dots will somehow connect in your future.
You have to trust in something - your gut, destiny, life, karma, whatever.
Because believing that the dots will connect down the road

will give you the confidence to follow your heart,

even when it leads you off the well worn path.

And that will make all the difference.” ©

Steve Jobs

“Vocé nao pode ligar os pontos olhando pra frente; vocé s6 pode conecté-los olhando
para o passado. Entao, vocé tem que confiar que os pontos vao se ligar no seu futuro
de alguma forma. Vocé tem que confiar em algo - seu instinto, destino, vida, carma, o
que quer que seja. Porque acreditar que os pontos vao se ligar 14 na frente vai lhe dar
a confianca para seguir seu coragdo, mesmo quando ele lhe guiar para fora do caminho

seguro e confortavel. E isto fard toda a diferenca.
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Aos meus pais e avos,
que com muito carinho me ajudaram

a ser a pessoa que sou hoje.
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Resumo

A atividade neuronal relacionada a um determinado estimulo ou tarefa induz uma
cadeia de complexos eventos biolégicos no cérebro. O aumento no consumo de energia
induz um acréscimo na demanda por glicose e oxigénio no tecido extravascular. Fatores
bioquimicos e neuronais induzem variagoes nos vasos sangiiineos que resultam em al-
teracoes de fluxo sangiiineo, volume e oxigenacao. Embora extensivamente investigada,
esta cascata de eventos ainda é pouco compreendida. Neste projeto, procuramos des-
crever o acoplamento entre os niveis celular, metabdlico e vascular associado a ativagao
funcional do cérebro. Usando medidas eletrofisiolégicas, modelamos os sistemas neuro-
vascular e neuro-metabdlico para descrever a hemodinamica cerebral medida através de
técnicas opticas. Resultados obtidos em ratos durante a estimulagao de um fio de bigode
mostraram que a determinagao de uma funcao resposta para cada sistema, assumido
como linear, descreve bem o comportamento hemodinamico e possibilita o estudo dos
estados vascular e metabdlico caracterizados pelos parametros medidos. A partir de ex-
perimentos multimodais de NIRS e fMRI, desenvolvemos metodologias inovadoras para a
determinacao de imagens metabdlicas, capazes de prever variagoes do consumo de oxigénio
com boa resolucao espacial e temporal. Por fim, analisamos a influéncia de parametros
fisiolégicos no sinal éptico, mostrando a contribuicao importante da pressao sangiiinea na
composicao deste. Medidas de correlagao temporal foram projetadas para gerar mapas de
correlacao vascular que podem ser aplicados ao estudo da conectividade vascular cerebral,

tanto em individuos normais como em pacientes com patologias cerebrais.

1X






Abstract

Task-associated neuronal activity leads to a complex chain of biological events within
the brain. The increased energetics gives rise to elevated glucose and oxygen consump-
tion in the tissue. Biochemical and neuronal factors induce changes in blood vessels and
variations in blood flow, volume and oxygenation. Although it has been extensively in-
vestigated, this cascade of events is still poorly understood and highly debated. In this
project, the aim was to describe the coupling among the cellular, metabolic and vascular
levels associated to functional brain activation. Using electrophysiological measurements,
we modeled the neuro-vascular and neuro-metabolic systems in order to describe cere-
bral hemodynamics as seen through optical techniques. Results obtained in rats during
whisker-barrel stimulation showed that the determination of a response function for each
system, assumed as linear, can describe the hemodynamic behavior and allow the study of
the vascular and metabolic states characterized by the measurements. From multimodal
experiments of NIRS and fMRI, we developed unique methods to the determination of
metabolic images, which can predict changes in oxygen consumption with good temporal
and spatial resolution. Finally, we analyzed the influence of the physiology in the optical
signal, and showed the importance of taking into account blood pressure oscillations into
this signal. Measurements of temporal correlation were projected to generate vascular
correlation maps that may be useful to the study of cerebral vascular connectivity, both

in normal subjects and in patients with cerebral pathologies.
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Nomenclatura

ASL - Arterial Spin-Labeling, ou Marcacao de Spin Arterial

ATP - Adenosina Trifosfato

BOLD - Blood Oxygenation Level Dependent

CBF - Cerebral Blood Flow, ou Fluxo Sangiiineo Cerebral

CBV - Cerebral Blood Volume, ou Volume Sangiiineo Cerebral

CMRGlc - Cerebral Metabolic Rate of Glucose, ou Consumo Metabdlico de Glicose
CM RO, - Cerebral Metabolic Rate of Oxygen, ou Consumo Metabdlico de Oxigénio
CVP - Central Venous Pressao, ou pressao venosa

CWx - Continuous Wave x, equipamento 6ptico de modo continuo, versao x (x=4,5,6)
DOI - Diffuse Optical Imaging, ou obtengao de Imagens por Tomografia Optica
DOT - Diffuse Optical Tomography, ou Tomografia ()ptica de Difusao

EEG - Encefalograma

fMRI - functional Magnetic Resonance Imaging, ou Ressonancia Magnética funcional
HbO - Oxi-hemoglobina

HbR - Deoxi-hemoglobina

HbT - Hemoglobina Total (HbT = HbO + HbR)

HREF - Hemodynamic Response Function, ou resposta hemodinamica

ICP - Intracranial Pressure, ou pressao intracranial

ISI - Inter-Stimulus Intervalo, ou intervalo entre-estimulos

LFP - Local Field Potential, ou Potencial de Campo Local
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SNR - Signal to Noise Ratio, ou Relacao sinal-ruido

WKM - Windkessel Model, ou modelo de Windkessel



Apresentacao

A capacidade para medir a ativagdo funcional do cérebro humano tem crescido ra-
pidamente nos ultimos anos, principalmente devido ao desenvolvimento de técnicas nao-
invasivas de neuroimagem. Explorando as respostas cerebrais nos niveis celular, metabdlico
e vascular, vérios estudos véem tentando entender como o cérebro processa estimulos.

Todo este cenario, no entanto, ainda é muito obscuro. Técnicas como eletroencefalo-
grama (EEG) e magnetoencefalograma (MEG) medem respostas relacionadas com cam-
pos elétricos e magnéticos produzidos diretamente pela atividade dos neuronios. Embora
estas sejam fontes de sinais priméarias, com alta resolugao temporal - da ordem de milise-
gundos -, as técnicas em questao possuem resolucao espacial muito pobre, transformando
a localizacao da atividade numa tarefa dificil e imprecisa. A utilizacao de microeletro-
dos intracranianos, que poderia ser apontada como uma solucao para este problema, é
altamente invasiva.

Por outro lado, tomografia por emissao de pésitrons (PET), metodologias que utilizam
ressonancia magnética - como a ressonancia magnética funcional (fMRI) e a espectroscopia
por ressonanica magnética (MRS) - e metodologias que utilizam éptica - como a espec-
troscopia no infravermelho préximo (NIRS) e a obtencao de imagens 6pticas de difusao
(DOI) - sao técnicas que podem medir as respostas metabdlicas e hemodinamicas asso-
ciadas a ativacao neuronal. Tratam-se de técnicas com caracteristicas diversas quanto a
resolucao espacial e temporal, e que necessitam de um melhor entendimento das relagoes

metabolicas e vasculares com a atividade neuronal, a fim de fornecer uma idéia detalhada



do que acontece no cérebro no momento da ativacgao.

Durante periodos de atividade cerebral associada a realizacao de tarefas, o aumento
da demanda por energia celular que acompanha a eletrofisiologia neuronal deve ser balan-
ceado por um aumento na quantidade de metabdlitos e oxigénio fornecidos para as regioes
ativadas do cérebro. O funcionamento cerebral depende da manutencao deste balanco,
caracterizado por um acoplamento neuro-vascular (através de vasodilatacao e controle
de fluxo sangiiineo) e por um acoplamento neuro-metabdlico (associado a demanda por
energia e o consumo de oxigénio/glicose/lactato).

Neste trabalho, procuramos entender, analisar e descrever detalhes acerca do acopla-
mento neuro-vascular-metabdlico associado a ativagao funcional do cérebro. Utilizando
métodos épticos como ferramenta central, construimos modelos e desenvolvemos metodolo-
gias originais que permitem descrever as relagoes entre os sistemas neuronal, vascular e/ou
metabdlico, explorando relacoes biofisicas com um enfoque matematico, fisico e até mesmo
bioquimico.

A redacgao desta tese segue uma estrutura que se inicia por dois capitulos introdutorios,
que sao seguidos por quatro capitulos, cada um dos quais apresenta um trabalho diferente,
sendo finalizada por um capitulo de conclusoes e perspectivas. O Capitulo 1 traz uma
breve introducao as principais caracteristicas do cérebro e de seu funcionamento, funda-
mentais para o entendimento dos capitulos seguintes. Discutimos os aspectos fisiol6gicos
durante o estado basal, bem como as varia¢oes induzidas por um estimulo/tarefa. O
Capitulo 2 apresenta os conceitos envolvidos para a aplicagao de métodos Opticos ao
estudo do cérebro, com foco as técnicas NIRS-DOT, principais ferramentas utilizadas
neste trabalho. Além das caracteristicas intrinsecas as técnicas, discutimos os principais
métodos de analise de dados e reconstrucao de imagens. No fim, apresentamos detalhes
do desenvolvimento e caracterizacao do CW6, um equipamento de operacao em modo
continuo que permite a aquisicao de NIRS-DOT com demultiplexacao em tempo real,

e que foi desenvolvido durante o meu estagio de doutorado sanduiche no Massachusetts



General Hospital (MGH), junto a TechEn, Inc. (Milford, MA, EUA). Dois exemplos fun-
cionais adquiridos com NIRS-DOT podem ser encontrados no Capitulo 3. No primeiro,
utilizamos o recém-desenvolvido CW6 durante uma tarefa motora; no segundo, adqui-
rimos respostas hemodinamicas relacionadas com a estimulacao do nervo mediano para
diferentes duracoes. Em ambos, procuramos entender caracteristicas temporais das curvas
de oxigenagao, a partir do periodo de realizacao da tarefa/estimulo.

Acreditamos que desenvolvimentos via interpretacao de modelos e andlise do sinal
hemodinamico sao 1teis aos métodos de neuroimagem, e contribuem para um melhor en-
tendimento das relagoes neuronais, metabdlicas e vasculares. No Capitulo 4 apresentamos
nossas principais contribuigoes nesta direcao, que sao extensoes importantes de modelos
previamente publicados para a inclusao de informagoes neuronais como parametros que
influenciam diretamente variagoes vasculares e metabdlicas. Validamos os modelos propos-
tos com dados previamente publicados, que determinaram as variagoes eletrofisiologicas
e vasculares durante a estimulacao cerebral em ratos.

Este trabalho também teve o propdsito de desenvolver e validar novas metodologias ex-
perimentais para estimar variagoes funcionais no metabolismo de oxigénio cerebral através
de uma abordagem multimodal. Utilizando técnicas de fMRI e NIRS combinadas, desen-
volvemos uma nova abordagem para o processo de calibracao de fMRI através de NIRS,
de forma a obter uma estimativa mais confiavel do consumo de oxigénio. A validacao
do método proposto foi feita com experimentos de estimulacao do nervo mediano em
humanos. O Capitulo 5 mostra os resultados obtidos.

No Capitulo 6 analisamos os aspectos temporais do sinal 6ptico medido através de
NIRS-DOT. Assumindo a hipdtese de que estes sinais podem revelar informacoes adi-
cionais relacionadas com a mecanica vascular e a fisiologia do estado basal, estudamos
a influéncia da pressao sangiiinea no sinal 6ptico medido e descrevemos uma funcao res-
posta relacionando este parametro fisiologico com o referido sinal vascular. Analisando a

correlacao temporal entre os diferentes canais 6pticos, obtivemos pela primeira vez ima-



gens de correlacao vascular entre as diferentes regides cerebrais com métodos épticos,
fornecendo uma nova metodologia para o estudo da conectividade espaco-temporal du-
rante o estado basal. Por fim, o Capitulo 7 resume os resultados obtidos ao longo de todo
o trabalho, apresenta nossas principais conclusoes e expoe perspectivas para uma futura

continuagao do presente projeto.



Capitulo 1

Aspectos fundamentais de

Neurociéncia

O corpo humano é uma maquina biolégica complexa que, para melhor compreensao
do seu funcionamento, pode ser dividida em diversos sistemas ou aparelhos: digestorio,
respiratério, circulatorio, reprodutor, excretor, nervoso, ésseo e hematopoiético.

Em particular, o sistema nervoso é o conjunto de 6rgaos responsavel por perceber e
identificar as condigoes externas e internas ao proprio organismo, e elaborar respostas que
se adaptem a essas condicoes. De forma bem genérica, pode ser dividido entre o sistema
nervoso central (SNC) e sistema nervoso periférico (SNP). Este ultimo é formado por
fibras nervosas ou nervos capazes de se infiltrar por todas as partes do corpo e “conduzir”
informacgoes entre os 6rgaos receptores de estimulos e o SNC. J4 o SNC ¢ formado pelo
eixo cérebro-espinhal, do qual partem os estimulos e ao qual chegam as sensacoes.

Neste capitulo procuramos abordar as caracteristicas principais do SNC e de seu prin-
cipal componente - o cérebro -, que serao fundamentais para o entendimento dos capitulos
subsequentes. Comegamos com uma breve descri¢ao anatomica do SNC, e em seguida ana-
lisamos a fisiologia cerebral, tanto durante o estado estacionario, ou basal, quanto durante

uma ativagao cerebral.
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1.1 Aspectos Anatomicos

O SNC ¢ formado pelo conjunto de todas as estruturas neurais situadas dentro do
cranio e da coluna vertebral. Resumidamente, sua funcao compreende basicamente pro-
cessamento e integracao de informacoes. No interior da coluna vertebral encontra-se a
medula espinhal, enquanto o encéfalo é o principal componente interno a caixa craniana.
Este possui uma forma irregular, cheia de dobraduras e saliéncias (Kandel et al. 2000).
O encéfalo é protegido por uma série de membranas (meninges): dura mater, aracnéide
¢ a pia mater (Figura 1.1). Sua cavidade interna acompanha as irregularidades de sua
forma, dando origem a diferentes camaras cheias de liquido conhecidas como ventriculos.
O encéfalo é composto por trés estruturas distintas: o cérebro, o cerebelo e o tronco
encefalico.

O tronco encefalico é uma estrutura em forma de haste, responsavel por conectar
a medula cerebral as principais estruturas do encéfalo, além de coordenar e transmitir
informacgoes que chegam até o mesmo. O cerebelo localiza-se proximo do tronco encefélico,
e ¢ a parte do encéfalo responsavel pela manutencao do equilibrio e postura corporal,
controle do tonus muscular e dos movimentos voluntarios, bem como pela aprendizagem
motora. E formado por dois hemisférios, os hemisférios cerebelares, e por uma parte
central, chamada de Vermis.

O cérebro é a parte mais desenvolvida e a mais volumosa do encéfalo. Dentro do
cranio, esta envolto por um fluido chamado liquor ou liquido cefalorraquidiano, que tem a
funcao de protegé-lo contra traumatismos, embora também contribua para sua nutrigao e
manuten¢ao. Pesando aproximadamente 1,2 kg, é dividido em dois hemisférios cerebrais
justapostos e separados por uma profunda depressao, porém unidos pelo corpo caloso, que
garante a comunicacao entre as partes (Kandel et al. 2000). Em cada hemisfério pode-
se notar duas regioes distintas: uma camada mais externa conhecida como substancia
cinzenta; e outra camada, mais interna, de substancia branca. A 4rea superficial mais

externa formada por substancia cinzenta da-se o nome de cértex cerebral.
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Couro cabeludo Granulago aracnbidea
j -  labsorgdo do LCS)

Periostec

o
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Trabéculas da aracnéide ——
Pia-mater
Cértex cerebral:

Substancia cinzenta
Substéncia branca

Veia cerebral
Espago de Virchow-Robin

Figura 1.1: Desenho esquemdtico de um corte transversal a caiza craniana, mostrando as prin-

cipais estruturas que protegem e se comunicam com o encéfalo, como as diferentes membranas

e vasos sangiiineos (adaptado de Atlas of Anatomy 2007).

A forma bastante irregular do cérebro, acompanhada pelo cortex, faz surgir grandes

dobraduras e estreitas depressoes situadas entre as dobraduras, conhecidas como giros e

sulcos, respectivamente. A localizagao de quatro grandes sulcos cerebrais é utilizada para

dividir cada hemisfério cerebral em cinco lobos (Figura 1.2(a)): frontal, parietal, occipital,

temporal e insular (este ultimo estd situado profundamente no interior do hemisfério).

Apesar desta divisao ser bastante utilizada, ha outras formas de mapear as diferentes

regioes cerebrais, de acordo com a conveniéncia e praticidade de cada estudo. Um exem-

plo, comumente utilizado em estudos de ativagao cerebral e presente neste manuscrito,

considera o mapa de Brodmann, que separa o cortex em 47 regides diferentes (Lent 2004),

como mostra a Figura 1.2(b).
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()
Figura 1.2: (a) Divisao dos lobos no cdrtex cerebral (adaptado de Nolte 2002). (b) Mapa de

Brodmann (retirado de Huettel et al. 2002).

A utilizacao de planos de referéncia facilita a compreensao da estrutura tridimensional
do SNC. Neste caso, é comum usar trés planos com orientagoes diferentes e perpendiculares

entre si: coronal, axial e sagital. A Figura 1.3 mostra esses trés planos de corte.

(a)

Figura 1.3: Planos de referéncia (a) axial, (b) coronal e (c) sagital. Na segunda linha, imagens

de Ressonancia Magnética em cada um dos respectivos cortes.
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1.2 Aspectos Fisiolégicos

1.2.1 Fisiologia do estado basal

Do ponto de vista microscépico, pode-se identificar duas unidades estruturais e fun-
cionais do sistema nervoso: neurénios e gliécitos (ou células da glia).

O neuronio ¢ a unidade sinalizadora do sistema nervoso, responsavel pelo processa-
mento de informagoes (Figura 1.4). Estima-se que hd aproximadamente 10'! neurénios
no cérebro de um adulto. Ha também diferentes tipos de neuronios, como os neuronios
piramidais, os de Purkinje, os neur6nios bipolares, entre outros (Kandel et al. 2000).
Como qualquer célula biolégica, o neurdnio contém organelas que desempenham diferen-
tes fungoes, tais como: o nucleo, que é responsavel por armazenar o material genético da
célula; o reticulo endoplasmatico, onde ocorre a sintese e o armazenamento de substancias
que participam do metabolismo celular; e a mitocondria, fonte de energia para o fun-
cionamento celular. O que diferencia os neuronios das demais células é a sua morfologia
adaptada para o processamento de informacoes e a variedade de seus tipos morfolégicos.
Pode-se observar que o corpo neuronal, ou soma, apresenta um grande ntimero de pro-
longamentos, ramificados multiplas vezes como pequenos arbustos, conhecidos como den-
dritos. E através dos dendritos que cada neuronio recebe as informacgoes provenientes
dos demais neuronios. A outra projecao filamentar do corpo celular é o axonio, ou fi-
bra nervosa, caracterizado por ser um prolongamento longo e fino, ramificando-se pouco
no trajeto e muito na sua porcao terminal. Os axonios sao revestidos por uma camada
isolante, conhecida como bainha de mielina. Cada neuronio tem um tnico axonio, e é por
ele que saem as informacoes eferentes dirigidas as outras células de uma rede neural.

A membrana neuronal, uma fina camada de lipidios (20 - 70 A) que separa o meio
intracelular do meio externo, contém poros (canais i6nicos) que permitem a passagem de
certos ions por difusao passiva, de acordo com o gradiente de concentracao entre os meios

interno e externo. Ao longo da membrana, também ha4 sistemas de transporte responsaveis
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por mover ions contra o gradiente de concentragao, como a bomba de sédio-potéssio, que
sao pecas fundamentais durante a ativagao neuronal. Este movimento de fons através de

canais e bombas é responsavel pela sinalizagao e excitacao do sistema nervoso.

(b) Dentritos (terminal de recepgao)
; Terminal do Axénio
[ (terminal de transmissdo)

Figura 1.4: (a) Fotomicroscopia de um conjunto de neurénios piramidais (retirado de Atlas
of Anatomy 2007); (b) e (c) mostram figuras esquemdticas de um tnico neurénio e da sua

membrana neuronal, respectivamente (baseado em Huettel et al. 2003).

Do ponto de vista macroscopico, os neuronios sao agrupados em grandes conjuntos
com identidade funcional (redes neurais). Isso faz com que as diferentes fungoes sejam
localizadas em regioes restritas no cérebro. Cada regiao, no entanto, faz a sua parte, con-
tribuindo para a integracao funcional do conjunto. O cértex cerebral, por exemplo, pode
ser dividido em 6 diferentes camadas microscopicas (Figura 1.5). As células corticais estao
verticalmente conectadas umas com as outras, cada uma com diferentes funcionalidades:
os estimulos do mundo externo chegam pela camada IV; as camadas V e VI processam a
informagcao e a enviam para as estruturas subcorticais; as camadas II e III sao responsaveis
pela conectividade cerebral, se comunicando com as outras regioes corticais.

Outros tipos de células presentes no sistema cerebral, os gliécitos, sao muito mais

numerosos que os neuronios, e também apresentam diferentes tipos morfologicos, incluindo
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Figura 1.5: Diagrama esquemdtico da organizac¢dao celular no cdrtex cerebral, mostrando as

diversas conexdes de uma célula piramidal do cortex (retirado de Huettel et al. 2002).

os astrocitos, oligodendrécitos, e células microgliais. Do seu corpo celular saem intimeros
prolongamentos que se enovelam e ramificam nas proximidades. Esses prolongamentos
podem entrar em contato com capilares sangiiineos e células nervosas, estabelecendo entre
eles uma “ponte” metabdlica. Este conjunto de células nao-neuronais tem como principal
atividade desempenhar funcoes de infra-estrutura: nutrem, dao sustentacdao mecanica,
controlam o metabolismo dos neurdnios, ajudam a construir o tecido nervoso durante o
desenvolvimento e funcionam como células imunitarias. No entanto, vérios estudos tém
demonstrado que os astrécitos desenvolvem um papel muito mais fundamental durante a
ativagao neuronal, principalmente do ponto de vista metabdlico (Kasischke et al. 2004,
Hertz et al. 2007).

Com toda essa estrutura microscopia de larga escala, manter a homeostase cerebral
torna-se de fundamental importancia para a sobrevivéncia do cérebro. Este processo de-

manda o consumo de energia, mesmo durante o estado estacionario. A principal fonte
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de energia para qualquer célula é a molécula de adenosina trifosfato (ATP), um nu-
cleotideo que contém trés grupos fosfato. E possivel produzir ATP a partir de glicose
e outros metabdlitos. No caso da glicose, esta pode ser convertida em lactato por um
processo rapido, que acontece nos astrécitos, produzindo 2 ATP (ciclo anaerdébico). Se
houver oxigénio disponivel, este processo de quebra em lactato ocorre preferencialmente
nos neuronios, e o resultado é uma produgao bem maior de energia, liberando um adicional
de 34 moléculas de ATP (ciclo aerébico).

Sob condi¢oes normais, a energia fornecida para o cérebro vem quase que exclusiva-
mente do metabolismo de glicose (Dienel 2002). Esta energia fornecida pela oxidacao de
glicose suporta funcoes de processamento de informagao durante o estado basal, incluindo
a manutencao de potenciais de membrana, transporte ao longo do axonio, ativacao de
canais i0nicos, e outras (Shulman et al. 2001a). Embora o cérebro ocupe apenas 2% da
massa corporal, usa aproximadamente 20% de todo o oxigénio e glicose disponiveis no
corpo (Magistretti et al. 1999). No entanto, o cérebro mantém um nivel baixo de glicose
no estado basal ( 2umoles/g no cérebro de ratos (Dienel 2002, Veech et al. 1973)), sendo
necessario um continuo abastecimento de glicose e oxigénio!. E este um dos propositos
do sistema vascular cerebral.

Para cumprir a funcao de suprir as necessidades sangiiineas do cérebro, esse sistema
é organizado de forma bastante complexa, constituindo-se numa rede vascular altamente
ramificada e extensa (Figura 1.6). O sangue, com moléculas de hemoglobina oxigenada
(oxi-hemoglobina), penetra no encéfalo através de grandes vasos responsaveis por levar o
sangue do coracao ao resto do corpo, as artérias. Estas, por sua vez, se dividem em artérias
menores, conhecidas como arteriolas, que terminam em capilares. As escalas espaciais
desses vasos variam quatro ordens de grandeza, de aproximadamente 1 cm (diametro de
uma artéria principal) até 10 um, que é o tamanho aproximado do diametro de um capilar.

A rede capilar tem caracteristicas especiais, diferentes dos demais tecidos, possuindo

'Em circunstancias normais, o cérebro extrai aproximadamente 10% de 90 mg/dL de glicose no sangue

arterial.
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uma barreira hematoencefalica, formada pelas células endoteliais que constituem a parede
dos capilares, fortemente unidas umas as outras. A barreira nao é completa, mas sim
seletiva, permitindo a passagem de algumas substancias e bloqueando outras (Kandel
et al. 2000). E este mecanismo seletivo que garante aos neuronios e gliécitos o aporte
de substancias nutricionais, além dos gases respiratorios, e ao mesmo tempo bloqueia
algumas substancias téxicas ou nocivas. Assim, é na superficie dos capilares que ocorre
a extracao de oxigeénio e glicose do sangue arterial, bem como a remocao de didxido de

carbono do local.

Artérias
a) glena b)
Células endoteliais

Substancia ' j Musculo liso

cinzenta 1

(1 @ Arteriolas
Veia
Q /- Capilares
O% J

Substéncia §

branca ‘@Vénulas

Figura 1.6: a) Foto do sistema vascular cerebral no cértex de um homem com 66 anos, feita
através de microscopia eletronica. A escala na figura corresponde a 500um (retirado de Duvernoy

et al. 1981); b) Diagrama esquemdtico da distribuicdo dos vasos sangiineos proximos ao tecido.

Apos as trocas filtradas pela barreira hematoencefalica, o sangue, agora com moléculas
de hemoglobina sem O, (deoxi-hemoglobina), deixa os capilares e é drenado pelo sistema
venoso para ser levado de volta ao coragao. A drenagem venosa € iniciada por vénulas e
veias finas, comparaveis em tamanho as arteriolas, e depois passa a veias mais calibrosas
que podem desaguar em estruturas tubulares formadas pela dura-mater - os seios venosos.
O sistema de seios venosos garante nao apenas a drenagem sangiiinea, mas também o
escoamento do liquor. O sangue venoso assim formado acaba por chegar as veias de saida

do sistema nervoso, que o conduzem ao coragao.
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A organizagao funcional do cérebro é, ao menos em parte, refletida na densidade de
vasos sangiiineos. Areas com alto metabolismo tém uma densidade de capilares maior do
que areas com baixo indice metabdlico. Do ponto de vista de consumo, o cérebro humano
adulto consome aproximadamente 54 ml de sangue para cada 100 g de tecido por minuto.
Isso significa um fluxo de 750 ml de sangue por minuto para todo o cérebro (Buxton 2002).

