UNIVERSITA DEGLI STUDI DI PADOVA
FACOLTA DI INGEGNERIA

CORSO DI LAUREA MAGISTRALE IN BIOINGEGNERIA

UN NUOVO ALGORITMO PER LA RIMOZIONE DEGLI
ARTEFATTI FISIOLOGICI DA SEGNALI DI
SPETTROSCOPIA FUNZIONALE NEL VICINO

INFRAROSSO (fNIRS)

RELATORE: PROF. GIOVANNI SPARACINO

CORRELATORE: ING. FABIO SCARPA

LAUREANDA: SABRINA BRIGADOI

ANNO ACCADEMICO 2009/2010






Indice

SOIMIMATIO. .. .evteeeeeeeeee ettt e e ettt e e eet et e s eeaeeeeesasaaeessasateesaasseeesassateesassssessasassesassassseesassasessassseesasssseens 3

1 Spettroscopia funzionale nel vicino infrarosso @ applicazioni nelle neuroscienze

(o700 | 11117 5
1.1  Le NEUroSCIENZE COGNILIVE....cciiieeericteetereeeee ettt st s re e b s ee e 5
1.2 LA NIRS ettt sttt bbb sttt 8

1.2.1  Storiadella NIRS.....c..co e 8
1.2.2 Principi fisici alla base della fNIRS............ccooiiiiee e 11
1.2.3  Tipologie di strumentazione fNIRS...........cccoiririneiineee e 17
1.2.4  Applicazioni della fNIRS in letteratura.........cccovevevereeceneseeiesesee e 20

1.3 Vantaggi e svantaggi della fNIRS rispetto ad attetodologie di neuroimaging.. 24

131 EEG € ERP...ce ettt 25
1.3.2 PET € SPECT ... .ot ettt sttt ettt e 28
1.3.3 TIMIRI <.ttt sttt st e e e et e s e sae e see e e eaenneas 30
1.3.4  Altri vantaggi e svantaggi della fNIRS.........ccccooeveviniccereceere e 33

2 Caratteristiche del segnale fNIRS e problemi aperti........ccceceveieeceveneecesesee e 37
2.1 Risposta emodinamica e componenti di diStubo...........ccovviieceiiieecececee 37
pZ A o (o F= W o [V = Y= TSSO 40
2.3 Principali metodi proposti in letteratura p&ttenuazione delle componenti di
FUIMIOTE. ..ttt ettt ettt ettt seneaenenes 44

231 Filtraggio iN frEQUENZAL.........ooieeee e e 44
2.3.2  Sottrazione di una forma d’onda media adattata..............ccceeceverveererennnn 45
2.3.3 Filtro adattivo per rimuovere la componente cardiac...........c.ccoccevevveveennene 45
2.3.4  Adaptive GLM (General linear model).........cccoveeveviiieieniieeececeeeeeeine 46
2.3.5 Principal component analysiS (PCA).......cceveiieierereeeeese e 47
2.3.6  Sottrazione diretta di una forma d’onda non atvat.............c.cecccerecereenneee. 48
2.3.7  Adaptive fIHEIING . ...o oot 49
2.3.8 La Media CORTENEE......c.eiiiiieiceeeee e et 51
2.4 Problemi aperti € SCOPO della tESI......ccevueieirerinirieiceeeeee e 52
3 DAtB BASE......ciiiiiiiiii e e 55
3.l DAL AN e 55
3.1.1 Il paradigma SPerimeNntale..........ccccveeevereeieececeeee e 55
3.1.2 La strumentazione utilizzata durante I'acquisizione..........c..coccecevevveeeennene 56



3.1.3 Paosizionamento delle sorgenti e dei rivelatori..........ccccveveveiieceeveiesieene 57

3.14 Ipotesi neurofisiologiche SOt ESAIME.........cccocvevveviiieecececeeee e, 59

3.2 DAt SIMUIALL....evetetcieiiete e et st 60
4 Nuovo metodo per la rimozione degli artefatti fIOICI ..........ccoeeveireiencicece, 63
4.1 Presentazione del problema e descrizione geneshteatodo di soluzione........... 63
4.2 La pre-elaborazione del segnale (PassQ.l).....ccccccooveveverinieseseceecec e 64
4.3 Passo 2: modellistica degli artefatti............ccovvieceeniinieceneceee e 66
4.4  Passo 3: identificazione del modello............cccoconeiniiniiniinicceee 68
441  Scelta dellording.........coooeeirinerecee e 68
4.4.2 Formulazione del problema di stima parametrica...........cccccoeevvveecenrreeenne. 68
443 RISOIUZIONE NUMETICA.......eouiitiieicicecsee s 70
4.5 Passo 4: Calcolo della HRE.........cccccoiiiiiniiincncccce s 72
451  StiMa Per SOrAZIONE......cceceeiecrieeeereeerte sttt s ae st s ae e 72
45.2 Raffinamento della stima mediante filtraggio palsaasa..........cccccccevuveeeennee. 72

4.6  Criteri di valutazione del metoda...........ccoeveeiiirinence e 73
5 RISURALIL...veiteteece et e 75
5.1 Dati SIMUIALL....ecveveieieiieeetese et s 75
5.2 DAl FEAIL...c.eiuiieteieeeetee e 79
5.2.1  Contrast-to-Noise Ratio (CNR).........cccveviiireeriseeeere e 81
5.2.2  Analisi statistica ed interpretazione psicologiCa.........ccccoveveviereeeereereennenn. 83

6 Conclusioni € SVIIUPPI FULTUIL....c.ccuiiiiiiieeiee et 93
6.1  Bilancio del lavoro SVOILQ...........cocvererieieirreseee e 93
LA V11N o] o TN {01 ¢ TSP 96
RINGIAZIAMENTIL.....ccoe ittt et e et e s re s e esaenbesreennenseens 99
(211 0] [ToTe | = - TSP 101



Sommario

La spettroscopia funzionale nel vicino infrarosBdRS) € una recente tecnica di
neuroimaging che sfrutta la luce nel vicino infieso per misurare le variazioni di
concentrazione di emoglobina ossigenata (Pl®deossigenata (HHb) associate con
I'attivita cerebrale. Il segnale acquisito con IHIRS contiene, oltre alla risposta
emodinamica (HRF), anche componenti che costitns@rtefatti fisiologici (legati a
battito cardiaco, frequenza respiratoria, oscitlazalle bassissime frequenze ed onda di
Mayer) ed altre fonti di disturbo assimilabili aware di misura casuale. La rimozione
di questi artefatti (e soprattutto dell'onda di May e difficile, in quanto la loro
frequenza si sovrappone a quella della HRF, e rgbaane letteratura fNIRS, il
problema & ancora aperto. Il presente lavoro sveltfsutto di una collaborazione
interdisciplinare tra il Gruppo di Bioingegneria | dBipartimento di Ingegneria
dell'Informazione ed il Cognition and Language Lediory (COLAB) del Dipartimento
di Psicologia dello Sviluppo e della Socializzazowell’'Universita di Padova,
finalizzata a migliorare le metodologie per la coemsione dei meccanismi coinvolti
nel cervello umano, integrando sinergicamentedpetiive competenze. In particolare,
si propone un nuovo algoritmo che, per identifickmetefatto da rimuovere, sfrutta il
segnale acquisito da un canale di riferimento, daeipotesi, riflette le componenti di
rumore presenti nel segnale fNIRS, ma non la rispesnodinamica. L’algoritmo si
basa su un modello del rumore alle basse frequegtiz&8 Hz), dato da una somma di
sinusoidi con frequenza ed ampiezza che vengontifidate dai dati del canale di
riferimento. | risultati ottenuti con l'algoritmorpposto sono confrontati con quelli
ottenuti applicando altri metodi proposti in legtera. Su dati simulati, in cui sia la
risposta emodinamica che il rumore sono genenatetstamente e quindi noti, il nuovo
algoritmo, non solo presenta un errore di stimariofe a quello degli altri metodi, ma
riesce anche a stimare I'ampiezza del picco codionggaccuratezza. | risultati sui dati
reali (misurati presso il Cognition and Languagédratory, COLAB, del Dipartimento
di Psicologia dello Sviluppo e della Socializzadodell’'Universita di Padova) sono
solo preliminari, ma mostrano un incremento del C{@®ntrast-to-Noise Ratio) nei
confronti degli altri metodi. Questo risultato paibe in futuro permettere una miglior
discriminazione delle zone attivate della corteaseebrale durante il compito svolto e

portare quindi ad una corretta interpretazionentgtcanismi cognitivi coinvolti.






1 Spettroscopia funzionale nel vicino infrarosso eug
applicazioni nelle neuroscienze cognitive

1.1 Le neuroscienze cognitive

Puo essere difficile rintracciare I'origine delrténe “Neuroscienze Cognitive”,
ma la storia racconta che esso fu concepito vasfineé degli anni 70, sul sedile
posteriore di un taxi, a New York. Un importantaire@ogo, Michael Gazzaniga, e un
famoso psicologo cognitivo, George Miller, stavam@lando ad una cena organizzata
per gli scienziati delle “Rochefeller University” “€ornell University”, che avevano
intenzione di unire le loro forze per studiare comeartire dal cervello, possa scaturire
la mente, un campo di studi bisognoso di un nomhedik da parecchi anni si era capito
che specifiche funzioni cognitive corrispondonopadifiche aree del cervello; gia nel
1861, il neurologo francese Paul Broca incontrauiamo in grado di capire cio che gl
veniva detto, ma non in grado di parlare. Succassénte, si scopri che questa persona
aveva un danno ad un’area del lobo frontale smistota ora come area di Broca. Una
storia simile & all’origine del nome attribuito 'atea di Wernicke. Wernicke era un
neurologo tedesco che studido un paziente similaiglaydi Broca, solo che costui
riusciva a parlare, facendo pero discorsi senzacsaron riusciva a comprendere né il
linguaggio scritto né il parlato. Tale paziente\avena lesione nell’area di incontro fra
il lobo parietale sinistro ed il lobo temporale.&3ti casi furono alla base della nascita
della Neuropsicologia, una disciplina nata conaimpito di studiare la relazione fra
fenomeni psicologici e lesioni o deficit del cefeelLa scoperta di questi casi diede
anche sempre maggior peso alla teoria della lazzdipne, perché la lesione scoperta
aveva comportato uno specifico cambiamento di cotapeento in entrambi i pazienti.
Fu cosi che nel 1909 Brodmann, dopo aver studiditferenti tipi di cellule presenti
nel cervello, concluse che il cervello umano é fatonda 52 aree distinte, note proprio

come aree di Brodmann (Fig. 1.1.a).



Figura 1.1.a— Aree di Brodmann, i numeri (da 1 a 52), idendifio le diverse aree del cervello

secondo la suddivisione dello studioso. Trattadda [

La corteccia cerebrale é classicamente suddivisaaittro lobi: il lobo frontale, il
lobo parietale, il lobo temporale e quello occilgitéFig. 1.1.b). Ognuno di questi lobi &
predisposto a svolgere compiti diversi. Le neumsoe cognitive studiano i meccanismi
di funzionamento del cervello umano durante levigdti cognitive, analizzando i
processi biologici che sono alla base della capatgt cervello di rispondere a stimoli
esterni 0o motivazioni interne, di identificare ilgsificato di questi stimoli e di
rispondervi in modo adeguato. L'obiettivo € cercdrecorrelare I'attivita neuronale,
ricavata ad esempio da misure elettriche, metdimlio da un’analisi del flusso
sanguigno, con precisi aspetti del comportamentoH&r le neuroscienze cognitive &
quindi importante poter avere una conoscenza sepiprelettagliata del cervello, in
modo da poter rendere questa correlazione sempr@rpcisa. E’ quindi grazie alla
rapida evoluzione delle tecniche di brain imaginggln ultimi 30 anni che le
neuroscienze cognitive hanno potuto fare i passgigante che le hanno portate alle

odierne scoperte.
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Figura 1.1.b — Lobi cerebrali, tratto da [48]

Negli anni '70 la TAC (tomografia assiale computedta) e negli anni '80 la
MRI (imaging a risonanza magnetica) hanno iniziattornire le prime informazione
morfologiche, mentre quelle funzionali sono arrevabn 'EEG (elettroencefalografia,
la prima fu nel 1929), I'ERP (potenziali eventoatél, la PET (tomografia ad emissione
di positroni) negli anni '70, I'fTMRI (imaging a ®manza magnetica funzionale) negli
anni '90 e la fNIRS (spettroscopia funzionale nelno infrarosso) dalla fine degli anni
'80.

Importante quanto le tecniche di brain imaging €hanlo sviluppo di nuovi
metodi di elaborazione dei vari segnali ed immaguoquisiti, come pure I'elaborazione
di modelli per l'interpretazione di questi dati. €0si che le neuroscienze cognitive si
rivelano essere un approccio multidisciplinare atadio della mente: competenze
appartenenti a diverse discipline, dalla psicologialalle neuroscienze (psicofisica,
linguistica, psicologia cognitiva, neuropsicologexc.) fino alla bioingegneria e alla
matematica (conoscenze matematiche, fisiche, irdbcime, elettroniche, ecc.) sono
necessarie per poter lavorare in quest’ambito.ol8 da una stretta collaborazione fra
tutti questi settori che le neuroscienze cognipe&anno ottenere i giusti mezzi tecnici

e mentali per poter progredire e fare nuove scepert



1.2 LafNIRS

1.2.1 Storia della fNIRS

Per decenni, metodi ottici sono stati utilizzatr pesurare grandezze fisiologiche.
Tuttavia, 'uso della luce ottica diffusa, in padiare con I'obiettivo di monitorare le
grandezze fisiologiche in gioco in modo non invasiha una storia piu recente. Il
motivo di cio e riconducibile a due ostacoli; iimo € la sensibilita di tale tecnica. Era
infatti necessario trovare un range di lunghezzmndé che fosse poco assorbito dai
tessuti biologici, ma che lo fosse dalle variabgiologiche d'interesse, e sviluppare al
contempo detectors sufficientemente sensibili, fadg cioe di rilevare il segnale
proveniente anche da grandi distanze (parecchi ictesduto). Si scopri cosi che |l
range di lunghezze d’onda che possedeva questtecstaca, era quello del vicino
infrarosso (650-1000 nm), poiché esso & poco assatbi tessuti biologici; tuttavia
tale intervallo e invece ben assorbito dall’ossbghobina, dalla deossi-emoglobina e
dal citocromo-ossidasi, particolari sostanze crarepresenti nei fluidi corporei, che si
rivelarono essere importanti parametri biologici. [Esse, infatti, in presenza di
radiazioni elettromagnetiche di specifiche lungleedonda, si comportano in modo
diverso, risultando piu 0 meno assorbenti e datgudiersita € possibile ricavare
importanti parametri fisiologici 0 monitorare I'agenazione in modo non invasivo, nel
muscolo e nel cervello per esempio. La luce nehwiinfrarosso era stata scoperta gia
da molti anni; fu infatti nel 1800 che Fredrick Wam Herschel la scopri con un
esperimento molto ingegnoso. Egli proiettd un fadaminoso attraverso un prisma e
studio lo spettro della luce emessa, misurandaldre delle diverse aree colorate. Egli
scopri che la temperatura continuava a salire adicpe aver oltrepassato il bordo rosso
dello spettro, che si trova ad una delle estreriithassimo effetto di calore che misuro
si trovava nella zona oscura situata oltre la deko spettro del visibile [4]. Negli anni
'50 la luce nel vicino infrarosso venne utilizzaiar la prima volta in ambito industriale.
All'inizio veniva usata solo come unita aggiuntisa altri strumenti che adoperavano
luce ad altre lunghezze d’onda, finché negli a@i fu realizzato il primo sistema
funzionante da solo. Tuttavia, esso fu utilizzaey @ piu per analisi chimiche e in
campo astronomico. Fu solo negli ultimi decennitattib che la luce nel vicino
infrarosso inizio ad essere utilizzata come strumeanedico per il monitoraggio dei

pazienti. Per quanto riguarda la sua applicazi@iiéambito delle neuroscienze, si narra



il seguente aneddoto: un neurochirurgo in attesandicavia animale da anestetizzare
per uno dei primi esperimenti con la luce nel wacinfrarosso, decise di appoggiare i
sensori sulla sua fronte; successivamente trattémaspiro e fu stupito nell’osservare
una diminuzione dell’ossigenazione del cervello wtavall’ipossia che si era auto-
creato. Questa fu una delle spinte che portaramma@erose ricerche in questo campo di
studi [4]. Verso la fine degli anni '70, JObsis ysér la prima volta la luce in questo
range di lunghezze d’onda per misurare parametdemamici del cervello non
invasivamente. Egli utilizzo una tecnica che oreogosciuta come “spettroscopia nel
vicino infrarosso” (NIRS o Near Infra-Red Spectmsg). In realta € piu corretto
parlare di fNIRS, dato che I'aspetto sotto esand #po funzionale, trattandosi per
esempio di parametri legati al flusso sanguignasiposta all’attivazione neuronale [5].

Il secondo ostacolo all’'utilizzo della luce diffusacampo medico derivava dalla
mancata conoscenza di come essa Si propagassesiran tessuto altamente soggetto
a scattering. Superato anche questo problema,egaamumerosi studi sulla diffusione
della luce in tessuti altamente diffondenti alleginenze ottiche e non omogenei, anche
la DOT (Diffuse Optical Tomography) e diventatalt@&apermettendo quindi l'utilizzo
della luce nel vicino infrarosso per ottenere anofmagini tomografiche [3].

Numerosi sono gli strumenti che sfruttano i ragdrarossi utilizzati in ambito
biomedico: dai termometri ad infrarossi, per miserda temperatura corporea,
all'ossimetro, usato per monitorare la saturazialedl’ossigeno nel sangue, agli
strumenti utilizzati nei laboratori per analisi ihco-fisiche di molecole organiche.
Tuttavia I'utilizzo della luce infrarossa per manrire aree non direttamente accessibili
e piu complesso e la sua messa in pratica piu tecBarante gli anni ‘80 e primi anni
'90, numerose ricerche vennero portate avanti,locatopo di misurare la saturazione
dell’emoglobina ossigenata nel cervello, sia neinagi che negli adulti, utilizzando la
luce nel vicino infrarosso [3]. In seguito, vennego in esame anche il metabolismo
ossidativo nei muscoli. A partire dal 1993, si @sciti a osservare l'attivazione della
corteccia cerebrale sia in adulti che in neondti [6

Al giorno d’oggi, la fNIRS utilizzata come strumenton invasivo per monitorare
cambiamenti locali nell’ossigenazione e nell’emaditica cerebrale, & studiata da
scienziati di tutto il mondo. Grazie infatti allgisippo della fMRI dal 1992, é possibile
avere dei dati molto accurati con cui confrontaresultati ottenuti con la fNIRS. La
fMRI e una tecnologia che permette di ottenere igimadel cervello basandosi sul

segnale BOLD (Blood Oxigen Level-Dependent) e assloccon le variazioni di flusso
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sanguigno e del metabolismo dell’ossigeno nel dlerv&razie anche al precedente
sviluppo della PET sin dagli anni '70, si riuschogueste tecnologie ad ottenere mappe
funzionali del cervello molto accurate, da potesegs utilizzate come riferimento per la
fNIRS, in modo da confrontare e validare i datiedmsa ottenuti. Questa fu una delle
spinte verso lo sviluppo e il sempre maggiore Eesfeamento della spettroscopia nel
vicino infrarosso. Molti studi sono anche statigsg sulla correlazione del segnale
fNIRS con i segnali fMRI o EEG sia tramite co-re@gagioni che registrazioni separate.

Benché non siano passati tanti anni dalla scomiatia fNIRS, I'utilizzo della
spettroscopia e dell'imaging funzionale sta giaspado dall’ambito di ricerca a quello
clinico. Ogni anno vengono pubblicati nuovi studile applicazioni cliniche della
fNIRS. Questo dimostra I'abilita unica delle tedmécche sfruttano la luce nel vicino
infrarosso di rilevare segnali emodinamici, metabh@ neuronali associati con l'attivita
del cervello. Inoltre, la fNIRS sembra sia in grato un vicino futuro, di misurare
valori assoluti di concentrazione, cosa che né RiMche puo rilevare solo valori
relativi, né la PET, che e in grado di misurarsdine volume del sangue e metabolismo
del glucosio, né 'EEG e la MEG, che possono ritevsolo segnali neuronali, sono in
grado di misurare. Un altro punto a favore dellduppo dei metodi ottici € che tali
tecniche sono in grado di misurare le grandezzeldgiche di interesse anche in
soggetti problematici per le altre tecniche di imggdel cervello, come fMRI e PET:
con la fNIRS si puo studiare lo sviluppo del celwednche nei neonati [7] e nei
bambini, la riorganizzazione funzionale duranteiatns ed € un esame che puo essere
facilmente eseguito anche su soggetti non deamtbulan

Alcuni gruppi di ricerca hanno anche provato adiaztare la luce nel vicino
infrarosso per rilevare direttamente una risposiaronale senza passare attraverso le
variazioni di concentrazione dell’emoglobina. Siir#atti scoperto che [Iattivita
cerebrale é associata ad un aumento dello scattauivito dai fotoni che attraversano il
tessuto biologico, dovuto al cambiamento dell'iedidi rifrazione delle membrane
neuronali. Sembra che il segnale ottico a rispestace (con latenza da circa 50 a 300
ms) misurato con questa tecnica abbia lo stessanato temporale della risposta

elettrofisiologica rilevata con 'EEG [3].
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1.2.2 Principi fisici alla base della fNIRS

La strumentazione fNIRS comprende una o piu sordeminose (diodi laser) e
dei rivelatori (tubi fotomoltiplicatori collegati fibre ottiche) che vengono appoggiati in
modo non invasivo sul cuoio capelluto o sulla clte.luce generata dai laser penetra
attraverso i tessuti, subisce fenomeni di dispassie finisce su un rivelatore, che ne
misura l'intensita. Il numero e il tipo di sorgendé rivelatori, nonché il loro
posizionamento, dipendono dalla strumentaziond patadigma sperimentale usati [5].
Ci sono tre tipologie di implementazione per laRSt fNIRS nel dominio del tempo,
fNIRS nel dominio della frequenza e fNIRS ad ondmtmue (CW). Dato che
guest'ultima é alla base di tutti i sistemi di aisigione fNIRS, la teoria che segue e
riferita a questa tipologia di spettroscopia e if@rimento ad una singola coppia
sorgente-rivelatore appoggiata al cuoio capelluto.

La luce con lunghezza d’onda dai 650 ai 1000 nmvgita entrata nel tessuto
non viaggia con direzione rettilinea, ma subisceamomeno di scattering casuale, in
guanto interagisce con tutte le sottostrutturerin@eai tessuti, sia a livello cellulare che
sub-cellulare. Studi di propagazione della lucenwdelli semplificati, per esempio con
una discreta omogeneitd del mezzo invece che digensita, hanno portato alla
definizione del cosiddetto modello “a banana” (Rig.2.a), che descrive le regioni con
uguale probabilita di essere attraversate dai fotominosi. La parte centrale della

“banana” &€ quella con maggior probabilita di esset@versata dai raggi luminosi.

