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Résumé

L’imagerie optique diffuse de fluorescence est un outil émergent de diagnostic pour
la localisation et la quantification de sondes fluorescentes dans les tissus biologiques. Les
techniques temporelles constituent I'un des modes de réalisation de ce type d’imagerie.
Le principe est d’utiliser une source de lumiere pulsée qui va interagir avec le milieu
puis de mesurer la déformation de I'impulsion au point de détection. Dans ce contexte,
ce travail de these s’articule autour de I'étude de modeles de propagation lumineuse
dans le cadre de I'approximation de la diffusion. Le but est de fournir des méthodes
de caractérisation des propriétés optiques et de localisation d’une inclusion fluorescente
dans un milieu diffusant, en tenant compte de sa géométrie.

Nous présentons tout d’abord la mise en ceuvre d’'un banc de mesure des courbes
temporelles utilisant une chaine de comptage de photons uniques TCSPC (pour Time
Correlated Single Photon Counting). Cette chaine a été modélisée de facon a extraire
les signaux d’intérét a partir des mesures.

Ce systeme nous a permis de mesurer les coefficients d’absorption et de diffusion
réduit de fantomes optiques dans les conditions classiques de mesures en surface et
en milieu infini. Nous avons proposé un modele qui permet de faire le lien entre ces
conditions classiques en traitant des mesures a n’importe quelle profondeur sous la
surface. Les limitations du modele vis-a-vis des perturbations provoquées par 'interface
ont été mises en évidence.

Nous avons décrit le modele direct de fluorescence en milieu infini qui donne 'ex-
pression analytique du signal mesuré ainsi que celle des deux premiers moments. Une
expression de ces derniers adaptée a la géométrie semi-infinie a été proposée. Les me-
sures expérimentales ont montré un bon accord pour les conditions de milieu infini mais
n’ont permis qu’une validation partielle en milieu semi-infini, soulignant ainsi a nouveau
les perturbations liées a I'interface.

Le probleme inverse de localisation de l'inclusion a été résolu en milieu infini ho-
mogene a la fois avec et sans a priori sur sa position en (z,y). Une méthode originale
d’inversion permettant de s’affranchir de la connaissance du temps de vie du fluorophore
ainsi que du temps moyen de la réponse de l'instrument a été proposée. Nous avons
également étendu le principe de cette méthode a une distribution spatiale quelconque
de fluorophores. Nous présentons finalement ’adaptation de notre méthode a un autre
systeme de détection constitué d’une caméra rapide.
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Abstract

Time-resolved optical methods for fluorescence tomography
in turbid media

Fluorescence diffuse optical imaging is an emerging diagnostic tool for localization
and quantification of fluorescent probes in biological tissues. Time-resolved approaches
are one of these techniques. An incident impulse of excitation light is sent to the me-
dium and its temporal distribution is measured at the detection point. In this context,
this thesis work deals with the study of light propagation models within the diffusion
approximation. The aim is to provide methods for the characterization of the optical
properties and the localization of a fluorescent inclusion in a turbid medium, according
to its geometry.

We first present our experimental set up using a time-correlated single photon coun-
ting TCSPC detection system. It was modeled in order to extract only the signal of
interest. This system allowed us to measure the absorption and reduced scattering coef-
ficients of optical phantoms by performing classical measurements at the surface and in
the infinite geometry. We proposed a theoretical model which can account for measu-
rements at any depths below the surface, in order to link these two kinds of boundary
conditions. Limitations of the diffusion model for surface measurements were shown.

We describe the forward fluorescence model in an infinite medium which gives an
analytical expression of the measured signal and of the two first moments, for a punctual
fluorophore. We analytically derived the expression of the moments in the semi-infinite
geometry. We validated these expressions for within medium measurements but only
partially for surface measurements. This underlines again the perturbations dues to the
surface.

The inverse problem for localization was achieved in an homogeneous infinite me-
dium with and without the knowledge of the (z,y) inclusion position. An original in-
version method was proposed which does not require a priori knowledge of either the
fluorescence lifetime or the mean time of the instrument response function. We also
extended our method to a spatial distribution of fluorophores. We finally presented
the adaptation of the method to another experimental system based on a gated CCD
camera.
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Introduction

L’imagerie optique diffuse de fluorescence constitue une nouvelle modalité de diag-
nostic optique pour identifier, localiser et quantifier des sondes moléculaires fluores-
centes au sein des tissus biologiques. Ces agents de contraste exogenes, appelés fluo-
rophores, parcourent la circulation sanguine ou les canaux lymphatiques et viennent
marquer des tissus cibles qui peuvent étre par exemple des tumeurs cancéreuses. Elles
sont repérées soit par I’expression de récepteurs spécifiques sur lesquels viennent se fixer
les fluorophores, soit simplement par accumulation des fluorophores due a une augmen-
tation de la vascularisation autour de la tumeur. Le temps de vie de fluorescence des
marqueurs est également un indicateur de I’environnement des tissus car il peut varier
avec l'oxygénation ou le pH du milieu. Ces éléments justifient l'intérét de l'imagerie
de fluorescence pour le diagnostic médical. De plus, son intérét clinique provient de
la nature non ionisante de la lumiere, du caracteére non invasif de la mesure et de sa
grande sensibilité. En effet, elle apporte plus de sensibilité et de contraste que I'ima-
gerie optique diffuse dans le proche infrarouge ou le contraste est uniquement di aux
différences de propriétés optiques entre les tissus.

Les tissus biologiques possedent une fenétre de transparence dans le rouge et le
proche infrarouge dans laquelle la lumiere peut pénétrer les tissus jusqu’a quelques
centimetres. Pour détecter les photons de fluorescence émis par des objets en profon-
deur, les longueurs d’onde d’excitation et d’émission doivent donc se trouver dans cette
zone spectrale. Cependant, plus la sonde fluorescente est localisée en profondeur dans
le tissu, plus le signal détecté est affecté par les interactions lumiere-tissu a la fois pour
la lumiere d’excitation et pour la lumiere de fluorescence. Les propriétés de diffusion
des tissus perturbent les trajets des photons qui ne se déplacent pas en ligne droite.
Il n’est alors pas possible de déduire les trajets des photons pour retrouver la source
fluorescente par simple rétroprojection, comme c’est le cas pour I'imagerie par rayons
X pour retrouver les structures absorbantes.

Pour répondre a ce probleme, il faut considérer des techniques de tomographie avec
différents couples source-détecteur combinés a un modele théorique (appelé « modele
direct » ) décrivant la propagation de la lumiere dans les tissus. On peut ensuite retrouver
la distribution spatiale de fluorescence grace a la résolution du « probleme inverse ».
Ces techniques sont classées selon la source de lumiere utilisée (continue, modulée en
intensité ou impulsionnelle).



Les méthodes utilisant une source de lumiere continue ont été les premieres a étre
développées car elles présentent I'avantage d’une instrumentation simple a mettre en
ceuvre. Notre laboratoire a mis au point un tomographe optique en continu dédié a
I’application sur le petit animal. Il permet de localiser des tumeurs présentes dans
les organes de la souris. Cependant, la résolution spatiale reste limitée : on ne peut
pas distinguer en profondeur deux inclusions fluorescentes séparées de moins de 4 mm
centre a centre, dans un objet typique de 1.5 cm d’épaisseur. Une possibilité pour
gagner en résolution est de passer a des sources modulées en intensité ou des sources
impulsionnelles, c’est-a-dire utiliser des méthodes dépendantes du temps. Ces méthodes
permettent d’obtenir plus de données que la simple intensité de fluorescence. Nous
avons choisi une instrumentation résolue en temps car elle contient potentiellement plus
d’informations que si I’on exploite une méthode fréquentielle. Le principe des méthodes
temporelles est d’utiliser une source qui envoie des impulsions de lumiere tres courtes
dans le milieu a étudier et de mesurer la déformation ces impulsions apres traversée du
milieu. La répartition temporelle donne des informations sur les temps de parcours des
photons et donc sur les propriétés du milieu. On observera, par exemple, les phénomenes
suivants :

— plus le milieu est diffusant, plus les photons exploreront des chemins longs, et plus

I'impulsion sera étendue dans le temps,

— en revanche si le milieu est opaque ou absorbant, tres peu de photons pourront

effectuer de longs trajets, ce qui diminue leur temps moyen d’arrivée,

— par ailleurs, si le milieu contient des éléments fluorescents, cela modifiera également

la forme de 'impulsion et son temps d’arrivée.

Une stratégie pour exploiter les signaux temporels et retrouver la distribution spatio-
temporelle de fluorescence est d’établir un modele physique représentatif de la réalité
des mesures sur l'objet a imager, et de complexité raisonnable pour pouvoir l'inverser.
Une méthode proposée par Lam et al. [1] consiste par exemple a exploiter un indice
extrait des courbes temporelles, le temps moyen d’arrivée des photons de fluorescence.
Le temps moyen est le premier moment de la courbe temporelle ; la variance, le moment
centré d’ordre deux, peut également étre exploitée. Le modele théorique utilisé par ces
auteurs est basé sur le modele d’approximation de la diffusion. Ils ont développé un
instrument performant qui permet de montrer des résultats de localisation de tumeurs
sur la souris. La méthode nécessite toutefois de faire I’hypothese de géométrie infinie
pour 'objet & imager et de connaitre a priori le temps de vie du fluorophore.

Cette these a été menée pour évaluer la représentativité du modele d’approximation
de la diffusion et dans le but de localiser une inclusion fluorescente dans un milieu
diffusant, en s’appuyant sur ce modele, et dans différentes géométries. Pour cela, notre
travail est divisé en deux sous-domaines :

— I’étude des propriétés optiques dont la connaissance est indispensable a l'in-

terprétation des mesures de fluorescence,

— I’étude du signal de fluorescence proprement dit.
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Lors de chaque étape, nous avons cherché a utiliser un modele physique existant et a
le compléter pour mieux décrire les différentes géométries ; puis nous ’avons confronté
aux mesures avant d’aborder la résolution du probleme inverse. Les milieux diffusants
que nous avons utilisés sont des fantomes optiques homogenes, c’est-a-dire des objets
simplifiés représentant les propriétés optiques moyennes des tissus. Notre démarche
s’organise de la fagon suivante :

Le chapitre 1 introduit les principes et le contexte de I'imagerie optique diffuse
de fluorescence, ainsi que I'état de I’art concernant les mesures résolues en temps en
fluorescence.

La démarche consiste d’abord a mettre en place le dispositif expérimental de me-
sure et a modéliser les différentes étapes de formation du signal sur le banc de mesure
(chapitre 2). Il s’agit d’un dispositif de comptage de photons TCSPC (Time Corre-
lated Single Photon Counting) pour mesurer la dispersion temporelle d’une impulsion
lumineuse apres traversée d’un milieu diffusant. L’illumination et la collection de la
lumiere sont effectuées par des fibres optiques.

Nous aborderons ensuite les mesures de diffusion pour en extraire les coefficients
optiques d’un milieu homogene (chapitre 3). Ces mesures sont classiquement réalisées
pour des fibres positionnées soit en surface, soit en profondeur. De facon a faire le lien
entre ces deux types de mesures, nous chercherons a établir un modele plus général qui
donne 'expression du signal mesuré pour des positions des fibres source et détecteur a
n’importe quelle profondeur en dessous de la surface. Nous présenterons la procédure
d’inversion de ces équations et la préparation des fantomes optiques. Nous testerons en-
suite le modele et présenterons les résultats. Ceux-ci seront enfin comparés a une autre
technique expérimentale appelée réflectance intégrale, et utilisant un modele différent.

Dans le chapitre 4, les mesures de fluorescence sont étudiées en ajoutant une inclu-
sion fluorescente dans le modele de propagation de la lumiere. Des équations décrivant
le signal de fluorescence en milieu infini ont été relevées dans la littérature. Les deux
premiers moments sont des parametres simples qui peuvent en étre extraits et dont une
expression analytique est connue. Cependant, comme les hypotheses de milieu infini
ne sont pas tres réalistes, nous établirons une expression analytique des moments pour
des mesures en surface. Nous vérifierons 'adéquation de ces différents modeles avec des
mesures en milieu infini et en surface.

Cette étude du modele direct nous donne les moyens pour exprimer et résoudre le
probléeme inverse (chapitre 5), c’est-a-dire dans notre cas, retrouver la position d’une
inclusion a partir d'un jeu de mesures dont on exploite des parametres choisis. Deux
perspectives de ce travail seront finalement envisagées. Nous explorerons dune part
le probleme plus général de reconstruction d’une distribution quelconque de fluoro-
phores. D’autre part, nous chercherons a étendre notre technique a un autre systeme de
détection de fagon a obtenir plus d’informations. A cet effet, nous présenterons I’adap-
tation de notre protocole de mesure a une caméra CCD rapide, en collaboration avec
I'Institut Polytechnique de Milan.






Chapitre 1

Principes et contexte de I’imagerie
optique diffusive

L’objectif de ce premier chapitre est de donner les éléments nécessaires a la compré-
hension des phénomeénes mis en jeu dans I'imagerie de fluorescence, puis de situer le
sujet de these parmi les travaux des autres équipes. Pour cela, nous commencerons
par une breve introduction dédiée aux systemes d’imagerie. Nous décrirons ensuite les
phénomenes qui entrent classiquement en jeu lors de la propagation de la lumiere dans
les milieux biologiques : I’absorption, la diffusion et ’autofluorescence. Puis nous intro-
duirons les différents marqueurs qui permettent d’apporter du contraste de fluorescence.
Nous aurons également besoin de présenter des modeles pour mettre en équation la pro-
pagation de la lumiere dans ces milieux. Enfin, les deux dernieres parties préciseront
les avantages et les inconvénients des différentes techniques d’imagerie existantes, pour
finir par établir une synthese de 1’état de ’art des méthodes résolues en temps utilisant
la fluorescence.
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1.1 Introduction

1.1.1 Les systemes d’imagerie

L’imagerie optique est une technique d’imagerie émergente parmi les techniques
d’imagerie déja couramment utilisées en hopital ou pour les recherches sur le petit ani-
mal. Avant d’aborder ces techniques, rappelons que toutes les techniques d’imagerie sont
basées sur l'interaction de différentes formes d’énergies avec les tissus, dans le but de
créer une image. Elles peuvent également reposer sur I'utilisation d’agents de contraste.
Les applications peuvent étre soit sur 'homme soit sur les souris ou autres animaux
modeles de laboratoire. L’objectif des paragraphes suivants est de passer brievement
en revue les autres systemes d’imagerie pour situer I'imagerie optique. De plus amples
détails sur les techniques et leurs applications médicales peuvent étre trouvées dans la
référence [2].

La radiographie est la premiere technique d’imagerie utilisée, a partir de la découverte
des rayons X par Wilhelm Roentgen en 1895. Ils consistent en un rayonnement électroma-
gnétique de longueur d’onde comprise entre 1 picometre et 10 nanometres. A partir des
années 70, le scanner X s’est développé, permettant de fournir des images en trois di-
mensions. L’inconvénient des rayons X est leur pouvoir ionisant et cancérigene a forte
dose. Cette technique est cependant tres utilisée car elle fournit des informations ana-
tomiques avec une tres bonne résolution.