O fluxo sangiiineo varia consideravelmente ao longo do sistema vascular e é influenciado
por varios fatores fisicos e fisioldgicos, incluindo a pressao sangiiinea, o diametro do vaso,
a densidade de globulos vermelhos, a quantidade de oxigénio e diéxido de carbono, e a
idade, saude e nivel de atividade de um individuo. Entende-se por fluxo sangiiineo cerebral
(CBF) a taxa de entrega de sangue arterial a rede capilar de uma massa particular de
tecido. Uma unidade comum para expressar o CBF é milimetros de sangue por 100 g de
tecido por minuto, e um tipico valor de CBF no cérebro humano é 60ml/100g.min. Em
algumas circunstancias é mais conviente expressar o CBF como o fluxo entregue a uma
unidade de volume do tecido, ao invés da massa. No entanto, como a densidade do cérebro
é préoxima de 1 g/ml, valores de CBF também podem ser expressos em ml/ml.min, que é
essencialmente uma unidade de (tempo)~'.

A velocidade do sangue nos vasos também é um parametro fisiologico importante. A
velocidade média varia de dezenas de cm/s, nas artérias anterior e posterior, até valores
menores do que 1 mm/s, nos capilares. Estudos sobre a passagem de células vermelhas
através dos capilares mostram que o fluxo de sangue é geralmente irregular, provavelmente
devido ao fato do tamanho destas células ser da mesma ordem de grandeza do diametro
dos capilares, de forma que as células vermelhas se deformam. Uma forma de aumentar
o CBF ¢é aumentar a velocidade sangiiinea nos capilares (Buxton 2002).

O volume sangiiineo cerebral (CBV) é a fragao do volume de tecido ocupado pelos vasos
sangiiineos, e um valor tipico para o cérebro é 4%. O CBV é um numero adimensional
(milimetros de vasos sangiiineos por milimetros de tecido), e geralmente se refere ao

volume vascular inteiro dentro do tecido.
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Embora CBF, CBV e velocidade sangiiinea sejam todos aspectos importantes do es-
tado de perfusao do tecido?, sao quantidades fisiolégicas distintas. A partir das definicoes
acima, pode-se perceber que o CBF nao depende explicitamente do volume sangiiineo ou
da velocidade nos vasos. Um mesmo aumento no CBF pode ocorrer através de diferentes
variacoes tanto no CBV como na velocidade do sangue, ou em ambos. Por exemplo, um
aumento na velocidade sangiliinea numa rede capilar fixa ou um aumento no ntimero de
capilares, mas com a mesma velocidade em cada capilar pode levar a um mesmo aumento
no CBF. Assim, a especificacao do volume sangiiineo ou da velocidade nao determina o
CBF. O que diferencia as duas situacoes no exemplo anterior é o tempo de transito no

capilar
CBV
T=CBF (1.1)

que, como o préprio nome diz, representa o tempo de transito médio do sangue através
do volume definido pelo CBV. Para um fluxo de aproximadamente 60 ml/100 g.min e um

valor tipico de CBV de 4%, o tempo de transito vascular é da ordem de 4 s.

1.2.2 Fisiologia do potencial evocado

Uma atividade neuronal pode ser caracterizada como integradora ou sinalizadora. Uma
atividade integradora coleta sinais (entradas) de outros neurdnios através das conexoes
dos dendritos e do soma. A atividade sinalizadora resulta da atividade dos axonios, que
transmite o resultado dos processos integradores (saida) para um ou mais neurénios. Do
ponto de vista bioquimico, este resultado vem da variacao da concentracao dos princi-
pais ions presentes em torno da membrana, alterando o potencial da membrana do seu
potencial de equilibrio.

Isto é possivel gracas a variacao da permeabilidade da membrana a determinados ions,

como K™ e Na't, que permite a passagem de fons para dentro e fora da membrana. Os

20 termo perfusdo é usado para descrever o processo de entrega nutricional do sangue arterial para

uma rede capilar no tecido.
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valores estimados das concentracoes dos principais ions que contribuem para a formacao
do potencial de membrana no equilibrio sao mostrados na Tabela 1.1. Hodgkin e Huxley
mostraram que a membrana neuronal responde a um estimulo como um circuito RC, com
uma constante de tempo bem determinada e que varia de acordo com o tipo de célula
(Hodgkin and Huxley 1952). No entanto, dependendo da “corrente injetada no circuito”,
a diferenca de potencial na membrana pode ultrapassar um certo limiar a partir do qual
o comportamento de cada canal ionico é nao-linear. Quando isto acontece, os canais de
sédio, e posteriormente de potdssio, se abrem, de forma que os fons de Na™ entram na
célula e K saem, tornando o potencial de membrana altamente positivo num processo
conhecido como despolarizacao. Alguns milisegundos depois, os canais de Na™ se fecham
enquanto fons de K* continuam deixando a célula, e o potencial de membrana diminui
até um valor menor que o de equilibrio, num processo conhecido como hiperpolarizagao da
membrana. Neste momento, os canais de potassio também se fecham e a difusao passiva,
além de outros mecanismos como a bomba de Na-K, reestabelecem o potencial de repouso
da membrana®. Toda essa variacao brusca no potencial da membrana é conhecida como
potencial de agao, e constitui a informacao processada, que serd passada adiante através

do axonio (Figura 1.7).

Tabela 1.1:  Concentragio dos principais ions no interior e exterior da membrana neuronal.

fon | Interior | Exterior
Nat | 10 mM | 142 mM
Kt | 148 mM | 5mM
Ca*t? | <1uM | 5 mM
Ccl~ 4 mM | 103 mM

A transferéncia desta informagao ocorre em juncgoes especializadas dos neuronios, co-

3 Apesar de outros fons, como Ca?T e Cl~, também contribuirem para os processos de despolarizacao

e hiperpolarizacao da membrana, as principais contribuicoes vém de KT e Na™.
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Figura 1.7: Potencial de a¢ao gerado por um neurdnio, com sua devida interpreta¢ao

bioquimica.

nhecidas como sinapses, que sao conexoes entre o axonio de um neuronio e a arvore
dendrital de outro. Em cada neuronio, ha aproximadamente 10 mil sinapses, das quais
8 mil estao localizadas nos dendritos e 2 mil no corpo celular, o que dd uma idéia de
quao complexo é o sistema nervoso. A grosso modo, podemos dizer que as sinapses sao
regioes especializadas de comunicacao entre dois neuronios e compreendidas entre duas
membranas celulares: a membrana pré-sinaptica, por onde chega o estimulo proveniente
de uma outra célula, e a membrana pds-sinaptica, que é a do dendrito.

Uma sinapse isolada teria pouca utilidade, porque a capacidade de processamento de
informacao do sistema nervoso provém da integragao entre as milhares de sinapses exis-
tentes em cada neuronio. Todas elas interagem: os efeitos excitatérios e inibitorios de

cada uma delas sobre o potencial de repouso do neuronio pés-sinaptico somam-se algebri-
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camente, e o resultado dessa interagao é que caracterizara a mensagem que emerge através
do axonio do segundo neuronio, em direcao a outras células. O impulso nervoso ou poten-
cial de acao propaga-se ao longo da membrana quando a despolarizacao é suficientemente

acentuada para cruzar um determinado valor conhecido como limiar de disparo.

Acoplamento neuro-metabdlico-vascular

O disparo de um potencial de acao nao requer fonte de energia externa, pois os movi-
mentos associados dos fons estao na direcao dos gradientes de concentracao. No entanto,
estes potenciais causam variacoes na concentracao de ions que necessitam de energia ex-
terna para voltar ao equilibrio. Por exemplo, o influxo de Na' durante um potencial de
acao causa uma variagao no potencial de membrana, de forma que gradientes elétricos
tendem a se opor & entrada de fons de K na célula. Para reestabelecer a distribuicao
destes ions na membrana, é necessaria a utilizagao da bomba de sédio-potassio, removendo
fons de Na*t da célula e levando fons de KT para dentro desta. Assim, regices localizadas
do cérebro requerem fontes de energia externas para suportar processos metabdlicos, e
muita desta energia facilita a restauracao de gradientes de concentracao apds variagoes
no potencial de membrana.

O consumo de ATP para reestabelecer o estado estacionéario na célula requer o forne-
cimento de metabdlitos (glicose e oxigénio) ao tecido, uma vez que o cérebro nao mantém
uma reserva destes componentes. Durante o estado basal, este fornecimento, proveniente
do sangue arterial, é balanceado pelo metabolismo celular. Durante uma atividade neu-
ronal, no entanto, é necessario um aumento da concentracao de glicose e oxigénio a fim
de suprir o aumento das variacoes do potencial elétrico na membrana. Estudos pioneiros
realizados com PET mostraram de fato um aumento tanto no consumo metabdlico de
glicose (CMRGIc) (Fox et al. 1988) quanto no consumo metabdlico de oxigénio (C'M RO,)

(Ginsberg et al. 1988), ambos relacionados com uma ativacao cerebral?.

4Entende-se por ativacdo cerebral perturbacoes dos niveis basais de pardmetros eletrofisiolégicos,
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A necessidade de um maior consumo de metabdlitos durante o potencial evocado
faz com que os parametros vasculares, ou hemodinamicos, também sofram alteragoes.
Para atender a maior demanda local de componentes metabdlicos, tanto o fluxo quanto
o volume sangiiineos também aumentam devido a ativacao neuronal. Apesar da exata
relacao entre todas estas varidveis estar longe de ser bem entendida - e um dos objetivos
deste trabalho é propor métodos diretos para um melhor conhecimento da correlagao entre
as grandezas envolvidas - ha uma certa concordancia entre alguns parametros medidos
por diferentes técnicas e/ou tipos de estimulo. Por exemplo, nota-se que a razao entre
as variacoes ACBF:ACMRGIc é aproximadamente 1:1 (sendo aproximadamente 50%),
enquanto as variagoes ACBF:ACM RO, giram em torno de 2 a 6:1 (Fox and Raichle
1986, Fox et al. 1988, Shulman et al. 2001b). Essa variagdo ndo-proporcional entre CBF e
C'M RO, também altera a oxigenacao dos vasos sangiiineos, pois como o fluxo passa a ser
maior do que o consumo metabdlico, ha uma diminuicao na fragao de extracao de oxigénio
pelo tecido (OEF), provocando um aumento de concentragao de oxi-hemoglobina (HbO) e,
conseqlientemente, uma diminuigao relativa de concentragao de deoxi-hemoglobina (HbR)
na regiao ativada. Embora nao se saiba até hoje porque ha essa diferenca nas variagoes
de CBF e C'M RO, este resultado indica que o ciclo anaerébico pode desempenhar uma
via metabdlica importante durante o potencial evocado.

De qualquer modo, nota-se que ha um acoplamento neuro-vascular-metabdlico cere-
bral, isto é, uma variagdo nos parametros vasculares e/ou metabdlicos devido as variagoes
nos parametros celulares. Embora os estudos de Roy e Sherrington sao os mais citados
na literatura como os primeiros a discutir a relacao entre CBF e atividade neuronal (Roy
and Sherrington 1890), trabalhos anteriores de Mosso ja haviam descrito um aumento no
CBF relacionado com o comportamento, independente da pressao sangiiinea (Toga and
Mazziotta 2000). Acredita-se que este aumento de fluxo sangiiineo é iniciado a partir

da liberagao de certas substancias pelos neurénios (agentes vasodilatadores), responsédveis

metabdlicos e/ou vasculares. Isso nao significa que os niveis eletrofisioldgicos, de fluxo e metabolismo

sejam zero no estado basal, mas sim que estes convergem para valores médios bem definidos
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pela dilatacao dos vasos sangiiineos. Desta forma, pode-se inferir a existéncia de uma
relacao direta entre CBF e CBV. De fato, Grubb mostrou que esta relacao pode ser

descrita por uma lei de poténcia empirica (Grubb et al. 1974):

CBV__(CBF)“ 12)

CBV, \CBF
onde C'BFy e C' BV, sao o fluxo e o volume sangiiineo durante o estado basal, respectiva-
mente, e a ~ 0,38. No entanto, esta lei ¢ valida apenas durante o regime estacionario,
nao sendo obedecida durante o regime transiente.

Em resumo, uma ativacao neuronal provocada por um estimulo numa certa posicao do
cérebro, num tempo t, desencadeia uma série de fendmenos, muitas vezes concomitantes:
a concentragao de fons e moléculas muda no interior do neurénio, que despolariza e/ou
hiperpolariza sua membrana; a restauracao do potencial de equilibrio consome ATP, e com
isso o consumo metabdlico de glicose e oxigénio aumenta, sendo necessario o fornecimento
destes pelo sistema vascular; a producao de agentes dilatadores provoca o aumento de
CBF, CBV e da velocidade sangiiinea, assim como da oxigenacao do tecido. Todo esse

complexo mecanismo esta representado na Figura 1.8.

Estimulo externo (sensorial, - Atividade sinaptica
motor, cognitivo, etc.) (potencial agao) Metabolismo

y + consumo glicose

+ producéo lactato
+ consumo oxigénio

‘ Consumo de ATP ‘

Hemodinamica

+ CBF, + vel. sangue
+ CBV, + [HbO]
- OEF, - [HbR]

Figura 1.8: Resumo das variagoes fisioldgicas que acompanham um estimulo funcional. O sinal

+ (-) indica um aumento (diminui¢ao) do pardametro indicado.



Capitulo 2

Espectroscopia no Infravermelho
Proximo e Tomografia ()ptica de

Difusao

A capacidade de observar a ativacao funcional do cérebro tem crescido rapidamente
nos ultimos anos devido ao desenvolvimento de varias técnicas nao-invasivas, explorando
as respostas funcionais nos niveis neuronal, metabdlico e vascular, e fornecendo uma idéia
detalhada do que acontece no cérebro no momento da ativacgao.

No entanto, esse cendrio ainda é bastante incompleto. Eletroencefalografia (EEG) e
magnetoencefalografia (MEG) sao técnicas que medem respostas eletrofisiolégicas dire-
tamente relacionadas com ativagao neuronal com excelente resolugao temporal, porém
com uma resolugao espacial relativamente pobre. Além disso, é dificil localizar a origem
do sinal medido. PET, ressonancia magnética funcional (fMRI) e técnicas derivadas de
RM, como a Espectroscopia por Ressonancia Magnética, por outro lado, medem respostas
hemodinamicas e metabdlicas, com melhor resolugao espacial (particularmente fMRI, que
pode chegar a uma resolugao melhor que 1 mm?). Contudo, essa resolugio espacial é

atingida as custas de uma perda de resolucao temporal e de informagao neuronal direta.

21
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Em meio a esse cendrio, espectroscopia no infravermelho préximo (NIRS) e tomografia
6ptica de difusao (DOT) sao técnicas dpticas emergentes cada vez mais empregadas para
o mapeamento funcional do cérebro, seja em humanos ou em animais. Estas técnicas
utilizam niveis seguros de intensidade de luz, com comprimentos de onda entre 650 e
950 nm, que penetra até alguns centimetros no tecido biolégico, permitindo assim atingir
o coértex e interagir com oxi- e deoxi-hemoglobina do sangue cerebral. Medindo-se a
intensidade da luz que emerge do cranio através de detectores colocados sobre o escalpo,
pode-se inferir; de forma nao-invasiva, a variacao do nivel de oxigenacao do tecido cerebral,
permitindo a localizacao de regioes de ativacao. Através destas técnicas pode-se buscar
um melhor entendimento do acoplamento neuro-vascular, das flutuacoes neurofisiologicas
e da hemodinamica cerebral. Esta versatilidade também motiva a sua aplicacao conjugada
a outros métodos de neuroimagem, principalmente com a ressonancia magnética funcional
(fMRI), através de abordagens multimodais. Neste capitulo, apresentamos os conceitos
fundamentais da técnica NIRS-DOT e discutimos seus principais métodos de anélise e de

reconstrugao de imagens. Partes do texto foram publicados no seguinte capitulo de livro:

e Mesquita R.C. e Covolan R.J.M. (2008), Estudo funcional do cérebro através de
NIRS e tomografia dptica de difusao, In: Neurociéncias e epilepsia (Série CInAPCe
vol 1), Li L.M. (ed), Pléiade, Sao Paulo.

2.1 Utilizacao de métodos 6pticos para o estudo fun-
cional do cérebro

O uso de imagens épticas na regiao do infravermelho préximo como meio de inves-
tigacdo em neurociéncias tem sido cada vez mais freqiiente. Ao longo da tultima década,
este tipo de tecnologia deixou de ser apenas promissora para se tornar uma realidade
pratica. Atualmente, a obtencao de imagens cerebrais através de técnicas opticas é pratica

comum nos principais laboratoérios de neuroimagem do mundo.
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Para entender o principio bésico desta tecnologia emergente, é necessario conhecer um
pouco sobre como a luz interage com o tecido biolégico. De forma geral, quando uma onda
eletromagnética incide num meio material, varios fenomenos podem acontecer: enquanto
parte da luz é refletida, outra parte consegue penetrar no material 6ptico. Ao se propagar
dentro do meio, a onda eletromagnética pode sofrer refragao, ser absorvida ou espalhada
pelos atomos/moléculas que compdem esse meio, além de poder contribuir para processos
de luminescéncia!. A probabilidade de ocorréncia de cada um desses fenomenos depende
das propriedades épticas do meio, que por sua vez dependem do comprimento de onda da
radiacao.

Ondas eletromagnéticas com comprimentos de onda na faixa do infravermelho, de apro-
ximadamente 2500 nm a 25 pum, sao facilmente absorvidas pelo tecido humano através de
seu principal constituinte, a dgua, cujo espectro favorece a absor¢ao de luz nessa regiao.
Por outro lado, a luz visivel, que ocupa uma faixa de comprimentos de onda entre 400 nm
e 700 nm, aproximadamente, é fortemente espalhada pelo tecido humano e nao consegue
atravessa-lo. Entre o espectro visivel e a regiao do infravermelho temos o infravermelho
préximo (NIR), localizado entre 750 nm a 2500 nm, aproximadamente. Nessa regido, a
luz NIR ¢ fracamente absorvida pelo tecido humano. O seu coeficiente de espalhamento
é tal que faz com que a luz incidente se espalhe em todas as direcoes, tornando possivel
detectar este tipo de radiacao mesmo apds ter penetrado alguns centimetros no tecido.
E esta “janela 6ptica” do tecido humano que é explorada através da espectroscopia, de-
nominada NIRS, que pode ser utilizada como uma forma de mapeamento cerebral e cujos
fundamentos estao detalhados adiante.

Do ponto de vista de suas propriedades épticas, o tecido biolégico pode ser descrito
através dos coeficientes de absorgao (1) e de espalhamento (u5). Valores tipicos para estas
grandezas sao ji, = 0,1lem™! e py = 100cm™! (Wang and Wu 2007). Nos comprimentos

de onda aqui considerados, u, varia significativamente com a concentragao e o tipo de

1Se a intensidade do feixe de luz for muito alta, outros fenémenos nio lineares também podem ocorrer.
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hemoglobina presente no tecido. E esta sensibilidade das propriedades 6pticas da HbO e
da HbR, aliada ao fato de ser baixo o coeficiente de absorgao da dgua nessa regiao, que
permite determinar os niveis de oxigenagao do tecido com base no espalhamento de luz.

Em resumo, a obtencao de imagens Opticas e a espectroscopia éptica consistem em
explorar as caracteristicas 6pticas do tecido bioldgico, que é altamente espalhador de luz
e que possui coeficientes de absorgao relativamente baixos na regiao do infravermelho
proximo do espectro eletromagnético. Estas propriedades permitem a penetracao da luz
no tecido e sua conseqiliente propagacao por alguns milimetros. A interacao dos fétons
com moléculas fotossensiveis presentes no meio (conhecidas como croméforos), como HbO,
HbR e dgua, permite inferir informagoes sobre o nivel de oxigenacao do tecido. Com isto,
é possivel produzir espectros e imagens opticos para aplicagoes médicas, de forma segura
e nao-invasiva, a partir de um tipo de radiacao nao-ionizante, e de baixa poténcia.

As primeiras evidéncias do uso de luz continua em aplicagoes médicas datam do inicio
do século passado, quando Cutler propos detectar lesdes com este método, em 1929 (Cutler
1929). Em meados da década de 1930 apareceram os primeiros oximetros, instrumentos
que fornecem informagao da saturacao de oxigénio no sangue arterial (Peterson 1986), e
que utilizam o mesmo principio das técnicas de NIRS para o estudo do cérebro. Mais tarde,
o advento do laser na década de 1960 levou ao aparecimento de técnicas mais robustas,
explorando as propriedades desta nova fonte de luz, como estudos para a determinagao
do fluxo sangiiineo através do Doppler com luz laser (fluxometria por Doppler com laser)
(Tanaka et al. 1974).

Apesar da oximetria e fluxometria por Doppler com lasers fornecerem informacoes a
partir das propriedades épticas do tecido, nenhuma delas é capaz de medir a dinamica
vascular do cérebro a partir do escalpo. Foi somente no fim da década de 1970, a par-
tir dos trabalhos pioneiros de Jobsis (Jébsis 1977), que surge a espectroscopia no in-
fravermelho préximo (ou NIRS), com o objetivo de monitorar no tempo as variagoes da

oxigenacao cerebral durante o estado basal. Utilizando os principios das técnicas anteri-
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ormente citadas e fontes de luz na faixa do infravermelho préximo, capazes de penetrar
o escalpo de forma nao-invasiva, a NIRS permite quantificar variagoes relativas na con-
centracao de croméforos dentro de meios altamente espalhadores de luz (como o cérebro),
medindo a densidade de fétons apds se propagarem nesse meio. Pouco mais de uma década
depois, percebeu-se que é possivel ir além da espectroscopia e localizar espacialmente as
variagoes das propriedades de absorcao e espalhamento do tecido, produzindo imagens
nao-invasivas que refletem parametros hemodinamicos, como volume sangiineo e oxi-
genagao. Deu-se inicio a obtencao de Imagens ()pticas por Difusao (DOI), ou Tomografia
Optica de Difusdo (DOT), cuja idéia bésica é iluminar o tecido com um conjunto de fontes

2. Desde entao, tanto

de luz e medir a luz espalhada com outro conjunto de detectores
NIRS quanto DOI passaram a ser cada vez mais utilizadas como técnicas nao-invasivas
disponiveis para estudos do cérebro humano. A variedade de possiveis aplicacoes, aliada
ao baixo custo e a sua portabilidade, torna este método ainda mais atraente para estudos

em neurociéncia funcional.

2.2 Propagacao da luz no tecido

Em principio, a propagacao da luz no tecido poderia ser modelada como um feixe
de luz penetrando num meio éptico, diretamente a partir das equagoes de Maxwell ou
utilizando optica geométrica. No entanto, em meios densos, o nimero de interagoes
entre os fétons e o meio é muito grande (Figura 2.1), tornando o estudo através destas
abordagens inviavel. O livre caminho médio no tecido bioldgico, por exemplo, é da ordem
de 28 pum, correspondendo a um tempo de propagacao de aproximadamente 0,13 ps (Wang
and Wu 2007). Nesses casos, uma descri¢cao em termos do movimento aleatério de fétons
entre as moléculas do meio (modelo corpuscular) torna-se mais adequada.

Uma possivel abordagem que leva em consideragao a propagagao de fétons num meio

20 termo difusdo refere-se a forma de transporte de fétons, que pode ser aproximado por um transporte

difusivo.
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Figura 2.1: Representa¢ao pictorica das principais interagoes que um féton pode sofrer durante
sua propagacdo no tecido bioldgico: sucessivos espalhamentos com as moléculas do meio podem
resultar em diferentes caminhos, mais curtos (c¢) ou mais longos (a); menos comum em meios

turvos, hd ainda alguns fétons que sao absorvidos pelo meio (b).

muito denso ¢é a teoria de transporte linear, na qual a luz é tratada como um conjunto
de fotons se propagando através de um meio, que por sua vez é caracterizado pelos seus
coeficientes de absorcao e de espalhamento, contendo possivelmente regioes discretas de
nao-homogeneidade. Nesse modelo, apenas as interagoes entre as particulas de luz e o
meio sao levadas em conta, sendo desprezados os efeitos de polarizacao. O transporte
de fétons num meio denso é governado por uma aproximacao das equagoes de Maxwell,
conhecida como equagao de transporte radiativa (RTE), ou equagao de transporte de
Boltzmann:
10 = -4 . oA A oa oA A oA

(;a +V-Q+ Mt(r)) L(7,Q,t) = ps(7) ff(Q, ONL(7 QU 6)dY + Q(F, 2, 1) (2.1)
onde L é a radiancia (nimero de fétons por unidade de volume) na posigao 7, diregao Q,
e tempo t; v representa o modulo da velocidade do féton no meio, u; é o coeficiente de
transporte 6ptico, dado pela soma dos coeficientes de absorcao e espalhamento, f (Q, QO ) é

a funcao de fase de espalhamento?, e Q(7, Q, t) representa um termo de fonte, ou a fonte de

3 A funcéo de fase de espalhamento dé a probabilidade de um f6ton viajando na direcao (2 ser espalhado

na diregao .
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luz na posicao ¥ no tempo t, viajando na direcao Q, neste caso. A equacao 2.1 nada mais
¢ do que uma equagao de conservacao de energia, estabelecendo que, para um instante de
tempo t qualquer, a quantidade de f6tons saindo de um certo elemento de volume (lado
esquerdo da equagao) é igual ao nimero de fétons entrando nesta mesma regiao (lado
direito da equagao). Uma derivacao detalhada desta equagao, raramente encontrada na
literatura, é dada no Apéndice A.

Solucoes analiticas da equacgao de transporte s6 sao possiveis para meios altamente
simétricos e simples, o que nao é o caso de meios biologicos, especialmente o cérebro.
Uma forma alternativa é considerar solugoes aproximadas, como a aproximacao Py, pela
qual a radiancia, a funcao de fase e o termo de fonte sao expandidos em harmonicos
esféricos Y™, truncando-se a série em [ = N. Esta aproximacao resulta, porém, num custo
computacional muito alto para encontrar a solucao num volume relativamente grande,
como o transporte de fétons no cértex. Quanto maior N, maior o custo computacional.
Tomando-se apenas o primeiro termo da expansao, e assumindo que a funcao de fase de
espalhamento independe do angulo, que o fluxo de fétons varia lentamente, e que todas

as fontes envolvidas no problema sao isotrépicas, obtém-se a equacao de difusao de fétons

(Apéndice A):

— D(7) V2D(F, 1) + v p1a D(F, L) + %@(ﬁ t) = v Qo(F,1) (2.2)
onde
O(F, t) :/L(F, G.tdy e D= 3“, (2.3)
Mg

representam a fluéncia (quantidade de f6tons por unidade de area por unidade de tempo)
e o coeficiente de difusao, respectivamente. A equacao 2.2 representa uma solucao apro-
ximada para a equagao de transporte radiativa, quando a probabilidade de espalhamento
de um féton dentro de um determinado meio é muito maior que a sua probabilidade de
absorc¢ao.