Rlvel:atore Sorgente
Pelle
r v ‘
e A—r "
’ o o \J F o e / !
Flusso = =~ Ty .~ Grasso
"-Yenoso""--..,qé*( . sottocutaneo
3 ; : ‘@ volume
Rete - 2 + | diindagine
capillare Ju. gl / NIRS
Flusso
arterioso
Muscolo

Fig. 1.2.2.a — Modello “a banana” della propagagidella luce, tratto da [49]
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La profondita raggiunta dai raggi emessi dai sisf\tRS dipende dalla distanza
fra sorgente e rivelatore (la profondita raggiultErca un terzo della distanza sorgente-
rivelatore): maggiore € quest’ultima, maggiore étafondita raggiunta. La maggior
parte dei sistemi fNIRS raggiunge una profondit2 830 mm; una distanza sorgente-
rivelatore di almeno 2 cm € necessaria per farhsi la luce raggiunga la corteccia
cerebrale (ad una profondita di circa 2.5 cm) e eha percentuale significativa del
segnale misurato sia proprio segnale cerebraléauitientare della distanza sorgente-
rivelatore aumenta la profondita raggiunta, maambio diminuisce il SNR (Signal-to-
Noise Ratio); da cio si deduce come per ora i mebtiti siano indicati solo per
monitorare la parte superficiale della corteccia [4

La luce all'interno del tessuto biologico pu0 esssflessa, rifratta, dispersa o
assorbita e cio dipende dalle caratteristiche detzm e dalla lunghezza d’onda della
luce. La luce nel vicino infrarosso € poco assarbidi tessuti biologici ed € invece
assorbita a particolari lunghezze d’'onda da alaromofori, sostanze presenti nei
tessuti biologici con la capacita di attenuareté&irsita del fascio luminoso: da tale
attenuazione € possibile ricavare la loro concemne all’interno del tessuto. Nei
tessuti biologici sono presenti quattro cromofariportanti: I'acqua e i lipidi, che
tuttavia risultano essere praticamente traspagitila luce nel vicino infrarosso, la
melanina, che risulta pero portare un contributattéinuazione costante e 'emoglobina,
che, invece, in base alla lunghezza d’onda delidakoninoso e al fatto che sia
ossigenata (Hbf) o deossigenata (HHb), lo attenua in modo diveEoproprio
'emoglobina uno dei parametri fisiologici che pethono di monitorare in modo

affidabile molti aspetti funzionali del cervello.

0.5

04t Hb Water
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600 700 800 900 1000 1100
Wavelength (nm)

Fig. 1.2.2.b — Spettri di assorbimento di Hb8Hb e HO
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Osservando lo spettro di assorbimento (Fig. 1.2.2ikpud notare comea800
nm vi sia il punto isosbestico, il punto cioé doveoefficienti di estinzione di
ossiemoglobina e deossiemoglobina coincidono, regrgr lunghezze d’onda superiori
al range del vicino infrarosso, la luce infrarossarebbe assorbita quasi totalmente
dallacqua e per quelle inferiori dalla deossierobgia. Un altro cromoforo
interessante, che é stato oggetto di studio, éeairlchitocromo-ossidasi, che & un
indicatore del metabolismo energetico intracelkllaTuttavia si e giunti alla
conclusione che con tale cromoforo € necessaltiaaatie un range di lunghezze d’onda
maggiore, dato che il suo contributo all’assorbitoedtella luce nel vicino infrarosso e
di almeno un ordine di ampiezza inferiore a qudityemoglobina [3].

La legge modificata di Beer-Lambert (MBLL ModifieBeer-Lambert Law)
sfrutta I'assorbimento da parte di Hp@ HHb della luce infrarossa e permette di
calcolarne le variazioni di concentrazione. Talggke deriva dalla soluzione delle
equazioni di trasporto dei fotoni nei tessuti satimine e precise ipotesi semplificative:
il mezzo viene assunto omogeneo e soggetto adaattesng elevato ma costante, ed
omogenee nel volume misurato sono anche assuntariazioni dei parametri di

interesse. L'equazione della MBLL e:
A= —logIL ~eh-c-L con [=1I,- e=ehel (1.2.2.1)
0

dove i simboli indicano:
A densita ottica (assorbanza della luce attravérseizo)
I intensita della luce rilevata dal rivelatore
lo intensita della luce emessa dalla sorgente
gt coefficiente di estinzione del cromoforo (dipermide.)
Cc concentrazione del cromoforo
L distanza fra il punto in cui la luce entra nebktés e quello in cui la luce

rilevata vi esce

Dalla MBLL si deduce l'esistenza di un rapportceti@mente proporzionale fra la
concentrazione del cromoforo e l'assorbanza ad specifica lunghezza d’onda.
L’equazione tiene in considerazione il fatto chietoni subiscono molti fenomeni di
scattering quando entrano nel tessuto biologidattinL non corrisponde a d, distanza

reale fra sorgente e rivelatore, e tiene in comamlene I'incremento del cammino dei
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fotoni dovuto allo scattering tramite il DPF (Diféntial Pathlength Factor).

L’equazione 1.2.2.1 puo quindi essere riscrittdanfelrma:
A~egt-c-d-DPF* +G* (1.2.2.2)

dove i simboli indicano:
G* termine che tiene in considerazione la geomeeik dnisurazione
d distanza sorgente-rivelatore reale
DPF* termine adimensionale che viene calcolato spetiah@ente o

numericamente per diversi tipi di tessuto

Se l'ipotesi semplificativa di assumere uno scatteelevato ma costante risulta
effettivamente verificata, i parametit e DPF* possono essere considerati costanti; i
riesce cosi a ricavare la variazione temporaleoticentrazione del cromoforo sotto

esame:
AA = A, — A, = €+ Ac-d-DPF? (1.2.2.3)

dove i simboli indicano
A assorbanza ad un certo istante temporale t

Ao assorbanza all’istante inizialg t

Dato che i principali cromofori che contribuiscoatfassorbimento nei tessuti
biologici sono l'acqua, i lipidi, il citocromo-ostasi e I'emoglobina, bisognerebbe
tenere in considerazione il contributo di tutti’atenuazione del fascio luminoso.
Tuttavia, il contributo del’emoglobina & di solii almeno un ordine di grandezza
maggiore, per cui la variazione di assorbanza, gdi dunghezza d'onda, viene
considerata come la combinazione lineare dei sohtributi di HHb e HbQ,

considerati indipendenti:
AA* = (e}yp - A[HHD] + €y, - A[HDO,]) - d - DPF? (1.2.2.4)

dove i simboli indicano:
ehup ee,’}boz coefficienti di estinzione di deossiemoglobinassiemoglobina

ad una particolare lunghezza d’onda
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A[HHb] e A[HbO_] variazioni di concentrazione di deossiemoglolgna

ossiemoglobina

Essendo noti i coefficienti di estinzione dei duencofori alle specifiche
lunghezze d'onda, € possibile ricavare i valoriladeVariazione temporale di
concentrazione sia di HHb che di Hp€&seguendo una misura simultanea a due diverse
lunghezze d’onda; ei;:

Az AAM A ARz

& &
A[HHD] = —22RpERs 7007 ppn2 (1.2.2.5)

(CHHbEHDO, " EHHBEHDO,) ?

A AdrM2 2, asaM

€HHb pohy CHHbpph
A[HbO,] = o l{;)FZ oS ﬁfpl (1.2.2.6)

(CHubEHbO, ~EHHbEHDO,) @

La generalizzazione di questa formula per piu d¢ tdinghezza d’'onda si puo
trovare nella referenza [8].

Le misure di variazione di concentrazione sono irtguti, in quanto permettono
di ricavare significativi parametri fisiologici, ote le misure relative di volume ematico

(bv) e di ossigenazione (oxy):
oxXy=A[HbO;]-A[HHb] (1.2.2.7)
bv=A[HbO ]+ A[HHb] (1.38p

Le tre ipotesi semplificative alla base della MBbbn sono in realta quasi mai
verificate in alcune applicazioni. Infatti non i@ considerare il tessuto cerebrale o
muscolare omogeneo; e stato dimostrato che nelotoysttessuto adiposo, in base al
suo spessore, puo confondere le misure fNIRS e t@ueen viene tenuto in
considerazione nella MBLL [9]. Per quanto riguariflatessuto cerebrale, esso é
composto da molti strati diversi, che vanno da#iepe dall'osso esterni, fino al fluido
cerebrospinale, ai vasi sanguigni ed alla cortesdirni, tutti mezzi con proprieta e
comportamenti diversi in presenza di radiazioniihmse: I'ipotesi di omogeneita non
sussiste. Anche l'ipotesi di variazioni omogeneévmdume interessato dei parametri
non e quasi mai verificata in tali situazioni. Rpresto la MBLL non e in grado di

fornire informazioni affidabili per la ricostruziendi immagini. Anche la terza ipotesi
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(G* e DPF? costanti) viene meno nel caso di artefatti da mevito interno al tessuto,
per esempio, cioé in presenza di eventuali modfgometriche.

Un altro problema che sorge ipotizzando che leazéwni dei parametri siano
omogenee nel volume misurato, € che le variazidordodcentrazione dei cromofori
sono sotto stimate. Si verifica infatti “I'effetth volume parziale”, in quanto il volume
all'interno del quale si misura la variazione debmoforo € in realta piu grande
dell'attuale volume in cui essa avviene. A cioggiange un altro problema: poiché tale
volume campionato dipende dalle proprieta otticled ©hezzo, che a loro volta
dipendono dalla lunghezza d'onda del fotone, e tipendenza non viene presa in
considerazione nella MBLL poiché si assume DR6stante, nelle misure con due
lunghezze d’onda si generano errori di cross-fadik,cui i contributi alle variazioni di
concentrazione dei singoli cromofori si mescolanmos risultano ben distinti [8].
Queste problematiche sono tutte presenti in modoltom@ccentuato nella
strumentazione fNIRS CW; con le altre tipologie fNiIRS, invece, si riescono ad
ottenere misurazioni piu affidabili, soprattuttdladocalizzazione del segnale.

Tenendo conto in maniera piu dettagliata del carondei fotoni attraverso i vari
tessuti biologici, Boas et al. in [10] hanno praposn modello piu sofisticato per la
propagazione del fascio luminoso all'interno deivedo, con I'obiettivo di ridurre in
tal modo gli errori di cross-talk. Tale modellolssa sull’equazione di diffusione dei
fotoni e utilizza le equazioni di trasporto deléaliazioni per ottenere le informazioni di
contorno necessarie. L’equazione di diffusione fd&ni e la seguente (tutti i fattori
dipendono da):

=D - V21, t) + vt @(r, 1) + 20 = v S(r, ) (1.2.2.9)

dove i simboli si riferiscono a:

@(r,t) flusso di fotoni al punto r ed al tempo t, proponale
allintensita

St,t) distribuzione della sorgente di fotoni

D =3LM, coefficiente di diffusione dei fotoni, coms coefficiente di
scattering ridotto

U= e cC coefficiente di assorbimento

v velocita della luce nel mezzo
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Assumendo l'ipotesi che la probabilita di scattgradl'interno del mezzo é molto
piu alta di quella di assorbimento [4], questo niloddescrive in modo accurato la
migrazione della luce attraverso un mezzo con egagf elevato. Assumendo che le
variazioni di concentrazione siano piccole ma dliolgapossibile risolvere I'equazione

di diffusione dei fotoni (1.2.2.9) e ottenere laigaione di assorbanza:

D
AA = —log L% = (1.2.2.10)

cz)iniziale

l -1
— 1 3[1; 2 1 1 L(3 rIniziale ,,Iniziale % A[HHD
- E iniziale - + ( Hs Ha ) (EHHb [ ]

Ug
+ enpo,A[HDO,])d

Se si confronta questa equazione con la MBLL (142.2i puo notare come
guest’ultima sia adeguata per tessuti con propatitehe uniformi nello spazio, quando
la concentrazione dei cromofori non cambia in magnificativo. Dall'equazione
1.2.2.10 si ricava anche che il DPF dipende alfmiefte ridotto di scattering, dalla
concentrazione iniziale di cromofori, dal coeffitie di estinzione e dalla distanza
sorgente-rivelatore. In pratica, nella maggior @atelle applicazioni fNIRS, il DPF
viene determinato empiricamente e viene trasclsatua dipendenza dg e d; tale
approssimazione e considerata valida anche peachérge e rivelatore risultano fermi

rispetto ai tessuti della zona analizzata [3].

1.2.3 Tipologie di strumentazione fNIRS

Esistono diversi metodi di implementazione dellalRS e fra questi i tre
principali sono la spettroscopia ad onda contirCié/), quella risolta nel dominio del
tempo (TD) e quella risolta nel dominio della freqaa (FD).

La prima a svilupparsi fu la CW fNIRS; la sorgeriteninosa emette luce
continuamente e ad ampiezza costante. Il sistemia grado di misurare solo
I'attenuazione in ampiezza subita dal raggio lumhaina volta uscito dal tessuto
attraversato. La tecnologia CW pu0 essere costroita componenti facilmente
reperibili sul mercato e ad un costo relativamemésso. Tuttavia, misurando solo

variazioni relative di concentrazione dei cromofoispetto al livello basale, non
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permette di quantificare I'assorbimento basale schitering subito dal fotone luminoso
indipendentemente [3]. Per questo si svilupparagistemi TD e FD.

La spettroscopia risolta nel dominio del tempo pdev l'utilizzo di impulsi
luminosi di durata molto breve (picosecondi) e lanseguente rilevazione della
distribuzione temporale dei fotoni una volta emegditessuto attraversato. Dalla forma
della distribuzione temporale dei raggi luminosustita € infatti possibile risalire alla
misurazione dello scattering e dell'assorbimentoitsudal fascio luminoso. Le latenze
dei picchi, infatti, sono collegate al cammino needeguito dai fotoni, che a sua volta
dipende dai coefficienti di scattering. Dalla distizione temporale dei fotoni in arrivo
si pud costruire un istogramma, dal quale si passamnche ricavare informazioni
riguardanti la profondita raggiunta dai fotoni sodisame, in quanto e piu probabile che
un fotone che arriva piu tardi abbia attravershtessuto ad una maggiore profondita.
Dall'istogramma si possono anche ricavare i valtei coefficienti di scattering e
assorbimento: da questi si possono ricavare leaziani di concentrazione dei
cromofori. | sistemi TD hanno risoluzione spazialaggiore rispetto ai sistemi FD e
CW. Tuttavia, essi necessitano di tempi di acquisz molto lunghi per ottenere un
SNR accettabile, usano strumenti con un ingombtevabe ed un costo molto elevato
(laser ultra veloci) e hanno bisogno di una stabdrzione meccanica della
strumentazione [3].

La spettroscopia risolta nel dominio della frequeprevede invece I'utilizzo di
una sorgente luminosa sempre attiva, come nellérgpeopia CW; tuttavia, 'ampiezza
viene modulata con frequenze radio dell’ordinealdkcine alle centinaia di megahertz.
Informazioni sullo scattering e I'assorbimento deioni luminosi vengono dedotte
dallo slittamento di fase e dall'attenuazione inp&mza subiti dal fotone in uscita in
confronto a quello incidente. | sistemi FD hanna uisoluzione temporale superiore a
quelli TD e un costo inferiore; tuttavia il lorosto e superiore a quello dei sistemi CW.
Inoltre essi presentano un migliore SNR e consentempi di acquisizione piu veloci.
Rispetto ai sistemi TD, permettono di ottenere nmi@zioni solo a determinate
frequenze di modulazione; per avere le stessentd@pioni fornite dai sistemi TD
bisognerebbe analizzare il tessuto a tutte le &pge. La maggior parte degli strumenti
in commercio di questa tipologia sono di facilesparto, con un buon SNR e sono a
singola frequenza di modulazione di ampiezza [3].

| sistemi TD e FD permettono di determinare vaéssoluti di concentrazione di
HHb, HbG,, dell’emoglobina totale (data dalla somma di HHBED,) e di saturazione
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dell'ossigeno, cosa che il metodo CW non permattgtdnere. | vantaggi principali di
gueste due tipologie di fNIRS rispetto alla CW sahee: riescono a fornire valori
quantitativi delle concentrazioni di emoglobina gssigenata che non, e non variazioni
di concentrazione, e riescono a stimare in modapaiurato I'ossigenazione del tessuto
cerebrale, in maniera indipendente dall’ossigemazidella pelle e della scatola cranica
[4]. Tuttavia, la tecnologia correntemente pitiztiata e diffusa negli studi sul cervello
e la CW fNIRS. Fra i motivi principali, vi sono 8uo basso costo e la facilita di
trasporto, implementazione ed uso rispetto allaeTED fNIRS, riuscendo comunque a
mostrare una sensibilitd notevole alle carattehstiemodinamiche cerebrali [3].

Un’altra tipologia di fNIRS che permette di detenawie valori assoluti di
concentrazione di Hb e di saturazione dell’ossigénda spettroscopia risolta nel
dominio dello spazio. Essa permette anche di supdraroblema dell’accoppiamento
fra sorgente o rivelatore e tessuto, accoppiamemtarisulta essere molto sensibile alle
variazioni temporali delle caratteristiche dei tessuperficiali. Questa tecnica utilizza
due o piu rivelatori posizionati a diverse distardadla sorgente. Ipotizzando che
I'accoppiamento superficiale sia uguale per ogmipi® sorgente-rivelatore, ne risulta
che le misure di intensita luminosa emessa nonndipao da tale accoppiamento,
essendo esso uguale in ogni posto, ma solo dalandia dalla sorgente. Un altro
vantaggio di questa tecnica ¢ il fatto che anchstgiti superficiali, come il cranio e lo
scalpo, hanno la stessa influenza su tutti i fagwinosi, per cui il loro contributo si
annulla. La spettroscopia risolta nel dominio dedfmazio permette di monitorare il
rapporto tra le concentrazioni assolute di emogialussigenata e di emoglobina totale.
Questa misura non € altro che la media pesatasdsifjienazione del sangue arterioso,
venoso e capillare [4].

La posizione, il numero e la tipologia di sorgeatiletettori utilizzati dipendono
da cio che si vuole misurare. | primi esperimeuatdbho realizzati con un’unica coppia
sorgente-rivelatore e cid che si riusciva a misumra una ristretta fascia di tessuto
compresa fra i due. Poi si amplio la quantita glipte disposte sullo scalpo ed in questo
modo aumento la quantita di tessuto analizzato. IQmnoduzione dell’array di fibre
ottiche, si & potuto arrivare ad acquisire mapppediciali dei tessuti, grazie ad
acquisizioni simultanee di piu segnali fNIRS, mala immagini trasversali o 3D del
tessuto tramite la DOT (tomografia ottica diffugivihcompito di ottenere immagini 3D
del tessuto non € cosi semplice con la luce néhwimfrarosso come nella TAC: dli

algoritmi di retroproiezione usati in quest’ultintdatti non possono essere utilizzati, in
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guanto la luce, nell'attraversare il tessuto, stdbisgn fenomeno di scattering molto
importante e casuale, per cui non porta con sernr#pioni spaziali sul volume
attraversato [5]. La soluzione trovata comportad’'ui una matrice di rivelatori che
misura con grande risoluzione i fotoni riemersied@bora questinformazione facendo
uso dell'equazione di diffusione dei fotoni e delguazioni di trasporto delle
radiazioni, creando dei modelli statistici per té@mpretazione dei dati che tengono conto
della disomogeneita e diffusivita del mezzo [11].

La strumentazione fNIRS prevede I'utilizzo di ungia sorgenti luminose, che
emettono fotoni a due o piu diverse lunghezza dionél range fra i 600 e i 950 nm, in
cui 'assorbimento da parte dei tessuti biologioni@imizzato. Dato che i fotoni devono
penetrare per alcuni cm nella scatola cranica @ggiungere la corteccia cerebrale, la
sorgente luminosa deve possedere la potenza neagssaarrivare a questa profondita,
per cui la maggior parte delle volte la sorgenteostituita da diodi laser. La luce
emessa dalla sorgente e diretta verso una singatéope di tessuto e viene rilevata una
volta uscita da uno o piu detettori posti in dieeposizioni. La minima distanza fra
rivelatore e sorgente per avere una sensibilité®ttadumle e raggiungere la corteccia
cerebrale, deve essere di almeno 2.5 cm (menceoeati poiché possiedono un scatola
cranica meno spessa di quella degli adulti). P@mete un rapporto segnale-rumore
accettabile, i rivelatori usati devono possederaltansensibilita; quelli comunemente

utilizzati sono i tubi fotomoltiplicatori, i fotoddi e le camere CCD [3].

1.2.4 Applicazioni della fNIRS in letteratura

Numerosi sono gli ambiti in cui la fNIRS e statadsata negli ultimi anni. Infatti,
dai valori della variazione di concentrazione dsios deossi emoglobina, e possibile
ricavare una moltitudine di parametri di intereBsmlogico, honché mappe tessutali e
immagini tridimensionali dei tessuti, che a voltsmrpossono essere ottenuti con le altre
tecniche di imaging e monitoraggio. Gli studi canfNIRS si sono concentrati su due
tessuti particolari: il tessuto cerebrale e quellsscolare. Tuttavia, le ricerche nel primo
ambito hanno, per ora, ottenuto un maggior numesudcessi. Il tessuto muscolare,
infatti, & di piu difficile indagine. Il cromofordi interesse per valutare il metabolismo
cellulare nel muscolo € il citocromo-ossidasi atmne si € gia accennato, necessita di

un piu ampio range di lunghezze d’onda in quantardaontributo all’assorbimento di
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un ordine di grandezza inferiore rispetto all’enodgha. | risultati ottenuti per ora sono
quindi poco accurati e c’@ molto dibattito sulladwalidita.

Sul tessuto cerebrale (fig. 1.2.4.a), invece, iRl é stata applicata per diversi
scopi, che vanno dalla semplice ricerca all’appgimae clinica. In ambito
neurochirurgico la fNIRS puo rivelarsi molto utildno studio di Calderon-Arnulphi et
al. [12] ha dimostrato come la fNIRS possa esser@romettente strumento per la
rilevazione di eventi ischemici nel cervello dueantnterventi di chirurgia
neurovascolare. Infatti, il monitoraggio continuell@ssigenazione ha permesso di
rilevare un decremento dell'ossiemoglobina e dsl&urazione dell’ossigeno ed un
corrispettivo incremento della deossiemoglobinaniiam et al. [13], invece, hanno
correlato I'ossimetria cerebrale ricavata con |dRSl con la perfusione cerebrale in
pazienti con traumi cranici molto gravi. L’obietbivin questa tipologia di pazienti é
guello di ridurre il rischio di un danno secondarmbe solitamente si manifesta alcuni
giorni dopo il trauma principale sotto forma di §3ta 0 ipotensione e puo portare
all'ischemia cerebrale. Monitorando la perfusionerebrale € possibile rilevare i
pazienti a rischio ed intervenire tempestivamentgtavia, in un altro studio, Lewis et
al. [14] sono arrivati alla conclusione che morater|’'ossigenazione cerebrale tramite
fNIRS non da risultati rilevanti in pazienti conrohé interni alla scatola cranica e non
esposti. Infatti, essi hanno rilevato che la saioree dell’ossigeno ricavata con la
fNIRS non mostrava significativi cambiamenti neiéigenazione, rilevati invece dalla
saturazione dell'ossigeno nel bulbo venoso dellaggare. Altri studiosi, tuttavia,
affermano che non si possa confrontare un valoexaito con un metodo locale come la
fNIRS con uno calcolato con un metodo globale, capyunto dalla giugulare.

La fNIRS é stata anche utilizzata come strumento vadutare la capacita di
autoregolazione nel cervello da parte dei singofigetti: una normale circolazione
sanguigna cerebrale infatti, ha la capacita di sraare un flusso sanguigno costante
nonostante la variazione della pressione di perfiescerebrale. Msira et al. [15] hanno
misurato la saturazione dell'ossigeno tramite |aRBI in pazienti sofferenti di
aterosclerosi nelle arterie carotidee e vertela@lin pazienti sani: quando il paziente
passava da una posizione supina ad una erettaloitevdi saturazione dell'ossigeno
decrementava in maniera consistente. Queste misorapossono essere molto
importanti per diagnosticare queste malattie.