Une autre technique majeure en imagerie médicale est 'imagerie par résonance
magnétique (IRM) mise en place au début des années 80. Elle repose sur 'interaction
des protons des tissus avec un champ magnétique. Cette technique est tres sensible aux
tissus mous et son champ d’application s’est encore élargi avec 'arrivée d’agents de
contraste.

Nous citerons également 1'utilisation des ultrasons, démarrée dans les années 80,
dans la technique de I’échographie. Les ultrasons sont surtout sensibles aux propriétés
mécaniques des tissus.

La derniere grande catégorie représente I'imagerie nucléaire, qui détecte la présence
de marqueurs radio-actifs. La tomographie par émission de photon unique (SPECT pour
Single Photon Emission Computerized Tomography en anglais) détecte le rayonnement
gamma émis par les radio-isotopes. La tomographie par émission de positon (TEP) uti-
lise pour sa part d’autres marqueurs dont les émissions secondaires vont émettre deux
photons simultanément dans des directions opposées.

Quelques caractéristiques des systemes d’imagerie pour le cas du petit animal sont
résumées dans le tableau 1-I. Les termes concernant les techniques optiques seront
décrits dans la section suivante. Le choix de la technique dépend bien évidemment du
phénomene a imager et ces techniques sont souvent utilisées de fagons complémentaires.
Les recherches sur ces sujets impliquent des équipes de recherche pluridisciplinaires de
physiciens, mathématiciens, informaticiens, électroniciens, chimistes et biologistes et
médecins. Ces domaines sont en effet tres larges : de I'instrumentation, aux méthodes, au
développement de marqueurs jusqu’aux protocoles cliniques. Des éléments concernant



des développements récents sur ces recherches ainsi que sur de nouvelles techniques

pourront étre trouvés dans la revue [3].

Technique Agent Profondeur Résolution = Temps
de contraste
cT iode Pas de limite 5 pm mn
IRM gadolinium Pas de limite 10-100 gm  mn/heures
Ultrasons microbulles mm 50 pm mn
PET Bp, 1o, 150 Pas de limite 1a2mm mn
SPECT  %™Tgc, chelates Pas de limite 142mm mn
FRI Marqueurs fluo < lem qq mm sec/min
Tomo fluo  Marqueurs fluo < 10 cm 1 mm min
Microscopie Marqueurs fluo  de 500 pum (confocal) 1 pm sec/min
intravitale a 800 pym (biphoton)

TaB. 1-I: Tableau récapitulatif des différentes techniques d’imagerie médicale pour le petit
animal (adapté de [4]) : CT : scanner a rayons X, FRI : Fluorescence Reflectance Imaging
pour imagerie de surface en fluorescence, Tomo fluo : tomographie de fluorescence.

1.1.2 L’imagerie optique de fluorescence

Les techniques d’imagerie optiques sont tres nombreuses et certaines d’entres elles
ont été récemment transférées a I’hopital. Une revue des dernieres avancées est présentée
par Gibson et al [5]. Notre champ d’investigation sera plus particulierement celui de
I'imagerie moléculaire de fluorescence.

Nous rappelons brievement le principe général de la fluorescence. Une molécule est
dite fluorescente si elle absorbe la lumiere a une longueur d’onde spécifique et qu’elle
en réémet, apres un temps tres court appelé temps de vie de fluorescence 7, a une
autre longueur d’onde (supérieure généralement, loi de Stokes [6]). La longueur d’onde
absorbée est appelée longueur d’onde d’excitation et la longueur d’onde émise par la
molécule est appelée longueur d’onde d’émission. Les différents niveaux d’énergie im-
pliqués dans l'absorption et l’émission de lumiere par un fluorophore sont présentés
dans le diagramme de Jablonski (figure 1.1).

Y —
E R
4 Dissipation sous forme
de chaleur
- 71 Lk

Excitation | hy N

hv,, Emission

F1a. 1.1: Diagramme de Jablonski pour une excitation a un photon [6].
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Comme décrit en introduction, le principe de I'imagerie moléculaire est de marquer
et détecter des cellules grace a des molécules fluorescentes appelées fluorophores. On
distingue les techniques microscopiques et les techniques d’optique diffuse. Ces dernieres
se situent a une échelle plus macroscopique et constituent notre sujet. Parmi celles-ci,
nous avons cité deux catégories principales dans le tableau 1-1 :

— la technique appelée FRI (pour Fluorescence Reflectance Imaging en anglais) ou
imagerie de réflectance consiste a éclairer 'objet de fagon uniforme et a prendre
I'image de la fluorescence avec une caméra. L’information est limitée en deux
dimensions.

— la technique de tomographie de fluorescence consiste a éclairer 'objet point par
point et de mesurer le signal en différents points de détection. Le but est de
reconstruire la distribution de fluorescence dans le volume par la résolution du
probleme inverse. Comme pour les autres techniques d’imagerie, celui-ci repose
sur un modele direct qui décrit I'interaction de la lumiere avec le milieu.

Pour situer ce contexte général, nous commencons donc par décrire, dans les deux

premieres parties, les principes d’interactions de la lumiere avec les tissus puis le mode
de fonctionnement des marqueurs fluorescents.

1.2 Les principes d’interaction de la lumiere avec
les tissus biologiques

De facon générale, les interactions de la lumiere avec les tissus sont gouvernées par
les processus d’absorption, de diffusion, et d’émission de fluorescence. Détaillons ces
trois grands processus qui sont a l'origine du contraste en imagerie optique.

1.2.1 Absorption

Coefficient d’absorption A 1’échelle macroscopique et dans un milieu homogene
et non diffusant, le coefficient d’absorption i, en em™!, permet d’exprimer l'inten-
sité lumineuse I d’un faisceau collimaté en fonction de 1'épaisseur x de milieu tra-
versée et de l'intensité lumineuse incidente Iy (figure 1.2). Cette équation est appelée
loi d’atténuation de Beer-Lambert :

I = Iyexp|—pqa(N)x] (Eq. 1-1)

Ce coefficient est fonction de la longueur d’onde A du faisceau considéré.

A T’échelle microscopique, l'inverse du coefficient d’absorption I, = 1/, est le libre
parcours moyen d’absorption. Il est défini comme la distance moyenne parcourue par
un photon avant son absorption. Pour un type de particules donné, le coefficient d’ab-
sorption peut étre relié a la densité de particules p et a leur section efficace d’absorption
Oq

Ha = P0q (Eq 1_2)
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Fia. 1.2: Absorption de la lumiére dans un milieu non diffusant.

De nombreux composants biologiques absorbent la lumiere, ils sont appelés chromo-
phores. Une autre quantité tres utilisée est le coefficient d’extinction molaire propre a
chaque chromophore. Le coefficient d’absorption est relié a leur concentration C' grace
au coefficient d’extinction molaire € exprimé en mol~'.L.em™! : j, = € x C. Ainsi le
coefficient d’absorption pour un mélange de chromophores est-il égal a

g = Z en X Ch, (Eq. 1-3)

n

Nous ne décrirons ensuite que les deux principaux absorbeurs des tissus biologiques
qui sont I'eau et les différentes formes de 'hémoglobine.

Absorption de I’eau Le spectre d’absorption de I’'eau est représenté sur la figure 1.3.
Elle présente une forte absorption dans l'infrarouge. De nombreux articles sur cette
mesure sont donnés dans la référence suivante [7]. On y trouvera également des infor-
mations sur les autres absorbeurs des tissus.

Absorption de I’hémoglobine I’hémoglobine est présente sous deux formes se-
lon son état d’oxygénation : I’hémoglobine oxygénée HbO, (ou oxyhémoglobine) et
désoxygénée Hb (ou désoxyhémoglobine). Son spectre (figure 1.3), qui dépend des
concentrations, montre une forte absorption au-dessous de 600 nm.

Définition de la fenétre thérapeutique Ces considérations sur les spectres d’ab-
sorption de I'eau et de 'hémoglobine ont conduit a définir une zone spectrale appelée
« fenétre thérapeutique » située entre 600 et 900 nm dans le rouge et le proche infrarouge
ou 'absorption des tissus est minimale.

Indice de réfraction Nous aurons également besoin de connaitre I'indice de réfraction
moyen du milieu car il détermine la vitesse de phase de I'onde électromagnétique qui
s’y propage. L’indice de réfraction de 'eau est 1.33. Dans les tissus biologiques, il est
assez difficile & mesurer et peut varier de 1.35 a 1.45 selon la teneur en eau du tissu.
On suppose généralement qu’il est égal a 1.4, ce qui est une valeur moyenne entre celle
des lipides et celle de I'eau.



Chapitre 1. Principes et contexte de I'imagerie optique diffusive 11

100 3 T T T T T T T T

| — Hbo,
P |
| EEREN HZO

-
o
A LL

—_
ey

*  Fenétre thérapeutique
%

0.1

Coefficient d’absorption ( H,O: cm,
Hb, HbO,: cm!. M)

300 400 D0 BOD 70O BOO 8GO 1000
Longueur d’onde (nm)

Fig. 1.3: Spectres d’absorption de [’eau, de [’hémoglobine oxygénée et désorygénée;
représentation de la « fenétre thérapeutique » (adapté de [8]).

1.2.2 Diffusion

Coefficient de diffusion Les phénomenes de diffusion s’expliquent par des diffé-
rences d’indices de réfraction a 1’échelle microscopique [9], notamment lors de la tra-
versée des membranes cellulaires. La théorie est basée sur la propagation des ondes
électromagnétiques et son interaction avec une particule d’indice de réfraction différent
du milieu environnant. Chaque particule se comporte alors comme un dipole induit par
I’onde incidente. Les caractéristiques de ’onde diffusée dépendent de la longueur d’onde
et de la taille de la particule.

On distingue généralement trois régimes de diffusion en fonction de la taille de la
particule vis-a-vis de la longueur d’onde. Il est intéressant de les citer car ces modeles
peuvent servir a calculer de facon théorique les propriétés de diffusion si 'on connait
la taille des particules. Pour des particules petites devant la longueur d’onde, le régime
est celui de la diffusion Rayleigh ou la diffusion est isotrope. La théorie de Mie est
plus générale car elle englobe le régime précédent mais décrit aussi le régime (appelé
diffusion de Mie) ou la taille des particules est de l'ordre de grandeur de la longueur
d’onde. Enfin, pour des particules de taille macroscopique comme des gouttes d’eau, les
lois de la diffraction peuvent s’appliquer.

Les tissus biologiques possedent cependant une structure tres complexe, présentant
des tailles variées. Nous pouvons présenter un coefficient de diffusion de maniere ana-
logue au coefficient d’absorption. Pour un milieu homogeéne et non absorbant, si on
consideére une source collimatée, le coefficient de diffusion jis, en em ™! permet d’expri-
mer [ la partie de lumiere non diffusée a la sortie du milieu, en fonction de I'épaisseur
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x de milieu traversée et de 'intensité lumineuse incidente Iy :
I = Iyexp[—ps(\)z] (Eq. 1-4)

A Déchelle microscopique, l'inverse du coefficient de diffusion I, = 1/us est le libre
parcours moyen de diffusion. Il est défini comme la distance parcourue par un photon
avant diffusion. Pour un type de particules donné, le coefficient de diffusion peut étre
relié a la densité de particules p et a leur section efficace de diffusion oy :

s = PO (Eq. 1-5)

Anisotropie de diffusion Les propriétés de diffusion des tissus biologiques sont
souvent décrites en termes de coefficient de diffusion réduit p. Celui-ci exprime le
fait que la lumiere est diffusée dans une direction privilégiée, vers I'avant pour les tissus
biologiques. Pour une direction d’incidence §, la fonction de phase f donne la probabilité
d’étre diffusée dans une direction §'.

On fait généralement 1'hypothese que la fonction de phase ne dépend que de I'angle
0 entre s et &, cos(f) = 5.§'. Le coefficient d’anisotropie est défini comme la valeur
moyenne du cosinus de I'angle de diffusion, pondéré par f :

g= /1 f(cos(0))cos(0)d(cos(8)) (Eq. 1-6)

Ce facteur est nul pour une diffusion parfaitement isotrope et vaut 1 pour une dif-
fusion uniquement vers ’avant. Dans les tissus biologiques, la diffusion se fait de facon
préférentielle vers 'avant. Ce coefficient est généralement estimé a 0.9 et peut varier
entre 0.7 et 0.99 [10, 11]

Le coefficient de diffusion réduit est lié a ce coefficient par la formule :

py = p1s(1—g) (Eq. 1-7)

Cette quantité sera utilisée dans ’approximation de la diffusion. Elle peut étre in-
terprétée comme un coefficient de diffusion isotrope équivalent. Le chemin parcouru
par un faisceau collimaté avant qu’il devienne isotrope est [* = 1/p. Autrement dit,
c’est la distance au bout de laquelle un photon a perdu la mémoire de sa direction
initiale. Le schéma de la figure 1.4 représente ’équivalence entre une diffusion aniso-
trope de coefficient d’anisotropie g = 0.86 et de libre parcours moyen [, et une diffusion
isotrope (g = 0) de libre parcours moyen [*.

Coefficient d’extinction Il est défini par :

[t = fa + fls (Eq. 1-8)

Il permet d’exprimer I'atténuation totale due a ’absorption et a la diffusion. La com-
posante balistique de la lumiere apres traversée d’un milieu d’épaisseur x vaut : [ =

Iy expl—p(N)x].
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Fi1Gc. 1.4: Libre parcours moyen ls pour une diffusion anisotrope de coefficient d’anisotropie
g = 0.86 et la facon de linterpréter commme une diffusion isotrope (g = 0) de libre parcours
moyen I* (adapté de [7]).

1.2.3 Autofluorescence

Les tissus peuvent émettre un signal de fluorescence suite a une excitation lumineuse,
en l'absence de marquage fluorescent externe. Ce phénomene est appelé autofluorescence
des tissus.

Dans certains cas (cesophage, poumon, col de 1'utérus), ce signal est étudié car il
constitue une signature des tissus et donne des informations sur leur composition [12].
Par exemple, la composition en NADH et en collagéne peut permettre de discriminer
des tissus normaux de tissus cancéreux [13].

Cependant, dans d’autres cas ou ’on souhaite détecter un signal fluorescent spécifique,
ce phénomene devient un signal parasite dont on souhaite s’affranchir.