A aproximagao de transporte difusivo de fétons tem sido amplamente utilizada para

modelar a propagacao da luz no tecido. A hipétese de que a fluéncia de fétons obedece a
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uma equagao de difusao em meios altamente espalhadores de luz foi mostrada em varios
estudos (Johnson 1970, Furutsu 1980, Groenhuis et al. 1983). Modificagdes na equagao
que governa o transporte difusivo também tém sido propostas na literatura (Arridge
et al. 2000, Ripoll et al. 2000, Graaff and Rinzema 2001). No entanto, é necessério
tomar alguns cuidados em certas situagoes em que as condi¢coes mencionadas acima nao
se aplicam, como nos locais proximos da fonte, da superficie, de tecidos anisotrépicos e
em regioes onde temos alta absorcao ou baixo espalhamento. Nesses casos, aproximagoes
de ordens maiores da RTE sao necessarias.

Embora as abordagens acima sejam grandes promessas para o problema da descri¢ao
da propagacao da luz no tecido biolégico, sao extremamente complexas para implementar
e ha questoes quanto as suas precisoes. Uma outra abordagem alternativa, que emprega
métodos de Monte Carlo (Wang et al. 1995, Boas et al. 2002), envolve implementagoes
conceitualmente mais simples e é baseada em poucas hipdteses, porém com um alto custo
computacional. Como qualquer método de Monte Carlo, estes métodos calculam quanti-
dades fisicas baseados na propagacao aleatoria de um grande nimero de fétons, a partir
de regras locais expressas em termos de distribuicoes de probabilidades. Em todas as
simulagoes, os fotons sao tratados como particulas classicas, e fendmenos ondulatorios e

de polarizagao sao desprezados.

2.3 Determinacao da concentracao de cromoéforos

O principio da NIRS no cérebro baseia-se em medir a intensidade de luz que atravessa o
escalpo, eventualmente chega ao cértex, sofre espalhamento do tecido e atinge um detector
também posicionado sobre o escalpo, a alguns centimetros de distancia da fonte de luz
(Figura 2.2(a)). Esta em geral é uma fonte de laser com comprimento de onda no NIR e
poténcia extremamente baixa (da ordem de 15 mW). Naturalmente, a trajetéria realizada
é diferente para cada féton, criando um perfil de sensibilidade de luz detectada em relagao

ao tecido biolégico (Figura 2.2(b)).
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Figura 2.2: (a) Diagrama esquemdtico da metodologia NIRS; (b) Perfil de sensibilidade para um
par fonte-detector calculado por simulacdo de Monte Carlo, sobreposto numa imagem anatémica

obtida por MRI (retirado de Boas et al. 2002).

As propriedades de espalhamento e absorcao do tecido, determinantes para o perfil de
sensibilidade, sdo dependentes do comprimento de onda (Figura 2.3). Para 650 < A < 950
nm (regiao utilizada para experimentos no cérebro), os croméforos dominantes no meio
sao HbO e HbR, de forma que o coeficiente de absorcao do tecido pode ser escrito como

uma superposicao dos coeficientes de absorcao de seus principais croméforos:

ta(A) = €mp0(A) crvo + €mpr(A) crpr (2.4)

onde ¢; e ¢; indicam o coeficiente de extingao e a concentragao do cromoforo 7, respecti-
vamente. A equacao 2.4 mostra que, dados os coeficientes de extingao dos cromoéforos,
¢ possivel estimar as concentracoes de hemoglobina no cérebro através de medidas do
coeficiente de absorcao para, pelo menos, dois comprimentos de onda diferentes®.

A variacao no coeficiente de absorcao pode ser calculada a partir da variagao normali-

zada da intensidade de luz incidente num detector, denotada pela densidade 6ptica (OD).

4Pode-se também obter a concentracio de outros croméforos secunddrios, como citocromo oxidase
(Wobst et al. 2001), incluindo sua contribuicao no cédlculo do coeficiente de absor¢iao da equagao 2.4.
Neste caso, para o sistema ainda ser determinado, seriam necessarias medidas desta grandeza para, pelo

menos, trés comprimentos de onda diferentes.
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Figura 2.3: Espectro de (a) absor¢ao dos principais cromdforos presentes no cérebro e de (b)

espalhamento de diferentes regioes do corpo (retirado de Huppert 2007a).

A lei de Beer-Lambert estabelece que a OD num detector i é proporcional ao coeficiente

de absorcao:

AOD;(t, ) = —log (%) _ /F Apa(t ) dF (2.5)

onde a fluéncia ®;;(¢, A), definida pela equacao 2.3, descreve a luz emitida na fonte j,
com comprimento de onda A, e que é observada no detector i, no instante de tempo ¢
. A integral na equagao é uma integral de caminho sobre todo o conjunto de trajetérias
possiveis I' para os fétons através do tecido. Em geral, ®;; é proporcional a amplitude do
sinal medido. No entanto, esta hipotese assume uma linearidade operacional do equipa-
mento, o que nem sempre ¢ verdade. Uma solugao ¢ normalizar a fluéncia, de forma
que possamos neglicenciar certas caracteristicas do instrumento (eficiéncia do detector,
estagios de amplificagao, poténcia do laser, efeitos de temperatura). O preco a pagar é a
estimativa de valores relativos, e nao absolutos, para variacoes na absorcao do meio.
Durante uma ativacao cerebral, variacoes nas concentracoes de HbO e HbR resultam

em variacoes na absorcao da luz dentro do tecido. Para medidas hemodinamicas funcionais
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tipicas, assume-se que essas variagoes sao pequenas comparadas com o coeficiente de
absor¢ao do meio, e insuficientes para perturbar o caminho da luz através do tecido.
Assim, podemos trocar a integral de caminho na equagao 2.5 pela multiplicagao de um livre
caminho médio L;; (Boas et al. 2004a). Generalizando esta condi¢do para um conjunto

discreto de elementos de volume, temos
N
AOD;i(t, ) = Apta(t, A) - Lij(A) (2.6)
j=1

A equacao acima, derivada da lei de Beer-Lambert, é valida apenas na auséncia de espa-
lhamento, o que esta longe de ser o caso para nosso objeto de estudo (Kocsis et al. 2006).
Como, em geral, o caminho médio da luz depende das propriedades de espalhamento do
tecido, usamos a lei de Beer-Lambert modificada para contabilizar estes efeitos e levar em
conta a propagagao difusiva da luz (Cope and Delpy 1988), que inclui um fator de cami-
nho diferencial adicional (Ippr). Desta forma, a densidade éptica pode ser aproximada
por

AOD;i(t, ) = en(N) Acy(t) Lij(N) Ippr(N) (2.7)

n

onde a variacao de concentracao do n-ésimo croméforo, Ac,, pode ser encontrada através
de medidas de intensidade em funcao do tempo para n diferentes comprimentos de onda.
Em particular, se n = 2 podemos resolver o sistema resultante da equacao 2.7 e estimar
Achpo(t) e Acypgr(t), simultaneamente. A soma destas duas grandezas dé a variacao de
hemoglobina total, Acyyr(t), que é proporcional a variacao de volume sangiiineo, ACBV/,
na regiao cerebral analisada (Boas et al. 2003).

Uma limitagao dos experimentos de NIRS realizados com iluminacao continua reside
no fato de medir apenas variacoes relativas de oxigenacao do tecido. Uma quantificacao
absoluta depende do conhecimento do caminho diferencial e de efeitos de volume parcial,
cujos valores reais nao sao disponiveis, principalmente levando-se em consideracao as
diferentes estruturas cerebrais pelas quais a luz passa. Ainda assim, esta é uma técnica

bastante eficaz para detectar zonas de ativagao cerebral.
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2.4 Reconstrucao da imagem

Quando utilizamos mais de um comprimento de onda e mais de um detector, a equacao
2.7 pode ser escrita na forma matricial y = Ax. Uma imagem Optica é reconstruida pela
inversao desta equagao, onde Apu, ou Ac, (vetor x) é determinado a partir do conjunto
de medidas 6pticas (vetor y) e do perfil de sensibilidade, dado pela matriz A. Esta é a
maior limitacao e desvantagem da tomografia dptica, pois o problema a ser resolvido é
mal-condicionado (a matriz A nao pode ser invertida diretamente) e indeterminado (ha
mais varidveis que medidas).

Os problemas acima limitam a aplicabilidade dos modelos de transporte de luz no
tecido, apesar de varias técnicas para a reconstrucao de imagens opticas estarem disponiveis
na literatura (Arridge 1999, Boas et al. 2001, Gibson et al. 2005). A maioria das imagens
de ativagao Opticas publicadas até o momento tem sido produzida pela analise da res-
posta hemodinamica (HRF) medida através dos pares de fontes e detectores. Nesse caso,
a inversao do problema torna-se bem mais simples. Por exemplo, para geometrias com
uma disposicao de fontes e detectores que leva em consideragao os primeiros vizinhos ape-
nas (cada detector “enxerga” apenas a fonte mais préxima), a técnica de retro-projegao

ponderada fornece uma solucao aproximada para o problema inverso:
x = (AS)Ty (2.8)

onde a matriz diagonal S (matriz de pesos) normaliza a matriz A. O objetivo desta técnica

é fazer uma interpolacao linear de x entre os valores do vetor y (Boas et al. 2004b).
Uma outra solugao alternativa é contornar a singularidade da matriz A utilizando a

matriz inversa de Moore-Penrose, que oferece um processo de inversao mais eficiente se

A ¢ indeterminado. Neste caso, o problema inverso linear pode ser expresso como:
x = AT(AAT +avn. D)ty (2.9)

onde v,y ¢ 0 maximo autovalor de AAT, I é a matriz identidade e o é um parametro de

normalizagao definido arbitrariamente (Arridge 1999, Boas et al. 2004b).
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No entanto, este método de inversao limita a resolucao das imagens 6pticas a distancia
entre fontes e detectores, que é tipicamente 2-4 cm. O fato de o problema ser indeter-
minado também é critico, pois implica na nao-unicidade da solugao, o que significa que
diferentes imagens equivalentes podem levar ao mesmo vetor de dados ou observagao.
Uma forma de contornar o problema é incorporar informagoes adicionais como vinculos
ao problema da reconstrucao. Alguns estudos sugerem, por exemplo, o uso de imagens
estruturais de ressonancia magnética (Boas and Dale 2005, Huppert et al. 2006a). A me-
lhor resolucao espacial desta técnica pode restringir as solugoes factiveis do problema e/ou
identificar a solugao unica para a reconstrucao éptica. A aplicacao de métodos como este
ainda é motivo de grande debate, sendo necessarias validagoes experimentais e estudos

mais profundos.

2.5 Instrumentacao

Comparada as principais técnicas disponiveis em neurociéncia funcional, a NIRS apre-
senta varias vantagens devido ao seu baixo custo, portabilidade, flexibilidade, especifici-
dade bioquimica e alta sensibilidade para detectar pequenas concentragoes. Sua principal
caracteristica é a alta resolucao temporal, da ordem de milisegundos. A resolucao espa-
cial e a profundidade de penetracao, entretanto, sao intrinsecamente limitadas devido a
necessidade da propagacao da luz através do tecido, nao passando de alguns centimetros.
Independentemente de suas caracteristicas principais, trés aspectos sao fundamentais num
sistema Optico: o método de excitagao, os comprimentos de onda utilizados e a geometria

fonte-detector.

2.5.1 Métodos de excitacao

Quanto ao método de excitacao do tecido, podemos identificar trés esquemas: ex-

citacao no dominio do tempo, excitacao no dominio da freqiiéncia e iluminagao continua
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(Figura 2.4). Abaixo, uma breve introdugao sobre cada um destes esquemas (um excelente
artigo de revisdo no assunto pode ser encontrado em Yodh and Boas 2003).

No dominio do tempo, também conhecida como espectroscopia resolvida no tempo,
aplicam-se pulsos muito curtos de luz, tipicamente da ordem de 1072 segundos, e detecta-
se a distribuicao temporal da chegada dos fotons apds se propagar pelo tecido. A forma
desta distribuicao estd relacionada com os coeficientes de absorcao e espalhamento do
tecido. Assim, é possivel medir quantitativamente estes parametros, além de se ganhar
informacao a respeito do caminho 6ptico no tecido. Embora esta técnica seja a mais
adequada para explorar quantitativamente as propriedades do tecido, trata-se de uma
metodologia com relagao sinal-ruido (SNR) muito baixa, uma vez que o objeto medido
estd relacionado com o nimero de fétons num intervalo de tempo extremamente pequeno.
Além disso, o custo do aparato optoeletronico necessario para tal deteccao é bastante

elevado, além do tempo de aquisigao ser relativamente alto (atualmente, alguns minutos).
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Figura 2.4: Representagao do sinal observado em cada um dos trés métodos de excita¢ao no

tecido (retirado de Yodh and Boas 2003).

A espectroscopia no dominio da freqiiéncia tem por objetivo modular a amplitude
da luz numa certa freqiiéncia f, produzindo uma onda de difusdo dentro do meio. A
amplitude e a fase desta onda sao os parametros observaveis, e estao relacionados com
os parametros opticos do meio. Cabe salientar que, embora a instrumentacao para este

tipo de experimento seja bem diferente daquela utilizada para experimentos no dominio
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do tempo, estes dois modos de excitacao do tecido estao relacionados entre si por uma
transformada de Fourier, e s@o portanto equivalentes (no caso em que pode-se varrer
diferentes freqiiéncias de modulagdo no dominio da freqiiéncia).

A técnica mais simples e mais facil, além de mais barata, é a excitacao com iluminacao
continua (CW). Por isso tudo, é a que mais vem sendo utilizada em estudos funcionais
cerebrais. Neste caso, a intensidade da fonte é constante®, e a amplitude transmitida
¢ medida em funcdo da distancia de separagao fonte-detector e/ou do comprimento de
onda. Assim, a técnica CW é um caso especial do dominio da freqiiéncia quando f — 0.
Este método permite altas taxas de aquisicao de medidas (até 100 Hz), sendo capaz de
atingir uma resolucao temporal de até 10 ms, mas a perda da informacao do tempo de
chegada dos fétons no detector torna a quantificacao das propriedades épticas do tecido
(e, conseqlientemente, da concentragao de croméforos) mais dificil. Contudo, geralmente
o interesse imediato é nas variacoes relativas destas grandezas. Sistemas que operam em
CW apresentam alto SNR, se comparado com as metodologias anteriores.

Um ponto importante, independentemente do método de excitacao escolhido, é en-
contrar os comprimentos de onda 6timos, dado o espectro de absorcao dos principais
absorvedores do tecido. Em geral, a escolha ¢ feita entre 670 < A < 900 nm, pois abaixo
desta faixa a luz é fortemente absorvida pela molécula de hemoglobina, e acima desta
regiao ¢ a dgua a principal molécula absorvedora. A fim de maximizar a sensibilidade a
variacao de concentracao de hemoglobina, é necessario escolher um comprimento de onda
antes e outro depois de 805 nm, ponto onde os coeficientes de absorcao de HbO e HbR
se equivalem (Figura 2.3(a)). Geralmente, é comum a escolha de 830 nm para o ponto
depois de 805 nm, uma vez que a sensibilidade de fotomultiplicadoras decai rapidamente
acima de 840 nm. O outro comprimento de onda depende do instrumento disponivel, mas
varios estudos tém chegado ao consenso de que comprimentos de onda de 690 ou 750 nm

minimizam erros sistematicos ou aleatdrios (Strangman et al. 2003, Sato et al. 2004).

5Em alguns casos a amplitude da luz emitida é modulada em freqiiéncias da ordem de dezenas de kHz,

como forma de codificar a informagao proveniente de diferentes fontes em cada detector.
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2.5.2 Disposicao de fontes e detectores

A geometria esta relacionada com o posicionamento dos optodos, tanto as fontes de
lasers quanto os detectores, e caracteriza a localizacao do sinal 6ptico medido. As duas
formas mais comuns de posicionamento sao a transmissiva, onde fontes e detectores sao
posicionados em superficies opostas do tecido, e a reflexiva, na qual ambos ficam no mesmo
lado da superficie.

Cabe aqui ratificar certas defini¢oes: em estudos Opticos, a fonte de luz geralmente é
um laser, enquanto um detector nada mais é do que um fotodiodo®. Uma fonte refere-se a
localizagao de um optodo que fornece luz nos diferentes comprimentos de onda disponiveis;
assim, uma fonte é composta por 2 lasers com comprimentos de onda diferentes. Como
cada detector pode “enxergar” mais de uma fonte, o sinal éptico medido em cada detector
devido a uma unica fonte é denominado de canal.

A utilizacao de diferentes canais através da combinacao de fontes e detectores também
¢é assunto de interesse em estudos Opticos, e importante para a otimizagao da andlise fun-
cional que se pretende fazer. O nimero de canais dos sistemas disponiveis tem aumentado
com o tempo. Os equipamentos atuais tém em média 8 fontes e 16 detectores, sendo que
aparelhos tipo CW com o dobro de optodos ja estao disponiveis no mercado hé algum
tempo. Como a resolucao das imagens opticas é proporcional a separacao fonte-detector,
que tipicamente varia entre 2 - 4 cm, um maior ntimero de optodos pode levar a uma
maior cobertura de uma determinada regiao a se estudar. Um ponto de estudo extrema-
mente importante é a localizacao destes optodos, a fim de gerar o maior niimero de canais
possivel. Isto ajuda na solucao do problema inverso para a obtencao de imagens 6pticas,
como descrito na Secao 2.4. Uma proposta atraente é a utilizacao de geometrias que
permitam adquirir dados de canais superpostos, o que aumentaria a resolucao espacial do

sistema. Alguns estudos vém descrevendo geometrias cada vez mais interessantes. Re-

5Estudos épticos em animais de pequeno porte, como ratos, também podem ser feitos com lampadas de

arco de Xenonio ou similar como fontes de luz, e camaras CCD sao geralmente utilizadas como detectores.
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centemente um deles mostrou que fontes e detectores dispostos numa forma hexagonal,
com a fonte no meio, possibilita o aumento da resolucao espacial por um fator de aproxi-
madamente 2 (Boas et al. 2004b). No entanto, para estudos de espectroscopia, em que a
resolucao temporal é explorada majoritariamente, geometrias planas e simples ainda sao

muito utilizadas.

2.5.3 Construcao e caracterizacao do CW6

Como parte do desenvolvimento deste trabalho, desenvolvemos o Continuous-Wave 6
(CW6), junto a TechEn, Inc. (Milford, MA, EUA). Como o préprio nome diz, o CW6 é
um equipamento que utiliza excitagao continua para detectar a luz proveniente de até 16
fontes diferentes. Os 32 lasers de diodo - 16 em 690 nm (Hitachi HL6738MG) e outros
16 em 830 nm (Hitachi HL8325G) - sdo modulados em freqiiéncias diferentes, entre 6.4 e
12.6 kHz divididas igualmente em passos de 200 Hz. Os detectores, fotodiodos avalanche
(APD, Hamamatsu C5460-01), adquirem luz de todas as fontes simultaneamente, em
paralelo. Apds cada APD ha um estagio de amplificacdao, seguido de um primeiro filtro
passa-alta com freqiiéncia de corte de 500 Hz, a fim de remover fontes de interferéncia
como luz ambiente e ruidos 1/f. Em seguida, hd um novo estégio de ganho programével
para manter os sinais de todos os APDs no mesmo nivel, para finalmente passar por um
filtro passa-baixa com freqiiéncia de corte de 16 kHz. Cada detector é amostrado em
41.7 kHz através de um cartao de aquisi¢do de dados (National Instruments, NI6052E),
conectado a um computador. Toda a eletronica esta contida numa caixa relativamente
pequena (50 x 40 x 50 ¢cm?), pesando aproximadamente 45 kg (Figura 2.5(a)).

A grande vantagem do CW6 estd na distribuicdo das freqiiéncias de modulacao, de
forma a otimizar o sistema e reduzir eventuais erros de medida. Além disto, o estagio
de demodulacao e re-amostragem é feito em tempo real, tornando possivel acompanhar o
sinal e nivel de ruido no momento da aquisi¢ao. Todo o sistema é controlavel e programavel

via software, criado por nés em MatLab (Mathworks Inc., Sherborn, MA, EUA).



2.5. INSTRUMENTACAO 38

Para caracterizar a eletronica do sistema, realizamos um experimento de transmitancia
através de um tubo contendo papel higiénico picado (material espalhador). Entre as ex-
tremidades do tubo, foram posicionados filtros épticos de densidade neutra, com densidade
6ptica’ varidvel entre 0.1 e 5 (Figura 2.5(b)). Apds analisar todas as combinagoes entre
fontes e detectores, verificou-se que o nivel de ruido do sistema é de aproximadamente 50
dB, enquanto o de saturagao é da ordem de 140 dB, garantindo uma faixa dinamica de
operagao maior que 80 dB (Figura 2.5(b)). Este valor é desejavel, uma vez que passa a

permitir a aquisicao de diferentes niveis de sinais com bom SNR.

Filtro Optico Filtro Optico

Inrtensidade (dB]
g

(a)

(b) Densidade Optica

Figura 2.5: (a) Foto do equipamento CW6 (em cima) e do perfil de um optodo (embaixo). (b)

Esquema experimental (em cima) e faiza dinamica (embaixo) medida para alguns detectores do

equipamento.

Conhecidos os limites superior e inferior de operacao, testamos a sensibilidade do
equipamento através de um experimento controlado. Dentro de uma caixa de metal,
colocamos uma pequena esfera de vidro com 2 c¢m de diametro conectada a dois tubos,

também de vidro, que terminavam num reservatério contendo uma mistura de leite e dgua,

"A densidade 6ptica (OD) de um filtro é dada por OD = logio(1/T), onde T é a transmitancia do
filtro.
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de forma andloga a Joseph et al. (2006). Uma bomba fazia a mistura circular dentro do
tubo e, conseqiientemente, da esfera (Figura 2.6(a)). Toda a caixa também continha
a mesma solucao, e no seu topo posicionamos optodos conectados ao CW6 através de
fibras opticas de pléastico, de modo a formar uma geometria hexagonal, com as distancias
entre uma fonte e o detector mais proximo e o segundo mais proximo fixas em 2 e 4 cm,

respectivamente. A esfera estava posicionada ha aproximadamente 1,7 cm abaixo dos

optodos.
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Figura 2.6: (a) Montagem experimental para realizar o experimento controlado. (b) Geometria
dos optodos no topo da caiza de metal, disposta na forma hexagonal, com a projecdo da esfera

localizada no interior. Letras (Numeros) indicam as fontes (detectores).

Para alterar o coeficiente de absorcao da esfera, injetamos tinta preta dentro do tubo
através de uma seringa durante 8 segundos, a cada 30 segundos, durante 5 minutos.
Repetimos esta série 2 vezes. A variacao da intensidade da luz em cada detector, para
cada comprimento de onda, foi medida continuamente a uma taxa de 25 Hz. Em seguida,
os dados foram filtrados usando um filtro passa-banda entre 0,01 e 1,0 Hz, e convertidos
em OD. A variacao de OD nos dois comprimentos de onda entre a fonte D e o detector
5 (FD, D5) foi calculada apds cada injegao de tinta, e sua média é mostrada na Figura
2.7(a). Por fim, considerando os dois primeiros vizinhos, utilizamos o método de retro-
projecao para obter imagens Opticas de maior variagao AOD nos dois comprimentos de

onda. A Figura 2.7(b) mostra as imagens obtidas no plano z = 1,7 cm, que revelam uma
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excelente concordancia espacial entre a variacao de pu, estimada e a localizacao real da

esfera (indicada pelo circulo preto).
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Figura 2.7: (a) Variagao de OD medida nos optodos situados em cima da esfera (FD, D5),
para A = 690nm (curva b) e 830nm (curva a). A regiao hachurada indica o tempo no qual a
injecdo de tinta ocorreu. (b) Reconstrugdo da imagem dptica (AOD) no plano perpendicular a

esfera, para os dois comprimentos de onda.

Embora puramente ilustrativo, este resultado mostra os principios e os principais ob-
jetivos das andlises épticas obtidas através de NIRS e DOI em neurociéncia funcional:
a partir de medidas de intensidade da luz, é possivel estimar variacoes nas densidades
Opticas devido as variacoes nos coeficientes 6pticos do meio. E possivel encontrar a forma
temporal (dindmica) desta resposta, e reconstruir a imagem tomografica a partir das

respostas calculadas nos diversos pares fontes/detectores.



Capitulo 3

Experimentos 6pticos de ativacao

funcional em humanos

Ao contrério de outras técnicas, como fMRI, ainda nao ha um protocolo bem definido
a ser seguido em experimentos épticos com NIRS. Assim, torna-se importante o entendi-
mento de todo o protocolo experimental, bem como o embasamento tedrico da técnica, a
fim de se obter da série temporal informagdes relevantes para o estudo da hemodinamica
do potencial evocado.

Em experimentos de caracterizacao, relativamente simples e bem controlados, como o
apresentado no capitulo anterior, a analise e interpretacao do sinal 6ptico é bem simples.
Mas quando a amostra passa a ser o tecido bioldgico, varias outras fontes de ruido podem
aparecer, e o tratamento de dados precisa estar muito bem estabelecido.

Uma vez amostrada a uma resoluc¢ao temporal razodavel (normalmente, 10 a 25 Hz), o
pré-processamento dos dados é feito baseado nos métodos de analise de séries temporais
mais comuns. Primeiro a partir da transformada de Fourier da série, é possivel aplicar fil-
tros capazes de eliminar freqiiéncias nao tteis para a hemodinamica do sinal. Dependendo
do tipo de experimento, faz-se necessario o uso de métodos de estatistica multivariada,

como a andlise de componentes principais (PCA). Nesse caso, é possivel eliminar as com-
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ponentes principais da série, geralmente extraidas da matriz de covariancias, e que nao
estao relacionadas com a resposta hemodinamica, mas sim com outras fontes de sinal
(Franceschini et al. 2006).

Dentre estes outros tipos de sinal também detectados pelos optodos destacam-se as
variagoes neurofisiolégicas, como pulsacao cardiaca, sinais respiratérios (resp) e variagoes
da pressao sangiiinea (PS), presentes no escalpo e nos tecidos subseqiientes. Devido a alta
sensibilidade de deteccao de variagoes da absorcao, aliada a alta resolucao temporal, a
NIRS torna-se uma técnica muito sensivel a neurofisiologia cerebral. Se por um lado este
fato permite a utilizacao de métodos Opticos também para o estudo da regulacao fisiolégica
no cérebro, por outro é um empecilho a determinacao da resposta hemodinamica. Neste
capitulo, apresentamos a metodologia empregada neste trabalho para a determinacao da
dindmica da oxigenagao (HbO, HbR e HbT) como resposta hemodinamica devido a uma
ativacao funcional. Exemplos de varios tipos de experimentos diferentes, todos realizados
durante este trabalho, procuram explorar diferencas nas caracteristicas destas curvas, e
servem como motivagao de experimentos de neurociéncia funcional com métodos épticos.
Por fim, o estudo de estimulos paramétricos, onde freqiiéncia, amplitude e/ou duragao
sao variados, também é assunto de interesse para um melhor entendimento da relagao

neuro-vascular-metabdlica.