Un altro ambito in cui la fNIRS sembra essere mphmmettente € nella diagnosi

di emorragie intracraniche. E’ stato infatti dimmasd che la fNIRS riesce a predire
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ematomi subdurali ed epidurali addirittura prima afjni altra tecnica; prima, ad
esempio, di un aumento della pressione intracrapich un cambiamento nell’ EEG o
nell'immagine ricavata dalla TAC. Infatti, le massiesangue uscito dai vasi assorbono
fortemente la luce NIR per cui sono facilmenterdaatiabili. Nonostante cio, la fNIRS
non e purtroppo ancora in grado di rilevare in matfmabile ematomi che compaiono
dopo operazioni neurochirurgiche o craniotomia [4].

Soller et al. [16] hanno messo le basi per la paziene delle ricerche su un’altra
interessante applicazione della fNIRS: la misura imvasiva del pH. Il loro studio ha
infatti dimostrato I'esistenza di parti dello spettdipendenti sia dalla saturazione

dell’'ossigeno che dal pH.

Fig. 1.2.4.a — Applicazione della fNIRS tratto 8]

La fNIRS e una tecnica spettroscopica che ha dellatteristiche che la rendono
molto promettente nel campo della neonatologia]TB](Fig. 1.2.4.b-c). Essa infatti &
molto meno sensibile agli artefatti da movimentspetto alle altre tecniche
diagnostiche, come I'EEG o la fMRI, dove i paziesdno costretti a rimanere immobili,
altrimenti il segnale viene completamente copegiordmore creato dal movimento. Se
ne deduce che queste tecniche non possono essematgt sui neonati, a meno che
guesti non vengano sedati. Inoltre, la strumentezidlIRS e facilmente trasportabile e
leggera, e non prevede I'impiego di ambienti cleafebici come lo scanner della MRI
o della TAC o traccianti pericolosi come nella PERn stupiscono quindi i numerosi
studi che utilizzano la fNIRS sui neonati; ottendee parametri utilizzabili in modo non
invasivo, permette di studiare come il cervelloesiolve e diagnosticare danni o

problemi cerebrali sin dalla nascita, in modo daepontervenire tempestivamente,
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nonché valutare quantitativamente le funzioni cediebinfatti, anche se il rapporto fra
I'attivita neuronale e quella vascolare nel cexelbn e ancora totalmente compreso,
gli esperimenti hanno mostrato che essi sono direghte proporzionali: ad un aumento
del flusso sanguigno, con conseguente aumentoos&ljienazione locale, segue un
aumento dell’attivita neuronale. Rilevando quindrigzioni locali del flusso sanguigno
e dell’ossigenazione, si possono dedurre la praserassenza di un’attivita cerebrale e
la sua localizzazione. Gli stimoli utilizzati sorth tipo uditivo, olfattivo, visivo o
motorio passivo [7]. Ovviamente gli stessi stimelistrumentazioni possono essere
anche utilizzati su adulti e bambini, per valutirdoro funzioni cerebrali. Gli stimoli
qui possono essere semplici come quelli dei neonathe ad esempio ascoltare un
suono e osservare un'immagine, o piu complessieaomtask motorio attivo o un task
cognitivo, da cui si possono dedurre importantioinfazioni su, ad esempio,

I'attenzione, la memoria, la capacita di pianificeme e ragionamento (Fig. 1.2.4.a).

Fig. 1.2.4.b-c — fNIRS in neonati e bambini trattfs1] e [52]

Persone con gravi disabilita, come per esempidatingi sclerosi multipla, hanno
bisogno sempre di avere assistenza al loro fiaRaier comunicare e controllare
strumenti esterni senza dover sempre dipendere aaglpotrebbe essere molto utile
per questi pazienti. La motivazione principale aNduppo della BCI (Brain Computer
Interface) e propria quella di permettere alle peesdi comunicare ed accedere alla
tecnologia solo tramite i loro processi mentalinze dover utilizzare il sistema
muscolare, che non funziona a causa della lorottraalaa fNIRS si presta come ottima
strumentazione per tale scopo (Fig. 1.2.4.d). Itcaaismo utilizzato finora prevede la
possibilita da parte dell'utente di dare due rispoaffermativa o negativa, in base al
compito mentale da esso eseguito [17]. Per eseNpito et al. [18] hanno stabilito di

usare attivita mentali complesse, come un calcaotaie o I'immaginazione di qualche
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canzone, per la risposta affermativa, e attivi@ssanti, come la conta delle pecore o |l
pensiero di un paesaggio, per la risposta negdtimainteressante studio del 2008 di
Luu e Chau [17] ha mostrato che tramite la fNIR$®ésibile decodificare direttamente
i segnali nervosi corrispondenti a specifiche denis Essi hanno mostrato ai vari
soggetti due figure di bevande per ogni trial eesto ad essi di valutare mentalmente
guanto avrebbero desiderato bere le due bevanéeidede quale delle due avrebbero
preferito. Il risultato dello studio afferma cheessibile capire la preferenza soggettiva
delle varie persone tramite la fNIRS con un’accezaa media dell’80%.

Fig. 1.2.4.d — Applicazione della fNIRS nella BEtto da [53]

1.3 Vantaggi e svantaggi della fNIRS rispetto ad ale metodologie
di neuroimaging

Esistono tecniche consolidate e gia utilizzateanellatica clinica per ottenere
immagini neurologiche funzionali che possano faninformazioni qualitative e
quantitative sulla fisiologia e sulle funzioni deliellule e dei tessuti. Lo scopo é quello
di relazionare [lattivita neurologica da esse m@ev con delle specifiche funzioni
eseguite. Interessante € quindi avere una panaaadeite tecniche piu importanti in
uso e, mostrando i loro vantaggi e svantaggi, eaparche lo sviluppo della fNIRS é

promettente e oggetto di numerosi studi e ricerche.
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1.3.1 EEGeERP

L’EEG € una tecnica che utilizza degli elettrodspicullo scalpo per misurare le
variazioni di potenziale elettrico provenienti @alstrato superficiale della corteccia
cerebrale. All'attivita elettrica spontanea si sppongono specifici segnali legati a
qualche compito sensoriale, motorio o cognitivonfé@ntando I'attivita di base con le
variazioni indotte dai vari compiti eseguiti € pbds ricavare le aree cerebrali di
maggior attivazione durante questi compiti anche témpo reale. Registrando
contemporaneamente da piu canali € possibile nieawaa mappa cerebrale, chiamata
EEG topografico, rappresentante la distribuziorszse dell’attivita elettrica.

L’EEG fu la prima tecnica con cui si riusci a rigge I'attivita cerebrale. Hans
Berger inauguro il periodo clinico della metodi¢&iluglio 1924, quando registro il
primo elettroencefalogramma umano in uno dei saaignti del'ospedale di Jena, che
un anno prima era stato sottoposto ad un intervéini@panazione cranica. Fu proprio
Berger I'autore della classificazione delle ond#'EHEG. Egli aveva notato che c’erano
dei ritmi prevalenti e regolari all'interno del s&de, che comunque non si presentava
periodico. Berger confronto il segnale con divesseusoidi ed osservo, ad esempio,
che, quando il soggetto giaceva su un lettinogdas e con gli occhi chiusi, il tracciato
era caratterizzato dalla successione regolareds anlO cicli/sec, che lui chiamo onde
alfa (frequenza 8-12 Hz, ampiezza 5060, le quali risultavano tra l'altro piu ampie
a livello occipitale. Infatti, I'input inviato daneuroni quando la corteccia non e
coinvolta in attivita di pensiero, € lento e fasida qui il segnale con frequenza minore
ed ampiezza maggiore. Tuttavia, non appena il stmgeniva stimolato in qualche
modo, le onde divenivano meno ampie e piu frequddrger chiamo queste ultime
onde beta (frequenza 14+30 Hz, ampiezza 22} Infatti, quando la corteccia e
impegnata nell’elaborazione di informazioni, maléuroni vengono attivati, tuttavia in
modo non sincronizzato; per questo motivo il segmadistrato ha frequenza maggiore
ma ampiezza minore dei singoli segnali che lo camgpoo. Questa classificazione
delle onde é tuttora usata ed € molto importanpeasiutto nella diagnosi di epilessia,
nella quale vi e la comparsa di alterazioni in ¢ge@nde. Nel 1938 alle onde alfa e beta
si aggiunsero le onde delta (presenti nel sonndopdo, frequenza 0.5+3.5 Hz,
ampiezza 20+10QV), in seguito agli studi dell’'americano W.C. Waltehe le rilevo
durante un intervento chirurgico nei tessuti imragnente circostanti un tumore

cerebrale. Egli scopri pure le onde theta (preseitbambini dagli 1 ai 6 anni, oppure

25



nell'adulto se in stato di ipnosi o meditazionegnenza 5+7 Hz) [19] [20]. Grazie
al’lEEG un neurochirurgo, Penfield, riusci a ragam@tare '"’homunculus”, stimolando
elettricamente determinate aree corticali; essortapla corrispondenza fra punto
stimolato della corteccia e muscolo conseguentemedttivato. Esistono sia
I’'homunculus sensorius che quello motorius, ched@wvziano come i neuroni nella
nostra testa non siano posizionati a caso, ma mabhism ordine ben preciso (Fig.
1.3.1.a). Inoltre, la proiezione delle parti destio corpo in queste aree del cervello non
€ uguale per tutte: alcune aree sono proiettateoge piu grandi, altre su zone piu
piccole. Il segnale che si misura da ogni elettrpdsto sullo scalpo, non rispecchia cio
che accade nel punto preciso dove e posizionatoh@en mezzo vi € anche il cranio
che fa da conduttore, ma rispecchia cio che accadea determinata e piu ampia area
sottostante. La scoperta della localizzazione furede dei neuroni € stata quindi molto
importante, in quanto cio permette di capire domeoslocalizzate le eventuali lesioni

nel cervello [21].
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Fig 1.3.1.a — Homunculi motorius e sensorius,drd# [54]

Dato che il segnale ricevuto dagli elettrodi psstilo scalpo, non solo varia nel
tempo, ma anche nello spazio, si dedusse che l@gagtabilire uno standard, in modo
che la misura dell’elettroencefalogramma si rifezislle stesse aree del cervello per
tutti e che quindi si adattasse anche a pazientteste molto diverse fra loro. Cosi, per

consentire il paragone di misure successive ndklgss soggetto, o il paragone di
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misure in soggetti diversi, alla fine degli anni0’4& stato sviluppato un sistema
internazionale, conosciuto come sistema internat#ori0-20. Gli elettrodi vengono
posti sui punti di intersezione di immaginarie Bnegacciate sul cranio partendo da
specifici punti anatomici. La distanza fra eletirodnsecutivi € sempre pari al 10% o al
20% della lunghezza totale. Questo sistema gacantisa buona copertura di tutta la
superficie encefalica e garantisce che gli elettsi@no posizionati sempre sopra le
stesse aree. La misura acquisita € una differenpmtdnziale fra due elettrodi e di
solito si prende un elettrodo di riferimento eif@riscono ad esso tutte le misure: molto
spesso si prende come riferimento I'elettrodo stdicchio oppure la media di tutti gli
elettrodi. Ogni elettrodo viene identificato da etichetta comprendente una lettera (C
per gli elettrodi centrali, Fp per i frontopolaH, frontali, T temporali, P parietali e O
occipitali) ed un pedice, che puo essere un numdadettera z. Il numero discrimina il
lato sinistro (numeri dispari) da quello destrorraui pari) ed ha valori piu bassi in
posizione mediale. La lettera z invece fa partelatel degli elettrodi situati sulla linea

mediana interemisferica (Fig. 1.3.1.b).

Fig. 1.3.1.b — Il sistema internazionale 10-20drag [55]

L’elettroencefalografia e stata oggi giorno supeetiatmolte applicazioni, tuttavia
rimane fondamentale nella diagnosi di epilessidlonstudio delle fasi del sonno,
nell'individuare e quantificare deficit dell’attité dell’encefalo, nello studio sugli effetti
di farmaci, droghe e sulla meditazione ed infinemenitoraggio durante 'anestesia: la

by

piu grande abilitd degli anestesisti € riuscireaarfmanere il paziente in una fase a
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cavallo fra la veglia ed il sonno, e cid é possilgtazie allEEG che essi osservano e
dal quale deducono la dose di anestetico da (aikzz

Un’applicazione molto importante dellEEG, utileasa localizzare i deficit
funzionali in pazienti neurologici che a descrivérelecorso temporale dei processi
cognitivi, € I'analisi dei potenziali evento-rel§&ERP). Il soggetto viene stimolato con
segnali di tipo sensoriale (come ad esempio stiamlstici, visivi, ecc.) e il potenziale
elettrico generato in seguito a tale stimolazi@kyello del sistema nervoso centrale o
periferico, viene registrato. Essi forniscono uresatizione temporale accurata della
sottostante attivita cerebrale.

L'EEG, come la fNIRS, permette un’acquisizione iltde e non invasiva del
segnale cerebrale. Ha un’ottima risoluzione tempodell’'ordine del ms, confrontabile
con quella della fNIRS, tuttavia la sua risoluzi@spaziale € peggiore, dell’ordine del
cm, e guesto é lo svantaggio principale dell’esatatiroencefalografico. Gli elettrodi,
infatti, registrano la corrente che arriva da tldtaona sottostante e non da un singolo
punto, per cui non e possibile risalire allesdtiealizzazione della sorgente di tale
corrente. Con I'EEG e possibile quindi avere infamoni solo a livello dei lobi
cerebrali attivati. L’acquisizione elettroencefaiaiica risente degli artefatti da
movimento, per cui il soggetto deve stare fermgiil possibile (molto complicato
soprattutto nei bambini), cosa invece a cui la fSlifsulta piu immune. Inoltre nella
fNIRS I'applicazione delle fibre ottiche non ricde come nellEEG l'uso della pasta
abrasiva; un semplice meccanismo a molla che dgsactanil contatto pu0 essere
sufficiente. Infatti, il problema dell’accoppiamentra la sorgente e il rivelatore e il
cuoio capelluto € un problema meno vincolante nelgettroscopia nel vicino
infrarosso, perché come spiegato precedentemerita,ls stesso contributo su tutte le

coppie sorgente-rivelatore [7] .

1.3.2 PET e SPECT

La PET (tomografia ad emissione di positroni) e tewaica di imaging che inizio
a svilupparsi negli anni '70. La procedura di asigiirevede che degli isotopi instabili
vengano incorporati chimicamente in molecole at@vévello metabolico (come per
esempio I'acqua o il glucosio o precursori di speicheurotrasmettitori) e che questo

tracciante venga poi iniettato nel flusso sanguiddossigeno e il glucosio marcati
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tendono ad accumularsi nelle aree metabolicamentatpve e vengono inglobati in
vari organi e regioni in modo selettivo. Quandedtopo instabile decade, viene emesso
un positrone, che si annichila con un elettronedpcendo cosi una coppia di fotoni
gamma che vengono emessi in direzioni opposte @&@li di differenza) [2].
L’apparecchiatura che rileva questa coppia di foginchiama gamma camera ed é
situata attorno alla testa del paziente. Un evergae rilevato solo se i due fotoni
colpiscono la gamma camera in posizioni distanl §8adi I'una dall’altra entro un
intervallo compreso in una finestra temporale dncidenza che va dai 4 ai 10 ns. Se
cio avviene, vuol dire che I'evento & accaduto tufaglinea che unisce i due rivelatori.
Questi sono disposti solitamente ad anello int@fiorgano di interesse, per cui, grazie
ad una tecnica di retroproiezione e a misure da tutesti detettori, € possibile
ricostruire una rappresentazione tridimensionaldladelistribuzione dell'isotopo
radioattivo nella zona studiata [22]. E’ quindi piisle ottenere non solo una
valutazione qualitativa dei parametri funzionali amche una loro stima quantitativa.

La SPECT (Single-Photon Emission Computerized Toagpyy) € simile alla
PET. Anch’essa richiede l'iniezione di un tracceanddioattivo (come per esempio lo
133%e), o la sua inalazione, ma, al contrario dell& P& direttamente questo tracciante
che produce dei fotoni gamma che vengono rilevatadcgamma camera che si muove
velocemente attorno alla testa del soggetto [7] [22

La PET e utlizzata molto in cardiologia, neurokbged oncologia. Una
scintigrafia miocardica € in grado di valutare é&fpsione del miocardio e la grandezza
di un’eventuale infarto miocardico [22]. In oncolagla PET & molto utile nella
segnalazione della presenza di tumori e del loadigt evitando cosi la biopsia. In
neurologia, e stata utilizzata nello studio dellegsia, dei tumori del cervello (i tumori
sono zone metabolicamente piu attive, quindi laceatrazione di glucosio e ossigeno
marcati sara maggiore in quelle regioni), dell'cte di malattie come il Parkinson,
I'Alzheimer e la sindrome di Dawn.

| traccianti utilizzati hanno un’emivita (definittome il tempo necessario affinché
la meta degli atomi di un campione puro dellisa@agecadano) molto breve. Questa
caratteristica ha uno svantaggio ma anche un vgietagn’emivita breve richiede che
il tracciante sia prodotto in loco, cioé che siagante un ciclotrone nel luogo dove si
svolge I'esame. Tuttavia, poiché il tracciante diecan un tempo molto breve, le
radiazioni subite dal paziente sono ridotte. Imgltta maggior parte dei processi

metabolici sotto indagine ha una durata brevecpela riuscita del’esame € assicurata.
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L'uso dei traccianti pud comunque essere pericol@gssono sorgere problemi di
allergia o intolleranza al tracciante e, nonostdeteadiazioni a cui il paziente e
sottoposto siano limitate grazie alla breve emj\stno comunque presenti, al contrario
della fNIRS che invece non impiega nessun tip@diazioni ionizzanti.

Anche la PET e la SPECT sono molto sensibili agkfatti da movimento, al
contrario della fNIRS. Inoltre, il paziente é olgaio a giacere supino su un lettino,
mentre durante I'acquisizione fNIRS il soggettot@oesame puod avere liberta di
movimento o essere seduto su una sedia. Un alamaygio della strumentazione PET
e SPECT e uno dei principali motivi che I'hannoarggesente solo in poche strutture
sanitarie, € il suo alto costo, derivato anche’aadligo di produzione locale del
tracciante, nonché dalla necessita di avere senpamsonale specializzato per
'acquisizione. Al contrario, la strumentazione R8 € molto semplice da trasportare ed
utilizzare e presenta un costo molto piu contendtoche le informazioni che si
possono ricavare con le due tecniche sono differbrfatti, mentre con la PET o la
SPECT cio che si puo misurare sono il flusso saymyiil volume ematico ed il
consumo di glucosio, con la fNIRS si possono ottenmformazioni sia sulla
concentrazione assoluta di ossiemoglobina che assiemoglobina separatamente. La
risoluzione spaziale della fNIRS é leggermente imigldi quella della PET, cosi come
la sua risoluzione temporale. La PET, inoltre, ieca scarsi riferimenti anatomici; per

guesto motivo e spesso utilizzata insieme con 1€ DAa MRI [7].

1.3.3 fMRI

La risonanza magnetica funzionale (fMRI) offre mer il miglior approccio
validato a livello clinico per la visualizzazionelld funzioni cerebrali basandosi sul
metabolismo locale. L'fMRI si basa sul fatto chentioglobina nel sangue possiede la
capacita di distorcere leggermente le proprietdistinanza magnetica possedute dai
nuclei di idrogeno situati nelle sue vicinanzegrido di distorsione dipende e cambia in
base al fatto che I'emoglobina sia ossigenata @hdl principio di funzionamento &
identico a quello della risonanza magnetica tradizie (in fig. 1.3.3.a un esempio della
strumentazione utilizzata). Quando il corpo umaren& posto all'interno di un forte
campo magnetico, tutti i protoni che si trovandirgibrno del corpo (il 60% del corpo

umano € composto da acqua) orientano il loro assgatione in modo che risulti il piu
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possibile parallelo al campo magnetico. La rotagida essi descritta produce un’orbita
a forma di cono. Quando un breve impulso a radiguenza, con la stessa frequenza
posseduta dai protoni in rotazione, viene appliesternamente, i protoni ne assorbono
I'energia. Subito dopo, essi rilasciano I'energiauma certa velocita, che dipende da
guanto strettamente erano legati ai componenti ichidel tessuto. La misura che si
effettua € quella dei tempi di rilassamento T1 eeT&0 viene fatto per ogni voxel (un
volume parziale del corpo) cosicché un'immagine paséere ricostruita unendo i vari

pixel che rappresentano i vari voxel [22].

Fig. 1.3.3.a — Uno scanner MRI tratto da [56]

Quando un’area cerebrale viene attivata da unoifgmecompito (di natura
sensoriale, motoria, visiva, cognitiva ecc.), essaessita di un maggiore apporto di
ossigeno; la microcircolazione sanguigna cerebrggmnde con un aumento del flusso
sanguigno ricco di ossigeno nella zona attiva. Q@aesnbiamenti nella concentrazione
di ossigeno e flusso sanguigno comportano dei camdmti chiamati BOLD (Blood
Oxygenation Level-Dependent) nel segnale di rispaamagnetica. La fMRI sfrutta
quindi il segnale BOLD che dipende dal bilancio é@sumo e apporto di ossigeno
nella zona cerebrale attiva [2]. L'emoglobina ossigfa, infatti, essendo diamagnetica,
provoca un aumento del segnale fMRI rilevato, chendj simboleggia un aumento
dell'attivita cerebrale. L’'emoglobina deossigenatewece, essendo paramagnetica,
provoca dei campi magnetici locali che interrompobh@mogeneita del campo

magnetico esterno, con una conseguente diminuziehesegnale registrato (in fig.
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1.3.3.b un esempio di immagine ottenuta con la fM&laree colorate sono quelle di

attivazione).

Fig. 1.3.3.b — Un esempio di immagine acquisitalediVRI tratto da [57]

L'fMRI € emersa come la tecnologia di scelta perdsse sia la struttura che le
funzioni del cervello umano, soprattutto per comperne i suoi meccanismi
neurofunzionali. Essa viene anche utilizzata nehping pre-chirurgico. L'fMRI & per
ora la tecnica piu affidabile, per cui viene coesida uno standard di riferimento con
cui tutti gli altri metodi di neuroimaging devonordrontarsi. Infatti, essa condivide il
vantaggio della fNIRS di non utilizzare radiazioonizzanti, ma segnali intrinseci al
cervello. Grazie a cio, molte e ripetute scanspmssono essere effettuate sullo stesso
individuo, cosa invece non praticabile con la PEdttavia, in questo modo aumenta il
tempo richiesto per il singolo esame. Grazie all’'udi particolari sequenze di
magnetizzazione, l'intero cervello puo essere sitand 1-2 secondi, garantendo alla
fMRI una risoluzione temporale superiore a quelkgld altri metodi di imaging
funzionale ma inferiore a quella della fNIRS. Laoluzione spaziale della fMRI (2-3
mm), risulta essere al contrario superiore di guelklla fNIRS (1-2 cm) [2]. Uno
svantaggio dell'uso del segnale BOLD come paramptiocipale € che esso € un
segnale con andamento molto lento, che quindi lece a seguire le rapide dinamiche
temporali che caratterizzano i processi cognitira tutte le tecniche di imaging, la
fMRI e quella maggiormente sensibile agli artefdgtimovimento (spostamenti di soli 3
mm annullano I'esame in quanto il segnale utile ograstato completamente dal
rumore). Per cui il paziente, al contrario dellaRS, deve rimanere costantemente

fermo, per di piu in un ambiente claustrofobico eomuo essere lo scanner della fMRI,
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per un periodo di tempo piuttosto lungo, potendoackil’esame dai 15 minuti alle 2
ore. Si puo capire da cio come tale tecnica siiiihente utilizzabile sui bambini e su
soggetti con patologie come la schizofrenia o itlmoadi Parkinson che hanno difficolta
nel controllare il proprio corpo e nel comprendBuélita dell’esame. Altri svantaggi
della fMRI sono il basso rapporto segnale-rumoréa enecessita di eseguire piu
scansioni per poter ottenere le informazioni desige Come la PET ed al contrario
della fNIRS, anche la strumentazione fMRI &€ moltgtosa ed ingombrante e richiede
che il paziente sia steso in posizione supina stiinb. Un ulteriore svantaggio e
I'impossibilita di utilizzare questa strumentazicse certe categorie di pazienti, come i
portatori di pacemaker o protesi metalliche, o mmlohe necessitano di respirazione
assistita con bombole di ossigeno metalliche. tinfatgni oggetto ferromagnetico
verrebbe attirato dal campo magnetico con graehriper il paziente [22]. Da un punto
di vista dei parametri funzionali, la grande diéfieza fra fMRI e fNIRS, che spiega il
motivo del crescente interesse verso quest'ulténehe mentre la prima fornisce valori
relativi delle variazioni emodinamiche tramite ieghale BOLD, la seconda é
potenzialmente in grado di fornire i loro valorisakiti e soprattutto separare |l
contributo di emoglobina ossigenata e deossigematsa che il segnale BOLD non
riesce a fare [7].