1.2.4 Propriétés optiques des tissus

La description des phénomenes d’absorption et de diffusion apporte une compréhen-
sion globale des propriétés optiques des tissus. Cependant, méme si I'on pouvait les
mesurer précisément, il est difficile de transférer les propriétés de chaque composant du
tissu pour avoir les propriétés macroscopiques du tissu. Celles-ci sont tres difficiles a
mesurer, en particulier dans des conditions in vivo. Des revues des valeurs obtenues sur
de nombreux organes sont détaillées dans les références [11, 14]. Dans le tableau 1-1I,
nous reportons quelques valeurs mesurées in vivo. Nous retiendrons que les résultats
représentent des valeurs moyennes et sont tres variables selon les méthodes de mesures
et selon les patients.

| Tissu A pg (em™h) i, (em™)  Référence |
Sein 694 0.03 - 5]
Tumeur du sein 694 0.1 - [15]
Peau 633 0.62 32 [16]
Avant bras 800 0.23 6.8 [17]
Cerveau (cortex) 674 > 0.2 10 [18]

TAB. 1-1I: Propriétés optiques de quelques tissus mesurées in vivo (tiré de [14, 15]).
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La connaissance des propriétés optiques est un outil de diagnostic pour le médecin.
Le premier élément est bien évidemment la couleur du tissu, si elle est directement
accessible, qui renseigne sur la nature du tissu. Ensuite, nous avons dans le tableau 1-11
un exemple ou le coefficient d’absorption d’une tumeur du sein (carcinome ductal) est
environ trois fois supérieur a celui d’un sein normal [15]. Ceci est du a la forte vascu-
larisation des tissus tumoraux. Par ailleurs, le coefficient de diffusion permet d’avoir
des informations sur la structure du tissu car des cellules cancéreuses auront plutot une
structure désordonnée [19, 17].

Cependant, le contraste peut demeurer faible si I’on se limite au contraste d’absorp-
tion et de diffusion. C’est pourquoi nous nous intéressons aux marqueurs fluorescents.
Voyons comment ils peuvent augmenter ce contraste et quelle est leur nature.

1.3 Marqueurs fluorescents en imagerie optique

Les marqueurs fluorescents ou sondes fluorescentes sont classés en deux grandes
catégories : les marqueurs exogenes, c¢’est-a-dire étrangers au tissu étudié, et les mar-
queurs endogenes, générés en propre par le tissu. Les marqueurs exogenes visent plutot
a imager des protéines exprimées par la cellule alors que les marqueurs endogenes tra-
duisent ’expression des genes. Nous ne reporterons ici que les éléments essentiels a la
compréhension du contexte de I'imagerie moléculaire. Ces éléments sont extraits de re-
vues des équipes de chimistes [20, 21, 22, 8] dont les recherches tendent & améliorer la
synthese et 'efficacité de ces marqueurs.

1.3.1 Marqueurs exogenes

Les marqueurs non spécifiques De facon analogue aux agents de contraste en CT
ou en IRM, des molécules fluorescentes ou sondes optiques peuvent étre injectées dans
les tissus pour augmenter le contraste optique. Ces molécules n’ont pas de récepteurs
spécifiques. Cependant, elles iront se loger de maniere préférentielle dans les tumeurs
grace a la forte vascularisation de celles-ci par simple transport ou par liaison avec des
protéines du plasma.

Rappelons les criteres de sélection d’'un marqueur fluorescent, a la fois vis-a-vis de
Iefficacité de fluorescence et vis-a-vis de la contrainte in vivo. Il doit posséder :

— des longueurs d’ondes d’excitation et d’émission dans la fenétre thérapeutique.
Eventuellement, un fort déplacement de Stokes qui permet de mieux filtrer le
signal d’excitation.

— un coefficient d’extinction molaire élevé.

— un fort rendement quantique (c’est-a-dire un fort signal de fluorescence).

— une bonne photostabilité ou résistance au photobleaching.

— un caractere hydrophile.

— une faible toxicité.
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Les marqueurs fluorescents se décomposent en trois grandes catégories que nous ne
détaillerons pas ici, et qui possedent chacune des propriétés optiques spécifiques : les
fluorophores organiques, les complexes inorganiques de lanthanides et les systemes a
base de nanoparticules. Le Vert d'Indocyanine (ICG pour Indocyanine Green, \.,= 780
nm) est un exemple de marqueur fluorescent organique non spécifique. Il a été approuvé
dans les années 70 pour des injections a 'homme pour des tests hépatiques. Un autre
fluorophore injectable chez 'homme est la fluorescéine mais ses longueurs d’onde d’ex-
citation et d’émission sont moins favorables a l'imagerie optique in vivo (Ae= 490 nm).

Généralement, les expérimentateurs attendent que le surplus de marqueurs qui n’est
pas allé dans les tumeurs soit éliminé le plus possible par I'organisme avant de faire ’ac-
quisition. Le plus grand probleme est donc la différenciation entre le bruit de fond et la
cible. C’est pourquoi les marqueurs spécifiques ont été développés.

Les marqueurs spécifiques Un ligand spécifique est accroché au marqueur fluo-
rescent pour que ’ensemble aille se fixer sur une cible choisie conjuguée reconnue par
le ligand. Ce ligand peut étre un anticorps, une protéine, ou un peptide par exemple.
Cependant, méme si le rapport signal a bruit est amélioré par rapport aux marqueurs
non spécifiques, il reste encore un bruit de fond ou une accumulation possible dans
certains organes. Une solution pratique est apportée par les marqueurs activables.

Les marqueurs activables Ce type de marqueurs, introduit par Weissleder et al. [23],
repose sur le concept d’activation de la fluorescence par I’environnement chimique ciblé.
Sur la sonde optique, la molécule fluorescente est « quenchée », ¢’est-a-dire que la proxi-
mité d’un autre groupement sur la sonde bloque la fluorescence. La sonde est activée par
une cible spécifique (une enzyme) grace a un changement de conformation qui permet
I’émission du signal de fluorescence. Cette méthode est tres avantageuse car le signal
de fluorescence n’est présent qu’a l’endroit de la cible, et une méme cible peut acti-
ver plusieurs sondes : ceci augmente 'efficacité du processus. Ce procédé est vraiment
spécifique aux méthodes optiques et n’est pas possible pour le marquage nucléaire. Une
amplification du rapport signal a bruit d'un facteur 10 a 1000 est annoncée par rapport
aux sondes non activables [24]. Les principes des différents marqueurs sont résumés sur
la figure 1.5.

1.3.2 Marqueurs endogenes

Une catégorie de genes du petit animal peut étre modifiée génétiquement de telle
sorte que les protéines produites apres ’étape de transcription soient fluorescentes. Ces
genes sont appelés « genes rapporteurs ». Les deux systemes rapporteurs les plus connus
sont les protéines fluorescentes de la famille des GFPs (Green Fluorescent Protein) et
la protéine luciférase qui émet de la lumiere par bioluminescence lors de I’activation de
son substrat luciférine en présence d’ATP.
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a) Marqueurs non spécifiques  b) Marqueurs spécifiques ¢) Marqueurs activables
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Fi1c. 1.5: lllustration des différents types de marqueurs fluorescents (adaptée de [20]).

1.4 Modélisation de la propagation de la lumiere

Apres avoir décrit les principes de base d’interactions de la lumiere dans les tissus,
nous abordons ici les modeles mathématiques qui décrivent la propagation de la lumiere
dans les milieux diffusants. Ces modeles directs sont essentiels pour résoudre le probleme
inverse.

1.4.1 Equation de transfert radiatif

L’équation de transfert radiatif (ETR) décrit la propagation de la lumiére dans un
milieu diffusant. Elle est aussi appelée équation de transport de Boltzman. Elle a été
introduite tout d’abord pour décrire des phénomenes de diffusion en astrophysique [25]
puis en diffusion de neutrons [26], avant d’étre appliquée entre autres au domaine de 1’'op-
tique [27]. Cette approche est une alternative aux équations de Maxwell qui décrivent
de maniere plus fondamentale les phénomenes électromagnétiques. Par ailleurs, le lien
peut étre montré entre les deux approches [28].

L’ETR s’intéresse aux transferts d’énergie dans le milieu a travers la grandeur
photométrique appelée luminance (ou radiance en anglais). Nous détaillons un peu
cette grandeur avant d’énoncer 'ETR. La luminance L(r,t,s) est la densité moyenne
d’énergie lumineuse, pour une surface élémentaire et pour un angle solide élémentaire
dans la direction §, au temps t. L’ETR s’exprime de la fagon suivante :

19L(r,t,3)

—gr TAVLE8) 4 (pa(r) + po(r)) L(r, 1, 3) =

) [ 168 L)@+ gl ) (Eq. 19)

avec les différents parametres :

— c est la vitesse de propagation de la lumiere dans le milieu. Si ’on note n I'indice
de réfraction du milieu, alors ¢ = ¢y/n avec ¢y la vitesse de propagation de la
lumiere dans le vide.

— a(r) et ps(r) sont les coefficients d’absorption et de diffusion du milieu au site r.

— f(8,8) est la fonction de phase normalisée associée aux particules du milieu. Elle
représente la probabilité de diffusion dans la direction § pour une incidence dans
la direction §'.



Chapitre 1. Principes et contexte de I'imagerie optique diffusive 17

— q(r,t,8), exprimée en W.m3.st7!, est la distribution angulaire et spatiale de la
source.

I’ETR décrit un bilan des transferts d’énergie sur un volume élémentaire arbitraire
situé en r et a U'instant ¢ (figure 1.6). Les variations de la luminance (temporelles : 1¢
terme) et spatiales (2° terme de flux de photons) sont causées par les pertes dues a
I'absorption et a la diffusion (3° terme), par les gains dus a la diffusion (4° terme) et a
la présence de sources lumineuses (5° terme).

Direction

Direction d'observation

d'incidence

Volume diffusant
élémentaire

[%2]

F1G. 1.6: Schéma représentant le volume élémentaire sur lequel est effectué le bilan d’énergie
pour ’établissement de ’ETR.

Résolution Des solutions analytiques particulieres existent pour des géométries bien
particulieres [29] mais il n’y en a pas pour des cas plus généraux. Il faut alors soit
employer des méthodes numériques, soit faire des approximations supplémentaires. Les
méthodes numériques utilisent en général des résolutions par la méthode Monte Carlo
qui peuvent étre cotiteuses en temps. Nous avons choisi de décrire dans les deux sec-
tions suivantes un modele déterministe et deux modeles stochastiques qui découlent de
I’équation de transfert radiatif.

1.4.2 Equation de la diffusion

Le modele déterministe le plus utilisé est régi par I’équation de la diffusion. C’est
ce modele que nous utiliserons dans la suite de ce travail. Soulignons ici qu’il existe
différentes fagons de dériver 1’équation de la diffusion a partir de 'ETR. Chacune d’elle
possede ses propres approximations, ce qui peut apporter quelques modifications sur
I’équation de la diffusion, notamment sur la définition du coefficient de diffusion D que
nous verrons a la fin de ce paragraphe. Une discussion tres complete des approximations
de I’équation de la diffusion peut étre trouvée au chapitre 2 de la référence [30] et dans
la référence [31].

1.4.2.1 Approximation de la diffusion

Différentes approximations sont effectuées pour obtenir une équation simplifiée ap-
pelée équation de la diffusion. Un passage de I’équation de transfert radiatif a I’équation
de la diffusion est détaillé dans la référence [31]. Seules les grandes étapes sont men-
tionnées ici.



18

Approximation Py Le systeme est supposé a symétrie sphérique, c’est-a-dire com-
posé de diffuseurs sphériques. Sous cette hypothese, la fonction de phase ne dépend
plus que de I'angle de diffusion 1 tel que cos(v)) = §.§". Les fonctions sont alors
développées en série d’harmoniques sphériques ou en polynomes de Legendre. En
pratique, la série est tronquée a un ordre fini N (d’ou le nom de I’approximation).

Approximation P; Le probleme est encore simplifié & 'ordre 1. On considere des
quantités indépendantes de I’angle d’observation. Si I'on integre la luminance en
un point r sur tous les angles solides, on obtient la densité de photons ¢ (ou
fluence en anglais, exprimée en W.m~2) en ce point :

b(r 1) = /4 L(r,t,8) d2 (Eq. 1-10)

Si I'on integre la luminance en un point r sur tous les angles solides, on obtient
le flux de photons I'" en ce point :

i) = / L(r,t,5).5d2 (Eq. 1-11)
47

On peut alors montrer que la luminance se décompose comme la somme d’un
terme isotrope composé de la densité de photons, et d’un terme anisotrope com-
posé du flux. Nous utiliserons cette expression au chapitre 3, ainsi les différents
termes que nous avons définis :
. 1 3. .
L(r,t,8) = Eqb(r,t) + Ej(r,t).s (Eq. 1-12)
Approximation de la diffusion Deux hypotheses supplémentaires sont effectuées pour
obtenir I’équation de la diffusion :
— le flux varie lentement,
dj(r,t)
ot
— la source est supposée isotrope, c’est-a-dire les termes de source non isotropes
ne sont pas pris en compte.
Ces hypotheses permettent d’écrire le flux j sous la forme d’une loi de Fick, en
fonction de la densité de photons ¢ :

—0 (Eq. 1-13)

j(r,t) = —DV é(r, 1) (Eq. 1-14)

Apres des étapes de calcul reposant sur ces approximations, ’équation de la diffusion
a finalement pour expression :

1 0¢(r,t)
c ot

VA(D(r)Vo(r, 1) + pad(r,t) = S(r,1) (Eq. 1-15)

avec S un terme de source isotrope, et D le coefficient de diffusion défini par :

1
D=— ~ (Eq. 1-16)
3(pa + 1)
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Cette expression est celle présentée par Patterson et al dans la référence [32]. En uti-
lisant d’autres approximations, on peut obtenir d’autres expressions de D, notamment
D = 1/(3 1) proposée par Furutsu et al [33]. Un débat est ouvert pour savoir si D
dépend ou non de I'absorption [34, 35, 36, 37]. Il existe également d’autres formes pro-
posées de D avec un parametre devant le coefficient d’absorption [38] ou méme un D qui
dépend du temps [39]. Nous n’entrerons pas dans ce débat qui est déja bien argumenté.
Nous commenterons la valeur de D dans le chapitre 3 au moment de la détermination
des coefficients optiques.

1.4.2.2 Résolution

Des solutions analytiques de I'équation de diffusion existent pour des géométries

simples, telles que le milieu infini, semi-infini, ou la tranche infinie [32, 40]. Le principe
est de partir de la solution en milieu infini puis d’ajouter les conditions aux limites.
Nous expliciterons les solutions pour les milieux infinis et semi-infinis dans le chapitre
3.
Cependant, pour d’autres géométries, il faut effectuer une résolution numérique de
I’équation de diffusion. Différentes méthodes existent pour résoudre les équations aux
dérivées partielles, nous citerons les deux principales qui sont les résolutions par différen-
ces finies et par éléments finis. Elles présentent ’avantage de pouvoir calculer la solution
pour une géométrie arbitraire avec éventuellement des inhomogénéités de coefficients
optiques. La méthode des différences finies est basée sur la discrétisation de 1’équation
aux dérivées partielles. La méthode des éléments finis discrétise quant a elle le domaine
de calcul, cette discrétisation est appelée maillage, et les points de calculs les noeuds.