3.1 Obtencao da resposta hemodinamica

Se olharmos a curva temporal da intensidade de luz que atinge um detector, prove-
niente de uma unica fonte, teremos uma curva analogo a da Figura 3.1. Uma decom-
posicao de freqiiéncias presentes no sinal mostra um pico em aproximadamente 1 Hz, que
¢ justamente a regiao da freqiiéncia cardiaca. Isto mostra a sensibilidade deste sinal para
observar flutuacoes fisiolégicas.

Desta forma, pode-se representar o sinal 6ptico como uma soma linear dos efeitos

sistemicos relacionados com a fisiologia e eventuais alteracoes provocadas por um estimulo,
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Figura 3.1: Intensidade da luz que chega num detector, proveniente de uma tnica fonte, ao
longo de uma série. No quadro menor, um zoom numa pequena regido temporal, mostrando as

variagoes cardiacas, com periodo de aprorimadamente 1 s.

ou seja,

Y:f®Uest+fresp®Uresp+fPS®UPS+--- (31)

Nessa equacao, Y representa o sinal optico medido e ® representa a operagao de con-
volugao; U; é o i-ésimo regressor que contribui para o sinal, que pode ser tanto variacoes
fisiol6gicas quanto o desenho do estimulo (est); as fungdes f representam as fungoes de
transferéncia (funcao resposta) de cada um destes regressores para a observacao éptica.

Assim, se as contribuigoes fisiolégicas forem ignoradas, a resposta hemodinamica (no
caso 6ptico, HbO e HbR) pode ser calculada através da simples deconvolugao do sinal
optico pela série temporal de marcagao do estimulo aplicado. No entanto, se regres-
sores fisiologicos forem adquiridos simultaneamente com o sinal 6ptico - com o auxilio
de oximetros, respirometros e medidores de pressao -, estes podem ser usados como in-
formagoes a priori na equacao 3.1, e a resposta hemodinamica sera determinada de forma
mais precisa e com melhor SNR.

Em resumo, métodos padroes para analise funcional de NIRS sao bastante diferentes
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daqueles utilizados em fMRI. Poucos sao os trabalhos que utilizam modelos lineares gerais
em 6ptica (Plichta et al. 2007, Cohen-Adad et al. 2007), método amplamente utilizado em
fMRI. Em particular, fMRI mede um tipo de sinal (o sinal BOLD) e uma tnica fungao
“candnica” permite a deteccao de respostas funcionais e o respectivo mapeamento da
ativagao. Mesmo que a fungao canonica e a verdadeira resposta funcional nao coincidam,
ainda assim ¢ possivel mapear a ativacao parametricamente. Por outro lado, deve-se
tomar cuidado ao escolher essa(s) fungao(6es) canonica(s) em experimentos Gpticos, uma
vez que NIRS mede multiplas respostas (HbO e HbR) e a interpretagao da variagao destes
parametros hemodinamicos depende diretamente da(s) funcao(des) escolhida(s). Este,

portanto, é um aspecto importante que ainda requer desenvolvimento metodoldgico.

3.2 Dinamica vascular no cértex motor

Sabe-se que a forma da resposta hemodinamica varia de acordo com a amplitude,
duracao e freqiiéncia do estimulo aplicado. Até mesmo a natureza do estimulo interfere
no tipo de resposta vascular para satisfazer as variagoes dos neuronios. A dinamica deste
tipo de variacao, tanto temporal quanto espacial, ainda é bastante estudada em varios
casos (Devor et al. 2003, Buxton et al. 2004).

Para exemplificar as diferencas significativas na resposta hemodinamica, realizamos um
experimento de ativacao motora em humanos, no qual os voluntarios foram orientados a
movimentar sua mao dominante, fazendo o dedo polegar tocar todos os outros dedos, um
de cada vez, numa freqiiéncia de 1 - 3 Hz, com aproximadamente 80% da forga maxima.
Para cada individuo, o experimento foi realizado com 4 - 6 séries de 6 minutos cada, com
um intervalo entre as séries, onde o individuo poderia relaxar e se movimentar. Utilizamos
ao todo 12 voluntdrios normais, todos homens, com média de idade entre (26 + 7) anos:
em 5 deles, a duracao do estimulo motor foi de 20 segundos, sempre intercalado com 20
segundos de repouso (block design); nos outros 7, aplicamos estimulos de forma aleatéria,

sempre com 2 segundos de duracgao (event-related). Todo o procedimento foi aprovado
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pelo Comité de Etica do MGH (Charlestown, MA, EUA).

Para medir a variacao hemodinamica provocada pelo estimulo, utilizamos o CW6 e
posicionamos os optodos numa geometria hexagonal (Secao 2.5.3), localizada acima do
cortex motor contra-lateral ao lado dominante, onde esperavamos encontrar diferencas
significativas de variacao de oxigenagao. Os dados foram amostrados a 10 Hz, filtrados
entre 0,02 - 0,5 Hz com um filtro passa-banda, e depois convertidos em variacoes de
concentracao de oxi- e deoxi-hemoglobina através da lei de Beer-Lambert modificada,
usando uma correcao de caminho Ippr = 6 para ambos os comprimentos de onda. A
resposta hemodinamica em cada um dos canais foi calculada através da deconvolugao
do sinal éptico medido pelo vetor composto pelo inicio de cada tentativa da atividade,
e a média desta resposta foi calculada para cada canal, ao longo de todas as séries, em
cada individuo. Comparando as respostas obtidas nos diferentes canais, definimos uma
regiao de interesse (ROI) representada pelos canais com maiores variagoes hemodinamicas
(P > 0,05) para cada individuo.

A Figura 3.2 mostra as variagoes de oxigenagao para dois individuos, durante o periodo
da atividade motora. Todas as curvas foram normalizadas pela maior variacao obtida, de
forma que a escala estd sempre entre -1 e 1. Enquanto em certos locais da geometria nao
hé variagao de concentragao durante a duragao do estimulo (indicada pela cor verde), em
algumas regioes nota-se um aumento de [HbO] e uma diminuigao, com menor intensidade,
de [HbR], levando a um aumento de [HbT]. Esse resultado é esperado e encontra-se de
acordo com a literatura (Villringer and Dirnagl 1997, Boas et al. 2001, Nolte 2002),
devido ao acoplamento neuro-vascular-metabdlico comentado na Secao 1.2.2. As imagens
também evidenciam uma diferenca no padrao espacial de variagao destes cromoéforos;
durante 2 segundos, o estimulo motor provoca uma alteragao bem localizada, mas quando
a duracao é dez vezes maior, toda uma regiao envolta do cortex motor sofre uma alteracao
significativa. Em resumo, quanto maior a duracao do estimulo, maior a regiao que sofre

um aumento de oxigenagao, para este tipo de estimulo.
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Figura 3.2: Reconstrugao da imagem dptica, mostrando os locais com maiores variagoes de

HbO, HbR e HbT para as duas duracgoes de estimulo estudadas.

Para entender melhor estas variagoes de oxigenagao em fungao da duracao do estimulo,
podemos olhar para a resposta hemodinamica estimada nas duas condi¢oes. A Figura 3.3
mostra a média da HRF na regiao de interesse, obtida entre os participantes. Como é
esperado, a HRF é bem mais lenta, se comparada com a ativagao neuronal (que ocorre
num tempo da ordem de ms apds a aplicacao do estimulo), e sua forma é nao-linear e
dependente da duragao do estimulo. Para o caso de 2 s, hd uma diminuigao de [HbO] e
um aumento de [HbR] logo apds o inicio do estimulo. Este comportamento é explicado
pela rdpida demanda de oxigénio no tecido celular, fazendo com que a [HbR] relativa
seja maior numa determinada regiao durante este periodo. No entanto, o aumento no
consumo de oxigénio faz com que o CBF também tenha uma variagao positiva, maior do
que o consumo de O no tecido. Assim, a situacao se inverte apés um certo periodo, de
forma que [HbO] aumenta e [HbR] diminui, em relagao ao estado basal. A diferenga entre

estas variagdes provoca uma variagdo positiva na [HbT], que é proporcional ao CBV. No
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Figura 3.3: Resposta hemodinamica devido a uma tarefa motora com (a) 2 e (b) 20 sequndos
de duracao, obtida através da média entre os individuos; as curvas em preto, vermelho e azul
representam variagoes de HbO, HbR e HbT, respectivamente. (¢) Comparagdo entre a resposta
esperada para 20 s de estimulagdo motora, baseada na superposi¢cdo da HRF obtida para 2 s de

estimulo (curva tracejada) e a verdadeira resposta medida (curva solida).

caso de 2 s, a oxigenacgao do tecido retorna ao estado basal aproximadamente 10 segundos
depois de terminada a atividade motora.

Quando a duragao da atividade é de 20 segundos, a escala temporal a ser observada
muda e a dinamica torna-se bem diferente (Figura 3.3(b)). Neste caso, a [HbO] na regiao
observada atinge um maéaximo e depois se mantém num nivel 50% maior do que o en-
contrado no estado basal, aproximadamente, antes de retornar a este. A [HbR] também

diminui consideravelmente, mas a variagdo de [HbT] ainda é positiva, da ordem de 20%.
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Pode-se testar a nao-linearidade da fisiologia do potencial evocado através do principio
de superposicao. Se a oxigenacao cerebral respondesse de forma linear, entao a HRF
estimada para um estimulo de 20 s de duragao poderia ser obtida através da superposicao
de HRFs, como a estimada para mesma atividade durante 2 s. A Figura 3.3(c) mostra que
esta superposigao prevé uma variacao de [HbO] menor do que a realmente medida, além
de diferencas na dinamica da curva. Apesar de uma grande discussao acerca do tema, e da
formulacao de modelos que assumem a linearidade das curvas de oxigenacao em relagao
a duracao do estimulo, apresentamos aqui uma evidéncia da nao-linearidade do sistema,

assim como outras encontradas na literatura (Friston et al. 2000, Devor et al. 2007).

3.3 Parametrizacao funcional do cértex sensorial

A variacao de parametros (amplitude, duragao e freqiiéncia) de um certo estimulo pode
fornecer detalhes sobre a nao-linearidade da resposta hemodinamica, e mostrar regioes,
caso existam, em que a HRF pode ser assumida como linear. Na secao anterior, mostramos
que a relacao entre a duracao de um estimulo e a resposta hemodinamica no cortex motor
¢ mais complexa do que uma simples superposicao da funcao de transferéncia correspon-
dente. Nesta secao, pretendemos fazer um estudo mais detalhado do comportamento da
HRF em funcao da parametrizacao da duracao do estimulo aplicado.

Para este estudo, utilizamos como modelo o cértex sensorial, uma vez que é possivel
ter maior controle sobre a atividade nesta regiao. Além disso, a organizacao do cortex sen-
sorial humano tem sido bastante estudada através de estudos de MEG e fMRI (Korvenoja
et al. 2006, Arienzo et al. 2006, Ferretti et al. 2007), mostrando o papel de impor-
tantes dreas corticais durante sua ativagao, como o cértex somatosensorial primario (SI)
contralateral e secundario (SII) bilateral, e suas atividades em funcdo da estimulacao
parametrizada na freqiiéncia (Ferretti et al. 2007). O cértex sensorial também foi ob-
jeto de estudo para o desenvolvimento de uma metodologia para estimar o consumo de

oxigénio no cérebro, apresentado no Capitulo 5.
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Assim, realizamos aquisicoes épticas durante a estimulacao do nervo mediano com
14 voluntérios normais, com média de idade de (31 £ 7) anos, todos destros e do sexo
masculino. O estimulo consistiu em injetar corrente através de eletrodos, que foram
posicionados sobre o nervo mediano da mao direita, na altura do pulso (Figura 3.4). A
amplitude do estimulo foi tomada tendo o movimento do dedo polegar como referéncia.
A freqiiéncia e duracao de cada estimulacao foi controlada a partir de um gerador de
pulsos quadrados (Grass Technologies, West Warwick, RI, EUA), que gerava pulsos de
200 ms com uma corrente maxima de 10 mA. Cada individuo foi submetido a 6 secoes
de 6 minutos cada, onde 30% deste tempo foi destinado a atividade de estimulacao, com
um intervalo entre estimulos (ISI) aleatério de 4 a 18 s (média de 12 s)!. A duragao de
cada estimulo variou entre 1 e 4 s, em intervalos fixos de 1 s, e a freqiiéncia do trem de
pulsos foi fixada em 4 Hz. Todo o protocolo experimental foi examinado e aprovado pelo
Comité de Etica do Massachusetts General Hospital (Charlestown, MA, EUA), local onde
as medidas foram realizadas.

As medidas 6pticas foram coletadas usando um sistema éptico de onda continua (CW4,
TechEn Inc.). Os optodos foram dispostos numa geometria retangular, onde 2 linhas com
4 fontes cada (em cada fonte, 2 lasers - 690 e 830 nm) foram intercaladas entre 3 linhas
de 5 detectores (Figura 3.5). As variagbes de pressao sangiiinea e respiracao cardiaca
foram monitoradas durante todo o experimento, e estes dados foram usados na anélise da
resposta hemodinamica, a fim de melhorar o SNR da mesma.

Apés o experimento, os dados Opticos foram demultiplexados e re-amostrados a 10
Hz, e a intensidade do sinal foi filtrada com um filtro passa-banda entre 0,02 e 0,5 Hz,
convertida em OD e, posteriormente [HbO] e [HbR]. Quando necessério, uma andlise de

componentes principais também foi feita, a fim de filtrar do sinal ruidos devidos aos movi-

'Um intervalo entre estimulos (ISI) é o tempo decorrido entre dois estimulos consecutivos, e é uma
medida importante a ser considerada, a fim de que o processo de deconvolucao da HRF nao seja mal-
condicionado. Uma média de ISI relativamente longa diminui a possibilidade da regido cortical sofrer um

processo de habituagao ao estimulo, alterando assim a resposta hemodinamica.
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mentos do individuo durante a aquisicao. A curva de resposta hemodinamica foi obtida
a partir de um processo de deconvolucao, considerando respiracao e pressao sangiinea
como regressores. A partir da resposta encontrada em cada canal, definiu-se uma ROI
e calculou-se uma HRF média para cada individuo. Para determinar a variagao de oxi-
genacao devido a estimulacao de nervo mediano, tomamos a média da HRF entre diferen-
tes individuos, para cada duragao de estimulo. A Figura 3.6(a) mostra o resultado obtido
para variagoes de [HbO] e [HbR|. Nota-se que, a medida que a duracao da estimulagao
aumenta, a amplitude, largura e o tempo para atingir a maxima variagao também aumen-
tam, como é esperado, uma vez que estes parametros que definem a HRF dependem da
duragdo. Comparado a Figura 3.3(a), que mostra a resposta produzida no cértex motor,
vemos que estas diferem significativamente. Embora a resposta vascular a estimulacao do

nervo mediano seja menos robusta - e, portanto, mais sensivel a interferéncias externas,
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produzindo uma HRF com menor SNR -, as Figuras 3.3(a) e 3.6(a) evidenciam diferencas
hemodinamicas que podem ser encontradas nos diversos sistemas que compoem o cortex

cerebral.
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Figura 3.6: (a) Resposta hemodinamica obtida para estimulagdo de nervo mediano com 4 tempos
de duragdo diferentes. (b) Relag¢ao entre a resposta hemodindamica e a durag¢io do estimulo. Em
cima: drea normalizada sob a curva de HbO e HbR, em fung¢do da duragdo. Embaizo: separacdo

das contribui¢oes positiva e negativa da resposta de HbO, em func¢ao da duragao.

Para verificar como se da a variagao paramétrica de oxigenacao no cortex, verificou-se
como a area sob as HRFs de [HbO] e [HbR] varia em funcao da duragao da atividade.
Quando utilizamos a maxima variacao de cada HRF como parametro, obtivemos resulta-
dos semelhantes. Nota-se que, embora em ambos os casos a resposta vascular aumenta,
a taxa de variagao é diferente para [HbO] e [HbR], sendo menor para esta tltima. Este
resultado indica que curvas de HbO sao mais sensiveis as variagoes paramétricas, e por-
tanto melhores indicadores do comportamento da HRF em func¢ao do estimulo aplicado.
Quanto a linearidade da resposta em funcao da duracao do estimulo, alguns trabalhos na
literatura sugerem que os efeitos de nao-linearidade ocorrem somente para perturbacoes
distantes do estado basal (Franceschini et al. 2008, Huppert et al. submitted), o que nao

é o presente caso. E provavel que uma extrapolacao das curvas acima para duragoes
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maiores pudesse levar a uma saturacao de A[HbO], porém este efeito nao foi verificado.
Estudos recentes de Devor e colaboradores sugerem que a dilatagao e a contracao da
resposta hemodinamica refletem aspectos diferentes da ativagao cerebral (Devor et al.
2005, Devor et al. 2007). O aumento de [HbO], em relagdo ao estado basal, estaria
relacionado com o estdgio de despolarizacao neuronal, enquanto a diminuigao refletiria
o estagio de hiperpolarizacao. Na tentativa de buscar diferencas nestes dois estagios,
separamos as contribui¢bes das dreas positiva e negativa para a resposta de [HbO], e
verificamos a variagao de cada um destes componentes (painel de baixo da Figura 3.6(b)).
De fato, é possivel notar comportamentos diferentes: enquanto a area positiva aumenta
com a duragao do estimulo, a drea negativa permanece relativamente constante. Embora
nao seja possivel relacionar tais divergéncias com parametros fisiolégicos neste caso, de
fato ha diferencas nos aspectos vasculares, provavelmente induzidas pela atividade celular.
Nos dois experimentos citados neste capitulo, é possivel notar que a oxigenagao nao sé
depende do tipo de estimulo aplicado e da regiao ativada, mas que esta dependéncia nao
necessariamente é linear, ao menos em relacao a duragao da atividade. O entendimento
destas diferencas na resposta hemodinamica é importante para um melhor conhecimento
do comportamento neurofisiolégico durante a ativacao cerebral. No entanto, isto é apenas
parte desta complexa relacao; a outra parte, relacionada com esta, e que também carece de
maiores explicagoes, diz respeito a relagao entre o sistema vascular e o sistema neuronal,
isto é, como o sistema vascular varia, em fun¢ao do sistema neuronal. Este é o tema do

proximo capitulo.



Capitulo 4

Modelagem do acoplamento
neuro-vascular-metabdlico durante

ativacao funcional

A existéncia de um acoplamento entre uma determinada atividade neuronal, fluxo
sangiiineo e oxigenagao é relativamente bem conhecida (Roy and Sherrington 1890). A ex-
plicacao aceita para tal é a liberagao sinaptica associada com a comunicagao neuronal, que
inicia uma cadeia de processos e resultam em variacoes na vasculatura e na concentragao de
hemoglobina. A natureza deste acoplamento, conhecido como neuro-metabdlico-vascular,
contudo, é um assunto pouco entendido e de grande debate nos dias de hoje (Buxton
et al. 2004, Riera et al. 2008).

No nivel bioquimico, as relagoes neuro-vascular e neuro-metabdlica tém sido intensa-
mente estudadas (Aubert et al. 2001, Aubert and Costalat 2002). Contudo, a conexao
dos resultados microscopicos para uma escala humana ainda ¢é de dificil interpretagao.
Em relacao as fungoes metabdlicas e vasculares do cérebro, a introducao de descrigoes
bioffsicas, como os modelos do balao (Buxton et al. 1998) e de Windkessel (Mandeville

et al. 1999), e seus posteriores avangos para a inclusao do transporte de oxigénio dos com-
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partimentos vasculares para o tecido celular (Zheng et al. 2002, Zheng et al. 2005, Vazquez
et al. 2006, Huppert et al. 2007b) tém fornecido informagoes importantes, capazes de ex-
plicar a inter-relagao entre CBF, CBV e oxigenagao - e, conseqiientemente, a origem de
sinais hemodinamicos provenientes de fMRI e DOI - durante uma ativacao funcional.

No entanto, a conexao destes modelos vasculares e de transporte de oxigénio com uma
suposta atividade neuronal é bem mais complexa. Embora alguns estudos se baseiam num
modelo de acoplamento linear, onde a resposta hemodinamica é proporcional a atividade
neuronal, outros trabalhos tém indicado um acoplamento mais complicado e nao linear.
Assim, procuramos também entender e propor novas metodologias para compreender
melhor a relacao entre uma atividade neuronal e suas respostas metabdlica e vascular.
Os resultados obtidos encontram-se neste capitulo, iniciado com uma breve descricao dos
principais modelos disponiveis na literatura, e complementado com metodologias inéditas,

propostas neste trabalho, e que também resultaram nas seguintes publicagoes:

e Mesquita R.C. et al. (2008), Investigating neurovascular coupling in rat brain with
optical imaging and physiological modeling, In: OSA Biomedical Optics (St. Peters-
burgh, FL, USA)

e Mesquita R.C. et al. (2009), Ezploring neuro-vascular and neuro-metabolic coupling

wm rat somatosensory cortexr, Phys. Med. Biol. 54, 175-185.

e Mesquita R.C. et al. (in prep), Dependence of neurovascular coupling on frequency

and duration variations during rats forepaw stimulation
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4.1 Modelos utilizados para simular ativacao funcional

4.1.1 Modelos vasculares
O modelo do balao

Um dos principais modelos vasculares disponiveis na literatura atual é o modelo do
balao (Balloon model, Buxton et al. 1998), um modelo de entrada-estado-saida governado
por duas varidveis de estado. Sua idéia central é visualizar o compartimento venoso como
um baldo distensivel, cuja entrada de fluxo (F},) é dada pelo CBF, enquanto o fluxo de
saida (Fy,y) é dado em fungao do volume do baldo. A conservacio de massa do sistema

implica:
dV (t
W) _ Folt) = Fou(V11) (1)
dt
onde V ¢ volume do balao, uma das variaveis dinamicas do sistema. O fluxo de saida
deve descrever a capacidade das veénulas de expelir sangue numa taxa maior quando
distendidas, e que inicialmente pode resistir a uma variagao no volume:
du(t)
dt

fout(v, ) = v(t)/* + 7 (4.2)

onde « representa o expoente de Grubb (Secdo 1.2.2), e 79 é uma constante de tempo
que controla a duracgao do periodo transiente. As grandezas em mintusculo representam
valores absolutos divididos pelo valor correspondente no estado basal (utilizaremos esta
nomenclatura durante todo o restante deste trabalho).

A segunda variavel dinamica do sistema ¢é a quantidade de HbR total presente no balao

(q), cuja variacao deve-se ao desequilibrio da entrega de HbR ao compartimento venoso e

da saida de HbR do mesmo:

dg(t) _ 1
a0

E(t)
Eqy

q(t)
- fout(vat)@ (4.3)

onde E(t) é a fragao de oxigénio extraida do fluxo sangiliineo que chega ao baldo, e Ej

é o seu valor no estado basal. Como esta quantidade depende da entrega de oxigénio ao
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tecido, é conseqiientemente proporcional ao fluxo. Uma aproximacao razoavel para esta

relacao ¢ (Buxton and Frank 1997)
E(t) =1— (1 — Ey)Yfm® (4.4)

Assim, é possivel notar que o modelo do balao é bastante simples, cuja dinamica pode
ser completamente descrita através de 4 parametros (Ey, 7, o e 7p), sendo necesséaria
apenas uma unica variavel de estado como entrada no sistema (CBF). Suas hipdteses sao
bastante razoaveis no ambiente de fMRI, para onde foi inicialmente proposto e tem sido
amplamente utilizado, com o proposito de explicar as bases fisiolégicas do sinal BOLD.
Como sera abordado no Capitulo 5, acredita-se que este tipo de sinal vem da variacao da
concentracao de HbR, encontrada majoritariamente nos compartimentos venosos. Desta
forma, nao ha uma preocupacao em considerar os compartimentos arteriais e capilares,

bastante importantes na analise de sinais 6pticos, como sera visto no Capitulo 6.

O modelo de Windkessel

A formulagdo de Windkessel (WKM) para a vasculatura cerebral (Mandeville et al.
1999) ¢ similar ao modelo do baldo, mas fornece um mecanismo biomecéanico para descre-
ver a fisiologia do potencial evocado. A idéia é modelar a complacéncia capilar e venosa
como uma resposta a variagdo de pressao produzida pela dilatacdo e/ou contragdo na

arteriola. Para tal, usa-se o equivalente mecanico de um circuito elétrico, onde:

carga (¢) — volume (V)
corrente (i) — fluxo (F)

potencial (V) — pressao (P)

Desta forma, um resistor e um capacitor em paralelo também produzem conservacao de
massa no sistema, com constante de tempo 7 = RC (Figura 4.1(a)). Inicialmente, o

fluxo (corrente) do sistema vem das arteriolas; uma variagdo na resisténcia destes vasos
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(R4) induz variagoes de pressao ao longo do circuito, culminando em variagdes passivas
na resisténcia (Ry ) e capacitancia (Cy) de Windkessel. Parametrizando o espago de fase
do mapa pressao-volume, Mandeville et al. mostraram que esta relagao pode ser descrita
como uma lei de poténcia

vV =APY’ (4.5)

onde A é uma constante e § > 1 modela uma diminuicao do volume quando os valores
de pressao sao altos. Este tltimo parametro é conhecido como reserva de Windkessel.
Através deste modelo, a relagao entre o volume e o fluxo no estado estacionario (t — oo)
é dada por

f=uts (4.6)

onde v = 2 representa fluxo laminar. Desta forma, o coeficiente de Grubb pode ser
interpretado pela contribuigdo de dois termos diferentes, 1/a = ~ 4+ 5. Baseado nas
hipdteses acima, a solugao do problema ¢ simplesmente dado pela resolugao das equagoes
produzidas pelas leis de Kirchhoff, tendo como parametro inicial a dependéncia temporal

de RA.

MABP

Arterial Capillary Venial

Ra Ry Re Re Ry Ry
WA

— —3is i —»

Pyl i F Rk R, 1 For |

™~

min

|
|
2
&2
oy
AT
£
™y

IGF

Figura 4.1: Representacao esquemdtica (a) do modelo de Windkessel original e (b) da descri¢ao

multicompartimental proposta por Huppert et al. (2007b).