1.3.4 Altri vantaggi e svantaggi della fNIRS

Come e emerso nel confronto con la PET, TEEG®RI, grande e la versatilita
della fNIRS e numerosi sono i vantaggi che il sso apporta. Primo fra tutti la liberta
di movimento e la possibilita di eseguire I'esam@jialsiasi posizione il paziente sia e
non in un ambiente ristretto come con la fMRI ePBRT. La strumentazione fNIRS
inoltre e facilmente trasportabile, di facile w#o (non richiede personale altamente
specializzato) e meno costosa rispetto alle alre d’'unica tecnica che permette di
monitorare e rilevare parametri emodinamici cerebab letto del paziente, senza
doverlo far muovere. In tal modo molti soggetti wepibilitati ad essere esaminati con
la fMRI o la PET, come i portatori di protesi mditdile o i neonati o gli schizofrenici,
posSsono essere invece analizzati con essa. Dangiade fra i vantaggi anche 'assoluta
non invasivitd e pericolosita di questa metodigspatto ai rischi biologici esistenti
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nelle altre tecnologie (traccianti radioattivi),seoche consente maggiormente l'utilizzo
di questa strumentazione con i neonati e i bambini.

Come gia notato, non solo la fNIRS fornisce inforioai in tempo reale e
continue sui parametri emodinamici cerebrali, mdahpotenzialita di ricavare i valori
assoluti delle concentrazioni di HHb e Hb{@d maniera distinta, cosa che nessun’altra
tecnica di imaging é finora stata in grado di fogni

La risoluzione temporale della fNIRS dipende dateumentazione utilizzata,
solitamente e di alcuni ms ed € migliore di qudldia fMRI. La risoluzione spaziale va
considerata sia nel piano parallelo alla superfaeé cervello, considerando cioe la
distanza sorgente-rivelatore, sia nel piano pernpelate, ossia calcolando la
profondita. Entrambe le tipologie di risoluzioneagjale dipendono dalla posizione
reciproca di sorgente e rivelatore e dal tipo dirsentazione. Come precedentemente
rilevato, la risoluzione orizzontale della fNIRSZ1cm) e lievemente migliore di quella
della PET, ma peggiore di quella della fMRI. Sitoaz analoga si riscontra per la
risoluzione verticale, che per la fNIRS e allirm@rdi 1 cm. Al contrario di fMRI e
PET, che permettono di ottenere informazioni stetlg sezioni del cranio con uguale
risoluzione, la fNIRS permette per ora di otten&wko informazioni riguardanti ristrette
zone della corteccia cerebrale.

Purtroppo la fNIRS possiede anche altri svantagapporto segnale-rumore é
soggettivo; esso infatti varia in base allo spessdel cranio (allaumentare dello
spessore aumenta anche I'effetto di assorbimestattering) ed al colore dei capelli (i
capelli neri assorbono maggiormente la luce infsao rispetto a quelli biondi).
Tuttavia, essa € meno sensibile agli artefatti davimento in confronto alle altre
metodiche.

Un altro vantaggio della fNIRS e che essa non fetesce con le altre
strumentazioni, ad esempio campi magnetici edrigietper cui puo essere utilizzata
insieme a queste altre metodiche in tecniche degistrazione, per ottenere, ad
esempio, informazioni strutturali e morfologicheeda fNIRS da sola non puo fornire,
essendo essa unicamente una tecnica funzionaléo Bjmsso infatti, le nuove tecniche
di imaging proposte risultano complementari piu sbestitutive alle precedenti. Ecco
l'importanza della coregistrazione, che permettsfdittare simultaneamente le diverse
informazioni ricavabili con diverse metodiche [X)ata la diversita fra le strutture
anatomiche e le localizzazioni dei diversi tessuaivari soggetti, si capisce come sia

importante sovrapporre per esempio i risultati mloici ed anatomici ottenuti con la
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MRI a quelli funzionali ottenuti con la fNIRS, inado da avere la certezza su quali
tessuti e posizioni sia stata eseguita la misum@ltre, usando piu tecniche, si possono
sfruttare le caratteristiche positive di ognuna, @gempio l'alta risoluzione temporale
del’lEEG con l'elevata risoluzione spaziale deldMHRl. La coregistrazione € anche
utilizzata per validare le varie metodiche. Registio simultaneamente con differenti
tecnologie lo stesso parametro, o parametri divaescorrelati, € possibile verificare la
correttezza delle nuove metodiche e la loro affidab La fNIRS e stata validata
usando per esempio I'EEG o la fMRI come tecnicheaodifronto e riferimento. E’ stata
dimostrata, per esempio, una buona correlazione dai fMRI e fNIRS in soggetti
giovani ed anziani durante compiti motori [23].
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2 Caratteristiche del segnale fNIRS e problemi aperti

2.1 Risposta emodinamica e componenti di disturbo

Il segnale acquisito durante |'esperimento € stm&sformato in variazioni
temporali della concentrazione di ossi e deossiéobotp con la MBLL descritta nel
paragrafo 1.2.2. Dal segnale grezzo cosi ottenato i riesce ad osservare nessuna
risposta emodinamica, perché il rumore che si gpaae é troppo grande (vedi fig.
2.1.a). Per questo e necessaria una pre-elaboeazieh segnale, prima di poter

interpretare la risposta emodinamica e trarre aelfeclusioni.

Segnale acquisito prima dell’elaborazione
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Fig. 2.1.a — Segnale acquisito grezzo, prima disipsi elaborazione

Il segnale ottenuto dallo strumento fNIRS é compaisiila risposta emodinamica,
da oscillazioni fisiologiche, da artefatti da moemio e da rumore di misura, tutte
componenti con ampiezze e frequenze molto diverse.

La risposta emodinamica e stata studiata con ¢maisza magnetica funzionale,
per cui ha un andamento conosciuto, simile a quelfggura 2.1.b. Nellambito fMRI,
per risposta emodinamica (di seguito denominatheiRF, Hemodynamic Response
Function) si intende la variazione temporale defjnsé¢e BOLD dovuta ad una
variazione dell’attivita cerebrale conseguente alche stimolo. Sono stati creati alcuni

modelli matematici che descrivono la HRF ed uno piei diffusi € quello che la
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rappresenta come una combinazione di due funzicamnnga opportunamente

dimensionate (modello canonico, vedi fig. 2.1.b).

hrf true
160

Variazione di concentrazione di Hh02 [nM]

Tempo [s]

Fig. 2.1.b — Risposta emodinamica attesa, modalomgico

Con la fNIRS sono ottenibili sia la variazione dncentrazione nel tempo
dell’emoglobina ossigenata, che di quella deossigernper cui sono due i segnali di
risposta emodinamica che si ottengono. Ci si aspdie essi abbiano 'andamento
mostrato in figura 2.1.c: durante lo svolgimento wh compito, il segnale che
rappresenta I'emoglobina ossigenata aumentera,h@omaggiore € I'apporto di
ossigeno nella zona attiva, mentre I'andamentdeshetiglobina deossigenata risultera
opposto, con un suo decremento nello stesso lassmpotrale. Generalmente,
'andamento della risposta emodinamica & semprélesien quello in figura 2.1.c;
tuttavia, in base al tipo di stimolo utilizzato kaazona analizzata, parametri come il
valore di picco, la latenza di picco e la FWHM ¢@hezza a meta del massimo) possono
variare. La HRF ha una frequenza che dipende dadmana sperimentale; nel nostro

caso e compresa fra 0.062 e 0.089 Hz.

HbO,
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Fig. 2.1.c — Risposta emodinamica attesa perbBHb
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In seguito ad uno stimolo di qualsiasi tipo, i rexurattivati consumano I'ossigeno
trasportato dall’emoglobina; da cio deriva un autoedel flusso di sangue (CBF-
Cerebral Blood Flow) verso la zona attiva, e quindiconseguente aumento del volume
di sangue (CBV-Cerebral Blood Volume). L'aumentd éflasso sanguigno € cosi
elevato rispetto al reale consumo di ossigeno edddiato, che inizialmente nella zona
attiva si verifica un aumento della concentrazidnessiemoglobina e una conseguente
diminuzione di deossiemoglobina. Le variazioni ¢ilHe HbQ infatti sono dipendenti
dal bilancio fra I'apporto di ossigeno ed il sumsomo nella zona analizzata. Una volta
terminata l'attivita dei neuroni richiedenti I'appo di ossigeno, il flusso sanguigno
cerebrale diminuisce molto piu rapidamente del mmuematico, causando un
undershooting nel segnale, che successivamentenaitai valori basali di
concentrazione.

Le oscillazioni fisiologiche presenti nel segnalesumato, che nel nostro caso si
sommano alla HRF e sono quindi da considerarsi caimgore, sono solitamente
dovute a quattro distinte componenti: il battitordtaco, la frequenza respiratoria,
'onda di Mayer e delle oscillazione a bassissimegjienze [28]. La frequenza della
pulsazione cardiaca é solitamente di 60 battitmaiuto (circa 1 Hz), ed il battito
cardiaco e rappresentabile con una sinusoide @uénza pari a quella cardiaca e
ampiezza che oscilla fra £500 nM. Il suo andamesitmisoidale pseudo-costante la
rende una componente facilmente osservabile adioeeldo, considerando anche la
diversita in frequenza con la HRF. Anche la compb@eespiratoria € assimilabile ad
una sinusoide, con frequenza pero inferiore a guadrrdiaca (solitamente intorno a
circa 0.2 Hz), ma dipendente dal paradigma spetiae® dal soggetto, ed ampiezza
simile a quella cardiaca. La componente di Mayarodto lenta, avendo una frequenza
solitamente compresa fra 0.04 e 0.15 Hz [29], meltnile a quella della risposta
emodinamica, e possiede un’ampiezza maggiore diagdella HRF attesa nel nostro
esperimento, per cui si tratta di una componerffecitthente eliminabile dal segnale
senza intaccare la risposta emodinamica. Le oz@haa bassissima frequenza (VLFO,
Very Low Frequency Oscillations), hanno solitamefrteguenza inferiore a 0.1 Hz,
arrivando anche a frequenza di 0.004 Hz, e compasgwmiitamente come dei trend
particolari, che possono essere costanti, cresgal@crescenti.

Il rumore di misura che compare in ogni acquisigidia un andamento casuale e
indici statistici, come varianza e media, moltoiaalti, sia fra soggetti che fra canali di

acquisizione. Il rumore proveniente dall’ambient&aélmente riducibile nella fNIRS;
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infatti, essa non e soggetta alle interferenzerileé di rete, che invece compaiono nei
metodi che sfruttano i campi magnetici ed elettfl@D]. L'unica precauzione da
prendere per ridurre il rumore proveniente dallsante € quella di svolgere le
acquisizioni in una stanza non eccessivamente hsainin modo che la luce esterna
non interferisca con quella nel vicino infrarossorsselatori.

Infine, gli artefatti da movimento che possono canme sono solitamente dovuti
allo spostamento relativo di sorgente o rivelataspetto al cuoio capelluto oppure a
movimenti del soggetto come uno sbadiglio. Talvolfaesti artefatti sono ben
distinguibili, avendo valori di concentrazione imponibili o comparendo come
improvvisi abbassamenti o diminuzioni del segnahglto spesso, invece, hanno un

andamento difficilmente distinguibile e complicdaaorretta stima della HRF.

2.2 L’onda di Mayer

La componente di Mayer o onda vasomotrice, comeegientemente detto, € una
delle componenti del rumore fisiologico che si samualla risposta emodinamica
acquisita dalla fNIRS. Essa possiede una frequeamgresa tra 0.04 e 0.15 Hz, ed &
quindi simile a quella della HRF. Inoltre, nel cadioparadigmi che, come quello qui
utilizzato, prevedono stimoli visivi, la componente Mayer presenta un’ampiezza
(range di circa £500 nM) molto superiore a quekladHRF. Per questo motivo I'onda
di Mayer si e rivelata una componente molto ostleaeliminare e un’interessante
tematica di studio, perché, senza la sua elimimazidifficilmente si possono ottenere
dalla fNIRS segnali correttamente interpretabii. componente di Mayer € una nuova
sfida per gli studiosi, in quanto essa non compamegli studi fMRI. E’ infatti
dimostrato che essa € molto attenuata quando gestmgsi trova in posizione sdraiata,
rispetto a quando € in piedi o seduto, situazietierquali essa € invece predominante
[3] (vedi fig. 2.2.a). Negli studi fMRI, quindi, de il soggetto & in posizione supina,

tale componente risulta avere un’ampiezza moltottad
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Fig. 2.2.a — Esempi di acquisizioni di segnale fIliRlative a variazioni di concentrazione di
HbO,, in soggetti posti in posizione seduta e supinaota la presenza predominante della componente

di Mayer nel soggetto posto in posizione sedutattdrda [3]

L’esatta origine dell'onda vasomotrice & sconosc|Bil], ma si crede che essa sia
legata ad oscillazioni dovute alla pressione sigtandel sangue. L’ipotesi piu
accreditata e che quest’onda sia generata daazoili del tono vascolare causate da
cambiamenti locali nella contrazione dei muscaicilidelle pareti vascolari, modifiche
non correlate con la frequenza respiratoria o eaedj7].

Fu Ludwig Traube, un medico tedesco co-fondatotka gratologia sperimentale
in Germania, che per primo notd questo fenomenolBéb. Nel 1869 Karl Ewald
Konstantin Hering, un fisiologo tedesco, conferradplesenza di queste oscillazione.
Simili oscillazioni furono successivamente osse¥vahche da Siegmund Mayer, un
fisiologo e istologo tedesco, nel 1876. Questa aorapte fisiologica osservata fu
conseguentemente chiamata “onda di Traube-HeringeMaed €& ora conosciuta
semplicemente come onda di Mayer, ricordando soltinho dei tre scienziati che per
primi la osservarono.

L’onda di Mayer presenta tre caratteristiche: entqgioea, cioé € presente anche in
assenza di stimoli, € molto lenta, per cui e diffeiabile dalla frequenza cardiaca e
respiratoria, che sono piu veloci, ed € modulabiiee puo venire modificata in
condizioni patologiche o sotto I'effetto di alcuarmaci [31]. La componente di Mayer
e stata studiata da molti ricercatori, sia nel niodeimale sia nell'uomo. Si & scoperto
che solitamente tale componente viene amplificatamte gli stati di attivazione del
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sistema nervoso simpatico. Infatti, registrandoutiameamente la pressione arteriosa
(AP) e lattivitd nervosa simpatica (SNA) in animaluomini in stato di veglia, si
rilevata la presenza di oscillazioni spontanee rnitragnbi i segnali, con frequenze
inferiori a quella respiratoria. Un’analisi di ceeza ha mostrato che queste oscillazioni
in alcune bande di frequenza risultano molto catechei due segnali: € stato quindi
proposto di definire come onda di Mayer quelle lkesdioni della pressione arteriosa,
con frequenza inferiore a quella respiratoria, ohestravano il piu alto grado di
coerenza con le oscillazione trovate nella SNA. INegseri umani, la banda di
frequenza che soddisfaceva tale richiesta eraayuetirno a 0.1 Hz. La componente di
Mayer e anche chiamata onda vasomotrice; infafiimisa che essa sia creata da
un’oscillazione del tono vasomotore simpatico. Et® dimostrato sperimentalmente
che utilizzando bloccanti alfa-adrenergici, che seao un rilassamento della
muscolatura liscia, anche I'onda di Mayer vieneraitita, arrivando a volte addirittura a
scomparire [32].

La frequenza e la portata cardiaca vengono regidatin centro nervoso, il centro
cardiovascolare (CV), situato nella medulla alluag&uesto centro controlla anche
altri sistemi di feedback negativo, che agiscoamite ormoni o nervi, e che aiutano a
regolare la pressione ed il flusso sanguigno localcuni neuroni del centro CV
regolano la frequenza cardiaca, altri il diameted \hsi sanguigni, altri la contrattilita
dei ventricoli. La loro azione puO essere sia ioid (ad esempio con la
vasodilatazione) che stimolante (per esempio ca@otd@razione dei muscoli delle pareti
vascolari). Un’altra funzione del centro cardiowdace € quella di spedire
continuamente impulsi ai muscoli lisci che si tnowanelle pareti dei vasi sanguigni,
attraverso dei nervi chiamati vasomotori. Alcuniurani facenti parte del sistema
simpatico vengono stimolati da questi impulsi eptopagano fino ad arrivare a
stimolare la muscolatura liscia delle arterioleleeliscere e nelle aree periferiche. Il
risultato e la presenza di un tono vasomotore, cio&ostante e moderato stato di
vasocostrizione, che stabilisce il livello basaddlalresistenza vascolare sistemica [33].
Sembra che siano proprio oscillazioni in quest@teasomotore 'origine dell’onda di
Mayer.

Una particolarita dellonda di Mayer e che, allémio di una data specie, essa
risulta quasi costante; negli esseri umani e statwstrato che essa non dipende ne

dall'eta, né dal sesso [32].
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Se la frequenza dell’onda di Mayer risulta costaitenterno di una data specie,
la stessa conclusione non puo essere tratta psudaampiezza. Essa infatti varia
notevolmente nel tempo addirittura nello stessaviddo. Negli esseri umani sembra
che esista una relazione positiva fra 'ampiezzéad®omponente di Mayer, la forza
della corrispondente oscillazione del sistema resmpatico ed il livello medio della
SNA. Tuttavia, altri esperimenti hanno rilevato clyeesta dipendenza ha una
riproducibilita limitata addirittura all’interno dle stesso soggetto se si considera un
periodo di tempo molto lungo ed € assente se siderano gruppi di individui [32].

La funzione dellonda vasomotrice non €& ancora tdéb chiara. Lo stimolo
sentito dai barocettori viene convertito in velaxscillazioni della SNA, le quali
contribuiscono a stabilire il livello del tono vasstrittore simpatico delle pareti dei
vasi sanguigni, contribuendo cosi al mantenimemtitadoressione arteriosa. E’ stato
proposto che I'onda di Mayer potrebbe dare il ia Eberazione di monossido di azoto
dall’endotelio attraverso cambiamenti ciclici nefénsione della parete vascolare, con
una conseguente diminuzione dell’ampiezza dell’dB3@4

Il principale problema che I'onda di Mayer appomntl’utilizzo della fNIRS per
lo studio del cervello e proprio la sua sovrapposie in frequenza con la risposta
emodinamica. E’ chiaro come un semplice filtro phssmida non possa essere utilizzato
per eliminare questo rumore fisiologico, perchéoeswdificherebbe anche la HRF,
modificando e togliendo parte del segnale utilelelteratura questo problema é stato
affrontato in vari modi, che saranno descritti pelssimo paragrafo. Per ora nessuno di
questi € riuscito a dare risultati davvero soddisiai, soprattutto a livello di single trial,
per cui molto lavoro e ancora richiesto per risodviale problema. Alcuni metodi hanno
ottenuto risultati molto promettenti, ma talvolisesreso necessario qualche espediente
(come per esempio acquisire il segnale con il sbgge posizione supina) per ottenere
dei risultati accurati. Dopo una revisione dei pifli metodi utilizzati, verra descritto
il metodo da noi proposto.
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2.3 Principali metodi proposti in letteratura pe l'attenuazione
delle componenti di rumore

| principali metodi utilizzati in letteratura pea Idiminuzione delle componenti
fisiologiche, fra cui quella di Mayer, verranno tteéi di seguito, con una breve

descrizione delle loro caratteristiche e dei rispetantaggi e svantaggi.

2.3.1 Filtraggio in frequenza

Il piu semplice filtraggio, e per questo anche il putilizzato, prevede
'applicazione di un semplice filtro in frequenzdj tipo passabasso, al segnale
acquisito. Jasdzewski et al. [34] hanno utilizzgteesto metodo nel loro studio sulle
differenze nella HRF in esperimenti coinvolgentowtimolo visivo ed uno motorio. La
frequenza di taglio da essi utilizzata € di 1 Hzobgetti erano in posizione supina
durante il task motorio mentre erano seduti duraqptello visivo. Gli autori hanno
mediato tutti i trial acquisiti nelle due condizio(l440) per stimare la risposta
emodinamica.

Anche Franceschini et al. in [35], hanno utilizzato filtraggio passabasso nella
pre-elaborazione del segnale. In questo esperimeafat erano acquisiti con la DOT. |
soggetti erano in posizione supina e i perioditoinalazione e riposo avevano durata
prefissata e costante (20 secondi). La frequenzeaglio utilizzata per il filtraggio
passabasso € di 0.5 Hz, in modo da eliminare tpuéneza cardiaca. Il segnale inoltre é
stato anche filtrato con un filtro passa-alto, ¢mguenza di cut-off di 0.02 Hz, per
eliminare le derive lente presenti.

Il filtraggio passabasso € un metodo molto sempdiceiretto per elaborare il
segnale, che non richiede né un alto carico corgrtale né una difficile
implementazione. Esso € molto efficace nel rimuevkr pulsazioni cardiache dal
segnale; tuttavia, le altre componenti fisiologiaked rumore (frequenza respiratoria,
onda di Mayer e oscillazioni alle basse frequenmEmangono e non Possono essere
eliminate, in quanto i loro spettri di frequenzasvrappongono a quello della risposta

emodinamica.
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2.3.2 Sottrazione di una forma d’onda media adattata

Questo metodo fu utilizzato da Gratton e Corbati$36], per esempio, con lo
scopo di attenuare la componente cardiaca dal kegegistrato con la fNIRS senza
alterare la risposta emodinamica. Gli autori teangr considerazione il fatto che
'ampiezza del battito, nonché lintervallo fra titsuccessivi, possono variare nel
tempo. Il metodo consisteva nel segmentare il degremistrato in intervalli in cui
comparisse un singolo battito alla volta, poi afjare tale intervallo interpolando
linearmente i dati aggiunti e infine mediare i @hgintervalli. Per tenere in
considerazione la diversita fra il segnale mediooggi singolo battito, gli autori
ricompressero la forma d'onda media in modo chesswela stessa lunghezza
dell'intervallo sotto analisi, praticarono una reggione del segnale medio contro |l
segnale contenuto nell'intervallo del singolo hatte poi sottrassero il segnale cosi
ottenuto da quello contenuto nellintervallo delgalo battito. Il risultato e la rimozione
del battito cardiaco dal segnale registrato daNIlRS. 1l vantaggio di questo metodo e
un raddoppio del rapporto segnale-rumore e sicuntené& rimozione del battito
cardiaco dal segnale registrato; tuttavia, tuttealee frequenze fisiologiche non
vengono eliminate e queste sono quelle che inflalmzanaggiormente il segnale, in
quanto 'HRF possiede una frequenza molto similguaste ultime piu che a quella

cardiaca.