1.4.2.3 Limitations

Les limitations viennent des différentes approximations et hypotheses qui peuvent
étre faites lors de la dérivation de I’équation de la diffusion. Nous nous reportons a
nouveau aux références [30, 31| pour plus de précisions sur des approximations. Nous
citons ici les principales limitations que nous retrouverons dans notre étude. Une des
limitations de I’équation de la diffusion est p, < p). Cette hypothese est satisfaite
dans la plupart des milieux biologiques. Des études comparatives entre I'approxima-
tion de la diffusion et la théorie du transfert radiatif [41] ont montré que les deux
études présentaient bien des résultats similaires pour les régions ou u, < p, mais pou-
vaient diverger si cette condition n’était pas remplie. Une seconde limitation découle de
I’approximation P1. Elle implique que les variations spatiales de la densité de photons
doivent étre petites sur des distances de 'ordre de I* = 1/p’.. Cette hypothese n’est plus
valable pour i, = 0 (ce qui rejoint la limitation précédente) ou quand les dimensions de
I'objet ou des chemins considérés sont de 'ordre de 1/, Pour des études sur des objets
de petites dimensions comme sur les doigts par exemple pour I'étude de 'arthrite ou
sur le cerveau du petit animal [42], le retour a ’équation de transfert radiatif peut étre
nécessaire pour s’affranchir des erreurs dues a 1’équation de diffusion.
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1.4.3 Méthode Monte Carlo

La méthode de Monte Carlo est une méthode numérique qui permet de traiter le
phénomene de diffusion de maniere stochastique, en simulant directement I’équation de
transfert radiatif et sans passer par la résolution explicite de celle-ci [43]. La lumiere
est simulée par un grand nombre de photons qui sont envoyés dans le milieu et qui
se déplacent en ligne droite entre deux interactions (événement d’absorption ou de
diffusion). L’avantage principal est de pouvoir considérer une géométrie quelconque et
éventuellement hétérogene ; I'inconvénient est le temps de calcul. En effet, la précision
de ces calculs dépend du nombre de photons envoyés et comme les photons dépendent
d’une statistique de Poisson, le rapport signal sur bruit augmente comme la racine du
nombre de photons envoyés.

Précisons brievement le principe de la méthode. Le milieu est décrit par sa géométrie,
par le coefficient d’absorption i, le coefficient de diffusion p et la fonction de phase
f(5,8"). Un photon est émis par la source, avec une direction qui dépend de sa collima-
tion. Exprimons la distance qu’il va parcourir avant d’étre diffusé. Son « poids » initial
est fixé a 1. Sa probabilité de parcourir une longueur [ avant d’étre diffusé est :

P(l) = et (Eq. 1-17)

On peut exprimer [ en fonction du tirage d’'un nombre aléatoire r; compris entre 0 et 1 :

1
Il =——In(r) (Eq. 1-18)
s
Il reste a déterminer 'angle avec lequel le photon va repartir apres 1’événement de
diffusion. C’est 1a qu’intervient la fonction de phase que nous avons déja définie. En
deux dimensions, ’angle 6 avec lequel le photon repartira est défini par :

/ 9 f(0)d8 = ry (Eq. 1-19)

avec 1 un nombre aléatoire compris entre 0 et 1. De plus, apres chaque événement de dif-
fusion, le poids du photon est recalculé et diminué d’un facteur e #«!, de facon & prendre
en compte ’absorption, avec [ la distance parcourue depuis le dernier événement. Ces
étapes sont répétées, soit jusqu’a que le poids du photon devienne négligeable (on
considere alors que le photon est absorbé), soit jusqu’a ce que le photon sorte du do-
maine. Au point de détection, on note le temps d’arrivée du photon pour reconstruire
le profil temporel par exemple.

1.4.4 Théorie de la marche aléatoire

Cette théorie est appelée Random Walk Theory (RWT) en anglais. Elle est basée sur
le phénomene de marche aléatoire sur un réseau pour décrire de maniere statistique les
phénomenes de diffusion. Elle a été développée par Bonner et al en 1987 [44] puis Gand-
jbackhche et al [45] pour décrire la diffusion dans les tissus biologiques. L’équivalence
avec les résultats issus de 'approximation de la diffusion a été démontrée.
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A chaque pas, le photon peut se déplacer vers un de ses six voisins les plus proches.
Le pas du réseau est proportionnel a 1/p.. Le parametre p = pu, /i, est la probabilité
d’absorption d’un photon a chaque pas. Le modele peut aussi prendre en compte une
diffusion anisotrope. Pour un grand nombre de pas parcourus sur le réseau, des expres-
sions analytiques de certaines grandeurs physiques ont été dérivées, ce qui représente
un avantage pour les temps de calcul. Un autre avantage de cette théorie concerne plus
particulierement les phénomenes de fluorescence. En effet, elle permet de prendre en
compte les trajets multiples des photons sur un site fluorescent [46].

1.4.5 Introduction de la fluorescence et du facteur temps

Généralités Considérons un milieu fluorescent dilué, non diffusant, de temps de vie
7. Dans le domaine temporel, une impulsion de lumiere d’excitation va créer de la
lumiere de fluorescence I,,(t). Elle est généralement modélisée par une décroissance
exponentielle au cours du temps :

In(t) = I exp<—§) (Eq. 1-20)

ou Iy est 'intensité d’émission a ¢ = 0. Si le fluorophore possede plusieurs temps de
vie, alors il faut en tenir compte en considérant une somme d’exponentielles avec des
amplitudes et des temps de vie différents. Nous restreindrons cette discussion a un temps
de vie unique. Pour obtenir 'expression du terme de fluorescence dans le domaine

fréquentiel I,,(w), il faut prendre la transformée de Fourier du terme temporel. Or
TF(O(t) exp(—at)) =1/(a+iw) d’ou :

.
=l or

(Eq. 1-21)
Extension a un milieu diffusant Nous nous placons toujours dans le cadre de
I’approximation de la diffusion. Nous considérons maintenant un milieu absorbant et
diffusant, qui contient des fluorophores. Pour raisonner de fagon visuelle sur un fluo-
rophore, nous pouvons nous appuyer sur la figure 1.7. La lumiere d’excitation, a la
longueur d’onde A, excite le fluorophore qui réémet de la lumiere de fluorescence, a la
longueur d’onde \,,, avec un temps de vie 7.

1
)

fluorophore

¢V{z}'¢\?f
{E% ® Iyt
s, Lo détecteur
source

Fic. 1.7: Hlustration de la propagation de la lumiére de la source au fluorophore, puis du
fluorophore au détecteur.
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L’équation de propagation de la lumiere d’excitation a la forme de I’équation de
diffusion (Eq. 1-15) que nous avons déja vue et s’écrit :

10¢,(r,t

- 8(t ) V.(De(r)Vou(r,t)) + (Haz—m + Maz—)P2(r,t) = Sa(rs, 1)  (Eq. 1-22)
et celle de la lumiere d’émission s’écrit :
10¢m(r, 1)

(Do (E) V(s £)) + i om(r, 1) — oz / cap(~ =Y e, ar

c Ot T T
(Eq. 1-23)
avec :

— ¢, et ¢, les densités de photons aux longueurs d’onde d’excitation (indice z) et

d’émission (indice m).

— Maz— €t fam— sont les coefficients d’absorption liés a la concentration locale de

chromophores a la longueur d’onde d’excitation et d’émission respectivement.

— laz—m €st le coefficient d’absorption lié a la concentration locale de fluorophores

a la longueur d’onde d’excitation.
— D, et D,, les coefficients de diffusion aux longueurs d’onde d’excitation (indice
x) et d’émission (indice m).

— Sz(rs, t) est le terme de source.

— le terme de droite de l'équation (Eq. 1-23) est interprété comme un terme de

source fluorescent.

L’équation (Eq. 1-23) qui est assez complexe, ne possede pas en général de solu-
tion analytique [47]. Des solutions peuvent cependant étre obtenues par des méthodes
numériques [48]. Pour notre part, nous effectuerons des approximations pour obtenir
une expression analytique de ¢, [49, 50, 51]. Cette démarche sera rappelée au début
du chapitre 5.

1.5 Instrumentation optique

Maintenant que nous avons décrit les interactions lumiere-tissu puis leur modélisation,
nous passons aux aspects instrumentaux de I'imagerie optique diffuse. De nombreux
types d’appareil de mesure ont été développés. Nous aborderons ici quelques points
techniques de ces systemes qui se divisent généralement en trois grandes catégories se-
lon la source de lumiere utilisée : les appareils en continu, les systemes fréquentiels et
les systemes temporels. Leur principe de fonctionnement est illustré sur la figure 1.8.
Le dernier paragraphe de cette section propose une discussion comparative sur ces
différentes méthodes.

1.5.1 Continu

Les instruments utilisant une source de lumiere continue ont été les premiers a étre
développés en imagerie optique. La source de lumiere peut étre soit une source blanche
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a) Continu b) Fréquentiel ¢) Temporel
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F1c. 1.8: Schéma des trois principauz types d’imagerie optique (adpaté de [52]).

filtrée, soit le plus souvent une source laser monochromatique. Les détecteurs mesurent
I'atténuation de l'intensité lumineuse (figure 1.8 (a)). Ce sont soit des détecteurs ponc-
tuels (photomultiplicateurs, photodiodes ou photodiodes a avalanches), soit des caméras
CCD refroidies. Un filtre de fluorescence adapté est placé devant le ou les détecteurs.

1.5.2 Fréquentiel

La deuxieme catégorie d’instruments utilise de la lumiere modulée en intensité, a une
fréquence donnée. La source lumineuse est généralement une source laser modulée en
intensité a des fréquences radio (quelques centaines de MHz). Le détecteur mesure a la
fois 'amplitude M de I'intensité lumineuse et sa phase ¢ par rapport a la source [19, 53]
(figure 1.8 (b)).

1.5.3 Temporel

La derniere catégorie utilise des impulsions lumineuses comme source de lumiere. Le
détecteur mesure la distribution temporelle de la lumiere a la sortie du tissu (figure 1.8
(¢)). Les sources sont soit des diodes laser pulsées picosecondes (longueur d’onde fixe),
soit des lasers (accordables ou non) pico ou femtosecondes. Leur taux de répétition est
de l'ordre de 50 a 100 MHz.

La détection peut soit se faire point a point avec un balayage, soit en parallele selon
le type de capteur. Nous citerons les trois types de systemes les plus fréquents.

Le premier est un systeme de comptage de photons corrélés dans le temps (TCSPC
pour Time Correlated Single Photon Counting) [54] que nous détaillerons davantage
dans la partie expérimentale. Le détecteur est souvent un tube photomultiplicateur
(PM). Le principe de la mesure est de détecter au maximum un photon par impulsion
lumineuse. Le temps écoulé entre I'impulsion de synchronisation et I'arrivée de chaque
photon est enregistré par une électronique spécifique. L’acquisition est effectuée sur un
grand nombre d’impulsions laser ce qui permet de reconstituer 'histogramme du profil
temporel des temps d’arrivée des photons (TPSF).

Une caméra a balayage de fente [55] peut aussi étre utilisée pour enregistrer les
TPSF sur quelques points simultanément avec une résolution temporelle de 1 a 10 ps.
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Enfin, le développement récent de caméras rapides intensifiées permet de réaliser
des images résolues en temps mais avec une moindre résolution (acquisition sur une
porte de 200 ps) [56]. Nous détaillerons également son fonctionnement dans la derniere
partie.

1.5.4 Comparaison entre les méthodes

Il existe des liens entre les trois méthodes. L’information continue peut étre ob-
tenue en prenant la composante continue de la source modulée en fréquentiel ou en
intégrant par rapport au temps les signaux temporels. Par ailleurs, la transformée de
Fourier lie les approches temporelles et fréquentielles. Nous allons préciser ces relations,
en ajoutant les informations fournies par chacune des méthodes, pour comprendre les
spécificités de chacune d’elles.

Les systemes en continu sont les plus simples et les plus économiques a mettre
en oeuvre. Ils présentent 'avantage de fournir des acquisitions rapides. Ils possedent
cependant quelques inconvénients :

— les mesures sont surtout sensibles aux propriétés optiques en surface. Ceci est dia

a la forme en banane du volume sondé en fonction des positions de la source et
du détecteur pour des mesures en réflectance [57].

— si l'illumination se fait par une fibre en contact avec le milieu, l'intensité est
tres sensible au couplage. On peut en avoir une idée en regardant les variations
d’intensité lorsque 1'on presse plus ou moins fort une fibre contre sa main.

— enfin, la mesure d’intensité pour une position source-détecteur ne permet pas de
déterminer a la fois p, et pl, par exemple pour un milieu homogene.

Les méthodes fréquentielles et temporelles permettent de s’affranchir des problemes
d’intensité et de sonder les tissus plus en profondeur. De plus, a partir d’'une mesure
unique sur un milieu homogene, les coefficients optiques peuvent étre déterminés. Ces
faits établis, la comparaison entre les méthodes fréquentielles et temporelles prolonge
un débat ouvert il y a plus d’une dizaine d’années.

Un premier point de comparaison concerne les éléments techniques des deux mon-
tages, sur les plans des cotits et des performances. Les sources modulées en fréquence
et leurs détecteurs sont d’un prix moins élevé que les sources pulsées et les détecteurs
associés. Du point de vue de la sensibilité, les systemes a comptage de photons sont
tres performants mais on peut aussi leur reprocher leur temps d’acquisition.

Un second argument en faveur du temporel est que les systemes résolus en temps
détectent un signal temporel qui est ’équivalent de mesures fréquentielles sur un grand
nombre de fréquences. Ceci implique donc que les données temporelles sont théoriquement
plus riches en informations qu’une mesure fréquentielle a une seule fréquence. Cepen-
dant, si uniquement 'amplitude et le temps moyen des courbes temporelles sont ex-
ploités, alors il a été montré que ces données sont équivalentes a 'amplitude et a la
phase en fréquentiel (voir [58] et annexe D section D.3). Toute la richesse des courbes
temporelles reste a exploiter. L’exploitation de ces autres informations (par exemple
les moments d’ordre supérieur) peut conduire a des problémes inverses difficiles et ces
données sont plus sensibles au bruit. Nous avons choisi un systeme temporel pour sa
sensibilité, sa résolution et le contenu informationnel de ses signaux.
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1.6 Etat de l’art en imagerie optique temporelle de
fluorescence

La littérature concernant les méthodes temporelles en fluorescence est assez res-
treinte comparée a celle des méthodes fréquentielles. Il est intéressant d’en faire une
revue pour comprendre quels sont les axes de recherche et les domaines explorés. Nous
allons séparer les références en deux catégories, la premiere est celle ou les auteurs pro-
posent uniquement des modeles directs pour interpréter la fluorescence, la seconde est
celle ot une méthode de reconstruction est proposée.

1.6.1 Modele direct de fluorescence

Patterson et Pogue [47] ont introduit les équations décrivant la fluorescence dans le
domaine temporel, puis les ont adaptées dans le cadre de 'approximation de la diffusion.
Sadoqui et al. [59] proposent des modeles analytiques de fluorescence dans le cadre de
I’approximation de la diffusion pour différentes géométries. Ils valident leurs modeles
par comparaison a des mesures expérimentales.

Gandjbakhche et al. [46, 60, 61] adaptent le modele statistique appelé RWT (présenté
ala section 1.4.4) a la fluorescence et ils comparent ce modele a des mesures expérimentales.