Uma extensao deste modelo foi proposta em 2007, quando Huppert et al. (2007b)

apresentaram uma descricao multicompartimental das variacoes vasculares, separando as



4.1. MODELOS UTILIZADOS PARA SIMULAR ATIVACAO FUNCIONAL 58

diferentes contribuicoes das arteriolas, capilares e vénulas (Figura 4.1(b)). Usando a di-
latacao arterial D4 (t) como pardmetro de entrada (uma grandeza fisica real do sistema),
é possivel usar a lei de Poiseuille para determinar a variacao da resisténcia neste compar-

timento:

128n 14
RA(t) = —

A() m DA(t)4

onde [4 e n representam o comprimento do vaso e a viscosidade do sangue, respectiva-

(4.7)

mente. O fluxo, o volume, a pressao, a resisténcia e a capacitancia em cada compartimento
sao calculados através das equacoes 4.1, 4.5, e do andlogo da lei de Ohm para cada malha

do circuito:

Po(t) = Poya(t) = Frnga(?) [Rn(t) + Rysa(1)] (4.8)

onde n € {arterial,capilar,venoso}.

4.1.2 Modelos metabodlicos

Além dos efeitos vasculares, as variagoes na atividade neuronal provocam um aumento
local das fungoes metabdlicas, como o da extracao de oxigénio da rede vascular, que
compete com o aumento de fluxo sangiiineo e resulta numa diminuicao da fracao de
extracao de oxigénio por parte do tecido. Alguns modelos tentam descrever este processo
de extracao de oxigénio dos compartimentos vasculares (Zheng et al. 2002, Zheng et al.
2005, Vazquez et al. 2006).

Huppert et al. (2007b) introduziram um sistema que considera a dinamica do trans-
porte de oxigénio entre os compartimentos arterial, capilar e venoso, além do tecido ex-
travascular. O modelo é baseado na difusao de oxigénio, devido ao gradiente de concen-
tragao entre os trés compartimentos e o tecido, como o descrito por Herman et al. (2006).
A extracao de oxigénio é estimada pelas diferencas de concentracao entre os diferentes
vasos e o tecido extravascular, e pode ser descrita por equacoes diferenciais:

e, Os(t)

S = —ka[eaOa(t) = ciOs(1)] (4.9)
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onde os sub-indices n € {arterial,capilar,venoso} e t referem-se ao tecido. Na equagao
acima, k, representa a constante de difusdo e ¢;05(t) é a concentragao de oxigénio, que
nos vasos ¢ dada pela soma da quantidade de oxigénio ligado a molécula de hemoglobina

e do oxigénio dissolvido no plasma sangiiineo (Habler and Messmer 1997):

onde p, e S,0y representam a pressao e a saturacao de O, respectivamente. Nesta
equagao, o numero de Hiifner, H, = 1,39 ml Oy /g Hb, é a quantidade de oxigénio ligado
por grama de hemoglobina; a quantidade de hemoglobina no sangue é assumida como
HGB = 16 g Hb/dl de sangue; «, representa a solubilidade de oxigénio no plasma, e
vale 3,9.107% ml O, /mmHg dl (Huppert et al. 2007b). No caso do tecido extravascular, a
concentracao de O, depende apenas da pressao parcial de oxigénio, e a solubilidade vale
a; = 1,18.1072 ml O/mmHg dl (Habler and Messmer 1997).

No tecido extravascular, a variacao da concentracao de O, é dada pela diferenca entre
o oxigeénio entregue ao tecido e aquele consumido, ou seja,

8Ct02 (t)

e >k [eaOa(t) — c:0a(t)] — CM ROs(t) (4.11)

As equagoes 4.9 e 4.11 fornecem a solucao para o transporte de Oy no cérebro. Assu-
mindo a saturacao de Oq no estado inicial e CM RO+ (0) conhecidos, é possivel determinar
as constantes de difusao, e com estas, a dinamica para as concentragoes de oxigénio em
cada compartimento. A saturacao e pressao parcial de Oy podem ser recuperadas pela
inversao nao-linear da equacao 4.10, uma vez que estas grandezas podem ser relacionadas
pela equacao de Kelman (Severinghaus 1979). A concentracao total de HbO e HbR pode
ser estimada a partir destes valores, e em seguida comparada diretamente com os resul-

tados obtidos por NIRS.
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4.1.3 Conexoes com atividade neuronal

A conexao de modelos vasculares e de transporte de oxigénio com a atividade neuronal
é um pouco mais complexa, principalmente devido a falta de informacgoes neuronais que
podem ser diretamente correlacionadas com a atividade e utilizadas para comparacoes
com a hemodindmica. Numa das primeiras tentativas, Friston et al. (2000) partiram da
hipétese de que o sistema que conecta a atividade sindptica e CBF ¢ linear, escolhendo
uma relacao do tipo

dfin (t) .
w2 = (1) (4.12)

onde a atividade sindptica s(t) é gerada a partir da atividade neuronal u(t):

ds(t) s(t)  fin(t) =1
dt = eult) - Te B Tf

(4.13)

e € representa a eficiéncia da producao de atividade sinaptica a partir da atividade neu-
ronal; 7, e 7y sao constantes de tempo, de forma a ajustar a resposta hemodinamica
de CBF, tnica grandeza fisica mensuravel. Com estas duas equagoes, Friston e colabo-
radores conectaram uma suposta atividade neuronal ao modelo do balao, e estimaram os
parametros iniciais a partir de dados coletados em fMRI. Contudo, estas relacoes ainda
nao fornecem informacgoes para a compreensao das relagoes neuro-vasculares e neuro-
metabdlicas.

Riera et al. (2005) também partiram de uma abordagem “bottom-up” para estimar
parametros de dados combinados de EEG e fMRI em humanos, sendo capazes de relacionar
sinais neuronais e vasculares. Além de extremamente complexo, este modelo usa dados
das duas técnicas citadas para ajustar parametros e estados dentro do sistema, cujas
hipdteses acerca da relagao neuro-vascular foram consideradas lineares e que, embora
biologicamente plausiveis, nao foram testadas.

Varias outras tentativas de relacionar a atividade neuronal com dados hemodinamicos
estdo disponiveis na literatura (Buxton et al. 2004, Sotero and Trujillo-Barreto 2007).

Em muitas destas, as relacoes neuro-metabdlicas sao esquecidas, ou conectadas através
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das relacoes vasculares, e a base para um acoplamento neuro-vascular é assumida como
linear, embora nenhum fato experimental corrobore esta hipétese. Uma das propostas
deste trabalho foi justamente investigar a plausibilidade de uma funcao resposta linear

capaz de relacionar as variacoes neuronais, metabdlicas e vasculares.

4.2 Abordagem via funcao resposta

Alguns estudos sugerem que a relagao entre o estimulo inicial e a resposta vascular
pode ser representada por uma série de transformagoes (Nangini et al. 2006, Franceschini

et al. 2008):
estimulo (s) — atividade neuronal (n) — resposta vascular (r)

onde s — n, n — r e s — r sao geralmente assumidas como lineares e invariantes no
tempo (LTT). Estas duas caracteristicas implicam no fato de que o sistema que realiza
a transformacgao pode ser completamente caracterizado por uma fungao de transferéncia,
ou funcao resposta. Assim, dada uma informacao neuronal como entrada, pode-se prever
as correspondentes variagoes vasculares através da funcao de transferéncia do sistema.
Baseado neste fato, desenvolvemos uma metodologia para estimar as funcgoes de trans-
feréncia para os acoplamentos neuro-vascular e neuro-metabdlico a partir de medidas
eletrofisiologicas e hemodinamicas simultaneas. Este modelo, que é uma extensao do mo-
delo de Windkessel multicompartimental proposto por Huppert et al. (2007b), é baseado
numa rotina de otimizacao nao-linear para estimar os parametros intrinsecos e prever
a salda do sistema. Considerando medidas eletrofisiologicas, ao invés de simplesmente
fornecer detalhes do desenho de estimulacao, estamos de fato fornecendo uma base neu-
ronal para as respostas metabdlicas e vasculares a atividade funcional, e a0 mesmo tempo
reduzindo o grau de liberdade do sistema ao analisar dados paramétricos. Abaixo descre-
vemos o modelo proposto e sua aplicagao a um experimento paramétrico de estimulagao

do cortex somatosensorial em ratos, além de discutir o significado fisioldgico das fungoes
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de transferéncia neuro-metabdlica e neuro-vascular estimadas.

4.2.1 Construcao do modelo direto

Definimos dois sistemas, um neuro-metabédlico e outro neuro-vascular, assumindo a
hipétese de linearidade ja mencionada, também implicita nos modelos de Friston et al.
(2000) e Riera et al. (2005). Desta forma, a convolugao de uma informacgao neuronal com
a funcao de transferéncia adequada se constitui num modelo capaz de fornecer variagoes
referentes aos processos metabdlicos e/ou vasculares. Mais especificamente, se medirmos
sinais diretamente relacionados com a atividade neuronal (AN(t)), podemos utilizar estes
dados para guiar as variagoes vasculares e metabdlicas, como a dilatagao nas arteriolas
(D4(t)) e a taxa metabdlica de consumo de oxigénio (C M ROs(t)), através de uma simples

convolugao com a respectiva fungao de transferéncia f(¢) do sistema:

ADy(t) = /_‘X’ AN(T) - fp,(t —7)-dr (4.14)
ACMRO,(t) = / TAN() - fo,lt — 1) - dr (4.15)

As funcgoes de transferéncia de ambos os sistemas foram assumidas como uma variante
da fungao Gamma:
fty =6t —m) LA (M) (4.16)
K o
onde a fungdo O(t) representa a fungdo de Heaviside, e 79 e ¢ s@o o tempo de inicio
(atraso) e a largura da func@o resposta, respectivamente; Af representa a variagao da
amplitude, e K é uma constante de normalizacao arbitraria.

O produto da convolucao das equacgoes 4.14 e 4.15 constitui o vetor de entrada do mo-
delo vascular e de transporte de oxigénio descrito por Huppert et al. (2007b) (equacoes
4.7 e 4.11). Assim, com as informagoes provenientes das equagoes 4.14 e 4.15, pode-se
inferir CBF, CBV e saturagao de HbO e HbR em cada compartimento vascular, e com

isso modelar respostas hemodinamicas vinculadas as medidas neuronais diretas, coletadas
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em experimentos. Através de um modelo que possa prever observacoes adquiridas por
diferentes técnicas, como fMRI, NIRS e PET, é possivel reproduzir os resultados obtidos
por uma ou mais destas metodologias. Nossa proposta constitui-se, portanto, numa ferra-
menta direta que relaciona informacao neuronal com resultados hemodinamicos, dividida

em trés partes:

1. a criacao de estados dinamicos metabdlicos e vasculares a partir de sinais neuronais

(equagoes 4.14 e 4.15);

2. a estimativa de parametros vasculares a partir do modelo de Windkessel modificado

(equagoes 4.1, 4.5, 4.7 e 4.8);

3. aestimativa de parametros metabdlicos a partir do modelo de transporte de oxigénio

(equagoes 4.9 e 4.11).

4.2.2 O modelo inverso

O modelo apresentado na secao anterior pode ser colocado no formalismo de espaco
de estados para descrever as respostas de CBF, CBV e de oxigenacao. O vetor de es-
tado é constituido por um conjunto de 14 parametros independentes que definem as
propriedades estruturais e funcionais do sistema. Entre as propriedades estruturais, as-
sumidas constantes para diferentes condicoes de estimulos, estao as constantes fisiologicas
e os parametros intrinsecos do modelo de Windkessel. As propriedades funcionais repre-
sentam as funcgoes de transferéncia do sistema neuronal para os sistemas metabdlico e
hemodinamico.

A partir do vetor de estado inicial, estima-se CBF e as respostas de hemoglobina pelo
método descrito no modelo direto. Estas estimativas sao comparadas com as observagoes
experimentais, e um processo de otimizagao nao-linear busca minimizar uma fungao custo,

de forma a encontrar os parametros que melhor descrevem os resultados experimentais.
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Escolhemos uma funcao custo ponderada por quadrados minimos, de forma que o pro-

blema a ser resolvido é dado por

. SN2

N (i) (z,t))

Min f(x) _ Z Z (Ymeas YpTed (417)

i t=1 Riy

onde x € R™ é o vetor de estado, ¢ é a varidvel sobre todos os observaveis medidos,
5

t é a varidvel temporal, e V{2, e Y

ored Tepresentam os valores do observdvel medido e

do estimado pela saida do modelo direto, respectivamente. A funcao escolhida ainda
¢ ponderada pela variancia R;; das medidas experimentais, de forma que pontos com
variancias maiores tém menor peso no calculo dos residuos.

De forma a limitar o vetor de estados para solucoes fisiologicamente plausiveis, limites
inferior e superior de cada parametro a ser estimado foram incluidos como equacoes de
vinculo no processo de minimizacao. A Figura 4.2 resume todo o modelo bottom-up
utilizado para a solucao do problema, enquanto os detalhes computacionais utilizados na
criacao do algoritmo podem ser encontrados no Apéndice B.

A adicao da informacao neuronal no modelo forca os parametros relacionados com
as propriedades funcionais a serem constantes, independentes do tipo de estimulo. Este
fato provoca uma reducao do nimero de parametros, quando analisamos experimentos
paramétricos simultaneamente. Esta é uma caracteristica tinica do modelo, fornecendo a
solugao de um nimero muito grande de condigoes experimentais com apenas 14 parametros.
Para a analise de 9 condigoes paramétricas diferentes, como veremos a seguir, o nimero
minimo de parametros a serem estimados pelo modelo descrito em Huppert et al. (2007)

seria H9, significativamente maior do que o que estamos usando.

4.2.3 Validacao do modelo através da variacao da amplitude

Para validar o modelo desenvolvido nas secoes anteriores, utilizamos dados experi-
mentais previamente publicados em Huppert et al. (2007), e que nao foram medidos

diretamente neste trabalho.
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Figura 4.2: Representacdio esquemdatica da abordagem proposta.

Protocolo experimental

Foram usados 7 ratos Sprague-Dawley, machos, com peso entre 250 e 350 g cada, que
foram anestesiados com 2% de halotano e preparados para craniotomia, onde a parte
do cranio localizada sobre o cortex somatossensorial foi removida. Depois da cirurgia, o
anestésico ministrado passou a ser 50 mg/kg de a-clorase, seguido de infusdo continua
a 40 mg/kg/h. Todos os procedimentos foram aprovados pelo Subcomité de Pesquisa
Animal do MGH, onde os experimentos foram realizados.

O protocolo de estimulacao consistiu na deflexao de um tinico fio de cabelo do bigode
do rato, controlado via computador durante 2 s, a uma taxa de repeticao de 8 Hz, e
com deflexao variavel entre 240 pm e 1200 pm, dividida em 9 condigoes diferentes com

incrementos iguais em amplitude (Devor et al. 2003). Os estimulos foram aplicados de
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forma aleatdria e usando um paradigma casual, ao longo de 6 minutos, com ISI médio de
12 s. A série foi repetida pelo menos 5 vezes em cada animal.

Sobre o cortex somatosensorial foram colocados microeletrodos de metal (FHC, Bow-
doinham, ME, EUA), com 5-7 M de impedancia, para adquirir dados eletrofisiolégicos.
Estes dados foram amplificados eletronicamente, e filtrados para a aquisi¢cao de dois tipos
de sinal: um com baixa freqiiéncia, entre 0,1 e 500 Hz, conhecido na literatura como po-
tencial de campo local (LFP); e outro usando um filtro passa-alta (150 - 5000 Hz), para
fornecer a atividade multipla dos neurénios (MUA) (Ulbert et al. 2001). Estes dois tipos
de sinal evidenciam processos diferentes do sistema neuronal. MUA estd mais direta-
mente relacionado com a atividade sinaptica, enquanto LFP reflete uma soma ponderada
das correntes entre as membranas devido as atividades sindpticas e dendriticas (Devor
et al. 2003), variando de acordo com a profundidade do eletrodo. A Figura 4.3 mostra
os dois parametros fisiolégicos para trés condi¢oes de deflexao, obtidos através da média
entre todos os individuos.
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Figura 4.3: Média de LFP e MUA, obtida através da média de 7 ratos na regiao de interesse,

para 8 das 9 condicdes de estimulacdo usadas. A deflexdo ocorreu entre 1 e 3 s.

Para uma analise quantitativa, os dados de MUA foram suavizados ao longo do tempo
usando um filtro Gaussiano de 1 ms de largura, com e~! de amplitude. Ambos os sinais de
LFP e MUA foram normalizados em relacao a amplitude de pico da 9% condi¢ao (maior
deflexdo) antes da média do grupo ser tomada. Como parametro neuronal, analisamos a

influéncia da amplitude de cada pico e, alternativamente, também tomamos a area sob
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cada um dos 16 pulsos provenientes do trem de estimulos. Desta forma, trabalhamos com
4 combinacoes de informacao neuronal possiveis para usar na estimacao dos parametros
(MU Apico, MU Agres LF Pricy € LF Payea).

A obtencao de dados referentes a oxigenacgao do tecido foi obtida a partir de imagens
espectroscopicas com varios comprimentos de onda (Devor et al. 2003). O cértex foi ilu-
minado por uma lampada de arco de xenonio-merctrio com filtros passa-banda centrados
em 6 comprimentos de onda diferentes (560, 570, 580, 590, 600 e 610 nm). As imagens
foram adquiridas com uma camara CCD resfriada (12 bits, taxa de aquisicao a 18 Hz).
As variagoes de [HbO] e [HbR] foram calculadas a partir da lei de Beer-Lambert modi-
ficada, descrita no Capitulo 2. O fluxo sangiiineo na regiao também foi medido a partir
de contraste obtido por laser speckle (Dunn et al. 2001), onde imagens de CBF podem
ser determinadas calculando as variagoes no contraste produzido por um laser de prova
numa série de imagens obtidas por CCD (Dunn et al. 2005).

Os resultados de laser speckle e de espectroscopia foram deconvoluidos usando a série
temporal da apresentacao de estimulos para determinar as respostas funcionais de CBF e
hemoglobina, respectivamente. Definimos regides de interesse manualmente, selecionando
a regiao do cortex correspondente a estimulagao do bigode. A média do grupo de 7 animais

foi calculada, e normalizada em relacao a amplitude da tltima condicao.

Resultados e discussao

A Figura 4.4 mostra os dados hemodinamicos obtidos experimentalmente (pontos) e a
curva prevista pelo modelo via funcao de transferéncia com o vetor de estado otimizado,
para as condicoes 3, 6 e 9, quando MU A,,., foi utilizado como informagao neuronal para
a convolucao com a funcao de transferéncia a ser otimizada. Curvas similares também
foram encontradas quando usamos as outras trés combinagoes de dados neuronais como
entrada.

O vetor de estado estimado ficou dentro de regides reportadas na literatura (Mandeville
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Figura 4.4: Repostas hemodinamicas medidas por DOI e laser speckle para as amplitudes 3, 6 e
9 de deflexao do bigode do rato. Medidas de CBF, HbO, HbR e HbT sao mostradas como pontos
preto, vermelho, azul e verde, respectivamente. As barras de erro representam o desvio padrdo
entre as diferentes tentativas. As curvas sélidas sdo os estados estimados para as grandezas

acima. O inicio do estimulo € considerado em t = 0.

et al. 1999, Boas et al. 2003, Zheng et al. 2005, Herman et al. 2006) em todos os casos
analisados, e muito préximo dos parametros obtidos por Huppert et al. (2007) para as
mesmas medidas hemodinamicas. Os parametros estruturais nao variaram significativa-
mente, independente do dado neuronal utilizado como entrada. A reserva de Windkessel,
por exemplo, foi estimada entre 2,4 < (§ < 2,8, enquanto o tempo de transito vascular
se manteve em 0,72 < 7 < 0,74 s. Ambos 0s parametros estao de acordo com estudos
anteriores relacionados com ativacao funcional (Mandeville et al. 1999, Zheng et al. 2005).

Para testar a confiabilidade dos parametros obtidos e estimar a varidncia dos mesmos,
realizamos uma amostragem no espaco de estados via simulagao por cadeia de Markov e
Monte Carlo (MCMC, Apéndice B). A idéia do algoritmo é determinar a densidade de
probabilidade do vetor de estado otimizado a partir de uma amostragem inicial aleatéria
(Carter and Kohn 1996). Com isso, determinamos os intervalos de confianga ao nivel de
95% de confiabilidade para cada parametro. A tabela 4.1 mostra todos os parametros uti-
lizados, com seus respectivos valores estimados para o caso em que MU A, foi utilizado
como informacao neuronal.

Para medir a correlacao entre os valores medidos e as respostas estimadas, calculamos
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Tabela 4.1: Todos os 14 pardametros usados para modelar os dados experimentais e seus limites
fisiologicos considerados. As duas ultimas colunas representam a solugdo détima do problema de

inverso e os limites de confiabilidade estimados por simula¢cdo MCMC.

Limite Intervalo de
Descricao Simbolo  fisiolégico Estimativa  confianga
Funcgao resposta da dilatagao arterial
Variagao amplitude Afa (0-10) % 1.04 % [1.03 - 1.26]
Tempo de atraso T0,A (0-5)s 0.45 s [0.43 - 0.55]
Largura da curva oA (0.7-3) s 1.83 s [1.82 - 1.86]
Funcao resposta do consumo de oxigénio
Variagao amplitude Afo, (0-10) % 0.70 % [0.57 - 0.71]
Tempo de atraso 70,05 (0-2)s 0.001 s [0.00 - 0.15]
Largura da curva 00, (0.7-3)s 0.84 s [0.79 - 0.86]
Varidveis estruturais
Resisténcia arterial inicial RA(0) (0.2 - 0.9) a.u. 0.59 a.u. [0.58 - 0.60]
Reserva vascular de Windkessel Ié] (1-5)au. 2.43 a.u. [2.35 - 2.46]
Tempo de transito T (0.5-4)s 0.73 s [0.70 - 0.76]
Tempo de transito pia-mater Tpial (0-4)s 0.33 s [0.21 - 0.58]

Varidveis hemodinamicas

Concentragdo hemoglobina total inicial [HbT](0) (40 - 140) pmol/l 86.5 pmol/l [84.3 - 86.8]

Saturagao oxigénio arterial inicial S.02(0) (90 - 100) % 92.4 % [90.0 - 92.8]

Saturagao oxigénio capilar inicial S:02(0) (60 -90) % 71.3 % [71.1 - 71.4]
(

Saturacao oxigénio venoso inicial Sy02(0) (55 -89) % 65.9 % [65.8 - 66.2]
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o valor de R? para cada estado, em cada condicao, para todas as combinacoes possiveis de
dados neuronais. Este parametro indica a fragao da variancia total considerada por todas
as medidas. Os valores médios podem ser vistos na tabela 4.2, assim como a comparagao
destes com a correlacgdo medida por Huppert et al. (2007). Embora tenha apresentado
valores de R? ligeiramente menores que o trabalho citado, nosso modelo de otimizacao
produz estimativas ainda estatisticamente significantes, com uma alta correlacao entre o
modelo e os dados experimentais. Além disso, usamos medidas eletrofisiolégicas como
vinculos no problema de otimizagao, diminuindo bastante os graus de liberdade do sis-
tema (utilizamos 14, enquanto o trabalho citado utilizou 59). Os resultados sao ainda
mais expressivos quando realizamos testes F estatisticos, que levam em consideracao o
grau de liberdade na correlacao e podem ser calculados a partir dos valores de R%2. Em
resumo, nota-se que o modelo proposto, via fungao resposta, é significativamente melhor,
produzindo correlagao similar com 70% menos graus de liberdade.

As fungoes de transferéncia neuro-vascular e neuro-metabdlica estimadas sa@o apresen-
tadas na Figura 4.5. Independentemente do dado de entrada (amplitudo do pico ou area),
a funcao resposta obtida para cada observacgao foi similar, embora tenha apresentado uma
amplitude menor quando LFP foi usado. A funcao de transferéncia para o sistema vas-
cular apresentou-se mais atrasada e com uma maior largura quando comparada a funcgao
de transferéncia para o sistema metabdlico, que respondeu quase que instantaneamente e
por um curto periodo de tempo. Este resultado indica que a resposta vascular, medida
em nosso modelo através da dilatacao arterial, é mais lenta do que a resposta metabdlica,
o que é razoavel dada a natureza biomecanica do sistema neuro-vascular-metabdlico. O
modelo proposto mantém a causalidade esperada nas relagoes fisiolégicas cerebrais.

A resposta fisiolégica de cada sistema, representada pela variagao de CM RO, e da di-
latacao arterial, pode ser calculada pela convolugao direta dos dados eletrofisiolégicos com
a correspondente funcao de transferéncia estimada. A Figura 4.5 mostra estas variagoes

para as condicoes 3, 6 e 9, usando LF'P,,., para guiar o processo de otimizacao. A razao
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Tabela 4.2: Valores de R? e do teste F para as combinacées utilizadas, comparadas com o
estudo realizado por Huppert e colaboradores. As incertezas foram calculadas a partir do desvio

padrao.

Ajuste do modelo

MUA area MUA pico LFP area LFP pico Huppert et al.(2007)
HbO R? 0.94+0.03 094+004 093+£0.04 0.9340.04 0.9740.03

F 1063+£38 1063 +44 902+ 38 902 + 37 523 £ 16

HbR R? 093+£0.04 0.9240.04 0.9240.04 0.924+0.05 0.96+0.06

F 902+34 781 + 34 781 £ 36 781 + 38 389 £+ 23

HbT R? 0.92+0.05 092+0.06 0.91+0.06 0.9140.06 0.96+0.04

F 781 +44 781 £51 687 + 46 687 + 45 389 £ 16

CBF R? 083+0.10 0.82+0.11 0.82+0.11 0.824+0.11 0.924+0.08

F 332+41 310 £ 40 310 £ 42 310 £ 40 187 £ 17

Total R? 0.90+0.05 0.904+0.06 0.894+0.06 0.90%0.06 0.95+0.05

F 611+£38 611 £ 42 550 £ 39 611 +43 308 £ 17

ACBF/ACM RO, média encontrada para todas as condigoes de estimulagao foi de (3,3+
0,8), que é consistente com valores previamente reportados (Kastrup et al. 2002, Hoge
et al. 2005).

Todos os resultados acima mostram a viabilidade de usar medidas eletrofisioldgicas e
hemodinamicas conjugadas para a obtencao de parametros estruturais, fisiolégicos e rela-
cionados com o acoplamento neuro-vascular-metabdlico. A fim de mostrar a generalidade
da ferramenta proposta, testamos algumas variagoes das opcoes feitas para o desenvolvi-
mento original do modelo.

Em relacao a forma da funcao de transferéncia, assumiu-se inicialmente uma variante
da funcao Gamma, descrita pela equacao 4.16. Esta curva tem sido usada em trabalhos an-

teriores (Buxton et al. 2004, Huppert et al. 2007b) para modelar a resposta hemodinamica.
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Figura 4.5: Funcao de transferéncia estimada para os sistemas (a) neuro-metabdlico e (b)
neuro-vascular, que representa a resposta devido a um unico pulso de estimulo. As curvas
sélidas (tracejadas) foram obtidas usando a drea dos dados de MUA (LFP). No painel de baizo,
a convolugao das fungées de transferéncia com os dados eletrofisiolégicos (LF Pyyeq ), Tesultando
nas estimativas de variagoes paramétricas de (¢c) CM RO e (d) dilatagdo arterial (condigoes 3,

6 ¢ 9). Em ambos os grdficos, t = 0 representa o momento de inicio do estimulo.