2.3.3 Filtro adattivo per rimuovere la componente cardia@

Un altro metodo per eliminare la componente caediacquello utilizzato da
Morren et al. in [37]. Tramite un pulsossimetrodtmalla mano opposta a quella che si
muoveva durante I'esperimento, gli autori hannou&itp la frequenza cardiaca del
soggetto durante tutta la durata dell’esperime@teesto segnale € stato utilizzato come
riferimento del rumore e dato in ingresso ad umdfibdattivo; I'uscita del filtro viene
poi sottratta dal segnale fNIRS acquisito, che ieoet sia la HRF che la frequenza
cardiaca. In tal modo il segnale rimanente dovrelbatenere solo la risposta
emodinamica. Lo svantaggio principale di questooch@té lo stesso del metodo
precedente, ovvero viene ridotta solo la frequarazdiaca, ma non le altre componenti
fisiologiche del rumore. Inoltre, la frequenza d¢acd acquisita con un pulsossimetro

posizionato sulla mano, non necessariamente caroona quella rilevata dalla fNIRS
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nel cervello. Infatti 'onda di pressione che paitd cuore ad ogni battito, impiega un
tempo diverso a raggiungere le varie parti del coRer cui il segnale acquisito in tal
modo potrebbe non essere quello ottimo per la ithézdella componente cardiaca dal

segnale fNIRS.

2.3.4 Adaptive GLM (General linear model)

I GLM canonico e stato spesso utilizzato nell’asiadlella fMRI e anche alcuni
studi su dati fNIRS lo hanno adottato. Abdelnouraktin [38] hanno proposto una
versione tempo variante (adaptive appunto) del miandGLM con lo scopo di stimare
la HRF da dati fNIRS in tempo reale in ogni trillloro metodo sfrutta il filtro di
Kalman per il calcolo dei coefficienti del modelldipotesi alla base del GLM e che le
variazioni emodinamiche sono linearmente additivesegnale che si acquisisce € la
somma di tutte le componenti prima descritte e rdehore di misura. Il modello
richiede di definire una forma a priori per la HRFquella canonica solitamente
utilizzata € una combinazione lineare di funzioaimgna-varianti modificate. Il segnale
acquisito con la fNIRS e molto rumoroso, per cumnaldello descritto precedentemente
vengono aggiunte linearmente anche delle sinusailk, specifiche frequenze del
rumore fisiologico (per esempio 0.1 Hz per I'ondiaMbayer, 0.25 Hz per quella
respiratoria e 1 Hz per quella cardiaca). La fad&@anmapiezza di queste sinusoidi &
adattabile, cosicché si puo adattare al rumoreeptesnel trial. Il vettore di stato del
modello con le componenti da stimare e tempo vegiarviene stimato tramite il filtro
di Kalman esteso. Il filtro di Kalman, che ha comeut il segnale acquisito con la
fNIRS, stima lo stato di un processo rumoroso aggiedolo ricorsivamente: la stima
della HRF ad ogni istante temporale € la combimazipesata della storia precedente e
dei nuovi dati correnti. Il vantaggio dell'adaptiv®lM €& che permette di stimare la
variabilitd dinamica dell’attivita cerebrale suglertrial. Inoltre, non mantiene la forma
canonica della HRF stabilita all'inizio fissa, nautilizza solo come un prior da cui ci
Si puo successivamente scostare. Anche il rumogeuaip al modello € adattabile in
base alle circostanze e non fisso. Tuttavia, nusieaeno anche gli svantaggi, primo fra
tutti la necessita di stabilire un prior sia petHRF che per il rumore atteso. Il filtro
inoltre va allenato prima dell’inizio dell'esperim®, in modo che possa partire con

delle buone stime iniziali. Questo aumenta noteeolt® i tempi richiesti per
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I'esperimento. In aggiunta, il filtro richiede uséima iniziale della variabilita fra la
varie prove della risposta emodinamica, e quesfarnrazione non sempre é
disponibile. Oltre a cio, la forma a priori utilaia per la HRF deriva da studi fMRI e
non €& ancora chiaro se tale forma rispecchi sia d@ssiemoglobina che
I'ossiemoglobina; sembra anzi che, mentre la prabbia una forma molto simile, la

seconda sia molto differente.

2.3.5 Principal component analysis (PCA)

Scopo primario di questa tecnica e la semplificaialei dati, riducendo il
numero piu 0 meno elevato di variabili che li desmmo in un numero limitato di
variabili latenti. Queste ultime permettono unaasapione di tutte le componenti del
segnale che presentano caratteristiche diverdertsaZhang et al. lo hanno utilizzato
per esempio in [39] per analisi di dati acquisiiniite la DOT. La caratteristica che gli
autori volevano sfruttare, notata nei dati acquisita la diversita nel comportamento
spaziale del segnale locale desiderato rispettarabre fisiologico di fondo. L'ipotesi
matematica alla base di questa tecnica € [lortdganara il sotto-spazio
dell'interferenza fisiologica e quello dell’attiviane cerebrale dovuta allo stimolo. Gli
autori hanno calcolato il sotto-spazio del rumoeedati basali acquisiti prima dello
stimolo, ipotizzando che in questi dati I'interfera fosse predominante (non essendoci
alcun stimolo), e che invece durante uno stimoluihore fisiologico possa risultare
accoppiato con la frequenza di stimolazione, reddecosi difficile separare il sotto-
spazio dell'attivazione indotta dallo stimolo deetio dell'interferenza fisiologica. Essi
hanno ipotizzato anche che il rumore di fondo fasgeale sia nei dati acquisiti senza
stimolo che in quelli con lo stimolo. L'interferematimata dai dati acquisiti nel periodo
di pre-stimolo tramite la tecnica PCA e poi usata gttenuare il rumore nei dati con la
HRF. Il principale svantaggio di questa tecnicauéllp di basarsi su un’ipotesi che per
ora non ha trovato nessuna base fisiologica: Vatione cerebrale infatti non é
necessariamente ortogonale alle componenti spaahidolate dal rumore fisiologico

durante l'acquisizione nel periodo di pre-stimolo.
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2.3.6 Sottrazione diretta di una forma d’onda non attivata

L’'uso di questa tecnica é stato scientificamenielat nel 2007 da Saager and
Berger in [40], che hanno dimostrato come I'emodiita del cervello e del cranio
possa essere descritta con un modello a due siatanzialmente omogenei. In
generale, questa tecnica prevede I'acquisizionendiegnale non contenente la risposta
emodinamica e, dopo averlo aggiustato con vari@dbe, la sua sottrazione dal segnale
contenente la HRF, in modo da isolare quest’ultima.

Franceschini et al. in [35] hanno utilizzato un fgunon attivato (pixel), lontano
dall'area cerebrale attivata dal paradigma sperialene assunto tale pixel come
rappresentante del rumore fisiologico sistemicas@mée nell’acquisizione, considerato
omogeneo in tutto il cranio. Essi hanno sottradovariazioni di concentrazione di
emoglobina di quel pixel a quelle misurate in tgttialtri pixel ed isolato cosi in questi
ultimi la risposta emodinamica.

Saager e Berger [40], invece, hanno acquisito dati la fNIRS ponendo i
rivelatori a due distanze diverse dalla sorgenfireittando il fatto che la profondita
raggiunta dal fascio di raggi nel vicino infrarostipende dalla distanza fra sorgente e
rivelatore. In tal modo, posizionando un detettoreino alla sorgente, il segnale
acquisito e relativo al solo strato superficialé clanio e non raggiunge la corteccia,
mentre il segnale acquisito da quello piu lontaontiene sia il segnale cerebrale che
quello proveniente dal cranio. Identificando il salg acquisito con il rivelatore piu
vicino come rappresentante del rumore fisiologiconsiderato omogeneo in tutto il
cranio, si puo, tramite una sottrazione pesatamietire I'interferenza dal segnale
acquisito dal rivelatore piu lontano. Gli autornima utilizzato un fit ai minimi quadrati
come tecnica per scalare il segnale rappresenilanteore e aggiustarlo in modo da
poterlo sottrarre al segnale contenente la HRFst&a stimata una rimozione del 60%
del segnale acquisito dal rivelatore piu lontanom@ gli stessi autori confermano,
questa percentuale e piu alta rispetto a quellartéfa in letteratura finora [40] [41].
Questo metodo € molto promettente, tuttavia leitbenusate finora per aggiustare |l
segnale rilevato dal detettore piu vicino non sosaltate ottime. Ad esempio, l'alta
percentuale di segnale rimossa da Saager and B®mgebbe essere dovuta al fatto che,
facendo un fit ai minimi quadrati del segnale ruosar su quello contenente anche la
risposta emodinamica, c’e il rischio di introdurrel segnale solo rumoroso anche una

parte di risposta emodinamica e successivamentagatda se stessa, eliminando cosi
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parte del segnale utile. L'utilizzo del canale denmento (il canale vicino alla
sorgente) sembra comunque essere molto promettensltati ottenuti con il suo
utilizzo, finora, sono migliori di quelli in cui isegnale € acquisito da un unico canale
contenente la risposta emodinamica. Il prossimamdtetiescritto, nonché quello da noi

implementato, prevedono l'utilizzo del canale énimento.

2.3.7 Adaptive filtering

Questo metodo, ideato da Zhang et al. nel 2007, f&Rijlta il piu promettente fra
quelli proposti, avendo ottenuto i migliori risultaQuesta tecnica prevede ['utilizzo di
rivelatori posti a diversa distanza dalla sorgdqteello piu vicino, posto a 1.5 cm, € il
canale di riferimento che acquisisce il segnalating al cranio ed al cuoio cappelluto,
mentre quello piu distante, posto a 4.5 cm rild\&egnale relativo a cuoio cappelluto,
cranio, materia bianca, fluido cerebrospinale @assa emodinamica) e di un filtro
adattivo. L'obiettivo € usare la misura ricavatd keelatore piu vicino alla sorgente
come riferimento da dare come input al filtro adattche la trasforma in una stima del
rumore fisiologico presente nel segnale acquisétbridelatore piu distante, dal quale
questa stima viene poi sottratta, ottenendo cetRFF. Gli autori non fanno altro che
assumere una mappa lineare tra 'emodinamica esesteello strato superficiale del
cranio (acquisita con il canale di riferimento) 'mtérferenza globale presente nella
misura acquisita con il detettore piu lontanoilitd adattivo riesce a ottimizzare questa
mappa lineare punto a punto. Il filtro usato dagltori € un filtro FIR e i coefficienti
vengono aggiornati con l'algoritmo ai minimi quadrai Widrow-Hoff. Il filtro
adattivo necessita di un pre-training per poterusstige una buona stima iniziale dei
coefficienti. Per valutare la bonta del metodoagliori utilizzano il CNR (Contrast to
Noise Ratio), definito come la radice quadratardpporto fra la potenza del segnale e
guella del rumore. La potenza del segnale vieneokh integrando la PSD (Power
Spectral Density) nella banda di frequenze attoatla frequenza della risposta
emodinamica, mentre per ottenere la potenza debmeyntiintegrale € calcolato su tutto
lo spettro esclusa la banda di frequenza della HR&di di simulazione confermano
I'efficacia di questo metodo, dimostrando un sigaifivo incremento del CNR dopo
I'adaptive filtering ed eliminando circa I'80% dellzariabilita del segnale. Tuttavia, in

questi studi di simulazione, gli autori hanno decdi simulare solo la frequenza
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cardiaca e quella respiratoria come componentiudabre da eliminare, e non I'onda di
Mayer [28]; € quindi da valutare I'efficacia di cga tecnica in presenza di questa
componente. Anche negli studi in vivo gli autornha acquisito i dati in soggetti posti
in posizione supina, posizione che diminuisce rmtaente la componente di Mayer
nel segnale acquisito [42]. Nonostante ciO, in ghalio dove un solo soggetto viene
analizzato in posizione seduta, gli stessi autioniodtrano I'efficacia del metodo anche
nella rimozione dell’'onda vasomotrice [43]. E tuttada valutare la bonta del metodo
in diverse situazioni e su piu soggetti per la @iwoe di questa componente fisiologica.
Inoltre, gli autori hanno sempre eseguito gli espenti con un periodo costante di
stimolazione, seguito da un periodo di riposo dis&bondi, stratagemma che permette
un ottimale utilizzo del filtro adattivo, ma cheagii mai & possibile utilizzare nei reali
esperimenti psicologici per motivi di affaticamerttei soggetti ed abituazione (le aree
cerebrali che si attivano durante compiti che petono identici per molto tempo
modificano il loro tipo di attivazione, rendendongglicata I'interpretazione dei segnali
acquisiti).

Questi studi hanno dimostrato anche che le vamazi@wavate dallo strato
superficiale sono le maggiori componenti dell'iféeenza globale, garantendo quindi
I'efficacia dell'uso del canale di riferimento. li@, gli autori affermano che questa
tecnica che usa il canale di riferimento da rigufiasitivi (un miglioramento del CNR)
solo se c’e correlazione fra l'interferenza globatesente nel segnale contenente anche
la risposta emodinamica ed il segnale acquisito adalale di riferimento. Se tale
correlazione é bassa, il CNR addirittura diminuisee viene applicato I'adaptive
filtering. Per calcolare questa correlazione gtoaucalcolano il coefficiente di Pearson
su dati acquisiti in una fase di riposo su entrandainali: questo, come il pre-training
per il calcolo delle stima iniziali dei coefficientel filtro, aumenta il tempo
dell’'esperimento. Tuttavia, gli autori sostengortte questo metodo sia applicabile
anche in real-time. Negli esperimenti su sogge#aliy gli autori riportano un
miglioramento medio del CNR del 60%. Il metodo appguindi molto promettente e i
risultati molto buoni; tuttavia, esso é efficacdosoelle situazioni in cui c’e@ una
correlazione superiore al 60% fra il segnale adtqureel canale di riferimento e quello
acquisito nel canale normale. Inoltre, non & anaimostrata efficacemente la sua

validita in presenza della componente di Mayer.
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2.3.8 La media coerente

Qualsiasi tecnica venga applicata per la pre-ebgone del segnale, comunque,
per ottenere una risposta emodinamica interpretaiehe eseguita, alla fine, una media
coerente o averaging convenzionale, tecnica comentarutilizzata anche negli studi
fMRI. Il segnale registrato viene diviso in piccgderzioni, chiamati trials o sweeps,
della durata di una decina di secondi ciascuna.i @gal corrisponde al segnale
registrato dopo la presentazione al soggetto di stmolo (e.g visivo, motorio,
uditivo). La HRF viene stimata mediando i trialsregpondenti a stimoli identici.

Le ipotesi alla base di questo metodo sono che RF Hsia un segnale
deterministico, con andamento identico in tuttirinls e che si esaurisca prima
dell'inizio del trial successivo, mentre che il rara (considerato come somma di tutte
le componenti del segnale esclusa la risposta erantdca) sia un segnale casuale, con
media nulla e varianzat, stazionario durante tutto I'esperimento e nomratato con la

HRF. Dagli N trials acquisiti;ft), la media y(t) puo quindi essere scritta:
Ym(®) =~ 3:(0) = 2, (w () + vi(®) = u(®) + =T, vi(H)  (2.3.8.1)

dove i simboli indicano:
ui(t) risposta emodinamica nel trial i-esimo
vi(t) rumore nel trial i-esimo

u(t) risposta emodinamica deterministica, suppostalagoautti i trials

Si pud quindi considerareyft) come una stima della riposta emodinamica gfizie
infatti alle proprieta statistiche assunte cometépn il suo valore atteso coincide
proprio con u(t):

Elyn(®] = E[u(®)] + %E[ ic1vi(O)] = u(t) (2.3.8.2)

La media coerente & quindi uno stimatore non prdato; infatti essa fornisce in media
proprio la risposta emodinamica voluta.

Per valutare la precisione della stima, si caltalarianza dell’errore di stima:
e(t) =y, (t) —u(t) (2.3.8.3)

Varle(®] = E[GZE,vi(0) | = SESL vP(©] =% (2.3.8.4)
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Per N—oo Var[e(t)]—-0: la precisione di stima e direttamente proporaierml numero di
trials acquisiti. Stessa relazione sussiste fraAWR (Signal-to-Noise Ratio):

) &)

. E .
SNR() = egpule _ _seguucle _ . GNR(D) (2.3.8.5)

N

La media coerente € una tecnica molto utilizzatzasi in cui € possibile acquisire
un elevato numero di trials (piu di 100), come psempio, in studi che si basano sui
potenziali evocati, i quali hanno una breve dufataune centinaia di microsecondi).
Purtroppo, in studi riguardanti la risposta emodiita non € possibile acquisire un
numero elevato di trials e quindi avere una stimeueata del segnale utile. Questo,
infatti, ha una dinamica molto piu lenta dei poiahzvocati ed inoltre per rispettare
l'ipotesi che la HRF debba essere esaurita nelduiecessivo, € richiesta una durata dei
trials di almeno una decina di secondi. Il lassoperale in cui 'esperimento avviene,
non puo essere comunque allungato eccessivamantguanto entrano in gioco
fenomeni come l'abituazione o la stanchezza chesgmas modificare i risultati
altrimenti ottenibili. Da qui, la difficolta di o#here una stima accurata della risposta
emodinamica, dato il numero limitato di trials agbsizione. Inoltre, le ipotesi alla base
dell'averaging convenzionale, non sono quasi méfigate nella realta. Non e corretto
considerare la risposta emodinamica un segnalengi@istico, in quanto sue variazioni
sono possibili anche se il soggetto & sottoposiopee allo stesso stimolo. Non e
corretto nemmeno considerare il rumore come ungs<ir stazionario e a media nulla
per tutta la durata dell'acquisizione, a causa edetiscillazioni fisiologiche
precedentemente descritte ed a causa di possbiizioni della posizione di sorgenti e
detettori (e quindi del loro accoppiamento otticblttavia, la media coerente € una
tecnica semplice, facile da implementare e conarit@ computazionale molto basso:

guesti motivi la rendono la tecnica attualmenteutilizzata.

2.4 Problemi aperti e scopo della tesi

Dalla presentazione, nei paragrafi precedentiyvdeimetodi usati in letteratura
e dei rispettivi vantaggi e svantaggi, se ne dedweee il problema della stima della
HRF sia ancora aperto. In particolare, non si écity per ora, ad attenuare la

componente di Mayer sufficientemente in modo dacing a stimare accuratamente la
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risposta emodinamica. La difficolta maggiore, quiral ridurre il rumore alle basse
frequenze, che si sovrappone alla frequenza dsplasta emodinamica.

Lo scopo della tesi, di conseguenza, e propriolgudlcercare di ridurre tale
tipologia di rumore, per migliorare la qualita detgnale fNIRS. In particolare, si
propone un nuovo algoritmo che, per identificamtéfatto da rimuovere, sfrutta il
segnale acquisito da un canale di riferimento, preipotesi riflette le componenti di
rumore presenti nel segnale fNIRS acquisito da anmale canale, ma non la risposta
emodinamica. Il nuovo algoritmo sara testato sudddii simulati e successivamente si
valuteranno le sue prestazione su dei dati regliiaiti come descritto nel capitolo 3.

Questa tesi si pone all'interno di un piu ampiogatto coinvolgente la fNIRS.
Gia precedentemente un nuovo algoritmo per la stiela HRF media, che usava un
approccio bayesiano invece che la solita media earionale, e stato proposto da
Garbin in [5]. Idealmente, si vorrebbe riuscire, un vicino futuro, a porre le due
tecniche in cascata, riducendo la componente dielegn il nuovo algoritmo proposto
in questa tesi ('approccio bayesiano infatti i in questo compito), per poi applicare
I'approccio bayesiano per ottenere una stima dElRF con un numero di trials

inferiore a quello richiesto dalla media convenaien
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3 Data Base

3.1 Datireali
3.1.1 Il paradigma sperimentale

Gli esperimenti sono stati realizzati presso il @ibgn and Language Laboratory
del Dipartimento di Psicologia della Sviluppo eld&ocializzazione dell’Universita di
Padova nella primavera 2010, dal gruppo di ricateh Professore DellAcqua. Gli
esperimenti sono stati condotti su 7 studenti deilersita degli Studi di Padova, con |l
loro consenso informato. Tutti i soggetti erano chasdestrorsi e con una visione
normale o corretta da lenti.

L’esperimento e stato effettuato usando la realttuale; i soggetti durante
I'acquisizione indossavano degli occhiali che cegevil mondo virtuale ed erano seduti
su una sedia. Gli occhiali sono stati montati sucasco da ciclista, del quale e stata
mantenuta solo la montatura esterna, per consarugiedi appoggiare la cuffia della
strumentazione fNIRS sulla zona del cranio destderaa parte della corteccia sotto
esame € la zona parieto-occipitale, che € la resie dell’elaborazione
dell'informazione acquisita nello spazio.

Lo scopo dell’esperimento era valutare la presenassenza di una differenza nel
segnale cerebrale fra la situazione in cui il sttggbiseca una linea presente nello
spazio peripersonale (che corrisponde allo spaaggiungibile dagli arti di una
persona) e quella in cui la linea si trova nellazp extrapersonale (corrispondente allo
spazio non raggiungibile con gli arti). Esistontaiti delle lesioni cerebrali che possono
alterare la capacita del soggetto di bisecare naalisolo in uno dei due spazi,
mantenendo inalterata la capacita nell'altro. Fostiimostrato che la realta virtuale puo
essere una buona sostituzione dello spazio realguisto tipo di esperimenti,
consentendo anche una maggiore precisione nella&razisne dell’esatta distanza fra il
reale punto di bisecazione e quello indicato dajgstto [24]. Nella pratica clinica, e
molto importante poter rilevare la presenza o maéinona di queste patologie tramite
esperimenti di questo tipo, per poter capire la lgravita, monitorarne I'evoluzione e
pianificare un’adeguata riabilitazione e cura.

| soggetti dell'esperimento sono stati fatti sedeoenodamente in una stanza
insonorizzata e debolmente illuminata. Il persorddé laboratorio ha provveduto al
montaggio del caschetto e dell’apparecchiatura 8\N$Rlla testa del soggetto, al quale é

stata illustrata tutta la procedura. Dopo averggi® chiaramente al soggetto il compito
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da svolgere durante I'esperimento, alcune prove sbate eseguite dal medesimo, per
prendere confidenza con l'apparecchiatura usataiebHda virtuale vista dal soggetto
corrispondeva ad una stanza, con un tavolo, sdpgaiale compariva un pannello
bianco, sul quale veniva visualizzata la linea 8su it soggetto doveva lavorare. |l
soggetto aveva in mano un controller della Wii (Nintendo® of America Inc.
Redmond, Washington), assunto come puntale.