1.6.2 Méthodes de reconstruction

Plusieurs méthodes de reconstruction ont été proposées, nous en proposons une liste
non exhaustive pour avoir une idée de leur diversité :

Le premier article date de 1995 par Wu et al. [62, 63]. Le systéeme expérimental
est constitué d’un laser et d’un systeme de fibres, la détection se fait par une caméra
a balayage de fente. La méthode de localisation utilise la détection des photons les
premiers arrivés, avec un modele qui donne une formule analytique du temps de demi-
montée. Ce temps est le temps de demi-montée par rapport au temps qui correspond
au maximum d’amplitude. Cette méthode permet une bonne localisation d'un objet
unique. Ensuite, cette méme équipe a amélioré sa méthode tout en conservant le méme
systéme expérimental [64]. Elle propose un algorithme de reconstruction, utilisant tou-
jours les photons les premiers arrivés, basé sur I'utilisation de la transformée de Laplace.

Une méthode complete de reconstruction est proposée par Quan et al [65]. Elle
repose sur le calcul de temps de vol des photons. Elle est validée sur des données
simulées. Gao et al. [66] a pour sa part mis en ceuvre une méthode de reconstruction
basée sur un modele direct numérique en éléments finis, utilisant les deux premiers
moments de Laplace. Des résultats sur des simulations sont présentés. Plus récemment,
I'équipe de Gandjbakhche [67] applique un algorithme de reconstruction basé sur la
méthode RWT a des simulations.

Une autre méthode testée sur des fantomes optiques permet de reconstruire direc-
tement le temps de vie de fluorescence [68]. Elle présente I'avantage de pouvoir, par
exemple, discriminer deux fluorophores avec deux temps de vie différents.
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Enfin, une derniére équipe autour de la société ART [69] traite les mesures tem-
porelles. Hall et al. [51] propose une méthode simple utilisant le temps détecté au
maximum d’amplitude du signal de fluorescence. Ce temps est noté t,,... Il est tres
sensible a la profondeur d’une inclusion fluorescente et une bonne précision est obtenue
sur la profondeur a partir de mesures de calibration. Cependant, ce parametre n’est pas
tres robuste sur des mesures temporelles bruitées qui présentent un pic assez plat.

Lam et al [1] ont ensuite choisi d’extraire deux nouveaux parametres des courbes
de fluorescence. Ces parametres sont les deux premiers moments (le temps moyen et
la variance) des courbes temporelles, normées par la courbe d’excitation. Ils étaient
déja utilisés pour la tomographie diffuse sans fluorescence. Le modele direct est basé
sur les expressions analytiques des deux moments de fluorescence en milieu infini. La
distribution spatiale des éléments fluorescents dans le volume est reconstruite grace
a un algorithme de type ART (Algebraic Reconstruction Technique [70]). Les recons-
tructions sont testées sur des simulations. Les reconstructions (avec un modele direct
bruité) donnent de meilleurs résultats en utilisant les moments plutot que 'intensité
seule, méme avec un fond fluorescent. Un des avantages de 1'utilisation des moments est
qu’ils permettent de s’affranchir d’artefacts causés par la surface quand on n’utilise que
I'intensité (la variance est plus sensible aux pixels profonds). Cette méthode s’applique
pour un seul type de fluorophore, c’est-a-dire que son temps de vie est le méme en tous
les points du volume et est supposé connu.

Ces travaux sont accompagnés de dépots de nombreux brevets sur 'appareillage et
les méthodes de mesures temporelles [71, 72, 73] et ont conduit au développement d’'un
appareil commercial nommé ExplorOptics. Cet appareil utilise un systeme TCSPC. Un
article par Bloch et al [69] réalisé en collaboration avec des biologistes a permis de
tester les performances de cet appareil commercial in vivo sur des souris présentant
des tumeurs marquées. La reconstruction est effectuée grace a la méthode de I'article
précédent avec les deux premiers moments. Cette étude montre I'efficacité de cet appa-
reil sur des souris marquées. Deux types d'images permettent d’interpréter les résultats :
une image de temps de vie de fluorescence et une image en 3D de la distribution spatiale
de la concentration de fluorophores. Nous notons également que cette équipe a exploré
les possibilités d’utilisation d'une caméra rapide pour I'imagerie de fluorescence [72].

Nous allons pour notre part nous placer dans le cadre de 'approximation de la dif-
fusion, déja utilisée pour le tomographe en continu du laboratoire. Pour les mesures
de fluorescence, nous avons choisi 'exploitation des moments, dans la continuité des
travaux de 1’équipe autour de la société ART. Leur méthode est basée sur un modele
de géométrie infinie, et fait donc une approximation sur la géométrie de I'objet. Nous
nous attacherons a commencer par valider ce modele dans un cas simple de fluorophore
ponctuel puis a en proposer une version adaptée a la géométrie semi-infinie. Nous re-
viendrons également sur la contrainte de connaitre le temps de vie de fluorescence pour
utiliser les moments.
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Nous finissons ce chapitre en citant deux applications in vivo sur ’homme. Elles
montrent les champs d’applications possibles et le besoin de méthodes de reconstruc-
tions.

Certaines équipes se sont intéressées aux applications en mammographie. Cepen-
dant, 'essentiel des appareils en temporel sont dédiés aux applications en diffusion,
sans fluorescence, avec plusieurs longueurs d’onde [74, 75, 76]. Les appareils en fluores-
cence sont plutot développés dans le domaine fréquentiel. Nous n’avons recensé qu’'un
seul article décrivant 1'utilisation d’un mammographe en fluorescence résolue en temps.
Ebert et al. [77] ont adapté un mammographe déja utilisé sur des patients en diffusion
pour le tester sur des fantomes de 5 cm d’épaisseur contenant une inclusion fluorescente.
Le fluorophore est une molécule de type cyanine (appelée SIDAG). Des mesures ex vivo
ont montré la spécificité du marqueur sur les tumeurs. Ce travail a établi la faisabilité de
la détection en fluorescence résolue en temps et présente aussi l'intérét de montrer que
le contraste est supérieur a celui obtenu en absorption seule. Néanmoins, les TPSFs ne
sont pas entierement exploitées, seul le nombre total de photons dans certaines fenétres
temporelles a été utilisé pour faire ressortir le contraste.

Un article de 1’équipe de Liebert [78] a récemment présenté pour la premiere fois
des mesures temporelles de fluorescence in vivo sur le cerveau humain. Ils montrent
ainsi la faisabilité de ce type d’imagerie. Ils avaient déja démontré que des changements
d’absorption pouvaient étre détectés par des méthodes temporelles. Ici, le colorant ICG
a été injecté par voie intraveineuse a deux sujets sains. Les deux premiers moments des
courbes temporelles permettent d’avoir des informations sur la profondeur sondée. Ils
s’appuient pour cela sur des simulations Monte Carlo du crane mais ne disposent pas
de boucle de reconstruction complete.

Bilan du chapitre

La description des phénomenes de propagation de la lumiere dans les tissus biolo-
giques a souligné leur caractere tres diffusant et la possibilité d’avoir des informations
sur les tissus grace a leurs propriétés optiques. De plus, nous avons vu l'intérét de 1'uti-
lisation de marqueurs fluorescents dans le cadre de I'imagerie optique de fluorescence.
Ils permettent en effet d’obtenir un contraste spécifique. Nous avons ensuite passé en
revue des modeles théoriques pour décrire 'interaction de la lumiere avec les tissus pour
situer I'approximation de la diffusion que nous allons utiliser dans la suite de ce travail.
Nous avons également distingué les différents systemes d’imagerie optique existants et
montré les avantages des systemes résolus en temps. Enfin, la revue de I’état de I'art des
méthodes de fluorescence résolues en temps a mis en évidence la diversité des modeles
directs utilisés et le faible nombre d’applications sur fantome expérimental ou in vivo.
Nous allons dans le chapitre suivant détailler le systeme expérimental résolu en temps
que nous avons mis en oeuvre dans le cadre de cette these.






Chapitre 2

Mise en place du systeme
d’acquisition TCSPC

L’objectif de cette partie est de présenter la mise en place du dispositif de mesure
de courbes temporelles pour la caractérisation des milieux diffusants, c’est-a-dire la
chaine complete pour mesurer la dispersion temporelle d'une impulsion lumineuse apres
traversée d’un milieu diffusant. Pour cela, nous avons choisi les différents éléments puis
décrit les réglages de la chaine et évalué les performances globales. Cette analyse nous
a donné les éléments nécessaires au prétraitement des données de maniere a isoler, dans
la mesure, le seul signal d’intérét.
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2.1 Présentation de la chaine d’acquisition

La figure 2.1 montre un schéma global de la chaine d’acquisition TCSPC (Time
Correlated Single Photon Counting) que nous allons présenter brievement dans cette
section. Une diode laser envoie un faisceau lumineux focalisé sur ’entrée d’une fibre qui
va éclairer le milieu diffusant. La lumiere est collectée par une seconde fibre dont I’autre
extrémité est placée devant un photomultiplicateur (PM). Le systeme de mesure utilise
une carte a comptage de photon unique pour exploiter le signal du photomultiplicateur
et générer les courbes temporelles. Les éléments entre parentheses sur la figure sont
utilisés lors des mesures de fluorescence. Le principe de chaque type de mesure sera
précisé dans le chapitre concerné.

Filtre d’excitation

Fibres (Filtre d’émission)

Diode laser pulsée

50 MHz, 2=635 nm optiques

PM

Densité neutre

X

i

Carte TCSPC

(Inclusion

————>» 0
fluorescente)

Milieu diffusant

Fi1G. 2.1: Schéma de la chaine d’acquisition.

Nous avons effectué les mesures avec le fluorophore Cyb, le systeme de filtrage est
donc choisi pour ses caractéristiques. Il présente un maximum d’absorption a 649 nm.
Son maximum d’émission se situe a 664 nm. Son temps de vie a été mesuré par une
technique classique sur une solution diluée, en tenant compte de la réponse de I'instru-
ment [6]. La valeur de 7=1.02 ns £ 0.10 ns a été mesurée. La démarche pourra s’adapter
a d’autres fluorophores.

Nous allons maintenant décrire plus en détails chacun des éléments cités pour com-
prendre leurs spécificités et le fonctionnement du systeme.

2.2 Choix des éléments du systeme

2.2.1 Source laser

La source laser utilisée est une diode laser émettant a 635 nm qui fait partie d'un
module BHL-600 fourni par Becker&Hickl. Cette longueur d’onde permet est compa-
tible avec le Cy5 (considérant une absorbance de 100 % & 649 nm, elle est de 80 % a 635
nm).Le taux de répétition est fixé a 50 MHz. Un signal de synchronisation est généré
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par le module et est envoyé sur la carte de comptage. La puissance créte maximum est
d’environ 100 mW et la puissance moyenne peut varier de 100 a 500 pW.

Forme de I’impulsion selon la puissance du laser La puissance se regle par un
potentiometre sur la diode. La forme des impulsions dépend de la puissance fournie, la
largeur a mi-hauteur varie de 40 a 100 ps environ. Sur la figure 2.2 sont représentées
les formes des impulsions lumineuses pour différentes puissances décroissantes. Nous
détaillerons ci-dessous comment sont mesurées ces impulsions. Ces données sont bien
en accord avec la notice de la diode. La largeur a mi-hauteur est plus faible pour les
fortes puissances mais la forme de I'impulsion présente un « rebond » marqué. La largeur
a mi-hauteur augmente lorsque la puissance diminue et le rebond est de moins en moins
marqué.
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Fi1Gc. 2.2: Forme des impulsions lumineuses de la diode BHL-600 pour des puissances lumi-
neuses décroissantes.

Pour effectuer les mesures, nous avons choisi la puissance qui donnait une largeur
a mi-hauteur de l'ordre de 80 ps. Cette puissance moyenne est d’environ 140 yW en
sortie de fibre.

Caractéristiques spectrales La mesure du spectre de la diode montre que celui-ci
est centré sur 631 nm (figure 2.3 (a)). Ce spectre a été mesuré avec un spectrometre
a fibre, en utilisant des densités neutres de l'ordre de 6 devant le laser (atténuation
d’un facteur 10°). Le spectre posséde une base assez large, ce qui est caractéristique des
diodes a semi-conducteurs.

Nous pouvons observer son spectre au-dela de 631 nm en mettant devant la diode
un filtre passe-haut (RG665, Schott, voir son spectre sur la figure 2.4) et en retirant
les densités. Le filtre atténue d’un facteur environ 10° l'intensité de la diode jusqu’a
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650 nm. Le spectre obtenu est représenté sur la figure 2.3 (b) ou le spectre de la diode
(mesuré précedemment avec le méme temps d’intégration) est superposé. Nous obser-
vons du signal jusqu’a 750 nm. Méme si ces composantes au-dela de 631 nm sont bien
évidemment faibles en intensité, elles sont génantes : d’une part, car elles peuvent en-
gendrer une faible dispersion temporelle, d’autre part, car elles peuvent perturber les
mesures de fluorescence. C’est pourquoi, il est nécessaire de placer un filtre d’excitation
(HQ620\60x, Chroma) devant la diode laser. Il s’agit d'un filtre interférentiel passe-
bande, sa coupure haute se trouve sur la figure 2.4.

3500 : <"
@ § | — Hbo.
3000+ = g
ON,:T\ === Ht
2500t E 2 | EEEAR H.’ZO
- =l
©
5 g €
= 2000t a9
pei 2o
c 1500t = 2
] 5 L
£ =)
1000+ g
&
500} o)
Q
O ol : :
300 400 500 BO0 700 800 aan

0 . R ‘ ‘ .
600 610 620 630 640 650 660 670
Longueur d onde (nm) Longueur d’onde (nm)

Fic. 2.3: (a) Spectre de la diode BHL-100, centré sur 631 nm (mesuré avec des densités
neutres atténuant d’un facteur environ 10°). (b) Le spectre de la figure (a) (en pointillés) est
superposé au spectre de la diode (sans les densités) mesuré avec un filtre passe-haut RG665,
de maniére a observer des longueurs d’onde au-dela de 631 nm.

2.2.2 Autres éléments du banc optique

Filtres de fluorescence Nous décrivons les filtres d’émission de fluorescence que
nous avons utilisés pour les mesures avec le fluorophore Cy5. Nous avons utilisé un
filtre interférentiel passe-haut (HQ665LP, Chroma) doublé par un filtre passe-haut en
verre coloré (RG665, Schott) que nous avons déja mentionné ci-dessus. Le filtre in-
terférentiel est tres sensible a une incidence non normale. Comme les filtres sont placés
entre I'extrémité de la fibre de réception et le photomultiplicateur, nous ne pouvons
pas imposer une incidence normale de la lumiere sur le filtre interférentiel, a cause de
I'ouverture numérique de la fibre. Le filtre coloré est donc la pour corriger les défauts
du filtre interférentiel. Nous avons effectivement constaté une amélioration du filtrage
lors de I’ajout du filtre coloré.