Neste trabalho, esta variante mostrou-se também adequada. Além disso, a inclusao da
funcao de Heaviside na equagao permite controlar o inicio de atividade em cada um dos
sistemas, consistindo num novo parametro que pode ser utilizado para caracterizar as
diferentes formas de acoplamentos encontradas no cérebro durante uma ativacao cerebral.
No entanto, quando assumimos a funcao gaussiana como forma de modelar as fungoes
de transferéncia, os resultados obtidos foram similares aos originais, descritos pela fungao

Gamma.

Também analisamos a influéncia do vetor de estados inicial na determinagao da solugao
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6tima do modelo inverso do problema, e verificamos que as estimativas finais nao variaram
significativamente. Quando variados entre £20% os parametros que descrevem o vetor
de estados, a solucao 6tima encontrada foi factivel e caiu dentro dos limites de incerteza
calculados por MCMC, independemente da posicao inicial.

Finalmente, porque as diferentes medidas eletrofisiolégicas descrevem mecanismos di-
ferentes relacionados com a atividade neuronal, é possivel analisar a influéncia de uma
ou outra quando usada como informagao neuronal para o estudo do acoplamento neuro-
vascular-metabdlico. De fato, as estatisticas obtidas para MUA sao ligeiramente melhores
do que as encontradas para LFP em nossos resultados, mas esta diferenca nao foi esta-
tisticamente significante (teste t de Student, a < 0,05). Talvez estas diferengas teriam
sido mais visiveis com o emprego de diferentes paradigmas de estimulacao que evocassem
comportamentos mais divergentes entre MUA e LFP. Um ponto de particular interesse é o
comportamento de vasoconstri¢ao nas vizinhancas do foco de ativagao observado durante
estimulagao na pata dianteira de ratos (Devor et al. 2007), que parece ser proveniente
de uma alta hiperpolarizacao e suporta a hipétese, no minimo intrigante, que a despo-
larizacao resulta na vasodilatacao enquanto a hiperpolarizacao é responsavel por uma
vasoconstricao. A metodologia proposta nesse trabalho permite testar esta hipdtese, se-
parando as respostas de MUA e LFP em duas componentes para guiar dilatacao e/ou
constrigao. Esta conjectura foi colocada a prova com o presente conjunto de dados expe-

rimentais, mas nao achamos nenhuma evidéncia contra ou a favor desta hipdtese.

4.3 Descricao bioquimica dos sistemas neuro-metabdlico
e neuro-vascular

A descricao via fungao de transferéncia introduzida na se¢ao anterior permite caracte-
rizar os sistemas neuro-metabdlico e neuro-vascular durante a ativacao funcional, e a

partir desta caracterizagao entender o comportamento das varidveis neurofisiolgicas sob
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determinadas condicoes de estimulacao. No entanto, nao fornece uma explicacao deta-
lhada das relacoes e componentes envolvidos em cada sistema. Buscando uma resposta
nesta dire¢ao, aplicamos um modelo preliminar que visa entender as rela¢ées bioquimicas
durante o acoplamento. Este modelo foi desenvolvido junto ao grupo do laboratorio de
biofotonica do Instituto de Engenharia Biomédica da Universidade de Bogazigi (Istam-
bul, Turquia), e baseado em hipéteses e equagoes de transporte disponiveis na literatura
(Aubert and Costalat 2002).

Sabe-se que o neuronio age como um conversor de corrente em freqiiéncia, de forma
que um estimulo pode ser codificado por um espectro definido na freqiiéncia, e as equagoes
de Hodgkin-Huxley descrevem tal comportamento (Hodgkin and Huxley 1952). Assim,
para modelar os mecanismos bioquimicos que levam a vasodilatagao, usamos o espectro de
freqiiéncias dos dados de MUA como vetor de entrada nas equagoes de Hodgkin-Huxley,
e a partir dai estimar variacoes na corrente de influxo de sdédio através da membrana
neuronal’. Usamos as equacoes de Aubert para descrever a dinamica de Na no neuroénio,
assim como todo o metabolismo energético (Aubert et al. 2001, Aubert and Costalat 2002).
Os produtos desta via de sinalizagao metabdlica levam a variagao de vasodilatadores, como
COs, resultando num aumento de CBF local.

Paralelamente ao influxo de Na, o potencial de acao também resulta num influxo de Ca
no neuronio, com o objetivo de facilitar o fluxo de neurotransmissores na regiao sinaptica.
Esta sinalizac@o intracelular desencadeia a sintese de 6xido nitrico (NO), que se propaga
para fora da célula e produz um efeito inibitério sobre a liberacao de Ca nas metaarteriolas
(Shouval et al. 2002).

As variagoes nos vasos sangiiineos fazem o CBF depender diretamente dos efeitos de

!Escolhemos utilizar dados de MUA, ao invés de LFP, porque este tipo de sinal est4 mais diretamente
relacionado com a atividade sindptica, um parametro que melhor reflete as variacées do potencial de

membrana.
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CO4y e NO devido ao potencial de acao. Assumimos uma proporcionalidade tal que
CBF <1+ %ANO + %ACO, (4.18)

Resumindo, o modelo assume uma variagao de CBF a partir das variagoes de NO
e CO,, conseqiiéncia do influxo de Ca e Na para o neuronio, respectivamente, devido
ao potencial de acao. Toda esta dinamica foi obtida através dos trabalhos de Aubert
et al. (2002) e Shouval et al. (2002). Nossa contribui¢ao foi vincular a entrada dos
modelos anteriores com observaveis fisicos, utilizando as equacoes de Hodgkin-Huxley
para descrever o influxo de Na, e o espectro de freqiiéncia de MUA como parametro de
entrada para as duas vias de sinalizacao. Desta forma, é possivel explicar as relagoes entre
ativagao neuronal e resposta hemodinamica do ponto de vista bioquimico.

Para testar nosso modelo e validar as hipdteses descritas acima, utilizamos os mesmos
dados experimentais descritos na Secao 4.2.3, e publicados em Huppert et al.. (2007). Ao
contrario da abordagem via fun¢ao resposta, as nove condigoes de deflexao foram ajustadas
independentemente, a partir do espectro de freqiiéncia de MUA para cada condicao. O
aumento no diametro pré-capilar e no consumo de oxigénio previsto pelo modelo pode
ser visto nas Figuras 4.6(b) e 4.6(d), respectivamente. Para comparacdo, as Figuras
4.6(a) e 4.6(c) mostram os resultados obtidos via fun¢do resposta. Qualitativamente,
nota-se uma concordancia na dinamica temporal do mecanismo de vasodilatagao, embora
a constante de tempo para o retorno ao estado basal é maior no modelo bioquimico.
Quantitativamente, nao é possivel comparar a amplitude dos dois modelos, uma vez que
trata-se de vasos diferentes, embora préximos. Uma forma de calibracao seria necesséria
nesse caso. A variagdo de consumo de Oy se manteve na mesma faixa em ambos o0s
modelos, e comparavel a resultados obtidos anteriormente (Huppert et al. 2007b).

Podemos comparar a dependéncia dos parametros metabdlicos e vasculares em funcao
da amplitude de estimulagao e dos dados eletrofisiolégicos de MUA. A Figura 4.7 mostra
o valor da area normalizada sob a curva estimada, para cada condicao. Nota-se que, para

os dois modelos independentes, a medida que a amplitude de estimulagao aumenta, tanto
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Figura 4.6: Variacao do diametro vascular e do consumo de Oy estimados através dos modelos

estudados. A primeira coluna foi obtida através da abordagem via funcgao resposta, enquanto a

sequnda coluna foi estimada através do modelo bioquimico.

a resposta hemodinamica como a metabdlica parece saturar. Quando visto em funcao
da area sob os picos de MUA, o comportamento parece ser linear, o que implica que a
resposta eletrofisiologica também atinge um ponto de saturacao. Este resultado é claro
para a abordagem via fun¢ao resposta, uma vez que a operacao de convolucao é linear,
mas as equacoes de Hodgkin-Huxley nao compartilham de tal caracteristica.

Estes resultados, obtidos por duas abordagens diferentes e independentes entre si, su-
gerem que a atividade neuronal de fato modula as respostas vascular e metabdlica através

da dilatacao arterial e de CM RO,. Em resumo, mostramos que é possivel prever a
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Figura 4.7: Variag¢ao do diagmetro do vaso sangiiineo e de CM RO em fungdo (a) da amplitude

do estimulo e (b) de MUA.

hemodinamica do potencial evocado diretamente de dados eletrofisiolégicos. Estimamos
a funcao de transferéncia para os sistemas neuro-metabdlico e neuro-vascular usando o mo-
delo de Windkessel multicompartimental. Também modelamos o acoplamento neurovas-
cular a partir de uma perspectiva bioquimica. Em ambos os casos, obtivemos resultados
coerentes entre si e com a literatura. Particularmente, a abordagem via funcao resposta
disponibiliza um método experimental e poderoso de aplicagao multimodal para clarificar
o acoplamento neuro-vascular-metabdlico. Por outro lado, o modelo bioquimico fornece

uma visao das vias de sinalizacao entre a atividade neuronal e a resposta hemodinamica.
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Capitulo 5

Determinacao do consumo de

oxigenio durante ativacao cerebral

A estimativa do consumo metabdlico de oxigénio, com alta resolucao espacial e tempo-
ral, tem sido alvo de investigacao cada vez maior durante os ultimos anos. A validacao de
um método confiavel de para obtencao de imagens metabdlicas como C'M RO, é desejavel,
uma vez que poderia trazer importantes respostas para a dinamica do acoplamento neuro-
vascular-metabdlico durante a ativagao neuronal. Esta expectativa se justifica através
de trabalhos presentes na literatura (e resultados obtidos neste trabalho), onde parece
haver uma relacao nao-linear entre a atividade sinaptica e a resposta hemodinamica, que
também pode variar com o estado basal. A variagao do consumo de oxigénio, no entanto,
tem se mostrado linearmente proporcional a atividade neuronal (Hyder et al. 2002).

Medidas diretas de C'M RO, podem ser obtidas por diferentes formas, como PET e
MRS. Atualmente, a forma mais comum para obter medidas de consumo de oxigénio
em humanos é baseada em experimentos baseados em PET com O (Mintum et al.
1984), embora sua aplicabilidade a estudos funcionais é limitada devido a baixa resolugao
temporal (Zhang et al. 2004). Técnicas de MRS que empregam contraste exdgeno também

tém sido usadas para medir CM RO, (Arai et al. 1991, Martin 2007).
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Alternativamente, varios estudos baseados em fMRI tém obtido uma medida indireta
de consumo de oxigénio através de sequiéncias de perfusao, capazes de adquirir simultane-
amente sinais relacionados com CBF e BOLD (Davis et al. 1998, Kim et al. 1999, Hoge
et al. 2005). Estes métodos de fMRI requerem a calibracdo de um fator entre o sinal
BOLD e as variacoes de oxigenagao e CBF, que tem sido obtido através de experimentos
em condicoes de hipercapnia, e sao baseados na hipdtese de uma relagao isometabdlica
durante hipercapnia e normocapnia, o que nao parece ser verdade (Sicard and Duong
2005, Chiarelli et al. 2007). Além disso, a necessidade da condigao hipercdpnica restringe
esta técnica a aplicacoes clinicas.

Baseados neste fato, nossa proposta foi desenvolver um método alternativo para es-
timar CM RO, com melhor resolucoes temporal e espacial. Assumindo que o tempo de
transito vascular nao varia ao longo do cérebro, propomos a utilizacao de métodos 6pticos
para calibrar o modelo BOLD, ao invés de procedimentos envolvendo hipercapnia. A
utilizacao multimodal destas duas técnicas fornece uma nova ferramenta para o estudo do
acoplamento neuro-vascular-metabdlico, e permite a possibilidade de uma medida alter-
nativa para investigar aspectos de neurociéncias fundamentais, além de distirbios associ-
ados as disfuncoes metabdlicas. Abaixo, apresentamos o modelo proposto e a aplicacao
do mesmo no estudo de estimulacao de nervo mediano em humanos, que resultaram nas
seguintes publicagoes:

e Mesquita R.C. et al. (2008), Imaging ozygen consumption with near-infrared spec-

troscopy and fMRI simultaneously, In: Human Brain Mapping (Melbourne, Aus-

tralia).

e Mesquita R.C. et al. (submitted), Use of simulatenous near-infrared spectroscopy
and functional MRI recordings to image orygen consumption during somatosensory

cortex stimulation, Neuroimage.

e Custo A. et al. (submitted), Anatomical atlas-guided diffuse optical tomography of

brain activation, Opt. Expr.



5.1. OBTENCAO DO CONSUMO DE OXIGENIO A PARTIR DE FMRI 81

5.1 Obtencao do consumo de oxigénio a partir de

fMRI

5.1.1 O sinal de RM e o efeito BOLD

Os primeiros experimentos relacionados com ressonancia magnética funcional (fMRI)
datam do inicio da década de 90 (Ogawa et al. 1990). Desde entao, esta metodologia
vem emergindo e se consolidando como a principal técnica para o mapeamento funcional
cerebral.

A obtengao de imagens cerebrais por ressonancia magnética (MRI) é baseada na
interagao das propriedades do tecido com campos magnéticos (Buxton 2002, Huettel
et al. 2003). Como diferentes tecidos tém diferentes propriedades magnéticas, a interagao
de cada tipo de tecido com um campo magnético estatico produz efeitos de magnetizagao
diferentes. A aplicagdo de um pulso de radiofreqiiéncia (RF) produz efeitos transientes da
magnetizacao nuclear ao longo do cérebro. A utilizacao de trés outros campos magnéticos
auxiliares, conhecidos como gradientes de campo, codifica o sinal e permite a localizacao
das moléculas de agua - comumente usada como marcador -, produzindo uma imagem de
RM com alta resolucao espacial.

Por outro lado, sabe-se que a molécula de hemoglobina é diamagnética quando oxi-
genada, e paramagnética quando desoxigenada. Desta forma, a presenca de HbR altera
a susceptibilidade magnética, criando distorcoes no campo dentro e em volta dos vasos
sangiiineos, produzindo uma pequena diferenca no sinal de RM. Seguindo uma determi-
nada ativacao cerebral, o aumento de CBF leva mais sangue oxigenado na regiao ativada,
diminuindo a quantidade de HbR presente na mesma regiao, de forma que as distorgoes
no campo magnético sao reduzidas, e o sinal de RM aumenta. Esta pequena variagao
de sinal (da ordem de 4%) produzida pela oxigenagao sangiiinea é conhecida como sinal
BOLD, e a aquisicao rapida de imagens subseqiientes do cérebro pode ser usada para

mapear uma ativagao funcional.
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Durante a aquisigao, ap6s a aplicagdo de um pulso de RF, o sinal S(¢) medido pela

RM ¢ proporcional & magnetizagao transversa do tecido (Buxton 2002):
S(t) = Spaze /"2 (5.1)

onde t é o tempo decorrido apds o pulso de RF e S,,.. é a densidade de spins efetiva (o
sinal que seria medido quando ¢ — 0). A aplicacdo de um pulso subseqiiente produz um
stibito aumento no sinal de RM (eco) num certo instante ¢ = T'E conhecido como tempo
ao eco. T3 é o tempo de relaxagao transverso aparente, que depende do campo magnético
aplicado e do tecido. O inverso de Ty, R5 = R3(0)+ R, ¢ a taxa de relaxagdo transversa, e
pode ser escrita como a soma de dois termos: R3(0) é o valor de R} na auséncia de HbR, e
R descreve a relaxacao adicional produzida pela HbR. Assim, se assumirmos que durante
uma ativacao cerebral R seria o tinico parametro a mudar, o sinal BOLD produzido no

instante TE pode ser escrito como:

BoLp =25 _ 50 =S5 _ rear o _pp. AR; (5.2)
So So

onde AR5 = R — Ry e os sub-indices 0 denotam as grandezas durante o estado basal.
Desta forma, a questao principal torna-se descobrir como ARj (ou R) varia com os
parametros fisiolégicos. Baseados em simulacoes numéricas e analises tedricas, Davis e
colaboradores sugeriram uma dependéncia linear com CBV e uma lei de poténcia com a
concentragao local de HbR (e, conseqlientemente, com a fracao de extragdo de oxigénio)

como os principais agentes modificadores de R (Davis et al. 1998):
R =R(t) < V(t)- E(t)" (5.3)

onde (3 é um valor entre 1 e 2 (varios estudos mostram que § = 1,5 é uma boa aproximagao

para ressonancias de 1,5 - 3 T). Desta forma, a equacao 5.2 pode ser reescrita como:
AS LV (E ?
Vo \ Eo

—a— /s

< (5.4)
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onde o valor de M é uma constante que depende do estado basal e da seqiiéncia de
pulsos de fMRI. Utilizando as diferentes relacoes fisiolégicas expressas nos capitulos an-
teriores, podemos expressar o sinal BOLD em func¢ao de outros parametros fisiolégicos.
Usando a rela¢do de Grubb (equagao 1.2), por exemplo, pode-se escrever o sinal BOLD
em funcao de CBF. Ainda, se considerarmos que no estado estacionario CBF e CM RO,
estao relacionados pela concentracao de oxigénio arterial C, e pela fracao de extracao de
oxigénio (CM ROy = E - C, - CBF') (Zheng et al. 2002), pode-se obter uma relagao para
a determinacdao do consumo de oxigénio relativo!:

CMROs(t)  E(t)
CMRO,,  E

f(@) (5.5)

cmrog(t) =

e a equagao 5.4 pode ser escrita em termos de CBF, E e das constantes « e 3, que refletem
as influéncias do volume sangiiineo e da [HbR| para o sinal BOLD, respectivamente.

O fato do sinal BOLD depender de variacoes reciprocas em CBF, CBV e CM RO, além
do estado basal, torna dificil a interpretacao da verdadeira origem deste sinal. Esta é uma
das razoes que torna este tipo de medida primariamente uma ferramenta de mapeamento

da ativacao, porém nao muito util para entender a fisiologia por tras da atividade neuronal.

5.1.2 O processo de calibracao

As equagoes 5.4 e 5.5 fornecem um método para estimar variagdbes no consumo de
oxigénio durante uma atividade funcional. Medindo BOLD e CBF simultanecamente, ¢é
possivel determinar C'M RO, desde que M seja conhecido.

Para medir CBF e BOLD simultaneamente, pode-se usar técnicas de marcacao de
spin arterial (ASL), uma familia de técnicas de perfusao em fMRI que possibilita medir
CBF através da marcagao de spins com pulsos de excitacao aplicados num certo tempo,

conhecido como de inversao (TI). Esta fase de marcagdo tem por objetivo inverter a

'Em geral, assume-se que a concentracao de oxigénio arterial é préxima de 100%, e praticamente nao

se altera.
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magnetizagao total da agua no sangue. Apods um certo periodo, estes spins marcados
entram na regiao cuja imagem deseja-se obter, e a aquisicao do sinal é feita. Dentre as
diferentes formas de marcacao do tecido, uma delas usa uma tnica bobina para marcar e
adquirir o sinal, e os dois processos sao realizados em locais muito préximos, em diferentes
periodos de tempo. Esta forma é conhecida como ASL pulsado, ou pASL. A marcacao do
sangue reduz a magnetizacao total do tecido e, conseqiientemente, a intensidade do sinal
de RM. O sinal adquirido neste instante (conhecido como sinal ou imagem marcada, Sp),

medido a cada TE, é proporcional ao CBF (Lu et al. 2006):
CBF «
S, = So (1 - 'y) e TE/T (5.6)

onde ) representa o coeficiente de particao da dgua? e v é um termo constante proveniente
das equacoes de Bloch, e proporcional ao tempo de inversao TI. Assim, a subtracao de uma
imagem controle, onde nao héa spins marcados, de uma imagem marcada é proporcional
ao CBF:

S .
SASL = SC -5, = %OBF . €_TE/T2 (57)

Como todos os outros parametros sao constantes, a variacao do sinal de ASL é uma
medida direta da variacao de CBF no cérebro.

O outro problema consiste em determinar M. A proposta, inicialmente sugerida por
Davis e colaboradores (Davis et al. 1998) e muito utilizada até hoje, consiste em explorar
um fendmeno bem estabelecido, porém nao muito bem entendido: a utilizacao de um
experimento em hipercapnia. Ao medir CBF e BOLD nestas condigoes durante o estado
basal, ha a ocorréncia de vasodilatacao, mas o consumo de oxigénio nao se altera. Isso faz
com que a equagcao 5.5 seja igual a unidade, e o sinal BOLD dependeré apenas de CBF e M.
Com as duas primeiras determinadas experimentalmente, é possivel encontrar um valor
para a ultima. Esta etapa é conhecida como calibracao do sinal BOLD. Assumindo que

M nao varia sob hipercapnia ou normocapnia, pode-se entao encontrar E numa condicao

2Este valor pode ser calculado através da razio entre os contetidos de 4gua no cérebro e no sangue, e

é da ordem de 0,90 ml/g.
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de normocapnia através da equacao 5.4, e a partir dai determinar C'M RO, para toda a
regiao da imagem.

Embora inteligente, esta solucao assume hipdteses, no minimo, discutiveis. Por exem-
plo, estudos recentes tém demonstrado que a fisiologia do estado basal se altera de
acordo com o nivel de COy, o que faz com que o valor de M também mude (Sicard and
Duong 2005, Chiarelli et al. 2007). A relacao de Grubb, necesséria para esta metodologia,
vale no estado estacionario, o que nao é o caso para curtos periodos de estimulacao. E,
mesmo que uma relacao em forma de poténcia ainda seja plausivel nestes casos, o valor do
expoente de Grubb nao deve ser o mesmo. Além disto, a realizacao de um experimento
de hipercapnia controlado nao é uma atividade simples de ser conduzida, tanto para o

pesquisador quanto para o individuo que esta dentro de um aparelho de RM.

5.2 O uso de NIRS para a calibragao de fMRI

Na secao anterior, vimos que é possivel determinar BOLD e CBF a partir de ASL-
fMRI. O acoplamento de NIRS ao experimento de ressonancia permite determinar, além
das variaveis ja citadas, variagoes da oxigenacao numa certa regiao. Assim, nossa proposta
foi utilizar esta informacgao para calibrar o sinal BOLD e, com isso, estimar o consumo de
oxigénio no cérebro.

A frac@o de extracao de oxigénio pelo tecido pode ser calculada a partir da equacao
4.3 do modelo do balao:

Et) _qt) 7 [dg(t) q(t)dv(t)
Bo o) fu@) | dt o) dt

(5.8)

Assim, na regiao onde hé a presenca de optodos, é possivel determinar ¢(t) e, conseqiiente-

mente, F(t) e CMRO,(t). Esta abordagem foi utilizada por Hoge e colaboradores (Hoge

et al. 2005), mas limita a estimativa do consumo de O, a regiao coberta pelos optodos.
Para criar imagens metabdlicas, propomos uma metodologia que usa a abordagem de

Hoge et al. como etapa de calibracao do sinal BOLD, ao invés do uso de hipercapnia.
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Criando uma estrutura de otimizagao andloga a descrita na Se¢ao 4.2 (e no Apéndice
B), utilizamos a regiao comum ao NIRS e fMRI para estimar o sinal BOLD a partir do
modelo composto pelas equagoes 5.4 e 5.8, e através da comparacao com o sinal BOLD
medido, otimizar o vetor de entrada. Matematicamente, resolvemos o problema:
2
t t
2 (Vies(0) = ¥yla())

Min f(x) = o (5.9)

onde Y é o valor médio do sinal BOLD medido ao longo do canal formado pela i-ésima
fonte e j-ésimo detector optico, e R representa a variancia deste valor. Neste problema,
x = (1t M g a)f € R A solugio fornece o valor de M de forma direta e na mesma
condicao experimental em que a atividade funcional foi realizada. Assumindo que o tempo
de transito permanece o mesmo em todas as regioes do cérebro, utilizamos o valor de M
encontrado para estimar a fragao de extracao de oxigénio e, posteriormente, C'M ROy em

todo o cérebro. A Figura 5.1 ilustra todos os passos da metodologia.

Parametros

!l
d

soJjowele

Et)

—(BOLD) |

(CBF) (BOLDpea

Experimento

Figura 5.1: Desenho esquemdtico do processo de estimag¢do do consumo de oxigénio em todo o

cérebro.

Nossa abordagem fornece uma alternativa mais facil e fisiologicamente mais plausivel
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para a obtencao de imagens metabdlicas cerebrais. Utilizamos NIRS para calibrar fMRI,
e com isso obter imagens de C'M RO,. Usando estatistica univariada, é possivel obter
mapas de ativacao metabdlicos devido a um determinado estimulo. Para isto, utilizamos
hipdteses mais aceitaveis do que as utilizadas durante hipercapnia. Por exemplo, o fato
de determinarmos M nas mesmas condigoes experimentais em que o experimento é feito
leva a uma medida direta e mais préxima do valor real desta constante. A hipdtese do
tempo de transito permanecer o mesmo também nao é verdade, mas constitui-se numa
aproximacao mais proxima da realidade do que a relagao isometabdlica assumida com a

hipercapnia.

5.3 Aplicacao do método no cértex sensorial de hu-

Imanos

5.3.1 Protocolo Experimental

Utilizamos 7 voluntérios saudaveis, destros, todos homens, com idade média de (28+4)
anos, para uma sessao de fMRI e NIRS combinados. Todos os procedimentos foram
aprovados pelo Comité de Etica do Massachusetts General Hospital, local onde as medidas
foram realizadas. Todos os voluntarios deram seu consentimento por escrito. O protocolo
funcional consistiu de estimulacao do nervo mediano no pulso direito, de forma aleatéria,
com 3 Hz de freqiiéncia, no limiar do movimento e por 4 s de duragao, como descrito na
Secao 3.3.

As medidas de NIRS foram adquiridas com um sistema de onda continua (CW4,
TechEn Inc.). Posicionamos o conjunto de optodos de forma a cobrir a regiao somatosen-
sorial primaria (SI) contra-lateral ao estimulo. Utilizamos uma geometria retangular, com
2 linhas de optodos-fontes intercaladas com outras 2 linhas de optodos-detectores. As li-

nhas com as fontes tinham 4 optodos, enquanto as com detectores tinham 5. As fibras
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opticas que comunicavam os optodos ao resto do sistema tinham 10 m de comprimento,
suficiente para atravessar toda a sala de controle e chegar dentro do magneto do tomégrafo
de ressonancia. O processamento dos dados foi feito de modo andlogo ao descrito na Secao
3.3.