Gli stimoli che venivano dati al soggetto eranottioa(l, 2, 3 e 4) e ad ognuno
corrispondeva un compito diverso. In presenza deighioli 1 e 3, la linea compariva ad
una distanza di 60 cm dal soggetto, ovvero alliimtedel suo spazio peripersonale. In
risposta allo stimolo 1, il soggetto doveva tocckestremita della linea presentata,
mentre in presenza dello stimolo 3 doveva bisec@nmante gli stimoli 2 e 4 la linea
compariva ad una distanza di 120 cm dal soggeitte, el suo spazio extrapersonale.
In presenza dello stimolo 2, il soggetto dovevaaoe I'estremita della linea presentata,
mentre in presenza dello stimolo 4 bisecarla. Ledzoni 1 e 2 sono state assunte
come condizioni base; I'ipotesi di partenza e cbherebbe esserci maggior attivazione
cerebrale nelle condizioni 3 e 4 rispetto alle 4, & quanto il compito richiesto & piu
difficile. | vari stimoli comparivano in modo randuzzato al soggetto, in modo che non
subentrasse alcun fenomeno di abituazione; il nartaeale di stimoli e stato 36 per le
condizioni 3 e 4 e 18 per quelle 1 e 2, per unatdutotale dell’esperimento, per
ciascun soggetto, di una trentina di minuti. Laadaitemporale dell'intervallo fra uno
stimolo ed il successivo e stata fatta variare adencasuale in un range compreso fra

12 e 15 secondi, con passo logaritmico.

3.1.2 La strumentazione utilizzata durante I'acquisizione

Uno spettrometro multi-canale operante nel domidella frequenza (ISS
Imagent™, Champaign, lllinois) & I'unita ottica di registiane utilizzata: esso & dotato
di 32 diodi laser, modulati a 110 MHz. 16 di quesitdi emettono luce a 690 nm,
mentre gli altri 16 a 830 nm. Fibre ottiche di wetimultimode” (OFS Furukawa
LOWOH, con apertura numerica 0.37) lunghe 250 coore diametro del core di 400
Kim, sono state utilizzate per convogliare la ludladesta del soggetto sotto analisi.

Anche la luce rilevata dai detectors e stata colstagtramite delle fibre ottiche,

con un diametro di 3 mm, a 4 tubi fotomoltiplicatgPMTs, R928 Hamamatsu
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Photonics), modulati a 110.005 MHz. Si € in tal magenerata una frequenza di
correlazione di 5 KHz.

Un multiplexer (di 8 canali) e stato utilizzato gar si che solo due sorgenti alla
volta, una per ogni emisfero, emettessero luceadarsincrono (T=4 ms). In tal modo,
e possibile separare la luce in funzione dellaziose della sorgente. Il periodo di
campionamento necessario a compiere un ciclo campl#raverso tutti i canali per
entrambe le lunghezze d’onda é quindi gi=[8*2)*T=64 ms. A questo corrisponde
una frequenza di campionamento di Fc=15.625 HzchHéoper stabilizzare il segnale
ottico é stata anche eseguita una media dual-pefipdriodo finale di campionamento
risulta essere di 128 ms, a cui corrisponde unguéreza di campionamento di
Fc=7.8125 Hz.

Il segnale ottico rilevato ed amplificato dai tufmtomoltiplicatori, € stato
convertito in corrente alternata (AC), correntetoura (DC) e segnale di fase; cio é
stato eseguito per ogni coppia sorgente-rivelatoqger ognuna della due lunghezze
d’onda [25]. Dai valori ottenuti sono state poictdate le stime delle variazioni del
coefficiente di assorbimentap, (con il metodo esposto nel paragrafo 1.2.2). Quest
stime, poiché sensibili alle differenze d’eta, s@tate successivamente corrette usando
le seguenti equazioni [26]:

DPFypo, = 5.13 + 0.07(0.81 - age) (3.1.2.1)

DPFyy, = 4.67 4+ 0.062(0.877 - age) (3.1.2.2)

Le variazioni temporali di ossiemoglobina e deassiglobina sono infine state
calcolate dai valori ottenuti dip, relativi alle due lunghezze d’onda, come indidato
[27].

3.1.3 Posizionamento delle sorgenti e dei rivelatori

Sorgenti e rivelatori vanno posizionati con molteerzione sulla testa di ogni
soggetto. Per far si che le misurazioni siano coébili, si sceglie un sistema
internazionale secondo il quale posizionare leevaonde. Inoltre, poiché la morfologia
del cervello varia da soggetto a soggetto, si nbraano i volumi cerebrali ad uno
spazio comune, lo spazio stereotassico o atlahtaodiello standard utilizzato negli

studi di neuroimaging € quello del Montreal Neugital Institute (MNI template): la
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versione piu recente si chiama ICBM152. Un’altrierszione che va necessariamente
presa per ridurre l'interferenza che il segnaleirainti subirebbe € il posizionamento
delle sonde direttamente sul cuoio capelluto e soincapelli; il rapporto segnale-
rumore sarebbe altrimenti molto basso.

Nell'esperimento le sorgenti sono state poste adikerse distanze dai rivelatori.
Sono state utilizzate 32 sorgenti (16 per emisfeBoper HHb e 16 per HROIin ognuna
delle 32 sorgenti sono state posizionate due btirehe, una per ogni lunghezza d’onda
usata), e 4 rivelatori (2 per emisfero); ogni ratele era circondato da 5 sorgenti per la
HbO,, e altrettante (poste nelle medesime posizioni)Hidb, poste ad una distanza
massima di 3 cm. Poiché la massima distanza pnesansiderazione per la rilevazione
della luce nel canale e proprio di 3 cm, 40 casatio stati cosi acquisiti (le sorgenti 3 e
4 sono in comune ai rivelatori A-B e C-D). Delle 8&genti, 4 (per ogni emisfero, una
per HbQ ed una per HHb) sono stati poste ad una distanzebdcm dal rivelatore:
gueste due sorgenti creano il cosiddetto canalefetimento, che misura il segnale
proveniente dal solo cuoio capelluto e cranio, ma dalla corteccia cerebrale. Le altre
28 sorgenti, poste invece ad una distanza di Jitewano il segnale proveniente anche
dalla corteccia, perché questa distanza fra sagentelatore permette al fascio di luce
di raggiungere una profondita compatibile con quelklla corteccia. Le sorgenti sono
numerate da 1 a 8 in ogni emisfero (sia per Hol@ per HHb). | canali di riferimento
sono indicati con il numero 8 (vedi fig. 3.1.3.a).

Per posizionare queste sonde in questo esperimestaio utilizzato un caschetto
con lo scopo di massimizzare il numero di siti asumazione di HHb e Hb© Per ogni
emisfero € stata utilizzata una struttura formaauda lamina in gomma nera come
superficie esterna e da una soffice spugna in eeepcome superficie interna, con lo
scopo di fissare sorgenti e rivelatori e minimiezde interferenze con la luce
ambientale. Per ridurre ulteriormente queste ultif@e luce della stanza durante
'esperimento € stata mantenuta molto diffusa. ®sltisce di velcro hanno permesso di
fissare queste strutture alle teste dei soggetdittandole alle diverse dimensioni.

| rivelatori sono stati identificati con delle lete (A e B per I'emisfero sinistro e
C e D per quello destro), mentre le sorgenti canndeneri, da 1 a 8 in entrambi gli
emisferi. Un metodo di correlazione probabilistiil cranio e il tessuto cerebrale che
si basa sul modello fisico della superficie delnmwwalCBM152, e che sfrutta la
correlazione fra i punti del sistema 10-20 e lerdowmte MNI, e stato utilizzato per

posizionare correttamente le sonde, in modo clamalc da esse formati acquisissero il
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segnale dalle zone di corteccia sotto indagine. [RShnale di acquisizione formato da
ogni coppia sorgente rivelatore e posizionato @ack cm di profondita (per tutti i canali

esclusi i due canali di riferimento) e si trovacorrispondenza del punto medio della
distanza fra sorgente e detettore. In tal modoanat Al-C1l e A2-C2 risultano

posizionati sul solco intra-parietale superiord®&), A3-C3 sul giro angolare (ANG),

A4-C4 sul solco intra-parietale (IPS), A5-C5 sublarte posteriore del lobo parietale
superiore (pSPL), B3-D3 sul giro angolare, infaniente rispetto ad A3-C3, B4-D4

all'incrocio fra IPS ed il solco intra-occipitaldQS), B6-D6 vicino alla corteccia

occipitale laterale (LOC) e infine B7-D7 sulla @mtia occipitale superiore (SOC)
(vedi fig. 3.1.3.a).

Fig. 3.1.3.a — Posizionamento di sorgenti e rivglat

3.1.4 Ipotesi neurofisiologiche sotto esame

Una volta ottenute le variazioni di concentraziode ossiemoglobina, si

valuteranno i loro profili temporali, nonché il ea¢ del picco e la sua latenza in ognuna
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delle diverse condizioni. Ci si aspetta un’attivemd in tutti i canali della zona parieto-
occipitale. Inoltre, si analizzeranno le differerfea le varie condizioni. Le ipotesi di
partenza sono di trovare una maggior attivaziorie wendizioni 3 e 4 rispetto alle 1 e

2, in quanto il compito da eseguire nelle prime daerebbe risultare piu difficile per il
soggetto. Inoltre, ci si aspetta di trovare undéedénza fra le condizioni 3 e 4, nonché
fra le condizioni 1 e 2, in quanto benché il corpiti eseguire sia lo stesso, esso prende
in esame due spazi differenti relativi al soggetier cui diversa dovrebbe risultare

I'attivazione cerebrale.

3.2 Dati simulati

| dati simulati sono stati creati in modo che fa@essimili ai dati realmente
acquisiti: per cui, per simulare il segnale acqaigla un canale normale, oltre alla
risposta emodinamica attesa nel paradigma in esam@y state introdotte altre
componenti, cioe il rumore di misura e gli arteéféitiologici, mentre per simulare il
segnale del canale di riferimento, si € eseguitastiessa procedura, ma senza
l'introduzione della HRF. Lo scopo di usare i dsithulati € che, in questi ultimi, la
HRF da stimare e nota, per cui si puo confrontamsposta emodinamica stimata con il
nuovo algoritmo con quella realmente presente i sui quali I'algoritmo viene
applicato. In tal modo si puo testare I'abilita l@djoritmo nel ricostruire la risposta
emodinamica, calcolare I'errore da esso commessdugare la sua robustezza.

Le componenti fisiologiche del rumore sono statedeflate come una
combinazione lineare di sinusoidi, a tre diversecefithe frequenze: la prima sinusoide
corrisponde al battito cardiaco, ha un frequenzamo variare nel range 0.85-1.35 Hz
e un’ampiezza di 200 nM, la seconda sinusoideresggmta la frequenza respiratoria,
con un range di frequenze possibili all'internol’dekervallo 0.15-0.35 Hz e ampiezza
di £200 nM, mentre la terza sinusoide, con fregaecize varia fra 0.05 Hz e 0.1 Hz e
ampiezza di +400 nM, corrisponde allonda di MayBer aumentare la variabilita,
ognuna di queste sinusoidi aveva una tageriabile fra 0 e 2) differente in ogni trail.

Il rumore di misuran € stato modellato come un rumore bianco, normaleopn
deviazione standard regolabile in modo che apprasse la deviazione standard
ottenuta nei trial contenenti dati reali. Il rumai@tale € la somma di tutte queste

componenti:
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v(t) = Zi={1,2,3}[ai -sin(2rfit + 6;)] +n(t) Br.1

La risposta emodinamica invece, e stata model@tseaina combinazione lineare

di due funzioni gamma-varianti, per un totale giadametri variabili:
hrftrue(t) =a: [F(tr Tll (pl) - )8 ' F(t, Tz, (Pz)] (322)

dove:
HRFe risposta emodinamica nota

o parametro che regola 'ampiezza

Ti parametro che regola la forma della HRF

Oi parametro che regola la scala

S parametro che determina il rapporto della rispafitandershoot

| parametri sono stati scelti in modo da ottenet#RF simile a quella attesa dopo
'esecuzione di un paradigma sperimentale come Ilguel esame, ovvero con

un’ampiezza di picco di circa 140 nM e latenzaidce di circa 2.5 secondi.
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4 Nuovo metodo per la rimozione degli artefatti fisidogici

4.1 Presentazione del problema e descrizione genexalel metodo
di soluzione

Come descritto nel paragrafo 1.2.2, dal segnaleisitg sono state stimate le
variazioni temporali delle concentrazioni di ossieglobina, espresse in nM. D’ora in
avanti si considereranno solo le variazioni di @ntazioni di Hb@, in quanto le
variazioni di concentrazione di HHb risultano a#etla un eccessivo rumore di misura
e l'interpretazione delle eventuali HRF stimateults molto piu complicata. In questa
tesi il nuovo algoritmo e quindi stato testato sslo dati di Hb@Q. Ogni soggetto ha
acquisito 18 trials nelle condizioni 1 e 2, e 3@juelle 3 e 4, per un totale di 108 trials
(circa 30 minuti). Un esempio di segnale acquisfier esempio dal canale C4, e
osservabile in figura 4.1.a.

Soggetto 1 Canale 39 HbO2

T T T T

Variazioni di concentrazione di HhO2

Tempo [min)

Fig. 4.1.a - Esempio di segnale di Hb&quisito da un canale per tutta la durata deléesento

Il segnale fNIRS é stato acquisito in modo sinaeaio con il trigger (che segna
gli istanti temporali in cui vengono presentati glimoli al soggetto); in tal modo e
possibile dividere il segnale nei vari trials acifili Si € deciso di considerare i primi 12
secondi dopo ciascun stimolo come durata di odal: ti2 secondi, infatti, sono il
tempo necessario alla risposta emodinamica per aoraped esaurirsi. In figura 4.1.b
sono visualizzati due trials relativi allo stessanale ed allo stesso soggetto durante
'esecuzione dello stesso compito. Come si puoraptaenché essi dovrebbero essere

simili, non lo sono affatto e nessuna risposta eénavdica € osservabile ad occhio
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nudo. Si capisce quindi come, per poter stimare HRF, sia fondamentale
un’elaborazione del segnale.

Variazione di Hb02 Variazione di Hb02
T T T 500 T T L T T

600

400 m

20
0

[nM]
[(nM]

-200

200
-400

0 -400

800 I ! I I I 500 1 L 1 L 1
0 0

Tempo [s] Tempo [s]

Fig 4.1.b: Due esempi di trials relativi al canBle

L’algoritmo sviluppato in questa tesi si articola4 passi. Nel passo 1, descritto
nel paragrafo 4.2, dopo aver suddiviso il segnetpigito in trials e raggruppato questi
ultimi in base al tipo di stimolo, vengono applicdégli algoritmi e dei test statistici al
segnale fNIRS, in modo da eliminare gli artefati mwhovimento. Al secondo passo,
(paragrafo 4.3), il modello del rumore, basato ati del canale di riferimento, viene
creato per ogni trial. Il terzo passo, descrittbpsgagrafo 4.4, prevede I'identificazione
di tale modello: nel paragrafo 4.4.1 viene desxiit scelta dell’ordine ottimo mentre
nel 4.4.2 e 4.4.3 viene formulato e risolto numariente il problema di stima dei
parametri del modello. Al quarto passo (paragrafs),4avviene il calcolo della HRF
(paragrafo 4.5.1) ed il raffinamento di questa at{#h.5.2).

Il nuovo algoritmo verra, nel capitolo 5, testatodati simulati e confrontato con
altri metodi. Sono stati simulati 10 soggetti, iodo analogo a quanto fatto in [45],

ognuno contenente 70 trials.

4.2 La pre-elaborazione del segnale (passo 1)

Il segnale, per ogni canale (sia normale che dririfento), € stato diviso in trials
della durata di 12 secondi I'uno, e i vari triadativi a ciascuna della 4 condizioni (1, 2,

3 e 4) sono stati raggruppati in 4 gruppi diveasializzati separatamente. Nella fase di
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pre-elaborazione e filtraggio sono stati considefiatenti parte del segnale anche i
campioni corrispondenti ad 1 secondo prima delln@b ed 1 secondo dopo la fine dei
12 secondi; per questo motivo il segnale in quiasiedi elaborazione ha una durata di
14 secondi. Per permettere un calcolo dello spdtt@anale di riferimento (necessario
per valutare i picchi dominanti alle basse freqe¢miu accurato, € necessario avere un
numero maggiore di campioni da analizzare per ¢, per cui, per il solo calcolo
dello spettro, si € ampliato il segnale di ognaltggiungendogli anche i campioni
relativi agli 11 secondi precedenti I'inizio delaire agli 11 secondi successivi alla fine
del medesimo. E stato inoltre effettuato uno zexdding di 4 secondi, per aumentare
ulteriormente il numero di campioni su cui calceléw spettro. Per calcolare il modello
del rumore dal canale di riferimento (vedi piu avannvece, si € deciso di prendere
come dati per la sua stima anche i 6 secondi peateldh comparsa dello stimolo e i 6
secondi successivi il termine del trial, per poéeere un modello del rumore piu
accurato anche alle estremita del trial. La stinefladrisposta emodinamica e dei
risultati & stata invece effettuata sui soli 12oselt del trial, intervallo in cui si vuole
valutare effettivamente la HRF.

Dato che la fNIRS fornisce solo informazioni suliariazioni di concentrazione
dell’ossiemoglobina, e non i suoi valori assoliityalor medio calcolato sui 12 secondi
del trial e stato sottratto al trial medesimo, pertare cosi le misurazioni a dei livelli
basali.

Prima di procedere a qualsiasi filtraggio ed an&isecessario eliminare tutti i
trials che contengono eventuali artefatti, cheusrfizerebbero negativamente la stima
della risposta emodinamica. Innanzitutto vengommighti tutti i trials che presentano
valori non plausibili da un punto di vista fisiolog. La somma di tutte le possibili
componenti del segnale acquisito (sia la realeostsp cerebrale che il rumore e le
componenti fisiologiche di disturbo), pud avere umaassima variazione di
concentrazione di 8000 nM. Valori superiori non gqtausibili da un punto di vista
fisiologico, ma dovuti ad artefatti, per cui tuttitrials che li presentano vengono
eliminati. Vengono poi applicati due metodi di rimane degli artefatti, che prendono
in considerazione il fatto che nello stesso soggetello stesso canale e nella stessa
condizione, la risposta emodinamica presente nei wals dovrebbe avere un
andamento simile ed il rumore sovrapposto non k&anmmolto nella breve durata del
trial. La presenza di outlier indicherebbe quiralipresenza di artefatti. Per cui, questi

due metodi vengono applicati dopo aver diviso i waals per canale e nelle quattro
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diverse condizioni. Per ogni canale di ogni soggettrials relativi ad ogni condizione
vengono allineati temporalmente rispetto alla corsgalello stimolo, memorizzata nel
trigger. Il primo criterio prevede il confronto fravari trials del valore massimo,
minimo e medio di variazione di concentrazionetadievalori sono compresi fra = 2.5
volte la deviazione standard, allora non vengolevati artefatti; se invece anche solo
uno dei tre valori &€ esterno a tale intervallotriéd in questione mostra un’eccessiva
variabilita, dovuta probabilmente ad un artefa@r cui viene eliminato. | dati
sottoposti a questo criterio di eliminazione degliefatti, sono ora idonei per essere
sottoposti al test di Grubbs, il secondo criteriarichozione degli artefatti. Il test di
Grubbs € un test statistico che € in grado di nsoare ed eliminare in modo iterativo i
trials i cui valori risultano anomali rispetto aedjiidegli altri trials dello stesso gruppo.
Il test viene applicato ad ogni istante di camproaato dei trials: i valori relativi a
guell'istante temporale di ogni trial vengono camitati e se qualcuno di essi assume un
valore anomalo rispetto agli altri, allora il trigbrrispondente viene eliminato. Il
numero totale di trials eliminati € mediamente dri8ls nelle condizione 1 e 2 e di 9
trials nelle condizioni 3 e 4, ma questi valori ggnolto variabili, in base al soggetto ed
al canale e dipendono da diversi fattori che infgno I'acquisizione dei dati, come per
esempio il corretto posizionamento degli elettmdmovimenti del soggetto.

| dati sono ora pronti per essere elaborati efiltal fine di ottenere la stima della
HRF.

4.3 Passo 2: modellistica degli artefatti

L’idea alla base di questo metodo € quella di &ratil canale di riferimento, che
dovrebbe contenere solo rumore e componenti figioh® comuni a cranio e corteccia
cerebrale (esclusa quindi la risposta emodinanuicesente solo in quest’ultima), per
creare un modello single-trial dellandamento teraf® delle componenti fisiologiche
piu lente, con frequenze cioé che si sovrappongogoella della riposta emodinamica,
e quindi non eliminabili con un semplice filtraggipassabanda. Tale modello
rappresenta quindi una stima delle componentilfigiohe che si vogliono eliminare
dal segnale acquisito dai 38 canali: sottraendorteddello a questo segnale, quello che
dovrebbero rimanere sono la sola risposta emodsammie componenti di rumore alle

alte frequenze.
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L’analisi di rimozione degli artefatti viene eseguisia sui due canali di
riferimento che sui singoli canali di acquisizio®®lo uno dei due canali di riferimento
viene scelto per ogni canale di ogni soggettocdta ricade sul canale meno rumoroso
fra i due. Il criterio usato per questa decisiooasiste nel calcolare la media delle
deviazioni standard di ogni trial dei due canalritBrimento e scegliere di utilizzare il
canale di riferimento che tra i due presenta laomuoheviazione standard e quindi la
minore variabilita. Una volta scelto il canale dermento, i trials che durante la pre-
elaborazione vengono definiti contenenti artefattl canale di riferimento vengono
eliminati anche nel canale di acquisizione e vicsae

Il nuovo modello assume che la componente di Mayde oscillazioni alle
bassissime frequenze, che sono di natura quasidiGj possano essere rappresentate

ciascuna da delle sinusoidi del tipo [30]:

m(t)=asin(wt+¢) (4.3.1)
dove:
o ampiezza della sinusoide
) frequenza della sinusoide
® fase a t=0

Poiché la risposta emodinamica ed il rumore (Emlfigico che non) risultano essere
additivi, i dati acquisiti da ogni canale possonaingi essere modellati come una
somma di armoniche, di varia ampiezza e frequepia,un termine costante, che
contiene i possibili drift costanti che il segnalgéisce. L’equazione che descrive i dati

acquisiti e del tipo:

Yk(A,B,Cw)=Acosty)+Bsin(wty)+C (4.3.2)
dove:
A=asin(p) e B=acosp) costanti da stimare
w frequenza angolare dell’armonica
C segnale residuo
Yo--- W dati acquisiti agli istantpt...ty
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4.4 Passo 3: identificazione del modello

4.4.1 Scelta dell’ordine

Da un’ispezione visiva degli spettri del canaleifdirimento di ciascun soggetto
e trial, risulta che alle basse frequenze (infeao0.18 Hz), mediamente compaiono da
1 a 3 picchi (vedi Fig. 4.4.1.a).

x10° Spettro soggetto 1, canale di riferimento D8, trial 3 x10 Spettro soggetto 1, canale di riferimento D8, trial 11
35 T T T T T T T T T T T T T
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Fig 4.4.1.a- Esempi di spettri del canale di rifeento nello stesso soggetto e condizione ma ttiaéssi:

nello spettro a sinistra si nota la presenza dbicehi, mentre in quello a destra di due.

Presumibilmente, uno di questi corrisponde allgdenza dell’'onda di Mayer, un
altro alla frequenza delle oscillazioni a bassissirequenza e il terzo potrebbe essere
dovuto o alla frequenza respiratoria (a volte bassalcuni soggetti) o a possibili
disturbi fisiologici dovuti al paradigma di acqugine che prevede il movimento del
braccio del soggetto. Tuttavia, tutte queste corapbrfisiologiche, che sono comuni
sia al canale di riferimento che al canale normsteo definibili come rumore per il
nostro scopo, e quindi vanno eliminate dal segmalguisito da un normale canale,
cosicché rimanga solo la HRF. Per ogni trial verngqgnindi rilevati dallo spettro del
canale di riferimento i picchi compresi fra 0 e ®Hz, che vengono utilizzati come

stima iniziale della frequenza delle varie armoaich

4.4.2 Formulazione del problema di stima parametrica

In base al numero di picchi rilevato, il modelld demore da noi utilizzato per
descrivere i dati del canale di riferimentog(y...yn(t)), corrisponde ad una delle

seguenti equazioni:
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Yy (t) = Acos(w ty) + Bsin(w ty) + C (4.4.2.1)
Vi (t) = Acos(wqt) + Bsin(w4ty) + Ccos(w,ty) + Dsin(w,t,) + E  (4.4.2.2)

yi(t) = Acos(wqt) + Bsin(wqt,) + Ccos(w,ty) + Dsin(w,ty) +
Ecos(wsty) + Fsin(wst,) + G (4.4.2.3)

dove la 4.4.2.1 viene usata nel caso fosse presenselo picco, la 4.4.2.2 nel caso ce
ne fossero 2 e la 4.4.2.3 in presenza di 3 picchi.