Densités optiques La puissance de la source de lumiere doit étre ajustée pour ne
pas détériorer le photomultiplicateur (voir section suivante). Un jeu de densités optiques
également appelées densités neutres permet d’atténuer le faisceau laser.
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Fi1a. 2.4: Transmission des différents filtres utilisés sur le montage. Le filtre HQ620\ 60z est

le filtre d’excitation placé devant la diode laser. Les filtres HQ665LP et RG665 sont les deux
filtres de fluorescence placés devant le photomultiplicateur.

Fibres La fibre d’émission est une fibre multimode de diametre de coeur 65 ym. Celle

de réception est une fibre multimode de diametre de coeur 600 pm, entourée d’une gaine
plastique d’un diametre de 1 mm.

L’extrémité de la fibre d’émission a été modifiée car nous souhaitions plonger les
fibres dans un liquide, sans étre géné par le connecteur. Pour cela, la fibre a été dénudée
et glissée dans un embout métallique rigide et fin (diametre 0.5 mm). Au départ, la
fibre de réception était similaire a celle d’émission mais nous sommes passés a la fibre
de diametre supérieur de fagon a recueillir plus de signal. Nous avons vérifié que la
forme des signaux temporels était bien la méme avec les deux fibres de taille de coeur

différentes, méme si 'amplitude changeait. Ceci montre bien que la différence de dis-
persion temporelle entre les deux fibres est négligeable.

|

F1a. 2.5: Photo des fibres utilisées : en haut, la fibre d’émission dans son embout métallique,
en bas, la fibre de détection.
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Support pour les fibres Nous avons utilisé différents supports pour les fibres. Les
plus simples étaient des plaques percées de trous a différentes distances. L’épaisseur de
la plaque suffisait pour maintenir les fibres en place. Cependant, comme elles étaient
un peu flexibles, la distance qui les séparait devait étre mesurée a leur extrémité et non
entre les trous sur la plaque.

Le support pour les fibres est fixé sur une monture reliée a deux tables de translation
motorisées (course de 25 mm) de fagon a pouvoir effectuer un balayage en (x,y). Ce
balayage sera utilisé pour les mesures de fluorescence du chapitre 5. Lors de ces mesures,
nous avons eu besoin de connaitre avec précision la position des fibres et donc d’avoir
un systeme plus rigide, toujours avec un encombrement minimal. Une nouvelle plaque
a été usinée, avec des tubes en métal pour guider les fibres (figure 2.6).

E
F Monture z
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translation X,y

|

| Plaque
support

F1G. 2.6: Photo du support des fibres.

2.2.3 Photomultiplicateur

Le détecteur utilisé est un photomultiplicateur Hamamatsu a une anode R3809U-
50. Le principe de fonctionnement et ses principales caractéristiques sont donnés en
annexe A. Les criteres de choix ont été sa sensibilité dans le proche infrarouge (efficacité
quantique de la photocathode a 600 nm : 7 %) et surtout sa rapidité, c’est-a-dire son
aptitude a mesurer des impulsions courtes. Cette aptitude est évaluée par sa dispersion
du temps de transit (25 ps) et ses temps de montée et de descente. Plus de détails sur
ces éléments peuvent étre trouvés dans I’Annexe A.

2.2.4 Préamplificateur

Un amplificateur (HFAC-26, Becker&Hickl) est placé en sortie du PM pour aug-
menter 'amplitude des signaux avant la carte de comptage. En effet, malgré le fort gain
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du PM, ceux-ci ont une amplitude assez faible car ils correspondent a la détection d'un
photon unique. Une fonction de détection de courant permet de couper ’alimentation
haute tension du PM en cas de surchage en courant.

2.2.5 Chaine de comptage

Le systeme utilisé est le module Becker&Hickl SPC-730. Le logiciel SPCM fourni
avec la carte permet de controler la carte et ’alimentation haute tension du PM. Ces
cartes sont appelées TCSPC pour « Time Correlated Single Photon Counting ».

Principe du TCSPC Ce systeme repose sur la détection de photon unique : un
seul photon (ou aucun) est détecté par impulsion lumineuse. Le temps d’arrivée de ce
photon, par rapport au signal de synchronisation de la source laser, est enregistré. Ce
processus est répété un grand nombre de fois, a la fréquence de répétition de la source
laser. Ainsi un histogramme des temps d’arrivée des photons est-il contruit au bout
d’un grand nombre de répétitions (figure 2.7). Cet histogramme, aussi appelé TPSF
(Temporal Point Spread Function) reflete la forme de I'impulsion lumineuse.
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Fia. 2.7: Schéma illustrant la construction de ’histogramme des temps d’arrivée des photons

(TPSF) par la carte TCSPC.

Une des hypotheses pour le bon fonctionnement de ce systeme est de se placer en
régime de comptage de photon unique. La probabilité de détection d’un seul photon
par période doit étre inférieure a 0.1 afin d’étre stur que la probabilité de détecter deux
photons soit négligeable. Le constructeur conseille de limiter le taux de comptage du
PM & quelques 2.10* photons par seconde (voir Annexe A) pour les applications en
comptage de photons. Nous atténuons la puissance du laser avec des densités neutres
pour rester autour de ce taux de comptage. Or la fréquence de répétition de la source
est de 50 MHz. On a donc une probabilité d’environ 4.10~% de détecter un photon par
impulsion, ce qui est largement au-dessous du seuil cité. On notera par ailleurs que c’est
le photomultiplicateur qui limite le taux de comptage du systeme.
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Fonctionnement du TCSPC Un photon incident sur la photocathode génere un
signal sous forme d’une impulsion électrique dont 'amplitude peut étre un peu va-
riable (di aux fluctuations du gain du PM). Ce qui nous intéresse est de connaitre avec
précision le temps d’arrivée de ce photon, indépendamment de I'amplitude de I'im-
pulsion et donc de ses éventuelles variations. C’est le circuit DFC (Discriminateur a
Fraction Constante) qui va permettre de déterminer ce temps.

Dans un premier temps, le DFC rejette les signaux qui ont une tension inférieure a
un seuil (limite basse du DFC), ce qui permet de s’affranchir d’une partie du bruit du
au PM.

La seconde fonction est de s’affranchir des variations d’amplitude du signal d’entrée.
Le principe est de détecter I'instant de franchissement d’une fraction constante de I’am-
plitude, c¢’est-a-dire détecter un zéro sur un signal modifié. Cette fonction est réalisée
par une construction électrique qui décompose le signal d’entrée en deux (figure 2.8).
Il atténue la premiere partie, inverse et retarde la seconde avant de les sommer. Le
résultat est un signal bipolaire qui a la propriété de passer par zéro toujours au meme
instant quelle que soit ’amplitude du signal d’entrée, si celui-ci conserve la méme forme.
Cette propriété est illustrée sur la figure 2.9. Un comparateur repere le point qui passe
par zéro et produit un signal électrique qui sera interprété comme un « start » pour le
module suivant. Ce n’est plus exactement le temps d’arrivée du photon que 'on détecte
mais un temps qui dépend des retards et de I'atténuation appliqués.

Signal atténué

\\/ \ Aj\ Signal bipolaire

Signal d’entrée
Signal retardé et inversé

Fia. 2.8: Traitement du signal d’entrée par le DFC.

\ - la position du zéro est
\ indépendante de "amplitude du
signal d’entrée

Fi1c. 2.9: lllustration de la position du zéro du signal bipolaire pour deux signaux d’entrée
d’amplitudes différentes.

Le convertisseur temps-amplitude (CTA) permet de déterminer le temps d’arrivée
du photon détecté par rapport a 'impulsion de référence issue de la diode pulsée et qui
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sera elle-méme passée par le DFC. Le convertisseur se déclenche au « start » produit a
I’arrivée d’un photon donné par le DFC. Une rampe linéaire de tension de pente connue
démarre et est stoppée a la détection de la prochaine impulsion de référence. Le CTA
délivre donc une tension qui permet de connaitre le temps dt écoulé entre le photon et
la prochaine référence. Le temps d’arrivée est alors T' — 6t, avec T la période du laser.
Ce systeme est plus efficace que de déclencher la rampe a chaque impulsion de référence
car il n’y a pas toujours de photon détecté a chaque impulsion. Le principe de la mesure
est récapitulé sur la figure 2.10.
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Signal bipolaire ‘\N
\

! \
|
Signal logique du DFC

A\ A

<
<
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Fia. 2.10: Récapitulatif des étapes pour passer du signal de sortie du PM au déclenchement
du signal logique du DFC.

Le convertisseur analogique-numérique (CAN) convertit le signal du CTA amplifié
en un signal numérique. L’ensemble des éléments de la carte est regroupé sur le schéma
suivant (figure 2.11).

Un des avantages du systeme est donc sa résolution temporelle car celle-ci n’est pas
limitée par la réponse impulsionnelle du PM. Méme si la réponse impulsionnelle du PM
est large (environ 300 ps a mi-hauteur - donnée constructeur, voir annexe A), elle est
détectée de facon bien plus précise par la chaine électronique. La résolution en temps
est donc limitée par la dispersion des temps de transit du PM et par la précision de la
carte de comptage.

Importance des cables Nous soulignons ici I'importance des cables électriques uti-
lisés dans le montage. La nature des cables doit étre choisie pour ne pas altérer le signal
et leur longueur doit étre compatible avec la chronologie des signaux.
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Référence issue de la diode laser

» DFC
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Fi1c. 2.11: Les différents éléments qui composent la carte de comptage TCSPC.

2.2.6 Pilotage de la carte en mode balayage

Nous souhaitions réaliser des mesures automatiques en différents points apres déplace-
ments de platines de translation. Il existe de nombreux modes opératoires plus ou moins
complexes proposés par le logiciel SPCM, notamment pour des couplages avec des mi-
CTOSCOpes.

Nous avons choisi le mode trigger. Dans ce mode, il faut définir a I’avance le nombre
de mesures et la mesure est déclenchée par un signal sur une entrée trigger de la carte.
Nous avons réalisé une interface Labview qui permet de piloter les platines de translation
et de déclencher I'acquisition TCSPC. Le déclenchement se fait grace a une commande
Labview qui envoie une impulsion de tension sur une des broches du port parallele.
Nous avons assemblé un cable adapté pour relier cette broche du port parallele vers la
broche trigger de I'entrée de la carte TCSPC.

2.3 Réglages de la chaine de comptage

2.3.1 Mesure de la réponse de I’instrument

Définition La réponse de I'instrument, (appelée IRF pour Instrument Response Func-
tion en anglais), représente la répartition temporelle de I'impulsion laser détectée par
la chaine de mesure, sans milieu diffusant. Les conditions doivent étre les mémes que
pour la mesure qui suivra sur le milieu diffusant. Elle pourrait étre interprétée comme
une réponse impulsionnelle si ’excitation laser était un Dirac parfait. Or la source laser
possede sa propre largeur temporelle, 'IRF est donc la convolution de la réponse de la
diode et de la réponse impulsionnelle. Cette derniere comprend pour sa part la réponse
de 'ensemble des autres éléments du systeme : les densités optiques, les fibres optiques,
le PM et toute la chaine électronique. Chaque élément apporte un retard et/ou un
élargissement temporel du signal.
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Importance de 'IRF La connaissance de I'IRF est cruciale car tout signal mesuré
par le systeme est convolué par 'IRF. Or la mesure de I'IRF est complexe et peut étre
source d’erreurs, c’est pourquoi, nous chercherons par la suite a établir des méthodes
pour nous affranchir de cette connaissance. L'IRF doit en effet étre mesurée dans les
mémes conditions que la mesure qui se fera ensuite. L’idéal serait donc de la mesurer en
simultané avec la mesure en séparant le faisceau lumineux si on possede deux canaux
de mesure.

Mesure de I'IRF Comme nous n’avons qu'un seul canal de mesure, la mesure de
I'IRF se fait indépendamment de la mesure. Le faisceau doit étre atténué de fagon a ne
pas endommager le PM, nous veillons donc a ce que I'épaisseur des verres traversés soit
de I'ordre de celle qui sera utilisée pour la mesure. Ceci permet d’avoir les mémes retards.
Les fibres sont positionnées face a face, avec un écart arbitraire, mais connu, de d = 1.1
cm pour que la lumiere qui sorte de la fibre source diverge vers la fibre de réception. La
séparation de 1.1 cm dans 'air entraine un retard de ¢t = d/c = 1.1/30 = 36.6 ps dont
I'IRF sera corrigée pour étre recalée par rapport aux mesures.

Certaines publications [77, 79, 80] mentionnent la nécessité d’utiliser un papier dif-
fusant positionné entre les fibres de facon a exploiter tous les modes de la fibre de
réception, comme c’est le cas dans un milieu diffusant. Nous avons mesuré les réponses
de l'instrument dans les deux cas, avec et sans papier diffusant (figure 2.12). Il existe
un décalage entre les courbes de l'ordre de la quinzaine de picosecondes. Nous avons
considéré ce décalage comme négligeable et effectué les mesures sans papier diffusant.

— IRF sans papier diffusant
1072} — IRF avec papier diffusant |
S 107
52,10
e
2 .
© 10 ¢
£
d b
1.6

02 04 06 08 1 12 14
t (ns)

FiG. 2.12: Comparaison de deuxr mesures de réponse de l’instrument, ['une sans papier diffu-
sant, autre avec un papier diffusant situé entre les fibres qui sont séparées de 1.1 cm. Les
courbes sont normées a la méme aire.
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Remarques :

— Si l'on disposait d’une carte de comptage et de détecteurs permettant plusieurs
points de mesures (avec des fibres de détection différentes), alors il faudrait
considérer autant d'IRF que de moyens de détection. L'IRF est spécifique a sa
chaine de mesure.

— Comment mesurer 'IRF pour des mesures de fluorescence ? Cette question peut
étre reformulée par : faut-il laisser le filtre de fluorescence, pour étre dans les
mémes conditions que les mesures ? La réponse est non, ce qui semble contredire
les regles énoncées ci-dessus. En effet, si on laisse le filtre de fluorescence, la
longueur d’onde reste celle d’excitation puisqu’il n’y a pas d’objet fluorescent.
La longueur d’onde d’excitation est bloquée par le filtre et la mesure n’est pas
réalisable (nous notons cependant qu’une faible partie du signal d’excitation peut
passer a travers le filtre qui n’est pas parfait : mais ce signal n’est pas exploitable
car le filtre de fluorescence apporte des distorsions de I'impulsion si elle est a la
longueur d’onde d’excitation). En fluorescence, 'IRF se mesure donc de la méme
facon que pour les mesures de diffusion seule, sans le filtre d’émission.

2.3.2 Banc optique

Les réflexions optiques sur le banc expérimental peuvent constituer une source de
signal parasite. Elles provoquent 'apparition de pics de plus faible amplitude apres
le pic principal. Ils peuvent étre facilement identifiables si leur position bouge quand
on déplace les éléments réfléchissants. Nous en avions détectés qui étaient dus a des
réflexions sur le PM et sur le support de la fibre. Ils ont été éliminés en recouvrant le
support de papier noir et en donnant un léger angle au socle du PM.