Para a aquisi¢ao de fMRI, utilizamos uma seqiiéncia de pulso pASL (pulsed Arterial
Spin Labeling) num equipamento de ressonancia magnética de 3 T (Siemens Allegra MR
Scanner, Siemens Medical Systems, Erlangen, Alemanha) com a geometria de marcacao
PICORE (Wong et al. 1997) com saturacao Q2TIPS (Luh et al. 1999), de forma a controlar
a duragao da marcagao de dgua. Este esquema permite a aquisi¢gao de sinais BOLD através
das imagens controle, sem marcacao. Para formar as imagens, adquirimos 10 fatias de 5
mm de espessura com uma resolucao planar de 3,5 mm. Os tempos de repeticao entre
imagens subseqiientes (TR) e de eco (TE) foram de 2 s e 20 ms, respectivamente (6 =
90°). Ao fim das aquisigoes funcionais, realizamos séries estruturais com uma seqiiéncia

MPRAGE ponderada por T1 (resolugao de 1x1x1 mm?, TR/TE/a = 2,53 s/1,64 ms/7°),
e duas seqiiéncias flash, com dois angulos de flip diferentes (resolucao de 1x1x1 mm?3,
TR/TE/a = 20 ms/1,85 ms/5° e 30°), a fim de segmentar a regiao extra-cerebral.

Apoés o scan, as séries funcionais passaram por um processo de correcao de movimento
(espacial e temporal) e normalizagao com um filtro gaussiano de 5 mm de largura®. Num
segundo momento, as imagens foram carregadas em Matlab e separadas entre marcadas
e controle. Para estimar CBF, usamos a estratégia de subtragao na vizinhaca (Liu and
Wong 2005), que tende a eliminar eventuais contaminagoes do efeito BOLD na dinamica
temporal de CBF, e corrigir a diferencga de tempo entre as imagens marcadas e as controle

(Lu et al. 2006), além de manter o TR da nova série igual ao TR da aquisigao, 2 s.

Especificamente, a diferenca entre a i-ésima imagem controle C; e a imagem marcada L;

3Esta primeira etapa do processamento foi feita utilizando o software AFNI (Cox 1996, Cox and

Hyde 1999).
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¢ dada por
_ Li+ Lin

2

(5.10)

A série composta apenas pelas imagens nao marcadas corresponderam a resposta BOLD.
Para trazer todas as séries a mesma resolucao temporal, tanto CBF quanto BOLD foram
interpolados e re-amostrados a 1 Hz. Para cada um dos dois tipos de dados, as séries de
um mesmo individuo foram concatenadas e a resposta hemodinamica foi calculada por um
processo de deconvolucao utilizando um modelo linear geral, sem assumir nenhum tipo de
resposta canonica. Para cada voluntério, foi gerado um mapa estatistico e as regices de
interesse foram identificadas através de um teste de hipdteses (teste F). Estes ultimos trés
passos foram realizados através do software de andlise de dados AFNI (Cox 1996, Cox
and Hyde 1999).

Para correlacionar os resultados obtidos através das duas técnicas diferentes, colo-
camos capsulas com vitamina E sobre os optodos, de forma que os mesmos possam ser
reconhecidos nas imagens de RM (Figura 5.2(a)). Do ponto de vista temporal, um cartao
auxiliar de aquisi¢ao de dados (NI 6023E, National Instruments, Austin, TX, EUA) foi
conectado e sincronizado com o CW4. Desta forma, foi possivel coletar todos os picos

de RF gerados a cada TR da ressonancia e o inicio de cada estimulo simultaneamente

(Figura 5.2(b)).

5.3.2 Resultados e discussao
Localizagao da ativacgao

Um dos avancgos ao realizar multimodalidade entre as técnicas é a possibilidade de fazer
analises individuais que nao poderiam ser feitas com as mesmas técnicas separadamente.
No presente caso, o uso de NIRS e fMRI combinados simultaneamente permite a criagao
de imagens de consumo de oxigénio para cada individuo com alto grau de correlagao

espacial e temporal.
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Figura 5.2: Sincronizagao (a) espacial e (b) temporal entre as diferentes técnicas e o protocolo

de estimulacao.

A Figura 5.3 mostra os resultados obtidos para um dos individuos analisados. Todo
o resto do grupo apresentou resultados similares. Pelo NIRS, um resumo da variagao da
oxigenacao para todos os canais medidos pode ser visto no lado esquerdo da Figura. Ao
lado direito, apresentamos os mapas de ativacao para BOLD e CBF.

Comparando as duas técnicas, é possivel notar a concordancia espacial da regiao tida
como ativada. Os mapas obtidos através de RM, usando estatistica F (p < 0,01), mostram
ativagao no cortex somatosensorial priméario (SI) contralateral ao estimulo, como esperado
em experimentos de estimulagdo de nervo mediano (Ferretti et al. 2007). O sinal ASL
¢ mais ruidoso que o sinal BOLD, uma vez que este é proporcional a diferenca de duas
aquisicoes consecutivas, diminuindo a relacao sinal-ruido. No entanto, ainda é possivel
perceber o foco de ativacao nestes sinais, no mesmo limiar de nivel de significancia uti-
lizado para o sinal BOLD™.

A ativacao média, medida entre todos os voluntarios, é dada na Figura 5.4. E possivel

notar que o foco de ativacao torna-se mais claro no mapa de ASL, enquanto os ruidos sao

4Para um nivel de significAncia menor, o foco de ativacio é ainda mais claro (ndo mostrado na figura).



5.3. APLICACAO DO METODO NO CORTEX SENSORIAL DE HUMANOS 91

BOLD

Canais NIRS
o ,0. .0 0760
e -q._-l g | L N Pl |.’-- A
X X A ) X
wiy M 2 Lo, ot e
0 0 ~ ), 0 o

Figura 5.3: Resultados de ativagao obtidos via NIRS (esquerda) e fMRI (direita) para um unico
individuo, corregistrada numa imagem estrutural de alta resolugcao; L e R indicam esquerda e

direita, respectivamente.

eliminados. A dinamica temporal de todas as varidveis medidas na regiao de interesse,
representada pelo circulo vermelho nos mapas de ativagao, também pode ser vista na
mesma figura.

A dinamica temporal entre os observaveis de cada uma destas técnicas também mostra
bastante concordancia. A comparacao da série temporal entre o sinal BOLD e as outras
grandezas mostrou uma maior correlacao com HbR, em concordancia com resultados
previamente publicados na literatura (Huppert et al. 2006b, Huppert et al. 2006¢). Esta
correlacao é mais uma evidéncia direta que este tipo de sinal de fMRI é conseqiiéncia
da variagao de HbR no cérebro, embora todos os seus mecanismos de geracao ainda nao

sejam bem entendidos.
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Figura 5.4: Lado esquerdo: curvas de resposta hemodinamica média na regiao de interesse.

Linha vermelha indica o periodo de estimulacao. Lado direito: mapas de ativacao médio obtidos

via ASL-fMRI.

Determinacao da imagem metabdlica

Utilizando a metodologia descrita na Segao 5.2, foi possivel estimar o vetor de estado
que melhor descreve os dados experimentais para cada individuo. Os valores médios,
obtidos entre todos os individuos, de cada um dos parametros sao apresentados na tabela
5.5(a). O intervalo de confianga (p < 0.05) de cada um dos pardmetros que compoem
o vetor de entrada foi testado através de simulaggo MCMC (Apéndice B), de forma
andloga a apresentada na Segao 4.2.3. Os resultados podem ser vistos na Figura 5.5(b),
e indicam que a estimativa média obtida através do processo de otimizagao se encontra
aproximadamente na mediana do intervalo de confianca determinado por MCMC.

A partir da calibragdo de M para cada individuo, determinamos C M ROy em todo o

cérebro. A imagem da maxima variagao do consumo de oxigénio durante a atividade fun-



5.3. APLICACAO DO METODO NO CORTEX SENSORIAL DE HUMANOS 93
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Figura 5.5: a) Valores médios obtidos para cada parametro estimado. b) Estimativas obtidas

através da simulagao de MCMC para o vetor de estados do processo de otimizagao.

cional de um individuo pode ser vista na Figura 5.6(a). Nota-se um aumento de C'M RO,

na regiao préxima ao aumento hemodinamico mostrado por BOLD e ASL, também lo-

calizado em SI. Para determinar a dinamica do metabolismo de oxigénio, calculamos a

média de C'M RO; na regiao de interesse, que pode ser vista na Figura 5.6(b). Quando

comparada com a variacao dos observaveis medidos na mesma regiao, nota-se uma con-

cordancia temporal previamente descrita na literatura (Hoge et al. 2005), e uma boa

correlacao temporal com CBF.

Variagao %

Tempo (s)

Figura 5.6: (a) Mapas de consumo de ozigénio devido & estimula¢do do nervo mediano. (b)

Dinamica temporal dos observdveis medidos e de CM RO2 na regido de interesse.
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Segmentacao e reconstrucao da imagem

A partir das imagens estruturais MPRAGE segmentamos as dreas cerebrais, enquanto
a regiao extra-cerebral foi segmentada utilizando as duas seqiiéncias estruturais multi-echo
coletadas na RM. Ambas as segmentacoes foram realizadas com o software FreeSurfer
(https://surfer.nmr.mgh.harvard.edu/fswiki).

Em seguida, localizamos todos os optodos nas imagens anatomicas segmentadas e
fizemos a projecao de cada um sobre o escalpo para determinar as reais coordenadas dos
mesmos no espago da imagem. Estes pontos serviram como vetor de entrada para simular a
migracao de fétons através do cérebro, usando simulacao de Monte Carlo em Matlab®. Ba-
sicamente, a simulagao modelava a trajetéria de um conjunto de f6tons (fluéncia) através
dos diferentes tecidos, utilizando o espago da imagem como espaco padrao da simulagao.
A cada iteracao, dois eventos eram considerados: absorcao e espalhamento. A probabili-
dade de ocorréncia de cada um foi proporcional ao coeficiente de absor¢ao e espalhamento,
e variou de acordo com o tecido no qual se encontravam os fétons (tabela 5.1). Para cada

par fonte/detector, langamos 3 - 10® fétons.

Tabela 5.1:  Coeficientes dpticos das diferentes estruturas cerebrais utilizados na simulacao de

Monte Carlo.

Estrutura | u, (mm=1) | ps (mm™1)
escalpo 0,0159 0,8
cranio 0,0101 1,0
liquor 0,0004 0,01
cérebro 0,0178 1,25

A partir destas simulagoes, fizemos a reconstrucao das imagens Opticas utilizando os
dados coletados via NIRS. Utilizando o registro de um atlas éptico criado a partir do

modelo padrao do MNI (Custo 2008, Custo et al. submitted), verificamos as localizagoes

5Parte do cédigo utilizou bibliotecas de C feitas anteriormente ao presente projeto.



5.3. APLICACAO DO METODO NO CORTEX SENSORIAL DE HUMANOS 95

correspondentes a area ativada. Os mapas funcionais mostraram ativagao na regiao de-
limitada por SI e SII em 6 dos 7 individuos (Figura 5.7), corroborando a concordancia

espacial ja mostrada através dos mapas obtidos pelas curvas de oxigenagao (Figura 5.3).

local da
ativacao

Figura 5.7: Reconstrugio do sinal dptico medido sobre a segmentagdo do cérebro de um in-
dividuo; a drea ativada encontra-se circulada. A barra de cores indica as diferentes estruturais

cerebrais, de acordo com o mapa de Brodmann.

Todos os resultados acima mostram a utilidade de experimentos multimodais. Em
particular, a combinacao de fMRI e NIRS pode vir a contribuir para a obtencao de
dados com alta resolucdo temporal (proveniente de NIRS) e espacial (proveniente de
fMRI). Além disso, mostramos que essa juncao também pode ser utilizada para um melhor
entendimento do acoplamento neuro-vascular-metabdlico durante o potencial evocado.
Em particular, a metodologia de calibracao de fMRI via NIRS, proposta neste trabalho,
permite criar mapas metabdlicos a partir do consumo de oxigénio com hipdteses mais
fidedignas a fisiologia funcional, e sem a necessidade de hipercapnia. Tal procedimento
representa um avango em neuroimagem dos pontos de vista metodoldgico, biofisico (uma
outra ferramenta para o entendimento do acoplamento durante a ativacdo cerebral) e
clinico (utilizagdo de mapas metabdlicos de forma pratica e répida para o estudo de
doengas cerebrais, por exemplo). No entanto, questoes acerca da validade dos resultados

obtidos ainda ficam em aberto, e uma futura comparacao entre o método proposto neste
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trabalho e aquele sugerido por Davis et al. (1998) pode trazer um melhor entendimento
do significado da constante M no modelo do sinal BOLD, bem como validar nosso modelo

numa situacao de hipercapnia.



Capitulo 6

Utilizacao de NIRS para o estudo de

flutuacoes fisiolégicas

Devido a alta sensibilidade de deteccao de variacoes da absorcao, a NIRS apresenta-
se como uma técnica muito sensivel as variacoes fisioldgicas, como pulsacao cardiaca,
sinais respiratérios e variacoes da pressao sangiiinea, presentes no escalpo e nos tecidos
subseqiientes. No Capitulo 3 vimos que o sinal éptico pode ser decomposto num conjunto
de fatores que o influenciam, como aqueles relacionados com a autoregulacao fisiologica,
cuja contribuicao ao sinal no cérebro pode ser considerada através de uma convolugao
com a funcao de transferéncia representando o sistema neuronal.

A principio, esta caracteristica intrinseca de sensibilidade a fisiologia pode ser encarada
como um problema geral associado as técnicas épticas, constituindo-se como mais uma
fonte de ruido do sinal. No entanto, mais do que simplesmente uma fonte de ruido,
a fisiologia pode ser de interesse em estudos cerebrais. Alguns estudos tém utilizado
abordagens baseadas em espaco de estados para modelar flutuagoes fisioldgicas incluidas
no sinal éptico (Diamond et al. 2006), e com isso inferir e testar hipéteses acerca da

neurofisiologia do potencial evocado, além de melhorar a estimativa da resposta funcional.
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Neste capitulo, procuramos analisar a influéncia de variacoes fisiolégicas, mais especi-
ficamente a pressao sangiiinea (PS), na composigao do sinal éptico. Além disso, buscamos
correlacionar e estudar a conectividade espacial do cérebro durante o estado basal, uti-
lizando uma perspectiva Optica, e sua relacao com os aspectos fisiologicos presentes no
sinal éptico. Os resultados obtidos também compdem o seguinte manuscrito a ser enviado

para publicagao:

e Mesquita R.C. et al. (in prep), Evidence of a spatial-temporal vascular connectivity

in humans during resting state with NIRS

6.1 Influéncia da fisiologia cerebral para o sinal 6ptico

Estudos recentes mostram a influéncia de determinados marcadores fisiolégicos em
métodos épticos. Franceschini et al. (2006) mostraram a influéncia da pressao sangiiinea
e da respiracao, por exemplo, através da correlacao entre medidas fisiologicas indepen-
dentes e o sinal optico durante o estado basal e ativacao funcional. Modelos para acoplar
estas variaveis a neurofisiologia subjacente no cérebro tém sido desenvolvidos e testados
empiricamente (Diamond et al. 2006).

Baseado no modelo de convolucao linear para a composicao do sinal 6ptico, analisamos
a dependéncia deste com a pressao sangiiinea. Para tal, adquirimos medidas épticas e de
oscilagao da pressao de forma simultanea durante o estado basal. Para realizar as medidas
épticas, utilizamos o sistema CW6 (Segao 2.5.3), com 16 fontes e 30 detectores dispostos
na geometria hexagonal. Para cada individuo, a geometria foi posicionada em diferentes
regioes do cérebro, obtendo sinais dos lobos frontal, temporal e parietal, e sempre cobrindo
os lados simétricos (ipsi e contralateral). As medidas de oscilagdo de pressao sangiiinea
foram obtidas a partir de um transdutor de pressao construido no laboratério, cuja saida
constitui-se num tubo com dgua que se encaixa sobre o dedo indicador (Siegel 2004). As

aquisicoes duraram aproximadamente 20 minutos, divididas em 3 blocos de 5 minutos.
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Ao todo, foram utilizados 11 individuos, todos saudéveis e com idades entre 18 e 35
anos. Todo o procedimento foi previamente aprovado pelo Comité de Etica do MGH
(Charlestown, MA, EUA).

Em cada individuo, os sinais 6pticos de todos os pares fonte-detector foram filtrados
com um filtro passa-banda entre 0,02 e 0,7 Hz. Uma vez que as medidas foram coletadas
no estado basal, assumimos que a tinica contribuicao significativa para o sinal 6ptico seria

proveniente das oscilagoes de pressao sangiiinea, de forma que
Sinal Optico ~ fps ® Ups + ... , (6.1)

e estimamos a funcao de transferéncia entre estes dois estados em cada par fonte-detector.
A Figura 6.1(a) mostra a média desta funcao de transferéncia para um unico individuo.
Pode-se notar a presenca de oscilagoes fortes e rapidas, que podem ser relacionadas com
o batimento cardiaco, seguidas de oscilacoes mais lentas e menos intensas, representando
variagoes produzidas pelas ondas de Mayer (Huppert 2007a). Nota-se, portanto, que o
sinal optico pode ser utilizado para caracterizar o sistema que relaciona oscilagoes de
pressao sangiiinea com variagoes neurofisiolégicas, abrindo um novo campo de estudo
nesta éarea.

Num segundo momento, fizemos o caminho oposto: usando a fungao de transferéncia
obtida em cada par, tentamos reconstruir o sinal éptico a partir da convolugao direta
da medida fisiol6gica com a respectiva funcao resposta. Como exemplo, a Figura 6.1(b)
mostra a comparacao entre o sinal 6ptico medido (preto) e o resultado da convolugao
“funcao resposta ® medida PS” para um par fonte-detector localizado no lobo parietal
de um individuo. Em geral, notamos que a convolucao pode reproduzir as oscilagoes
mais lentas do sinal éptico, porém é incapaz de acompanha-lo nas freqiiéncias mais altas.
Medimos a correlacao temporal R entre as duas curvas para cada par em cada individuo:

R(i,j) = _ 95

onde o;; corresponde a matriz de covariancia entre os valores dos dois vetores. Os valores

(6.2)

de R obtidos nos diferentes canais Opticos ficaram entre 0,5 e 0,65, enquanto o valor
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Figura 6.1: a) Funcdo resposta estimada através da deconvolugao direta dos sinais medidos. b)
Resultados para uma sessao de 5,5 minutos de um voluntdrio. Os pontos e a curva representam

o sinal optico medido e a reconstrucdao do sinal a partir da funcao resposta estimada e dos dados

de PS.

médio foi de (0,54 + 0,23). Estes baixos valores de correlagao mostram que, embora o
sinal 6ptico medido sobre o escalpo seja sensivel a variacao de pressao sangiiinea, e esta
contribua de forma significativa para o sinal medido, este Unico regressor nao é capaz
de reproduzi-lo. Em outras palavras, o sinal intrinsicamente éptico é reflexo de mais
fatores do que somente as oscilagoes de pressao, e que também sao capazes de alterar os

coeficientes épticos no cérebro.

6.2 Conectividade no estado basal

A partir da medida de correlacao entre os diferentes pares do sinal éptico, pode-se
construir um mapa de correlagao para analisar a conexao entre os sinais medidos nas
diferentes partes do cérebro. Este mapa evidencia a relacao espaco-temporal no cérebro,
uma vez que a correlacao é tomada entre os diferentes canais ao longo dos vinte minutos

Nno repouso.
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Para testar nossa hipétese, utilizamos dados previamente publicados onde os sinais
6pticos foram registrados ao longo de todo o escalpo durante o estado basal, conjunta-
mente com dados de pressao sangiiinea independentes (Franceschini et al. 2006). Para tal,
os autores utilizaram um sistema optico continuo CW5, com 32 fontes e 32 detectores,
numa geometria capaz de cobrir todo o cérebro (Figura 6.2). As medidas de pressao foram

obtidas a partir do mesmo equipamento descrito na se¢ao anterior.

® O 0

L MON - O
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Figura 6.2: Geometria usada para cobrir todo o escalpo (retirado de Franceschini et al. 2006).

Para cada um dos 11 individuos, normalizamos as intensidades do sinal 6ptico em
cada instante de tempo dividindo o valor da intensidade em cada canal pelo valor de
intensidade maxima encontrada naquele instante de tempo. Este procedimento tem por
finalidade minimizar efeitos de tendéncia globais, que podem atrapalhar a isolar os efeitos
de conectividade que buscamos (Greicius et al. 2003). Em seguida, escolhemos um dos
pares fonte-detector como semente, e calculamos a correlacao desta semente com todos os
outros canais. O valor de R foi entao projetado para formar uma imagem de correlagao.
Repetimos o processo para cada par como semente, em cada individuo. A Figura 6.3
mostra imagens de correlagao para 4 sementes num individuo, escolhidas em diferentes
regioes da geometria. Em todas elas, é possivel notar que os canais que apresentaram uma

maior correlagao espaco-temporal com cada semente sao justamente aqueles posicionados
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de forma simétrica no cérebro.
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Figura 6.3: Imagens de correlagio entre a semente (representada pela linha preta) e os outros
canais (linhas brancas), para um tnico indwiduo no estado basal. Na figura, a correlagao foi

feita em 4 regides diferentes, todas utilizando o sinal de AOD.

A principio, o resultado acima sugere uma forte conectividade vascular no estado
basal. Mas, como foi discutido na secao anterior, parte desta correlacao pode ser devida
as relagoes fisiologicas, que sao produzidas em diferentes sistemas do corpo humano e
chegam ao cérebro de forma generalizada e relativamente homogénea, como a pressao
sangiiinea. Na busca para melhor entender o real significado do mapa acima, quantifi-
camos a influéncia da pressao sangiiinea no mapa de correlagao calculando a correlagao
das sementes escolhidas com os outros canais no produto da convolucao das oscilagoes
de pressao com as respectivas funcoes de transferéncias obtidas através do processo de
deconvolugao mencionado na segao anterior. O mapa de correlagao criado a partir da
reconstrucao do sinal de PS pode ser visto na Figura 6.4(a), e mostra que os diferentes
canais possuem maior correlacao entre si, como era esperado para a contribuicao de um
sinal fisiologico.

A subtragao desta reconstrucao através da PS do sinal éptico remove a contribuigao da

principal flutuacgao fisioldgica no sinal. A correlagao entre os residuos seria, portanto, um
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parametro mais indicado para analisar conectividades vasculares. Este mapa é mostrado
na Figura 6.4(b) para as mesmas 4 sementes analisadas anteriormente, e revela uma alta
correlagao espaco-temporal entre uma semente e sua regiao simetricamente oposta. Esta
correlagao tem origens vasculares, pois nao pode ser atribuida as flutuagoes fisioldgicas

somente, mostrando uma conexao da rede vascular simétrica mesmo no estado basal.
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Figura 6.4: Mapas de correlagao num individuo para 4 sementes diferentes feitas a partir a)
da convolugao entre o sinal medido de PS e a func¢do resposta de cada canal e b) da subtragao

entre o sinal dptico e a reconstrucdo do sinal a partir da PS.

Parece ser surpreendente a existéncia desta sincronizacao do sinal éptico entre os
hemisférios. A origem deste efeito pode refletir flutuacoes na hemodinamica cerebral, como
a oxigenacao ou CBF, ocorridas mesmo durante o repouso. Neste caso, esta correlagao

poderia ser explicada através de oscilacos vasomotoras. Apesar de alguns trabalhos ja
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terem observado este efeito com fMRI (Greicius et al. 2003, Buckner and Vincent 2007),
este trabalho mostra pela primeira vez tais correlagoes espontaneas com métodos opticos.
Este tipo de ferramenta também pode ser relevante para entender condicoes clinicas que

provavelmente afetam a anatomia cerebral, como AVC, doenca de Alzheimer e autismo.



Capitulo 7

Conclusoes e Perspectivas

Este trabalho teve como principal objetivo estudar o acoplamento neuro-vascular-
metabodlico subjacente a dinamica cerebral, e propor metodologias para sua melhor com-
preensao. Optamos pela utilizacao dos métodos épticos ja presentes em neurociéncias
como ferramenta central para o desenvolvimento deste estudo. Em certos momentos, a
abordagem de outras técnicas fez-se necessaria, de forma que medidas fisiologicas, eletrofi-
siologicas e de ressonancia magnética funcional também estiveram presentes ao longo do
trabalho.

Num primeiro passo, ajudamos a desenvolver e caracterizar um equipamento de NIRS-
DOT junto a TechEn, Inc. (Milford, MA, EUA). O CW6 opera em modo continuo, com
até 32 lasers e 32 detectores simultaneos e demultiplexacao instantanea, o que permite
a visualizagao dos dados obtidos em tempo real. Além disso, o CW6 registra uma faixa
dinamica de operagao maior do que 80 dB em todos os pares fonte-detector, o que nos
permite adquirir sinais 6pticos confidveis com detectores localizados a diferentes distancias
de uma dada fonte, sem saturar os canais mais préximos ou ter os mais distantes no nivel
de ruido. Esta caracteristica é importante para certas geometrias, como a hexagonal,
que pode adquirir sinais com maior relacao sinal-ruido e cobrir uma maior regiao do

escalpo, facilitando a reconstrugao tomografica (Joseph et al. 2006). Uma versao deste
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equipamento, com 10 fontes e 20 detectores, foi recentemente adquirida pelo grupo de
Neurofisica do Instituto de Fisica da Universidade Estadual de Campinas, e é o primeiro
equipamento de NIRS-DOT disponivel no Brasil.

O equipamento recém-desenvolvido nos permitiu estudar o acoplamento neuro-vascular
através de experimentos em humanos. Com ele, pudemos testar a relacao entre a resposta
hemodindmica (medida através da oxigenacao) e a duracao do estimulo aplicado. Repro-
duzimos resultados bem conhecidos na literatura, referentes a tarefas motoras, com dois
paradigmas diferentes: um paradigma em bloco, com 20 s de duracao; e outro event-
related, com 2 s de duracao. Este experimento nos possibilitou perceber as diferencas
que a duracao do estimulo produz na HRF, ao mesmo tempo que validou o uso do
CW6 em humanos. Nossos resultados mostram que nao s6 a amplitude da resposta
hemodinamica ¢ maior, mas também a regiao ativada aumenta quando a duragao do
estimulo aumenta. Estes resultados estao de acordo com medidas previamente publicadas
(Hoge et al. 2005, Huppert et al. 2006b) para as duas situagoes analisadas com NIRS.

Com o CW6 também analisamos a origem do sinal éptico. A partir de medidas opticas
e de pressao sangiliinea durante o repouso, mostramos a influéncia deste parametro fi-
sioldgico na composi¢gao do sinal éptico. A fungao resposta determinada no Capitulo
6 reflete o comportamento esperado de um sistema que conecta oscilacoes de pressao a
variagoes neurofisiolégicas. A partir da correlacao temporal em diferentes canais, espalha-
dos ao longo de todo o escalpo, mostramos que é possivel construir um mapa de correlagao
optico. Esta abordagem, original e pioneira com métodos épticos, sugere fortes correlagoes
espontaneas entre os lados simétricos do cérebro, e que nao podem ser atribuidos somente
as flutuacgoes fisioldgicas. Parece haver, sim, flutuacoes hemodinamicas em fase entre as
regioes simetricamente opostas nos dois hemisférios durante o estado basal. Este resultado
motiva a aplicacao da mesma andlise durante a ativacao funcional, uma vez que as cor-
relagoes vasculares obtidas estariam refletindo efeitos de conectividade entre as diferentes

regioes cerebrais. De forma paralela, os mapas de correlagao propostos neste trabalho
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poderiam ser aplicados a situagdes clinicas anormais (como AVC e epilepsia), na tenta-
tiva de evidenciar e quantificar as diferencas vasculares causadas por estas patologias.
Resultados preliminares em pacientes com AVC revelam uma diminuigao significativa da
correlacao temporal entre os lados simétricos do cérebro.