Queste equazioni posso essere riscritte in fornteaiade:
y = Dx con (4.4.2.4)

cos(wt;) sin(wt;) 1
x=(@4B,C)Y p=| coslwty) sin(wt;) 1

cos(wty) .sin(th) 1

nel caso dell’equazione 4.4.2.1,

cos(wqt;) sin(wqt;) cos(wyty) sin(wyty) 1
[cos(wltz) sin(wqt;) cos(wyty) sin(wsyty) 1]
x:(A’B,C’D’E)T D= " " - -

cos(wtyy sin(wity) cos(wyty) sin(w;ty) 1J
nel caso dell’equazione 4.4.2.2 e

x=(4,B,C,D,E,F,G)T

cos(wity) sin(wityy cos(wyty) sin(wyty) cos(wsty) sin(wsty) 1

[cos(wltz) sin(wqty) cos(wyty) sin(wyty) cos(wsty)  sin(wsty) 1
D = | . . . . .

A ——

cos(wityy sin(wity) cos(w,ty) sin(wyty) cos(wsty) cos(wsty) 1
nel caso dell’equazione 4.4.2.3.

| dati acquisiti dal canale di riferimento vengopo utilizzati per identificare il

modello del rumore. | parametri del modello vengatmnati utilizzando un fit ai
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minimi quadrati: i parametri cercati sono quelliecminimizzano la somma delle

differenze al quadrato (RSS, Residual Sum of Square

RSS = ¥ -1(¥n — yulx])? (4.4.2.5)

dove:
Vn dati del canale di riferimento
YnlX] modello del rumore definito in 4.4.2.1-2-3

Usando le equazioni 4.4.2.4 e in base al caso nank fequazioni 4.4.2.1-2-3 in

forma matriciale, la RSS puo essere riscritta rfellma:

RSS = (y — Dx)T(y — Dx) (4.4.2.6)

4.4.3 Risoluzione numerica

Dato che I'equazione del rumore da identificaranedre in tutti i parametri
esclusow, si pud utilizzare I'algoritmo dei minimi quadrgtier stimare i parametri
lineari, e usare un altro metodo per stimare lacigl angolare. Infatti, il valore assunto
come stima iniziale«{=2xf, con f picco dello spettro), non necessariamenteisponde
alla reale velocita angolare, essendo lo spetticoledo da un numero limitato di
campioni. Per cui, per trovare una migliore stimadl criterio utilizzato e quello della
ricerca monodimensionale del massimo della funzgi{ng, definita come [44]:

g(w) =y'D(DTD)1DTy (4.4.3.1)
® = arg max,, g(w) (4.4.3.2)
cos(wtyy sin(wty) 1
cos(wt,) sin(wt,) 1]
D= - - . (4.4.3.3)
Los(wt,\,) sin(wty) 1J

L’algoritmo per trovare il massimo di@) prevede una ricerca monodimensionale della

velocita angolare migliore all’interno di una gragti valori diw:

a) Si costruisce una griglia di valani con i=1:M, con velocita angolare centrale
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pari a quella calcolata dalla frequenza del picowdto nello spettro e limiti
inferiore e superiore pari a tale frequenza + umdtavla frequenza di
campionamento.

b) Si crea un ciclo for, da 1 a M, e per ognisi crea la matrice D (4.4.3.3) e
conseguentemente la funzionegtg (4.4.3.1).

c) La velocita angolare stimata @ldal quale e stata calcolata la funziopetge
presenta il valore piu alto:

o = w, dove gr = max[g;li =1..M] (4.4.3.4)

Questo procedimento viene effettuato sia per teway sia per trovarey,, chews, in
base al numero di picchi trovati nello spettro. Mato in cui, nel modello a 3 0 2
frequenze, le» stimate coincidessero (per esem@iocon , 0 ®, Con w3) allora si e
scelto di semplificare il modello, cioé usare invetie il modello a 3 frequenze quello a
2 o invece che quello a 2 quello a 1 frequenza.

Successivamente, per stimare i valori degli alargmetri contenuti in x (le

ampiezze delle armoniche), si utilizza un fit anmmii quadrati:
£ =(DTD) DTy (4.4.3.5)

dove la matrice D utilizzata € quella di una delipiazioni 4.4.2.1-2-3 scritte in forma
matriciale, scelta in base al numero di picchi&toin quel trial.

Per valutare I'effettivo beneficio dell’introdurngiu frequenze nel modello del
rumore (per esempio modellarlo con 3 invece che2)pm scapito del fatto che in tal
modo il fit potrebbe diventare piu sensibile al arm e computazionalmente piu
pesante, e per bilanciare esigenze contrastanfit & precisione, si € scelto di
confrontare per ogni trial i modelli del rumore @ahti con 3 e 2 frequenze (nel caso
della presenza di 3 picchi) e con 2 e 1 frequeneadaso della presenza di 2 picchi)

con il criterio di Akaike:

AIC = WRSS + 2M con (4.4.3.6)

WRSS = (y — Dx)T2;*(y — Dx) con (4.4.3.7)

X, = diag(c?) (4.4.3.8)
dove:

M numero dei parametri da stimare
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2y matrice NxN di covarianza dell’errore di misur@ywDx+V)
o deviazione standard calcolata per ogni trial inndarvallo di 4 secondi e

considerata costante all'interno del trial

Il criterio di Akaike prevede la scelta del modetlwe ottiene I’AIC piu basso.

45 Passo 4: Calcolo della HRF

4.5.1 Stima per sottrazione

Una volta scelto il modello piu parsimonioso, stimaparametri incogniti e
calcolato il modello del rumore che al meglio desei dati del canale di riferimento
per ogni trial, per calcolare la HRF, si sottraey, pgni trial, ai dati acquisiti dal canale

normale tale modello del rumore:

z=y. — D% (4.8.1.
dove:

Yeh dati acquisiti da un normale canale

D una tra le matrici 4.4.2.1-2-3 in base alla sitoiaz

Il vettore z contiene oltre che la risposta emoutica presente nel trial anche
altre componenti alle alte frequenze, non elimirtgtiemodello del rumore che modella
solo quelle alle basse frequenze. Per esempioéra@cora contenuta la componente
cardiaca, solitamente presente con una frequernaenmad 1, 1.5 Hz, e quindi non

presente nel modello del rumore.

4.5.2 Raffinamento della stima mediante filtraggio passdasso

Per attenuare anche queste componenti, € statacatpplal segnale z uno
smoothing, con un filtraggio di Savitzky-Golay (paretri scelti: ordine del polinomio 3
e frame size 25), che utilizza una regressionelép@funziona molto bene su questo
tipo di dati, in quanto preserva il piu possibil@échi, cosa molto importante nel nostro

caso per non rischiare di attenuare anche la tiggysodinamica.
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L’algoritmo appena descritto € stato implementatdlatlab© (versione R2010a,
The Mathworks, Natick, Massachusetts, USA) ed asegu un personal computer.

4.6 Criteri di valutazione del metodo

Per confrontare i risultati del nuovo algoritmo &utare la sua efficacia, altri
metodi usati in letteratura sono stati applicdtrecal nuovo metodo, a dei dati simulati,
nei quali quindi la reale risposta emodinamicarer&. Tre metodi sono stati scelti per
il confronto. Primo fra tutti la media convenziomatalcolata sui dati non filtrati di un
normale canale. Il secondo metodo per il confrantapplicazione di un tradizionale
filtro passa-basso sempre sui dati acquisiti deamale normale. Il filtro passa-basso
utilizzato é lo stesso usato da Zhang et al. ifh §é2he confronto con il loro metodo: si
tratta di un filtro Butterworth del sesto ordin@ncfrequenza di taglio pari a 1.25 Hz.
Questi primi due metodi non prevedono lo sfruttatmedel canale di riferimento, per
cui dal loro confronto sara possibile ricavare nédfeci del suo utilizzo. Il terzo ed
ultimo metodo usato come confronto prevede invacmldel canale di riferimento e
dal suo confronto si potranno dedurre gli eventimdnefici del nuovo algoritmo
spiegato nel paragrafo precedente, che e piu cespldel semplice metodo di seguito
proposto. Esso infatti prevede un semplice filtraggassa-basso sia del canale di
riferimento che del canale normale, e successivaariardiretta sottrazione fra i due. Il
filtro utilizzato e un filtro Butterworth del quartordine, con frequenza di taglio di 0.3
Hz.
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5 Risultati

5.1 Dati simulati

Per valutare quantitativamente il miglioramento conil nuovo algoritmo stima

la HRF rispetto agli altri metodi, e stato definl&rrore di stima [46]:

_n2
E = 100 x Merue—ul” (5.1.1)
lueruell
dove:
a stima della risposta emodinamica media

Utrue risposta emodinamica nota (3.2.2)

Il valore di E € una sorta di errore di stima pataale. Esso é stato calcolato per tutti i
10 soggetti simulati, sia per le HRF stimate comubvo algoritmo sia per quelle
ottenute con gli altri metodi, cioé la media coéeefblock average), il filtraggio
passabasso sul solo canale di acquisizione (waditilow pass) e la sottrazione fra
canale di acquisizione e canale di riferimento dbapplicazione su entrambi di un
filtraggio passabasso (low pass subtraction).

| valori medi di E per i vari metodi, calcolati gutta la durata del trial (12
secondi) sono rappresentati in tabella 5.1.a, nmsialle rispettive deviazioni standard.
Come si puo notare, i due metodi che sfruttanavilate di riferimento riportano valori
molto piu bassi di errore di stima rispetto ai duetodi che si avvalgono del solo canale
normale di acquisizione (traditional low pass eckl@verage). Nel confronto fra il
nuovo algoritmo e la sottrazione fra i due canadpa I'applicazione del filtro
passabasso, quest'ultimo metodo presenta un atr@téma inferiore rispetto al nuovo

algoritmo; tuttavia, la sua deviazione standarelggiérmente superiore.
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E su 12 secondi
Nuovo Low pass Traditional
_ _ Block average
algoritmo subtraction low pass
Media 15,3852 13,3505 86,9535 123,9567
SD 9,1090 11,5338 68,6657 86,2324

Tabella 5.1.a — Errore calcolato sull’intero trial

Poiché dai grafici si puo notare che la differenzggiore fra il nuovo algoritmo
ed il low pass subtraction nella stima della rispasnodinamica €& negli ultimi secondi
del trial, cioé nella stima della coda, in cui tlavo algoritmo presenta stime meno
precise (vedi fig. 5.1.a), e, dato che i paranditinteresse sono in realta il picco della
HRF e la latenza di quest'ultimo, si & deciso dcaiare E anche in un intervallo piu
ristretto del trial. Si e quindi identificato liatvallo temporale in cui compare nel trial
la curva positiva della HRF e si é di conseguerateotato E in tale intervallo (0.5-5.5
secondi).

300

Block average
Sottraz medie
hrf true

trad low pass
low pass sub

250 F

200

150 F

100

n

50

S0 F

-100

sec

Fig 5.1.a — Risposta emodinamica stimata con imatodi vs HRF nota (magenta). Le linee

verticali indicano l'intervallo in cui viene calab E.

| valori di E calcolati nell'intervallo 0.5-5.5 sewdi sono riportati in tabella 5.1.b.
Come si puo notare, anche in questo caso l'usocaehle di riferimento migliora

sostanzialmente la stima della HRF. Il nuovo algooi presenta I'errore di stima piu
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basso, e anche una deviazione standard inferispetto a quella ottenuta negli altri
metodi. Sembra quindi nel complesso che il nuovgordimo abbia una buona

probabilita di stimare correttamente la rispost@@imamica anche sui dati reali.

E calcolato tra 0.5 e 5.5 secondi
Nuovo Low pass Traditional
_ . Block average
algoritmo subtraction low pass
Media 6,8335 8,7009 32,7283 46,0001
SD 3,3680 7,6092 36,8874 42,4804

Tab. 5.1.b — Errore calcolato tra 0.5 e 5.5 secondi

| parametri di interesse, come prima accennato, ymeinterpretazione delle
risposte emodinamiche, sono il valore e la latetedgicco della riposta emodinamica.
Questi valori sono stati calcolati sia con il nualgoritmo sia con gli altri tre metodi e
sono stati poi confrontati con il valore noto deH&F simulata. | risultati (per ogni
metodo media e deviazione standard) sono rappedseedle tabelle 5.1.c-d e figure
5.1.b-c. Per quanto riguarda il valore del pictouovo algoritmo riesce a stimarlo con
maggiore precisione rispetto agli altri metodi, ddeh la differenza con il low pass
subtraction sia minima. La latenza invece, vienmah abbastanza correttamente da
tutti i metodi: il traditional low pass presentavihlore piu vicino a quello vero. La
massima differenza fra la latenza stimata e quadla & presente nel metodo block
average ed é di solo 0.5 secondi. Il nuovo algaribtmmmette un errore di 0.3 secondi

in media nella stima della latenza.

Valori del picco [nM]
Nuovo Low pass | Traditional Block
HRF true ) .
algoritmo | subtraction| low pass average
Media 140,2831 140,3634 138,5185 158,8673 204,5495
SD 21,1392 20,8499 41,2932 34,4552

Tab. 5.1.c — Valori del picco calcolati con i varetodi e HRF vera




Variazione di concentrazione [nM]

300,0000 -+
250,0000 -
200,0000 -
150,0000 -
100,0000 -

50,0000 -

0,0000

Picco

T T T T T

nuovo
algoritmo

low pass  traditional block
subtraction  low pass average
Metodi

Fig. 5.1.b — Istogramma rappresentante il valordiondi picco ottenuto dai vari metodi e

confronto con quello vero rappresentato dalla lireessa

Valore della latenza del picco [s]

Nuovo Low pass | Traditional Block
HRF true _ _
algoritmo | subtraction| low pass average
Media 2,56 2,8672 2,9056 2,8288 3,0592
SD 0,1728 0,1602 0,1951 0,4112
Tab. 5.1.d — Valori della latenza del picco caltiaian i vari metodi e valore vero
3,6000
Latenza
3,4000
3,2000
__ 13,0000 T T T
2
S 2,8000
&
2,6000
2,4000
2,2000
2,0000 T T T T T

nuovo

algoritmo subtraction

low pass traditional block
low pass average
Metodi

Fig. 5.1.c — Istogramma rappresentante i valoriirdethtenza del picco ottenuti con i diversi

metodi e confronto con il valore vero (linea rossa)
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Dall’analisi sui dati simulati si puo dedurre contigtilizzo del canale di
riferimento dia un netto miglioramento nella stindella risposta emodinamica.
Utilizzare il canale di riferimento per ridurrerdmore presente nel segnale acquisito da
un normale canale € quindi una strada promettentetchprendere.

Il nuovo algoritmo proposto si comporta molo benedati simulati, stimando un
andamento temporale medio della risposta emodirsamiclto vicino a quello della
vera HRF e commettendo un errore minimo nella stillasuo valore di picco e della
latenza. La prestazione del nuovo algoritmo rigpedt low pass subtraction &
leggermente migliore; si e deciso di mantenere constodo prioritario il nuovo
algoritmo perché esso modella le diverse comportshtrumore trial per trial, in base
ai dati acquisiti, mentre applicando un filtro p#sasso, si rischia di eliminare anche

parte del segnale utile e di modificare erroneam#rsegnale da sottrarre.

5.2 Dati reali

Dopo aver testato I'efficacia dell’algoritmo suitdsimulati ed averlo confrontato
con gli altri metodi proposti, esso e stato appdia dati reali. Purtroppo, sia con i dati
simulati che con i dati reali, a livello singledatrila risposta emodinamica non é
osservabile né prima né dopo I'applicazione dejbatmo. Infatti, come si puo vedere
in figura 5.2.a, il rumore sovrapposto casualesg@mé in ogni misura, non e stato

eliminato.

Soggetto 1, canale D7, condizione 3, trial 11
800 T

raw
rif
sottrazione
noise model

600

400

200

-200

-400

Variazione di concentrazione di HhO2 [nM)

-600

-800
u]

Tempo [s]
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Soggetto 1, canale D7, condizione 3, trial 7
800 T T T

raw
rif a
sottrazione

noise model

600

400

200

-200

-400

Variazione di concentrazione di HhO2 [nM]

-600

=

1

-800
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Fig 5.2.a - Esempi di trials dello stesso soggettanale: in blu il canale grezzo, in rosso il tauda

riferimento grezzo, in verde il modello del rumeré nero il segnale stimato dall’algoritmo.

Questo risultato non e sorprendente, in quantonilare casuale sempre presente
quando si effettua una misurazione, non viene ehtoi dal modello del rumore, che
rappresenta solo determinate componenti fisiolagatd rimuovere, né dallo smoothing
di Savitzky-Golay, che, appunto, provoca solo unmathing del segnale, riducendo
soprattutto la frequenza cardiaca. Inoltre, pue@resshe alcune componenti fisiologiche
del rumore, con frequenza maggiore di 0.18 Hz siancora presenti nel segnale.
Anche le componenti fisiologiche alle basse fregeepotrebbero non essere state
totalmente eliminate dal nuovo metodo, a causalsiaumore presente nel canale di
riferimento sia del fatto che viene usato un urganale di riferimento per l'intera area
analizzata: nei canali normali situati in posizidontane da quelle di riferimento le
componenti fisiologiche potrebbero avere valoriedsi rispetto ai canali vicini a quello
di riferimento. Per questi motivi si € deciso didiae fra di loro i trials relativi ad una
stessa condizione. Infatti, dato che il rumore apposto alla risposta emodinamica non
e ad essa correlato temporalmente, e lintervalladedhpo fra uno stimolo ed il
successivo varia in modo casuale durante l'espatonela probabilita che le
componenti fisiologiche rimaste siano in fase rieexi trials € molto bassa. Inoltre, €
un’ipotesi plausibile che il rumore di misura siasegnale casuale, a media nulla, e non
correlato con la HRF. La risposta emodinamica, ¢eyg@uo essere assunta identica in
tutti i trial di una stessa condizione. Per cuidiaado tra di loro tutti i trials relativi ad
una stessa condizione, il rumore fisiologico e a#ssi annullano, lasciando inalterata

la risposta emodinamica.
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Per ogni canale e soggetto sono stati considezptiratamente i trials relativi ai
quattro diversi eventi; in questo modo é stato ipdssvalutare 'andamento temporale
medio dell’emoglobina ossigenata per ognuna dellmttep condizioni. Poiché
soprattutto nelle condizioni 1 e 2, ma anche ngle 4, il numero di trials mediati e
piccolo (una decina nelle prime due e una trentiedie seconde), é difficile ottenere
una stima accurata della risposta emodinamica, gmegato nel paragrafo 2.3.8. Dato
che non sono state rilevate differenze signifieafrna la condizione 1e 2 etrala3 e la
4, si e deciso di valutare la risposta emodinartutale nelle condizioni 1 e 2, mediando
tutti i trials relativi alle due condizioni e anglamente per le condizioni 3 e 4.

La stima della HRF e stata corretta per il valdrbaseline: dall'intera curva della
risposta emodinamica media stimata e stato sattibtsuo valor medio calcolato
nell'intervallo compreso fra 5 campioni prima detimolo e 5 campioni successivi

allo stimolo (circa 600 ms prima e 600 ms dopatilmalo).

5.2.1 Contrast-to-Noise Ratio (CNR)

I CNR (Contrast-to-Noise Ratio) € un indice cheng utilizzato al posto del piu
comune SNR (Signal-to-Noise Ratio) in quanto, sti deali, & difficile separare
esattamente il rumore dal segnale utile. Tale m@éigia stato usato su dati misurati con
la fNIRS da Zhang et al. in [43]. I CNR viene usagber verificare un effettivo
miglioramento del nuovo algoritmo rispetto aglirialnetodi utilizzati; esso infatti
rappresenta il rapporto tra la potenza del segmike e quella del rumore, a partire da
un’analisi della densita spettrale di potenza: um imcremento comporta una migliore
stima della HRF. E preferibile utilizzare un metoadtee definisca il CNR nel dominio
della frequenza piuttosto che nel tempo, in quahtstimoli dati al soggetto sono di
natura periodica: in tal modo si riesce a sepguareaccuratamente il segnale utile dal
rumore. La densita spettrale di potenza, RgPdel segnale y(t) viene stimata con |l

metodo del periodogramma a partire dagli N campiog(t):
PSD(w) = ~- ¥ (w)? (5.2.1.1)

dove:

Y(w) Trasformata discreta di Fourier di y(t)
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Il CNR e definito come:

CNR = "’/PPLI (5.2.1.2)

dove:
Puile  potenza del segnale utile, dato dall'integralelad®SD) all'interno
della banda utile
Pumore poOtenza del rumore, dato dall'integrale della R®BHu tutte le frequenze

al di fuori della banda del segnale utile

La banda utile nell’esperimento in esame é quellapresa tra 0.06167 e
0.08933 (banda fondamentale) e 0.12833 e 0.172@0d1ida armonica).