2.3.3 Réglages de la carte TCSPC

De nombreux réglages sont disponibles sur les différents éléments (DFC, CTA et
CAN) de la carte de comptage. Les consignes du manuel d’utilisation [81] donnent des
conseils pour ces réglages dont nous citerons les deux principaux.

Le premier est la limite basse du DFC. Il permet de fixer un seuil en amplitude
au-dessous duquel les signaux sont rejetés. Cela permet de s’affranchir de la partie du
signal qui ne correspond pas aux photons du signal d’intérét et qui a généralement une
amplitude plus faible que ces derniers. Ces impulsions peuvent venir soit du photo-
multiplicateur (émission thermique), soit du bruit électronique. Cette valeur n’est pas
critique pour nos mesures pour lesquelles nous avons généralement un fort signal.

Le second concerne le réglage du Zero Crossing Level. Ce parametre ajuste le ni-
veau de zéro du trigger pour la détection du zéro de la courbe bipolaire. Son ajustement
décale légerement l'origine et la largeur temporelle des courbes, mais a aussi pour ef-
fet d’éliminer la présence d’éventuels pics parasites que nous avons observés avant le
pic principal. Nous avons donc augmenté sa valeur juste assez au-dessus de zéro pour
éliminer le pic parasite.
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2.4 Evaluation des performances du systeme

2.4.1 Ergodicité de la plage de mesure

Il est important de vérifier I’équivalence des différents canaux de mesure pour as-
surer la validité des mesures temporelles. En effet, la forme des TPSFs repose bien
sur I’équivalence entre les canaux. De plus, la vérification de cette hypothese d’ergodi-
cité permettra d’effectuer des mesures de bruit sur une seule acquisition temporelle, en
prenant les différents canaux comme une méme mesure répétée autant de fois que le
nombre de canaux.

Par ailleurs, la carte de comptage possede un systeme de correction des erreurs
du convertisseur analogique-numérique. Ce systeme permet d’améliorer la précision du
CAN et éventuellement de palier les défauts d’un canal temporel par un moyennage des
caractéristiques du CAN.

Vérification expérimentale Un fond continu a été enregistré pendant une minute,
sur vingt mesures différentes. La figure 2.13 représente la moyenne de chaque canal.
On remarque que les 130 premiers et les 130 derniers canaux ont été sacrifiés pour le
systeme de correction du CAN et nous éviterons de les utiliser. Les autres canaux sont
bien constants autour d’'une valeur moyenne (écart type de 0.73 autour d’une moyenne
de 9.74). On peut donc bien considérer le systéeme comme ergodique.
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Fi1G. 2.13: Moyenne sur les 4096 canaux pour 20 mesures d’un fond continu.

2.4.2 Description des sources de bruit

Signal thermique Le signal thermique, aussi appelé bruit d’obscurité, est lié a un
signal que le photomultiplicateur délivre lorsqu’il est sous tension méme s’il ne regoit
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pas de photons. Des électrons sont spontanément générés par la photocathode et les
dynodes en dehors de l'effet photoélectrique. Ce signal, croissant de fagon exponentielle
avec la température, est d’origine thermique.

Cette génération de charges obéit a une statistique de Poisson. Par définition, le
bruit associé a ce signal, c’est-a-dire ’écart type du nombre de charges thermiques, est
égal a la racine carrée du nombre de charges thermiques. Ainsi le signal thermique est-il
proportionnel au temps d’intégration de la mesure.

Signal d’obscurité Le signal d’obscurité est un signal additif parasite que I'on ne
qualifie pas de « bruit » et qui provient de I’environnement de ’expérience. Il est pro-
portionnel au temps d’intégration.

Nous décomposerons les signaux thermiques et d’obscurité en un signal moyen et
une partie aléatoire centrée. Nous préciserons dans la section prétraitement comment
cette valeur moyenne peut étre éliminée.

Bruit de photons Le bruit de photons est indépendant du détecteur. Il est lié a la
nature statistique (statistique de Poisson) de la distribution des photons émis par la
source. Il correspond au bruit du signal utile. Nous le modélisons par un bruit gaus-
sien centré et d’écart type /Np, ot N, est le nombre de photons détectés par la
photocathode.

2.4.3 Stabilité temporelle

Stabilité de la puissance du laser Nous avons étudié la puissance moyenne du laser
en fonction du temps. Un puissancemetre, placé devant la diode et relié a ’ordinateur
par un boitier USB, a permis d’enregistrer la valeur de la puissance moyenne du laser
(figure 2.14). La diode se stabilise autour d’'une valeur moyenne au bout d’environ 4
heures (de 190 uW a 208 W), ce qui correspond a une augmentation de puissance
d’environ 8 %. Ses fluctuations de puissance sont d’environ 6 yW, soit 3 % de sa valeur
moyenne.

Cette stabilisation apparailt tres longue et est vraisemblement due a une mauvaise
stabilisation thermique du laser.

Stabilité de la carte de comptage Nous avons choisi de I'étudier a travers I’'étude
de la stabilité temporelle de la réponse de I'instrument. Nous avons effectué des acqui-
sitions au cours du temps, pendant deux heures, a raison d’'une acquisition toutes les
5 minutes. Nous avons pris le soin de mettre en route le laser au moins quatre heures
auparavant, pour que sa puissance soit stabilisée. En ce qui concerne le temps de chauffe
du PM, la haute tension est restée a 70 % de sa valeur maximale pendant quatre heures
puis a 85 % (réglage maximal autorisé par la carte) pendant deux heures.

Le premier critere que nous avons évalué est le temps moyen de la courbe, représenté
sur la figure 2.15. Le temps moyen est le premier moment de la courbe, défini par :
<t >=).t;N;/> . N;, ou N; est le nombre de coups mesurés par canal. Sa valeur
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Fia. 2.14: Valeur moyenne de la puissance de la diode laser en fonction du temps.

absolue n’est pas significative, ce sont ses variations qui nous intéressent ici. Le point
important est que ce temps moyen est tres stable, son écart maximum observé est de
2 ps sur les deux heures (écart de + 0.15 % par rapport a sa valeur moyenne). Nous
pouvons donc considérer que le systeme est stable temporellement du point de vue du
temps moyen de 'IRF, a 2 ps pres sur une heure.
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Fi1c. 2.15: Temps moyen de la réponse de l’instrument, mesuré en fonction du temps sur une
période de deux heures.

Nous avons également évalué la variance des courbes (figure 2.16). La variance est
définie par V = > .(t;— < t >)2N;/ >, N;. Elle présente des variations inférieures a
6.1073 ns? (écart de + 2 % par rapport a sa valeur moyenne).
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Fic. 2.16: Variance de la réponse de l’instrument, mesurée en fonction du temps sur une
période de deux heures.

2.5 Prétraitement des données

Grace a la description des caractéristiques de mesures de la chaine, des sources de
bruit et a la compréhension du fonctionnement, nous pouvons désormais établir un
modele simplifié qui fait le lien entre la TPSF mesurée et la TPSF « vraie » de 'objet.
La TPSF vraie pourra étre comparée aux modeles théoriques de diffusion développés.

2.5.1 Mesures en diffusion seule

Nous commencons par les phénomenes de diffusion seule dans le milieu diffusant,
sans changement de longueur d’onde (c’est-a-dire sans phénomeéne de fluorescence).

Modélisation La TPSF mesurée, appelée mesure, est, en premiere approximation,
la somme de la T'PSF,,..;c convoluée par la réponse de I'instrument, et d’un terme, qui
inclut le signal thermique, le signal d’obscurité et le bruit photonique (figure 2.17).

ACQUISITION
5
=|%|l= felEin i
% IRF
TPSF vraie + bruit TPSF mesurée

Fia. 2.17: L’acquisition transforme la TPSF vraie et donne la TPSF mesurée en sortie.
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Nous pouvons écrire ce modele de la fagon suivante :

mesure = signal + bruit
=TPSF,rqic * IRF + £(byn) + signalops. + signaly,

=TPSFyic * IRF 4 (bpn)+ < signalopse > +e(signalopse)+ < signaly, > +e(signaly,)
(Eq. 2-1)

ou nous rappelons que :

— I'IRF a été elle-méme décrite a la section 2.3.1 comme la convolution de la réponse
de la source, du détecteur et de la chaine électronique.

— le terme que nous notons bruit de facon schématique, a été décrit en 2.4.2 et
comprend le signal d’obscurité noté signalps., le signal thermique signaly, et le
bruit de photons e(b,;). La notation <> représente la valeur moyenne et ¢ la
variable aléatoire.

Ces données sont résumées schématiquement sur la figure 2.18.

— * + o

TPSF mesurée IRF TPSF vraie bruit

Fia. 2.18: Schéma résumant le lien entre la TPSF mesurée et la TPSF vraie (équation Eq.
2-1).

Traitement Pour soustraire les signaux parasites de valeur moyenne non nulle et
obtenir la courbe signal qui nous intéresse, nous avons choisi de soustraire a la courbe
sa valeur moyenne prise sur une plage en dehors du pic de diffusion (Eq. 2-2). Cette
méthode évite d’avoir a effectuer une mesure supplémentaire du niveau moyen. Un filtre
médian d’ordre 5 est finalement appliqué au signal.

signal = mesure— < mesure > (intervalle en dehors du pic) (Eq. 2-2)

2.5.2 Mesures en fluorescence

Modélisation Lors des mesures sur un milieu contenant une inclusion fluorescente, un
signal parasite s’ajoute au signal de fluorescence. Ce signal parasite contient 'autofluo-
rescence du milieu diffusant mais aussi une tres faible partie de 'impulsion d’excitation
qui a traversé les filtres de fluorescence. Nous pouvons mesurer ce signal en effectuant
une mesure, sur le milieu diffusant sans 'inclusion fluorescente (figure 2.19).
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Nous pouvons écrire ce modele de la fagon suivante :

MESUTE flyo = SLGNAl 1o + SigNalpe, + bruit

MESUT €par = SIGNGALye, + bruit
(Eq. 2-3)

mesure g, est la TPSEF mesurée avec 'inclusion fluorescente,

— signal g1, le signal de fluorescence qui nous intéresse,

— signaly,, est le signal parasite,

— mesurep,, est la mesure effectuée sur le milieu diffusant, dans les mémes conditions
que la mesure de fluorescence mais sans l'inclusion fluorescente.

Traitement On extrait le signal de fluorescence en soustrayant mesurey,, a la mesure
de fluorescence. Cette soustraction permet également de s’affranchir du signal moyen.
Comme le systeme est linéaire vis-a-vis des temps d’intégration, les temps d’intégration
des deux mesures (respectivement Ty, et 1)) sont pris en compte s'ils sont différents,
pour une méme puissance de la source d’excitation :

Tfluo

par

signal fue = MeSUTe fryo —

MESUTEpgy (Eq. 2-4)

Sur la figure 2.19, nous présentons un exemple de mesure en fluorescence, le signal
parasite et leur soustraction qui donne le signal fluorescent résultant.
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Fi1G. 2.19: A gauche, mesure sur un milieu possedant une inclusion fluorescente et mesure du
signal parasite issu du milieu sans l'inclusion. Le signal parasite vient de [’autofluorescence
du milieu diffusant. A droite, signal résultant de la soustraction des deux signauz.
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Bilan du chapitre

Nous avons donc un appareil de mesure pour ’acquisition de courbes temporelles.
Plusieurs facteurs ont été pris en compte, tels que le filtrage optique ou le réglage
de la carte de comptage. La compréhension du fonctionnement du systeme nous a
permis d’établir un modele des données et d’effectuer un prétraitement pour pouvoir
les exploiter dans les parties suivantes. Nous verrons au chapitre suivant comment nous
pouvons coupler mesures et modeles lors de la prochaine étape de détermination des
propriétés optiques.



Chapitre 3

Détermination des propriétés
optiques en milieu infini et en
milieu semi-infini

Apres avoir vu le fonctionnement de la chaine de mesure ainsi que le prétraitement
des données, nous cherchons désormais a déterminer les propriétés optiques de milieux
diffusants homogenes. Les mesures s’effectuent généralement en surface ou a l'intérieur
du milieu. Nous avons besoin d’'un modele direct qui relie les parametres optiques au
signal de mesure dans les différents cas, puis d’une procédure d’inversion pour retrou-
ver les propriétés optiques a partir d’'une mesure. Pour commencer, nous rappelons
des éléments de théorie nécessaires a 'établissement du modele direct dans le cadre
de l'approximation de la diffusion. Cependant, nous avons identifié un manque dans
la littérature concernant des mesures a une profondeur quelconque a l'intérieur du mi-
lieu. Pour répondre a nos besoins, nous établissons ensuite une expression analytique
du signal mesurable en milieu semi-infini, valable pour une profondeur quelconque des
fibres source et détecteur au-dessous de la surface [82]. Nous présentons la procédure
d’ajustement des parametres pour la résolution du probléeme inverse. Apres une des-
cription des fantomes optiques utilisés, nous testons la validité du modele direct. Les
mesures présentées sont effectuées en surface et en profondeur sur des fantomes de coef-
ficients d’absorption et de diffusion variables. Des mesures a profondeur variable sont
aussi présentées sur deux fantomes. Les résultats de la procédure de détermination des
propriétés optiques sont finalement donnés sur différents types de fantomes et pour
différentes profondeurs des fibres. Par ailleurs, nous comparons notre méthode avec une
autre technique appelée réflectance intégrale.

49
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3.1 Théorie

Dans cette section, nous présentons la solution de I’équation de diffusion en milieu
homogene. Puis nous exprimons le lien entre cette solution et la quantité physique
mesurable par la fibre de détection. Enfin, les conditions aux limites pour le passage au
milieu semi-infini sont décrites.

3.1.1 Solutions de I’équation de diffusion en milieu infini

Ecrivons ici ’équation de diffusion qui va étre utilisée. C’est une adaptation pour
un milieu homogene de 'équation (Eq. 1-15), qui décrit la densité de photons ¢(r,?)
(W.m™2). Le coefficient de diffusion D est donc indépendant de r et 1'on peut écrire
I’équation de diffusion sous la forme suivante :

1 0¢(r,t)
c ot

La solution pour un milieu homogene infini est la plus simple que 1’on puisse exprimer.
Si l’on suppose le terme de source étre une impulsion tres breve et ponctuelle, modélisée
par une fonction de Dirac : S(r,t) = d0(r = 0,£ = 0), et en notant r la distance a la
source, la solution pour un milieu infini est de la forme [83] :

- D.V2¢(I‘, t) + Ma¢(r> t) = S(I‘, t) (Eq- 3'1)

c r?

e e
o) = T payi "\~ 1pa

- ,uact> (Eq. 3-2)
On peut le vérifier en reportant cette expression dans 1’équation et en calculant le
Laplacien. Nous donnons également ici la forme fréquentielle de cette solution car nous
en aurons besoin au chapitre suivant pour la fluorescence. Cette solution que nous
notons ¥ est la transformée de Fourier de 'équation (Eq. 3-2) :

c erp(ik(w)r) ¢
ArD r ~ 4mD

exp(ikr)
r

O(r,w) = G(r,w) (Eq. 3-3)

ou nous introduisons de plus la fonction G(r,w) = appelée fonction de Green [84]
du systeme, et ou le facteur k est défini par :

h(w)? = —He - 12 (Eq. 3-4)

Ces considérations doivent cependant étre confrontées aux contraintes expérimentales.