Na busca por desenvolver uma alternativa mais eficiente para gerar mapas metabdlicos
a partir de ressonancia magnética, realizamos experimentos multimodais envolvendo NIRS
e fMRI. Extendendo a idéia de Davis et al.. (1998), desenvolvemos um método de cali-
bracao do sinal BOLD para obter imagens que reflitam o consumo metabdlico de oxigénio.
Nossa proposta baseou-se na hipdtese de que o tempo de transito nao varia ao longo do
cérebro. A constante M foi entdao determinada a partir da regiao comum as duas técnicas
através de um modelo de otimizacao. A abordagem foi testada com um experimento de
estimulagao do nervo mediano, e os resultados obtidos para os parametros estimados no
modelo estao dentro dos valores encontrados na literatura, enquanto o mapa metabdlico
criado mostra um aumento no consumo de O; na regiao SI, como esperado em experimen-
tos deste tipo. Experimentos futuros, comparando as grandezas estimadas com aquelas
encontradas pelo método padrao em regime de hipercapnia, ou até mesmo com experi-
mentos PET, podem validar a metodologia proposta neste trabalho. Um outro estudo
interessante seria utilizar o método de calibracao em regime hipercdapnico, a fim de de-
terminar a variacao da constante M nesta condicao, e verificar que de fato a relacao
isometabdlica nao se verifica em diferentes niveis de hipercapnia.

Por fim, desenvolvemos ao longo deste trabalho ferramentas computacionais para mo-
delar a resposta hemodinamica a partir de dados eletrofisiologicos medidos diretamente
em animais. Numa primeira abordagem, desenvolvemos um método para a utilizagao de
dados eletrofisiolégicos como vinculo no modelo apresentado por Huppert et al. (2007b).
Mais do que extender o modelo de Windkessel multicompartimental, demos uma base
neuronal a este, que pode ser utilizada para o estudo dos acoplamentos neuro-vascular

e neuro-metabdlico durante a ativagao. Ao contrario de metodologias publicadas an-
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teriormente, usamos dados eletrofisiolégicos, e nao parametros arbitrarios, como vetor
de entrada do sistema. Utilizando dados previamente publicados, modelamos respostas
hemodinamicas parametrizadas pela amplitude da deflexao de um fio de bigode de ratos
Sprague-Dawley. Os resultados mostram um excelente ajuste dos dados, medidos através
da correlacao entre as curvas medidas e previstas pelo modelo, com apenas 30% dos graus
de liberdade que seriam necessarios nos modelos disponiveis na literatura. O vetor de es-
tado estimado nos permite aprender a respeito dos comportamentos neuronal, metabdlico
e vascular durante o potencial evocado, além das suas inter-relagoes. A importancia deste
desenvolvimento refletiu-se no retorno a este trabalho, considerado “Featured Article” pela
revista de publicacao, além de entrevistas para revistas de divulgacao cientifica inglesas
e grants para apresentagao dos resultados em importantes conferéncias internacionais da
area. O préximo passo é poder modelar estimulos paramétricos na freqiiéncia e duragao,
onde a forma da curva hemodinamica muda consideravelmente. Resultados preliminares,
também obtidos em ratos, mostram que o modelo apresentado também é capaz de des-
crever estas respostas, além de permitir entender a funcao de transferéncia de cada um
destes sistemas. A utilizacao de medidas eletrofisioldgicas alternativas, como os picos P1,
N1, P2 em ratos, e dados de EEG ou MEG em humanos, é uma verificacao necessaria a
ser feita no futuro, assim como estudos comparativos com o método descrito no Capitulo
5 em relacao a obtencao de C'M RO,.

Procurando entender os mecanismos fisicos, biolégicos e quimicos relacionados com o
acoplamento neuro-vascular-metabdlico, extendemos a idéia desenvolvida via funcao res-
posta para o modelo de Aubert and Costalat (2002), que descreve as relagoes bioquimicas
responsaveis pela dilatacao arterial e CBF a partir de um potencial de acao. Os resulta-
dos, obtidos em conjunto com o laboratério de biofotonica da Universidade de Bogazigi,
mostraram uma concordancia entre esta abordagem e a nossa primeira tentativa. A
abordagem via um modelo bioquimico também é muito importante, e constitui-se numa

ferramenta capaz de fornecer detalhes a respeito das vias de sinalizacao entre a atividade
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neuronal e a resposta hemodinamica.

Através de todos os experimentos e metodologias citadas acima, acreditamos que tenha
sido possivel contribuir para um melhor entendimento do acoplamento neuro-vascular-
metabdlico, além de disponibilizar ferramentas teis para aplicacoes clinicas, como o uso
de mapas de correlacao para o estudo das relagoes vasculares e a obtencao de mapas

metabodlicos de consumo de oxigénio.
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Apendice A

Propagacao da luz em meios

difusivos

Uma possivel abordagem que leva em conta a propagagao de fétons em um meio denso
é a teoria do transporte linear, na qual a luz é tratada como composta por fétons se propa-
gando através de um meio caracterizado pelo seu coeficiente de absorcao e espalhamento,
e possivelmente contendo regioes discretas de inomogeneidade. Nesse modelo, apenas as
interagoes entre as particulas de luz e o meio sao levadas em conta. Além disso, os efeitos
de polarizacao sao desprezados. Apresentamos neste apéndice uma derivacao detalhada
da equagao de transporte radiativa, uma vez que consideramos importante o entendi-
mento do mesmo para o estudo de DOI. Apesar da literatura carecer desta derivagao é
possivel encontrar discussoes sucintas a respeito dos principios do modelo apresentado
(Boas et al. 2001). Dois excelentes artigos de revisao focando todo o aspecto de re-
construgao de tomografia 6ptica comentam o uso dos principais temas discutidos aqui
(Arridge 1999, Gibson et al. 2005). Situagdes anédlogas encontradas em fisica, como o pro-
blema de transporte de neutrons na atmosfera, também podem auxiliar a compreensao

da propagagao de fétons em meios turvos (Zamboni 2007).
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A.1 A equacao de transporte radiativa

Para um meio sem cargas livres, a energia por unidade de tempo, por unidade de
area, S=1 / ,uo(E X é), transportada pelo campo eletromagnético é dada pelo teorema
de Poynting:

d 3 o

Se definirmos a radiancia L = L(7, t, Q, V) na posi¢ao 7 e no tempo t, na diregao Q) com
freqiiéncia v, como a quantidade de energia transportada pela radiacao de freqiiéncias no
intervalo (v, v 4+ dv) ao longo de uma superficie da, num tempo dt, dentro de um angulo

sélido d em torno de € (Figura A.1), entao podemos escrever
dE = L(7,t,Q,v) da cosa dt (A.2)
de forma que a energia transportada na faixa (v, v + dv) e (2,2 4 d2) é dada por
SEdvdQ = L(7,t,Q,v) da cosa dt dv dS) (A.3)

Vemos que se €) é paralelo a dd, entao cosa = 1.

W ‘\,—\—d\)\

Figura A.1: Representagdo pictdrica do transporte de radiagdo.

Estabelecidas estas relagoes, precisamos considerar a interacao da radiacao com o

tecido. Para comecar, sabemos que quando a radiacgao passa através de um material,
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parte da energia luminosa é absorvida ou dissipada. Podemos descrever essa perda em
termos do coeficiente de extingao (7, t,$2,v) do material, definido de forma que um
elemento de material de comprimento d¢ e secao de choque dd remove uma quantidade

de energia

~

dE = py(7,t,Q,v) L(7,t,Q,v) dl da dQ dv dt (A.4)

da radiagao.

Ja num processo de espalhamento, a direcao do movimento de um féton que interage
com o material é alterada (€ # ). Nesse caso é conveniente definir um coeficiente de
absor¢ao verdadeiro i, e um coeficiente de espalhamento pu,, de forma que o coeficiente

de extingao pode ser reescrito como

~ ~ N

(7, Qv) = pa (7,6, Qv) + ps (7, ¢, Q, v) (A.5)

No entanto, o proprio material pode emitir radiagao. Nesse caso, a energia liberada
por um meio de comprimento df e se¢ao de choque da, num angulo solido df2 em torno

de Q, no intervalo de freqiiéncia dv num tempo dt é dada por
dE = n(7,t,Q,v) dl da dQ dv dt (A.6)

onde 7 é o coeficiente de emissao do material, e que pode ser separado numa parte térmica

n' e outra parte devido ao espalhamento n*:

~ ~

n(7t,Q,v) = 0t (7 t, Q,v) + n°(F,1,Q,v) (A7)

Assim, considerando um centro espalhador com coeficiente de espalhamento u4 e fator

de fase! f, a energia removida do feixe pode ser escrita como

OF = (7, t)/ dy’j{dQ'f(F,t, VL QN L(F t,n V) de da dt (A.8)
0

IEssa grandeza é bastante utilizada em processos de espalhamento, e representa a probabilidade de

um féton na diregao  ser espalhado na dire¢ao '



A.l. A EQUACAO DE TRANSPORTE RADIATIVA 114

~

Partindo da hipétese que re-emissao desta energia é completa, isto é, um féton (¥, 1) é

absorvido e imediatamente um féton (2, v) é emitido, entéo
n=mn"= usrt) /OO dl/j{dQ’f(F,t, VN L(F t,n V) (A.9)
0
No caso de um espalhamento coerente (v’ = v), temos que
n = ps(7,t) fdQ’f(Q, Q) L(7,t,n',v) (A.10)

Supondo agora um elemento de material de comprimento d¢ e secao de choque da
(Figura A.2), a diferenca de energia entre a radiacdo que atinge esse material e aquela

que sai deste pode ser expressa por

5Esai - 5Eentra - _5Eabs + 5Eemit

A A

L(F+ A7, t 4+ At,Q,v) — L(7, t,Q,v) = [ — p L(F, t,Q, v)|dl (A.11)

L(r+Ar,t+At)

Figura A.2: Representacao pictdrica do feize de radiagdo passando através de um material.

Como At = %, tomando o limite em que At e Af vao a zero, teremos

L(F+ A7t + At Q,v) — L(7,t,Q,v) = 1%—’;655 + g—é’dg (A.12)
v

Logo, comparando as equacoes A.11 e A.12, vemos que

10L 0L
;E‘i‘%—n_ﬂt[/ (A13)
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Ainda é possivel mostrar que % = Q- ﬁL, de forma que a equacao acima pode ser
reescrita da seguinte forma:

1 0L

v ot

Substituindo a equagao A.10 na equacao acima, e acrescentando fontes externas de energia
no sistema, Q(7,€2,t), de forma que a equagao acima possa ser expressa numa forma mais
geral, chegamos a:

10

S TV Q+ut] ff QYL 0dY + Q7 (), (A14)

que é conhecida como Equagao de Transporte Radiativa (RTE).

A.2 Solucao da equacao de transporte radiativa: a
aproximacao Py

Uma das formas de contornar a dificuldade de encontrar solucoes analiticas da equacao
de transporte é considerar solu¢oes aproximadas para a equacao A.14. Um destes métodos
é a chamada aproximacao Py, que consiste em expandir a radiancia, a funcao de fase e o

termo de fonte em esféricos harmonicos Y;™(€2) e truncar a série em [ = N

L(7, ), t) Z Z G (7, 1)V, () (A.15)

=0 m=-I

Q(7,Q,t) qu,mmw Q) (A.16)

=0 m=—1
Se considerarmos que a funcao de fase é independente do angulo absoluto, entao f =

(L) = F(Q.). Logo, podemos expandir essa funcio como

f oA 20+ 1 A
F(Q.) = Z ()
=0
l

S 3D S ATECIRTY

=0 m=—1

\—©/>

(A.17)
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onde a funcao de fase é normalizada de forma que gy = 1 e g; =< cosf >. Substituindo

as expansoes na equacao de transporte radiativa, eq. A.14, temos

l

ZZ{{v8t+Q V+Ut:| ¢lm _QZ,mYEm_

=0 m=—1

/dngblm Q/ Z Z gl/Y/ Q/ Ym(Q) =0 (A18)

=0m/=—1

N J/
-~

EIl

Podemos utilizar a relagao de ortonormalidade dos harmonicos esféricos para calcular

a integral [;:

I = Z S 0 V) o [ a2 v v @)

=0 m/'=—1

= ¢z,m ayY l (Q) (A-19)

Assim, temos que

Z Z {[v8t+Q V+Nt:| Olm — Qum — Ms Pim gz}Y}m(Q)IO (A.20)

=0 m=-—I
Definindo
l
1 = g — e i = ps(1 = g0) + pta (A.21)
podemos reescrever a equacao A.20 como

Z Z H =+ Q- V4 :|¢lm qz,m}Y}m(Q):O (A.22)

=0 m=

Multiplicando toda a equagao por Y,?* e integrando sobre Q, chegamos a

D *
i Pos | ¢aﬁ+22/d9 Qyﬁ ) VY () = gus (A.23)

Precisamos calcular a integral agora. Primeiramente, vemos que

QY(Q) = QY(Q)i+ QY+ Q.Y ()2

= sinf cos pY,7*(Q)2 + sin O sin oY *(Q)g 4 cos Y. *(Q)2 (A.24)
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Sabendo que (Arfken and Weber 2001)

m_ JU=m+({+m+1) . (l=m)(l+m)_,,
cos; _\/ 20+ 1)(20 1 3) }7+1+\/(2z+1)(21—1)}71

i (l+m+1)1+m+2) (l—=m)(l—m—1)
1P m o _ m+1 m+1
¢¥simnbY, \/ R G I B S G

i m_ JU=m+(=m+2) {+m)(l4+m—-=1)_,. ;4
¢ rsinfY, \/ @+ D@3 _\/ @@t

é possivel calcular todos os termos em A.24 e, conseqiientemente, a integral em A.23.

Para a componente z, por exemplo,
{ / a0 (@) - %l,mY,m(m] - / QY Vo))"
_ /dQ (@ =B+ D(a+B+1) 0dm
B (2a+1)(2a + 3) 0z
(o — B) (e + ) a¢lm B+ 1rm
+\/(204+1)(2oé 1) 9z Te-th
_ \/(a—ml)(awwa@m

01,0+10m,

( )(a ) a¢lm
+\/(2a+1)(2a_ 5 g dia-10m4.25)

Usando o mesmo raciocinio para as componentes x e y, podemos substituir as ex-

pressoes encontradas na equagao A.23, de forma que a equacao de transporte A.14 pode

YLy
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ser reescrita como

1 8%75 (a) 1 (Oé + 3+ 1)(04 + 3+ 2) 0 0
v ot T %vﬁ_ﬁ\/ 20+ 1)(20 +3) (0x+ B )¢°‘+1ﬁ+1+

1 [(a=B-1(a=p) (0 0
+5\/ (2a+1)(2a — 1) (axJr a_) Pa-tp41 +

1\/(a—ﬁ+1)(a—ﬁ+2) (a 0

T3 (2a+ 1)(2ac + 3) or ZG_y) Pat1p-1 =

2
1 [(a+B)a+p—1) [0 .0
_5\/ (20 + 1) (20 — 1) (% a Za_y> Ga-16-1+

(=B +1)(a+F+1)0¢as, (= B)a+B) dars
+\/ (2a+ 1)(2a + 3) 0z "+ \/(Qa - 1)2a+1) 0z - = da.5(A-26)

que representa (N +1)? equagoes diferenciais parciais acopladas para ¢, 3. Quanto maior
for N, maior é a precisao do modelo em relacao a solugao analitica da equacao de trans-

porte.

A.3 A aproximacgao P;: equacao de difusao de fétons

Tomando apenas o primeiro termo da expansao, temos um sistema com 4 equagoes:

a=0, =0ea=0, 3=0,%+1. Para a primeira é facil notar que

10doo | (0) 1 /2/0 0 1 \f o .0 \/T dp1o

v Ot T G 2V 3\ 0x * Z@y 11t 2V 3\ 0x Z(‘?y 11+ 3 9. o0
Mas, de acordo com a equagao A.21, u(o) = fig. Assim,

18¢00 1\F ) 1\f o .9 \/Tamo B

v ot + fla Po,0 — (83: 11+ o oy 1,1+ 3 9. qo,0

(A.27)

Para a =1, =0 temos

1a¢10

1 (1) _1/2 9 d 1/6 2__ \/73%0_
o ot ®1,0 (8x+ (9 ¢21+ Oy Go,—1+ 3705 ={q1,0
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Se levarmos em conta apenas termos de até N = 1, podemos reescrever a expressao acima

como
10610 \[ 0.0
- = A28
s T dt 3 =0 (A.28)
Analogamente, para a = 1, § = +£1 é possivel mostrar que
1 0y 41 1 \/5 o .0
——. — Fi— = A.29
T + ! ¢51 s T35\ 3 (5 $28y $0,0 = q1,+1 ( )

Por outro lado, se considerarmos a taxa de fluéncia de fétons

O(r,t) = /dQ L(r,Q,t) (A.30)
e o fluxo dos mesmos (ou densidade de corrente de f6tons)
T t) = / QL7 0, 1) (A.31)

podemos entao escrever ¢, g em termos destas grandezas, pois

v = [wrro Zz@m/dwm( )

=0 m=—1
N l . . .
= > ) Vg, / dQY;™(Q) Y (Q)
=0 m=—1

= Va7 oo (A.32)

Jt) = / O L7 0, 4) O
N l

= Z Z PLm / dSY (sin 0 cos i + sin 0 sin f + cos 02) Y™(Q)

=0 m=—1

Como Y{* = —/& sinfle™™, V" = /2 sinfe e Y = /2 cos , podemos escr-
T 8m 4m ’

ever os termos de @ e ¢ em termos dos harmonicos esféricos Y%, Y e Y”*, de forma
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que

Ty = 33! = b Q{ @) =V (@)) -

=0 m=—1
1

- <Y1’1* LY ) YO 1 Y (Q)

- \/;{ (@11 = 10) 8= = (0, 1+¢>n>y+¢mz] (A.33)

A partir dai, temos que:
27
Jp = V3 (11— H11) (A.34)
27
J, = —H/§ (P11 + ¢11) (A.35)
4
J, = g 10 (A.36)

Assim, substituindo as expressoes encontradas para ® e J em A.27 encontramos

1 1 8(13 1 1 /2 /70 .0 3 .

oot vt T \/7<0$+28_y) V_(Jx_ZJyH
1 /2 /70 .0 /
+—\/>(%— 8_3/) —|—ZJ

100
8t—|—,ua<I>+VJ VAT g0 (A.37)

Se considerarmos a fonte de fétons como constituida por um momento de monopolo e

outro de dipolo,
) 1 3 . )
PO = — Qo) + Oy (7 1) - O
Q7.0 = Q) + G
e compararmos o primeiro termo da série de @, qo oYy, vemos que qoo = \/%Qo- Para o

segundo termo da série,

3 . . . _
yy [Q1, sin b cos p + Q1 sinf sin p + Q1. cos ] = q170Y10 +q.1Y] 1y ql,lYll
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o que implica em

Q1o = \/%Qu (A.38)

C]1,—1 = \/8E (le + iny) (A39)
s

qi1 = \/g (_le + iny) (A40)

Assim, a expressao para a = 0,5 = 0 (eq. A.37) pode ser finalmente reescrita

18

&+M®+VJ Qo (A.41)

Analogamente, substituindo as expressoes encontradas para @ e J em A.28, e levando

em consideracao A.38, temos

10J, 1 3(13

Para o = 1, 3 = £1 encontraremos, a partir de A.29,

Lot ioJ,
. v Ot v Ot

Y Ja:‘i“l,ugl) qu:__$+__y _:Fle‘Finy <A43)

Isolando as varidveis x e y na equagao A.43 chegamos a

197, 199

Iy (1) Y

vor TR, =@ (A-44)
10J, 100

i Lt 2 = Qu (A.45)

Assim, o sistema de equagoes diferenciais parciais a serem resolvidas para N = 1 pode

ser resumido como

%%_(f‘i‘uaq)‘i‘ﬁj:Qo

L
LTV T+ iV = Q)

v

(A.46)

Isolando o divergente de J na primeira equacao, e substituindo esta no divergente da
segunda equacao obtemos

18 18@

109
Q=5

_/Laq):| + (N;+Na> |:QO - ;_

]_ 2 — —
V2P =V .
ot v V@

— p, ®
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1 10Q, 10°® p, 0P e 0P
i v R Il A il ! _ s
3 v Ot v2 Ot? v Ot s Qo v Ot
00 = o
e ® Qo — 20— P12 =T
v Ot

No entanto, se p, < g} entao p, Qo,u> ® — 0. Multiplicando a equagao por —v/u,

temos

—v 0P fbg OP 1 0%°®
—V*® P+t —=+2—— — =
3, TUHa® T ot * wh ot +v//s ot?

Definindo D = 31;/ como o coeficiente de difusao dos fétons no meio, chegamos a
S

00 10°
Haor ™ 0 o

0® 3D

3D 0
—DV2<1>+WQ<1>+—+7{2 o

| =00 22% 355, (nan

ot ot

Por fim, se assumirmos a fonte como isotropica, o termo de momento de dipolo vai a
zero. Por outro lado, se a intensidade da fonte é modulada de forma senoidal, a fluéncia
também passa a ser modulada da mesma forma, e todas as derivadas temporais rela-
cionadas com () e ® podem ser substituidas por —iw. Conseqlientemente, estes termos
podem ser ignorados quando 3Dw/v? < 1. Esta hipdtese é equivalente a fazer v pi, /w > 1,
ie, considerar a freqiiéncia de espalhamento muito maior do que a freqiéncia de mod-
ulacao. Assim, fazendo estas aproximacoes chegamos a

— D(R)V2B(7,t) + v 1o (F) B(7, ) + %@(F, t) = v Qo(F, 1) (A.48)

que ¢ a chamada equacao de difusao de fétons, uma solucao aproximada da equacao de
transporte radiativa quando a probabilidade de espalhamento de um féton dentro de um
determinado meio é muito maior do que a probabilidade de absor¢ao deste. Também
assumimos que a funcao de fase é independente do angulo absoluto, o fluxo de fétons

varia lentamente e todas as fontes sao isotrépicas.



Apeéendice B

Algoritmos Computacionais

B.1 O problema de otimizacao nao-linear

Sucintamente, o problema de otimizacao se resume a encontrar um vetor x* que é um

minimizador local para uma funcao f(x), possivelmente sujeito a vinculos:

Min  f(x)
sa. A-x<b (B.1)
W.x=c

onde f : R® — R é a fungao custo a ser minimizada, x € R" é o vetor de estado, que
contém os parametros a serem minimizados, e x* é o vetor 6timo que minimiza F. Os
vinculos de igualdade e desigualdade do problema sao representados por W € RP X",
ceRP e AcR"*" h e R™ (m,p < n), respectivamente, e delimitam a regiao factivel
S C R"™ onde o vetor 6timo pode ser encontrado.

Em nosso caso, a funcao custo escolhida foi a de quadrados minimos ponderados,
que penaliza a divergéncia entre os observaveis medidos e os preditos de acordo com a

incerteza da medida:

v (v - v
1

fo) =D (B.2)

i t=
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onde Y representa o i-ésimo observavel, e R; a sua variancia em cada instante de tempo
t. Os observaveis estimados Yj,.q sao calculados através do conjunto de equagoes que
representam o modelo considerado (modelo direto), e o processo de otimizagao constitui-
se no modelo inverso. Para a atualizacao do vetor de estado, foi considerado o calculo
da direcao de descida a cada iteragao k, dj, proporcional a —V f, a fim de gerar uma
sequéncia rp que convirga a x*.

A implementagao do formalismo acima foi feita utilizando o método nao-linear de
Levenberg-Marquardt disponivel em Matlab (Mathworks Inc., Natick, MA, EUA, versao

7.0), que utiliza como dire¢ao de descida a solugao do sistema linear de equagoes:

onde J(xy) representa o jacobiano de f(xy). O escalar A\, é determinado através de busca
linear e controla a amplitude e direcao de dj!.

A rotina de ajuste foi iterada até o critério de convergéncia ser atingido (fi/fr_1 <
1078). Para a atualizagao das varidveis de estado, o passo temporal diferencial dt foi
definido como 1 ms, e todos os valores dos observaveis medidos foram interpolados nessa

taxa de repeticao.

B.2 Simulacoes de Monte Carlo com Cadeias de Markov

A fim de testar o intervalo de confianca do vetor de estado étimo produzido na secao
anterior e estimar a variancia dos parametros de ajuste, realizamos simulacoes de Monte
Carlo com cadeias de Markov no espaco de estados dos parametros, e com isso estimamos
os intervalos de confianca com nivel de significancia de 5%.

Sucintamente, métodos de Monte Carlo sao métodos numéricos que utilizam amos-

tragem aleatéria a fim de realizar simulagoes estatisticas. Por outro lado, uma cadeia de

IQuando A\, = 0, a direcdo de descida é equivalente a menos o valor do gradiente no ponto xy, i.e.
) b )

d = =V f(zy)-
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Markov é um modelo matematico para sistemas estocasticos cujos estados, discretos ou
continuos, sao governados por uma probabilidade de transicao. Numa cadeia de Markov,

o estado atual depende apenas dos estados anteriores mais recentes:
|1, oy ko R Pxg|mi_1, ...\ 20) (B.4)

A idéia das simulagoes de Monte Carlo com Cadeias de Markov (MCMC) é realizar
uma simulagao de Monte Carlo com amostragem dada por uma cadeia de Markov. Assim,
Para um estado inicial n-dimensional xo € R", utilizamos o processo de Markov para
amostrar novos estados xg, que serao utilizados numa simulacao de Monte Carlo.

Neste trabalho, realizamos 30 iteracoes a partir do vetor de estado inicial, com pro-
babilidade de transi¢ao uniforme e aleatéria. Em cada iteracao, utilizamos a variagao do
valor de y? para determinar a probabilidade de aceitacao de cada passo, que foi definida
como (Carter and Kohn 1996):

' B 1 ,se A2 <1
P(k{j <k}) = (B.5)

_ 2 ;.

AX" | caso contrario

onde k representa a iteragao analisada, e {j < k} é o conjunto de todos os passos an-
teriores. A densidade de amostras aproxima a funcdo densidade de probabilidade n-
dimensional (n é o numero de graus de liberdade do sistema), e a partir dai é possivel

calcular os intervalos de confianca para cada estado estimado.
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