Il valore del CNR é stato calcolato su ogni rispostodinamica stimata,
per ogni soggetto, canale e condizione. | valordindel CNR ottenuti con il

nuovo algoritmo e con gli altri metodi di confronsmno riportati in tabella

5.2.1.a.
CNR
. Low pass Traditional
Nuovo algoritmo ' Block average
subtraction low pass
0,8881 0,8788 0,6947 0,5911

Tab. 5.2.1.a — Valori medi di CNR calcolati sull'HRtimata; a confronto i valori ottenuti

applicando il nuovo algoritmo e quelli ottenuti ddre metodi usati per il confronto

Il nuovo algoritmo presenta il valore di CNR pidoalConfrontato con la
media coerente, il nuovo algoritmo porta un aumel@o50% del CNR medio,
mentre rispetto al traditional low pass del 28%niktia € invece la differenza con

il low pass subtraction, risultando comunque leggerte migliore.
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5.2.2 Analisi statistica ed interpretazione psicologica

Anche sui dati reali, come su quelli simulati, giréceduto al calcolo del valore
del picco della risposta emodinamica. Per individue aree cerebrali che si sono
attivate durante i compiti proposti al soggettogsscelto di utilizzare il t-test come
strumento per I'analisi statistica. | valori di picsono stati calcolati per ogni canale, in
ogni soggetto, per ognuna della quattro condizisuila risposta emodinamica media
stimata. Un esempio di HRF media stimata nel saggenel canale A4 in ognuna delle

4 condizioni e rappresentata nelle fig. 5.2.2.a¢h-c

cond 1
700
Nuovo algoritmo
trad lowpass
600 - block average
lowpass sub

Fig. 5.2.2.a — Risposta emodinamica media del stmgeel canale A4, nella condizione 1. In
nero la HRF stimata con il nuovo algoritmo, in ve@bn il low pass subtraction, in ciano con il

traditional low pass e in blu con la media coerente
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cond 2

Nuowvo algoritmo
trad lowpass
block average
lowpass sub

Fig. 5.2.2.b — Risposta emodinamica media del dtg@enel canale A4, nella condizione 2. In
nero la HRF stimata con il nuovo algoritmo, in vembn il low pass subtraction, in ciano con il

traditional low pass e in blu con la media coerente

cond 3
700
Nuovo algoritmo
trad lowpass
600 block average
lowpass sub

Fig. 5.2.2.c — Risposta emodinamica media del dtm@enel canale A4, nella condizione 3. In
nero la HRF stimata con il nuovo algoritmo, in vembn il low pass subtraction, in ciano con il

traditional low pass e in blu con la media coerente
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cond 4

Nuovo algoritmo
trad bwpass
block average
lowpass suwb

Fig. 5.2.2.d — Risposta emodinamica media del stm@enel canale A4, nella condizione 4. In
nero la HRF stimata con il nuovo algoritmo, in vebn il low pass subtraction, in ciano con il

traditional low pass e in blu con la media coerente

Per individuare le aree di attivazione viene usiatdest sui valori massimi delle
risposte emodinamiche stimate. Il t-test viene iapfiy, separatamente per ogni canale e
condizione, ai massimi valori di ampiezza delle HiRFogni soggetto, confrontandoli
con i valori di baseline (zero). | p-values ottersano contenuti nella tabella 5.2.2.a: la
soglia di significativita imposta & 0.05. | risultael t-test rivelano un’attivazione in
quasi tutti i canali in tutte e quattro le condiiqp-values inferiori alla soglia di
significativitd): c'e un’ampia attivazione bilatégadi tutta la corteccia parieto-
occipitale. L’'unica zona che non risulta attivaglegesta prima analisi preliminare € la
ANG dell'emisfero destro (canale C3): risulta atisolo durante il compito 4, ma con
un p-value quasi al limite della significativita.elMa condizione 1 il p-value minore
corrisponde alla zona LOC destra (canale D6) margha condizione 2 alla zona ANG
destra (canale D3); le zone IPS e pSPL dell’enusgnistro (canali A4 e A5) sono
guelle con p-values minori nella condizione 3, menb é la zona sIPS sempre

dell’emisfero sinistro (canale Al) nella condiziche

85



Canali Regioni P-values vs baseline
Cond 1 Cond 2 Cond 3 Cond 4
Al L sIPS 0,0047 0,0179 0,0092 0,0003
C1 R sIPS 0,0283 0,0351 0,0091 0,0497
A2 L sIPS 0,0156 0,0028 0,0043 0,0026
C2 R sIPS 0,0143 0,0372 0,0082 0,0022
A3 L ANG 0,0045 0,0410 0,0231 0,0080
C3 R ANG 0,0985 0,0928 0,0586 0,0487
A4 L IPS 0,0028 0,0025 0,0012 0,0040
C4 R IPS 0,0038 0,0031 0,0017 0,0011
A5 L pSPL 0,0076 0,0049 0,0012 0,0095
C5 R pSPL 0,0241 0,0233 0,0123 0,0041
B3 L ANG 0,0058 0,0720 0,0085 0,0275
D3 R ANG 0,0194 0,0024 0,0041 0,0052
B4 L IPS-IOS 0,0276 0,0083 0,0210 0,0097
D4 R IPS-I0S 0,0008 0,0028 0,0227 0,0115
B6 L LOC 0,0557 0,0118 0,0121 0,0124
D6 R LOC 0,0001 0,0061 0,0138 0,0026
B7 L SOC 0,0024 0,0255 0,0068 0,0043
D7 R SOC 0,0014 0,0055 0,0020 0,0011

Tab. 5.2.2.a — P-values ottenuti applicando urstt-& valori di picco delle curve HRF medie
stimate nelle 4 condizioni verso i valori di baseliper ogni canale. Nella seconda colonna sorioated

le regioni della corteccia cerebrale a cui cornspmo i canali indicati nella prima colonna.

L’applicazione del t-test separatamente a ciasaamalizione nei confronti del
valore di baseline ha permesso di evidenziarav&tione della zona parieto-occipitale
durante il task motorio-cognitivo richiesto al sefjg in questo esperimento. Per
valutare I'esistenza o meno di una differenza attiVazione cerebrale fra lo stesso
compito ma eseguito nello spazio peripersonale quillo extrapersonale, un ulteriore
t-test viene eseguito confrontando i valori dekpicella condizione 1 con quelli della
condizione 2 e quelli della condizione 3 con qudtila 4. | p-values ottenuti sono

contenuti nella tabella 5.2.2.b.
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Canali Regioni P-values
lvs2 3vs4
Al L sIPS 0,3339 0,2885
C1 R sIPS 0,1604 0,3138
A2 L sIPS 0,1261 0,1963
C2 R sIPS 0,4704 0,1680
A3 L ANG 0,1701 0,1533
C3 R ANG 0,1555 0,0784
A4l LIPS 0,0341 0,1334
C4 R IPS 0,1842 0,0147
A5 L pSPL 0,3022 0,1202
C5 R pSPL 0,3350 0,2758
B3 L ANG 0,1695 0,3350
D3 R ANG 0,2977 0,1228
B4 L IPS-IOS 0,4266 0,1186
D4 R IPS-10S 0,2129 0,3260
B6 L LOC 0,0455 0,0267
D6 R LOC 0,2889 0,2039
B7 L SOC 0,4571 0,4545
D7 R SOC 0,2256 0,2275

Tab. 5.2.2.b — P-values ottenuti applicando urst-aevalori di picco delle HRF medie stimate
nella condizione 1, per ogni canale, verso i cpoiglenti valori nella condizione 2 (terza coloneaiella
condizione 3 verso i corrispondenti valori nellandzione 4 (quarta colonna). | canali indagati e le

rispettive zone della corteccia cerebrale sonaatdnelle prime due colonne.

Da quest’analisi risulta che solo una piccola pae#a corteccia presenta delle
differenze significative nell’attivazione tra laradizione 1 e la 2 e tra la condizione 3 e
la 4. Solo la zona LOC dell’emisfero sinistro praseuna differenza significativa
nell’attivazione sia tra quando il soggetto esedummpito 1 ed il 2 che quando |l
soggetto esegue il 3 ed il 4. Forse questa potrebbere la zona che differenzia nella
corteccia cerebrale [linterpretazione dell'infornma®e proveniente dallo spazio
peripersonale da quella proveniente da quello p&tsmnale. Un’altra zona risulta

mostrare differenze significative nell’attivazione diverso € I'emisfero a cui la zona
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appartiene nei due diversi confronti: la zona IR#H'@misfero sinistro mostra una

differenza significativa nell’attivazione fra lamdizione 1 e la 2, mentre la zona IPS
dell’emisfero destro mostra una differenza sigatfica nell’attivazione cerebrale fra le

condizioni 3 e 4.

Al fine di aumentare il numero di trials da mediackottenere cosi una stima piu
accurata (maggiore € il numero di trials, maggiorieda stima converge al valor vero),
e stata calcolata la HRF media per le condizione 2 considerate insieme ed
analogamente per gli eventi 3 e 4. Due curve ¢iosta emodinamica stimate in tale

modo sono raffigurate in figura 5.2.2.e-f.

cond1e2
600~

Nuovo algoritmo
trad bowpass
block average
lowpass swb

nh

e o

Fig. 5.2.2.e - Risposta emodinamica media del stm§enel canale A4, nella condizione 1 e 2. In

t
8

nero la HRF stimata con il nuovo algoritmo, in v@mbn il low pass subtraction, in ciano con il

traditional low pass e in blu con la media coerente
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Fig. 5.2.2.f - Risposta emodinamica media del stiggenel canale A4, nella condizione 3 e 4. In
nero la HRF stimata con il nuovo algoritmo, in verbn il low pass subtraction, in ciano con il

traditional low pass e in blu con la media coerente

Un t-test per valutare l'attivazione delle areelalelorteccia cerebrale e stato
effettuato anche sui risultati ottenuti con quegio di media. Nel t-test sono state prese
in considerazione solo le risposte emodinamicheiengte rispettavano certi parametri,
ovvero presentavano un valore massimo di piccdd@ir®M, uno minimo di 0 nM, ed
erano state ottenute mediando un numero minima@ di&ls.

Prima é stato effettuato un t-test confrontandalon di picco ottenuti dalle
risposte emodinamiche medie stimate con i valoribdseline (zero) (vedi tabella
4.2.2.c). tutte le aree della corteccia parietagtale sotto indagine sono risultate
attive. In secondo luogo, é stato effettuato uest-per valutare eventuali differenze
nell’elaborazione cerebrale tra i compiti 1 e 2 ely 3 e 4 e cioe differenze
nell'elaborazione di un compito pil complesso cahlgisecare una linea rispetto ad
uno piu semplice come il toccarne un’estremita-Vafjues ottenuti sono riportati in
tabella 5.2.2.d. La zona ANG sia dell’emisfero desthe del sinistro (canali C3,D3 e
A3) presenta una differenza significativa nei vialassunti dal picco della HRF

nell'eseguire i due diversi compiti. Questa potel#ssere la zona della corteccia
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cerebrale che viene maggiormente attivata dural@@ebbrazione di un compito
complesso. Anche la zona LOC presenta delle difsresignificative, ma solo

nell’emisfero sinistro.

Canali Regioni P-values
1+2vs 0O 3+4vs 0
Al L sIPS 0,0129 0,0035
C1 R sIPS 0,0022 0,0233
A2 L sIPS 0,0023 0,0038
C2 R sIPS 0,0194 0,0124
A3 L ANG 0,0033 0,0008
C3 R ANG 0,0134 0,0266
A4 LIPS 0,0099 0,0024
C4 R IPS 0,0059 0,0058
A5 L pSPL 0,0072 0,0026
C5 R pSPL 0,0222 0,0183
B3 L ANG 0,0384 0,0080
D3 R ANG 0,0031 0,0019
B4 L IPS-10S 0,0274 0,0006
D4 R IPS-10S 0,0016 0,0174
B6 L LOC 0,0290 0,0053
D6 R LOC 0,0017 0,0106
B7 L SOC 0,0201 0,0014
D7 R SOC 0,0036 0,0028

Tab. 5.2.2.c — P-values ottenuti applicando urst-@éevalori di picco delle HRF medie stimate
nella condizione 1 e 2, per ogni canale, versdarvdi baseline (terza colonna) e nella condiziBre 4
verso i valori di baseline (quarta colonna). | deinalagati e le rispettive zone della cortecciseteale

sono indicati nelle prime due colonne.
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Canali Regioni P-values
1+2 vs 3+4
Al L sIPS 0,2049
C1 R sIPS 0,1149
A2 L sIPS 0,0907
C2 R sIPS 0,2557
A3 L ANG 0,0484
C3 R ANG 0,0454
A4 LIPS 0,0604
C4 R IPS 0,1135
A5 L pSPL 0,0556
C5 R pSPL 0,4800
B3 L ANG 0,0743
D3 R ANG 0,0216
B4 L IPS-10S 0,0618
D4 R IPS-10S 0,1232
B6 L LOC 0,0356
D6 R LOC 0,0519
B7 L SOC 0,2359
D7 R SOC 0,0905

Tab. 5.2.2.d — P-values ottenuti applicando urst-aevalori di picco delle HRF medie stimate
nella condizione 1 e 2, per ogni canale, versarigwondenti valori nella condizione 3 e 4. | canal
indagati e le rispettive zone della corteccia cexebsono indicati nelle prime due colonne. In odss

zone che presentano differenze significative.

Riassumendo, la risposta emodinamica stimata wafie condizioni con il nuovo
algoritmo da dati fNIRS ha permesso di trarre detlaclusioni preliminari sulle zone
della corteccia cerebrale attivate durante i divesspiti proposti al soggetto. Risultati
preliminari sono stati ottenuti anche per quangoarda la differenza tra le zone attivate
durante un compito complesso e quelle attivate derano piu semplice, nonché la
differenza di attivazione cerebrale fra il compa®eguito nello spazio peripersonale e in
quello extrapersonale. Ulteriori analisi sono neaés per poter trarre delle conclusioni

definitive.
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6 Conclusioni e Sviluppi Futuri

6.1 Bilancio del lavoro svolto

La spettroscopia funzionale nel vicino infrarosBdIRS) € un’innovativa tecnica
di neuroimaging che sfrutta il diverso comportamedell’emoglobina ossigenata e
deossigenata e dei tessuti nei confronti della helevicino infrarosso, per calcolare le
concentrazioni relative di HG HHb. In risposta ad uno stimolo, i neuroni sivaho
e richiedono un maggior apporto di ossigeno; taleento di emoglobina ossigenata e
corrispettiva diminuzione di quella deossigenathansona attivata viene rilevata dal
segnale fNIRS e rappresenta quella che viene cléansposta emodinamica. Dalle
variazioni di concentrazione di HhG HHb, e possibile ricavare alcuni parametri
emodinamici molto utili nello studio delle neurastze cognitive, come per esempio
I'ossigenazione del cervello ed il flusso ematiPoter ottenere un sempre maggiore
numero di informazioni dallo stesso segnale norstingare i vari parametri con sempre
maggior precisione, sono i motivi dei numerosi sygparsi negli ultimi decenni sulla
fNIRS e sulle altre tecniche di neuroimaging. Urglioramento nell’elaborazione dei
segnali acquisiti, per consentire una stima pitugata della risposta emodinamica,
potrebbe aiutare gli studiosi di neuroscienze alim@gerpretare il segnale acquisito ed
in base alla sua esatta localizzazione nella codererebrale, correlare quest’ultima
con il compito eseguito durante I'acquisizione.

Ancora oggi, hon sempre si riesce ad ottenere timea s@accurata della risposta
emodinamica, a causa principalmente delle comporfesiblogiche che vengono
acquisite insieme ad essa e compaiono nel segN#RSf la componente cardiaca,
quella respiratoria, 'onda di Mayer e le osciltazi alle bassissime frequenze. La piu
problematica e difficile da rimuovere, e la computieedi Mayer, poiché essa possiede
una frequenza simile a quella della risposta enaodica attesa, per cui non é
eliminabile con un semplice filtraggio in frequenza

L’algoritmo proposto in questa tesi ha lo scopocédicare di rimuovere questi
artefatti fisiologici, soprattutto 'onda di Mayetsso sfrutta i dati acquisiti da un canale
di riferimento, che non contiene la risposta emanriita, ma solo le oscillazioni
fisiologiche da eliminare e il rumore di misuracHnale di riferimento viene ottenuto
ponendo sorgente e rivelatore piu vicini (1.5 cimspetto che nel normale canale di
acquisizione (3 cm): il fascio di luce del canalef@rimento non raggiunge la corteccia

cerebrale, per cui contiene solo il segnale clrawatsa cuoio cappelluto e scalpo. La
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novita dell’algoritmo proposto é proprio quellaudiare questo canale di riferimento per
calcolare un modello del rumore alle basse freqeienta sottrarre poi al segnale
acquisito da un normale canale.

Per validare l'algoritmo proposto e valutarne i défm rispetto a metodi
tradizionali usati generalmente in letteratura oba sfruttano il canale di riferimento
(media convenzionale e filtraggio passabasso)rsd greati dei dati simulati sia per |l
canale di riferimento che per un normale canaleaadjuisizione. L’errore di stima e
stato calcolato ed utilizzato come parametro qtetivo per il confronto. Il nuovo
algoritmo presenta un errore di stima nettamenteriore a quello degli altri due
metodi. In aggiunta, il nuovo algoritmo presente dentaggi rispetto agli altri due
metodi nella stima del valore di picco, mentre gaanto riguarda la latenza tutti i
metodi la sovrastimano leggermente: il valore dp&zza del picco e la sua latenza
sono i parametri comunemente usati per valutarRE& ed e quindi essenziale una loro
stima accurata. Il nuovo algoritmo ha permesso djuth dimostrare ulteriormente
I'efficacia dell'uso di un canale di riferimento pEelaborazione del segnale fNIRS
acquisito e per stimare la risposta emodinamica@poktési che il segnale in esso
contenuto ben correli con il rumore fisiologico daminare contenuto nel segnale
acquisito da un normale canale sembra essere omatfer Questo € essenziale, in
guanto acquisire il segnale dal canale di riferitoemchiede di utilizzare una o piu
coppie sorgente-detettore, che non possono esserd gsate per registrare la risposta
emodinamica, ed ha, come effetto, una riduzionBadeh cerebrale analizzabile, cosa
di non poco conto se si dispone di un numero miathetato di canali (come nella
maggior parte delle strumentazioni fNIRS). Se nassé possibile ottenere un
miglioramento dall’'uso del canale di riferimentiosuio utilizzo sarebbe quindi dannoso.

Il nuovo algoritmo é stato anche confrontato conaliro metodo che sfrutta il
canale di riferimento e prevede la sottrazionett@irga il segnale acquisito dal canale
normale e quello rilevato da quello di riferimenpogvia applicazione di un filtraggio
passabasso su entrambi. L’errore di stima sulfantirata del trial premia quest’ultimo
metodo, anche se la differenza tra i due & minimeaece, calcolando I'errore su un
intervallo piu limitato, all'interno del quale é mi@nuta la parte positiva della risposta
emodinamica ed i parametri di interesse, l'errorestina commesso dal nuovo
algoritmo e inferiore, e soprattutto lo e la suaiasone standard. La non grande
differenza tra i due metodi € probabilmente dowaltatto che il nuovo algoritmo deve

essere ancora migliorato nella parte riguardargkminazione delle alte frequenze
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fisiologiche. Il filtraggio passabasso, invecemgfia tutta la parte del segnale superiore
alla frequenza di taglio, ma presumibilmente elenenche parte del segnale utile.
Infatti, la frequenza di taglio imposta, presunesdtta conoscenza della frequenza della
risposta emodinamica, cosa non sempre nota. Uitesioluppi sono necessari per
migliorare le prestazioni dell'algoritmo soprattuthell’eliminazione degli artefatti
fisiologici ad alte frequenze.

L’algoritmo € stato testato anche su dati realiti géi incoraggianti risultati
emersi dalla simulazione. | dati reali sono st#terauti dalla registrazione del segnale
fNIRS proveniente dall’area parieto-occipitale dis@ggetti. L'esperimento €& stato
condotto nella realta virtuale; i soggetti dovevawwlgere due compiti, bisecare o
toccare I'estremita di una linea ad essi presentiai@a che poteva essere situata a 60
cm dal soggetto (nel suo spazio peripersonale)l@cm da esso (nel suo spazio
extrapersonale). Test statistici (t-test) appli@tivalori di picco ricavati dalle curve
medie di ciascun soggetto confermano I'attivaziaindutta I'area parieto-occipitale
durante I'esecuzione del task in esame. Tuttadty dhe il numero di trials mediati
molto basso e la stima quindi ottenuta potrebbe aesere accurata, sono state
raggruppate le condizioni cosi da averne solo Bise¢are o toccare I'estremita della
linea). Questo ha permesso di ricavare le curvaersftlittando un numero maggiore di
trials (circa il doppio): anche in questo caso &tasttrovata attivazione nell'intera
regione parieto-occipitale, ed una differenza sigativa (seppur piccola in termini di
p-value) fra le due condizioni in alcuni siti. TaMta, per poter dare un’interpretazione
dei meccanismi cognitivi sottostanti il compito gsio dai soggetti, sono necessarie
ulteriori indagini ed un miglioramento della stinoella HRF, soprattutto in alcuni
soggetti, il cui segnale sembra contenere piuatiefegli altri.

Per valutare l'effettivo miglioramento portato eelovo algoritmo sui dati reali, &
stato calcolato il CNR (Contrast-to-Noise Ratid)e i basa su un’analisi della densita
spettrale di potenza del segnale, sui dati elabooat gli stessi algoritmi visti per i dati
simulati. Il nuovo algoritmo presenta il valore @NR piu alto, ottenendo quindi una
stima piu accurata della HRF rispetto a quella noii@ con gli altri metodi. In
particolare, il valore di CNR ottenuto con il nuon®todo € di poco superiore a quello
ottenuto con l'altro metodo che sfrutta il canaleiférimento, mentre € molto maggiore
di quello ottenuto con i metodi che non sfruttananale di riferimento, cosa che rende

I'utilizzo di quest’ultimo molto promettente.
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Il nuovo algoritmo sembra quindi in grado di ricogte la HRF molto bene dai
dati simulati, e riesce ad ottenere dei risultadiiminare soddisfacenti sui dati reali. Un
ulteriore miglioramento dell’algoritmo é richiegper riuscire a stimare la HRF in tutti i

soggetti e situazioni, e per arrivare ad una ssmgle-trial.

6.2 Sviluppi futuri

L’algoritmo ideato in questo studio sembra portas® miglioramento
nell’elaborazione dei dati di alcuni soggetti; &, su altri, le stime della risposta
emodinamica che si ottengono restano difficiimanterpretabili. Ulteriori studi sono
necessari per capire il motivo di tale differenzae potrebbe non essere dovuta solo ad
un diverso SNR legato al soggetto stesso (la fNpRSenta infatti lo svantaggio di
avere un SNR dipendente, per esempio, dal colorealli o dallo spessore del
cranio) e sfruttarlo al fine di trovare un modo p#ienere buone stime della HRF da
tutti i soggetti.

Importante sarebbe riuscire anche a trovare umpatra che discrimini il caso in
cui l'algoritmo é efficacemente applicabile ai daetl il caso in cui, invece, la sua
applicazione risulterebbe inutile se non addirétaociva (per il rischio di introdurre
rumore anziché rimuoverlo e per la perdita di alme&m canale normale che viene
utilizzato invece come riferimento) o equivalentiéuao di un metodo tradizionale piu
semplice. Distinguere questi casi sarebbe impartaetr rendere massima l'efficacia
dell'algoritmo. Per esempio, Zhang et al. in [4Bpnno utilizzato il “rest period
correlation coefficient” come indice per valutareaqdo l'applicazione del loro
algoritmo sia vantaggiosa e quando no. Essi haraloolato il coefficiente di
correlazione fra i dati del canale normale e quiluello di riferimento in 15 secondi
precedenti ciascuno stimolo, in cui al soggettoien@osto di non muoversi e stare a
riposo. Se tale indice era superiore a 0.6, allapplicazione del loro algoritmo portava
benefici significativi nell’elaborazione dei dalinfatti, solo se il canale di riferimento e
guello normale sono correlati, allora ha senso eushrcanale di riferimento per
eliminare il rumore presente in quello normalerirlenti si rischia di introdurre nel
canale normale altro rumore, presente nel canalgfeiimento ma non in quello
normale. Nell’esperimento trattato in questa tesn e possibile utilizzare tale tipo di
indice, in quanto, per limitare la durata complessilell’esperimento, non sono stati

inseriti momenti di riposo tra uno stimolo ed ilcsassivo. Durante I'esperimento il
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soggetto aveva a disposizione alcune piccole patisente le quali gli era pero
consentito di muoversi. Ulteriori studi sono quimeicessari per trovare un appropriato
indice che possa discriminare dai dati quando siaveniente utilizzare il nuovo
algoritmo proposto da quando non lo sia.

Utilizzando il nuovo algoritmo si arriva attualmend valutare solo la risposta
emodinamica media nei vari soggetti e nelle vaoiedzioni; la risposta emodinamica
sul single-trial non e visibile né interpretabike,causa della presenza del rumore di
misura e di parte delle componenti fisiologiche.e§o comporta che le informazioni
relative ai valori di picco e di latenza di ogniatrvengono perse nel calcolo della
media, e il valore del picco della media di sohtan coincide con la media dei valori di
picco dei singoli trial. Interessante sarebbe quindcire ad ottenere un miglioramento
dell'algoritmo in questione, al fine di ottenere gtima single-trial della risposta

emodinamica, e poter quindi valutare le sue varr@ziurante I'esperimento.
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