En effet, dans nos expériences, la lumiere est apportée par une fibre optique qui possede
une ouverture numérique et dont 1’émission est directionnelle. Or, il est couramment
admis que les photons perdent la mémoire de leur direction initiale au bout d'une dis-
tance I* = 1/, [32]. Il est donc classique de considérer qu’il existe une source ponctuelle
isotrope située a une distance [* du bout de la fibre. Nous noterons qu’il peut exister
d’autres hypotheses pour la distribution de la lumiere pres de la source physique, comme
des distributions exponentielles par exemple [85]. La position de la source isotrope par
rapport aux fibres est schématisée sur la figure 3.1. Nous utiliserons dans la suite un
systeme de coordonnées cylindriques. La coordonnée radiale r représente la distance
entre les fibres.
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Fia. 3.1: [llustration de la position de la source virtuelle isotrope S§*, par rapport a la source
S et au détecteur D.

3.1.2 Quantité mesurable

En pratique, nous devons considérer la quantité qui est mesurée par la fibre optique,
notre détecteur placé au point r. Nous noterons cette quantité signal. Nous allons
reprendre ici des éléments de discussion données par Haskell et al [86]. Il est important
de suivre la démarche pour comprendre 1’origine des différents termes qui vont intervenir
dans le signal.

Le signal ou quantité photométrique mesurée par une fibre optique placée en r est la
luminance L (en W.m™2.sr™!) & la position r, dans la direction 3, intégrée sur la surface
Ap de la fibre et sur son ouverture numérique notée Qp :

signal(r,t) = /

dzdy / L(r,3,t) 5.nd%3 (Eq. 3-5)
Ap Qp

Les notations sont précisées sur la figure suivante :
Surface AFD
A S

0 S \\\ /’/\QF

<
A N
N

n. - VLA\‘

Fibre optique S (1PN

F1a. 3.2: Notations utilisées pour décrire le signal détecté par une fibre optique.

Comme 1'équation de la diffusion ne nous donne pas d’information directe sur la
luminance, il faut revenir aux approximations faites pour obtenir ’équation de diffusion
(section 1.4.2.1). La luminance L est développée en série d’harmoniques sphériques. Si
I’on prend les deux premiers termes du développement, la luminance peut étre exprimée
comme la somme d’'un terme isotrope contenant la densité de photons et un terme
directionnel avec le flux :

. 1 3. .
L(I‘, S, t) = Eqs(r? t) + GJ(I" t)S (Eq 3_6)

ou nous rappelons également 1’expression du flux j, sous la forme d’une loi de Fick,

donnée au chapitre 1 :
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Ceci permet de reporter l'expression de la luminance dans 1’équation (Eq. 3-5) pour
obtenir le signal que nous cherchons :

1 D
signal(r, 3,1) = / dady / [4—¢(r,t)—i—V¢(r,t).§] snd?  (Eq 3-8)
QF s T

AR
Nous pouvons montrer que seule la composante du gradient de ¢ selon z doit étre
s 122 —
considérée car sa composante selon u , est nulle :

/ [V(b(r,t).é]é.ﬁd”:ng(r,t)./ §5.nd%s (Eq. 3-9)
Qp
:ng(r,t)./ scos(f) d*s
Qp

—ng(r,t).é/ cos(6) d*3

QF
_ 09 24
=3, /QF cos(6) d*s

avec # 'angle d’incidence. Nous pouvons donc reprendre 1’équation du signal :

signal(r, §,t) = /A dzdy /Q [iqﬁ(r,t) + % % cos(@)} cos(9)d?s  (Eq. 3-10)

La combinaison linéaire du terme dépendant de la densité de photons et de celui
dépendant du flux est donc fonction de 'ouverture numérique de la fibre. L’ouverture
numérique de nos fibres est d’environ 0.2. Nous pouvons donc faire I’approximation que
cos(0) est égal a 1. Effectuons de plus 'approximation que la densité de photon est la
méme sur la surface de la fibre, de fagon a s’affranchir de I'intégrale sur la surface de la
fibre. Grace a ces approximations, le terme entre crochets ne dépend plus de I’angle 6 ni
de (z,y) et nous pouvons le sortir de I'intégrale. Le signal devient alors proportionnel
a I'expression suivante :

1 3D 0¢
' I(r,t — t — —(r,t Eq. 3-11
signal(r,t) o 47T¢(r, ) 1= 0 (r,t) (Eq )
terme de densité de photon terme de flux

Il contient deux termes, un terme de densité de photons et un terme de flux.

Nous précisons que nous avons effectué le raisonnement pour un milieu sans chan-
gement d’indice. Pour des mesures en surface, ou 'indice passe de n a I'indice de 'air 1,
la conclusion ne change pas. Il faut multiplier la luminance par le coefficient de trans-
mission de Fresnel Tp,.s($) dans I’équation (Eq. 3-5). En faisant les mémes hypotheses,
ce terme rentre alors dans le coefficient de proportionnalité dii aux intégrales.

En milieu infini, le terme de flux est généralement négligeable (nous le vérifierons
a la section 3.2.2). Le signal est noté signaly,, et est proportionnel a la densité de
photons (Eq. 3-2) :

_ 1 r?
signalo(r,t) o (ArDet)i2 exp(—m - uact> (Eq. 3-12)
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3.1.3 Solutions de ’équation de diffusion en milieu semi-infini

Pour passer au milieu semi-infini en restant dans le cadre de I'approximation de la
diffusion, il faut introduire des conditions aux limites appropriées. Il existe différentes
conditions aux limites dont nous citons les trois plus communes. Des détails et des
discussions pourront étre trouvés dans les revues [86] et [87].

3.1.3.1 Condition aux limites de courant partiel

Cette condition est notée pcb (partial current boundary condition en anglais). Nous
ne détaillerons pas la solution pour ces conditions, car c¢’est davantage I’expression de
ces conditions qui fait apparaitre un point d’intérét. Ces conditions reposent sur la
considération des flux de photons. De fagon simplifiée, elles expriment que le flux de
photons de I’air vers le tissu est nul. Cela traduit le fait que la lumiere diffusée qui sort
du milieu n’y retourne pas. Le flux rentrant a la surface J, est donné par :

QS(T? z =0, t) o AD a¢(r7 2, t)
4 2 0z 2=0

Jips = —0 (Bq. 3-13)

1—Reysy
1+Reff

dice entre 'air et le milieu [86]. Le point important est que ces conditions aux limites
font apparaitre que pour z=0, le flux et la densité de photons sont proportionnels. La
dénomination Dirichlet-Neumann peut aussi étre utilisée pour nommer cette condition.

La solution [88] utilisée en pcb a la forme suivante, que nous donnons a titre d’in-
formation :

avec A = ol Rss est le coefficient de réflexion qui est di a la différence d’in-

o(r, 2,1) ° ( " t)
7, 2,1) =——————exp| ——— — lyC
S T U Dery2 “P\ qper

to(-Eig) + oo (-E52)

1 [ y (z+1* +2AD)?
—— | dlexp(- . Eq. 3-14
AD J, eXp( ZAD) eXp( 4Dct ) (Bq. 3-1)

3.1.3.2 Condition de zéro aux limites

Nous appelons cette condition zbc pour zero boundary conditions en anglais. La
densité de photons est fixée a zéro sur la surface du milieu. Cela n’a pas vraiment de
signification physique mais cette condition est simple a exprimer mathématiquement.
Cette condition peut étre satisfaite grace a la méthode des sources images [32]. Rappe-
lons que la source positive est située a une distance [* = 1/p., de la surface du milieu.
L’ajout d'une source virtuelle négative placée en z = —[* permet donc d’assurer la
condition ¢(z = 0) = 0. Si 'on considere les deux sources, deux contributions de la
forme de I’équation (Eq. 3-2) sont sommées, avec un signe négatif pour la contribution
de la source négative. L’expression de la densité de photons est donc :

7%\2 2 )2 2
- 4ZD)015Jr - > B exp(— : +4ZD)C7;L - )]
(Eq. 3-15)

8000) = gy P pact) [~

(4mDct
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3.1.3.3 Condition aux limites extrapolées

Nous notons cette condition ebc pour extrapolated boundary conditions en anglais.
La densité de photons est fixée a zéro sur une surface extrapolée a une distance zg de
la surface du milieu. Cette hypothese n’a pas forcément plus de signification physique
que la précédente, elle permet d’obtenir simplement une solution qui est proche de la
réalité.

Cette distance zp trouve son origine dans la résolution exacte du probleme de
Milne [26]. Moulton [89] a proposé une expression approchée pour zp, qui reprend
la quantité R.f¢ (dépendant de I'indice du milieu) vue dans la condition pcb :

g =——A9p (Eq. 3-16)

On peut la comprendre en prenant I’équation (Eq. 3-13) comme hypothese, et en ex-
trapolant la densité de photons dans I’air, avec la méme pente qu’elle possede en z = 0,
c’est-a-dire 0¢/0z|,—¢ (figure 3.3). Ainsi, on retrouve bien :

_ 9(z=0) _
zZg = 90707 —0 2AD (Eq. 3-17)

¢

—_—
// (
,/"
e

- Oz=0

e Air l Medium

Fic. 3.3: Illustration des conditions aux limites extrapolées.

Pour satisfaire la condition ebc, on utilise a nouveau la méthode des images en
placant une source virtuelle négative symétrique de la source positive par rapport a la
surface extrapolée (figure 3.4). La densité de photons est donc la somme des contribu-
tions de ces deux sources :

(z — 20)% + 7"2) Cex (_ (2 +2zp + 20)% + r2>]
4Dct P 4Dct
(Eq. 3-18)

o(r, z,t) = exp(—piqct) [exp(—

C
(4nDct)?/?

Dans la suite de ce travail, nous utiliserons de préférence le modele ebc, plus général
que le modele zbc. Le coefficient zp sera déterminé par un programme de calcul utilisant
les formules de la référence [86].
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2 Zp +2Zo

f

® ¢

Zy

FiG. 3.4: Extrapolation de la densité de photons a la surface du milieu.

3.2 Expression analytique du signal mesurable en
milieu semi-infini

3.2.1 Expression analytique

Nous proposons ici une expression analytique du signal mesurable pour une pro-
fondeur quelconque des fibres a I'intérieur du milieu. Nous avons choisi les conditions
ebc pour exprimer ce signal. Nous considérons que les deux fibres se situent dans un
méme plan (x,y), séparées d'une distance r, et placées a une profondeur zp. zy désigne
la profondeur de la source isotrope. La figure 3.5 illustre la géométrie considérée.

N

Fia. 3.5: Configuration des fibres sous la surface. zp est leur profondeur, la source isotrope
se situe a une profondeur zog = zp + I*

A partir de expression de la densité de photons donnée par I’équation (Eq. 3-18),
nous calculons le signal grace a I’équation (Eq. 3-11). Nous obtenons 'expression du
signal, noté signale., mesuré sur la fibre de détection a la profondeur zp :

2, .2
. c Zp — 29)° + T
signalepe(r, zp, t) W exp(—pact) [exp<—< 4DZt >
—ex <— (zp + 225 + 20)* + 7"2)}
b 4Dct
1 (zr — 20)* + 17
3 2(4m Dc)3/2t5/2 eXp(—Hlact) [_(ZF %) eXp(_ 4Dct )

(zr + 22+ 20)* + r2>]

Eq. 3-1
ADct (Eq. 3-19)

+ (zr + 225 + 20) exp(—
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Le premier terme correspond a la densité de photons et le second au terme de flux. Pour
obtenir le signal en condition zbc, il suffit de prendre zp=0. Ce signal, noté signal,p.
est donné par I’équation :

stagnal (r P t) x ;ex (_ ct) [ex (_(ZF_Z())2—|—T2) . <_(2F+zo)2+7~2>]
I 202 rDenypr2 TP P 4Dct P ADct
1 (ZF - 20)2 +7r?
T3 X S ar Doy SPHact) [_(ZF ~ %) eXp<_ 4Dct )
2 2
+ (zr + 20) exp<— (r té;it hakl )} (Eq. 3-20)

Nous notons que le terme de flux s’annule bien si z=0. Classiquement dans la littérature,
on trouve l’expression suivante du signal, donnée pour des mesures en surface :

1
2(4mw Dc)3/2t5/2

(2 —20)2 + r2>

exp(—pgct) [20 exp (— Dot

signal(r,z = 0,t)

(Bep 20 + T2)] (Eq. 3-21)

+(2 (-
(225 + 20) exp ADct

On remarque que c’est un cas particulier de I’équation (Eq. 3-19), pour laquelle seul
le terme de flux (second terme dans (Eq. 3-11)) est pris en compte et o zp = 0 pour
des mesures en surface. En surface, le signal est généralement appelé « flux ». Cette
expression sera justifiée dans le second paragraphe.

3.2.2 Influence de la profondeur des fibres

Equivalence avec les solutions classiques Vérifions tout d’abord que I'équation
proposée pour le signal a n’importe quelle profondeur zg est bien reliée aux solutions
classiques en surface (Eq. 3-21) et en milieu infini (Eq. 3-12).

En ce qui concerne les mesures en surface pour zp = 0, si l'on trace les deux
termes du signal, nous constatons que les termes de densité de photons et de flux
sont du méme ordre de grandeur, I'un ne peut pas étre négligé par rapport a 'autre.
Cependant, les deux termes sont proportionnels, c¢’est-a-dire qu’ils ont la méme forme,
ce qui explique que chacun des deux termes, ou alors leur somme, peut étre utilisé
séparément. Les propriétés optiques extraites seront pratiquement les mémes. Nous
pouvons retrouver cette propriété de proportionnalité dans les conditions aux limites
pchb. En effet, nous avions vu dans I’équation (Eq. 3-13) que le flux et la densité de
photons étaient proportionnels, a la surface.

Le second point a vérifier est que la solution en milieu infini (Eq. 3-12) est bien la
limite de I’équation (Eq. 3-19) lorsque zp tend vers U'infini. En effet, le terme de densité
de photons est bien dominant par rapport au terme de flux lorsque zp tend vers I'infini,
comme on peut le voir sur la figure 3.6, pour une valeur de zp = 4 cm pour un milieu
diffusant typique. Nous vérifions ensuite que ce terme tend bien vers I’équation (Eq.
3-12) pour de grandes valeurs de zp.
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F1Gg. 3.6: Comparaison du terme de densité de photons (ligne pleine) et du terme de flux
(pointillés) pour zp= 4 cm, avec jia=0.2 em™, p =10 em™" et r=1.2 cm.

Variations de la profondeur des fibres Sur la figure 3.7, nous avons représenté le
signal calculé a différentes profondeurs des fibres zp, pour un milieu diffusant typique.
La premiere observation est que 'amplitude du signal augmente lorsque les fibres sont
plongées dans le milieu. Cela s’explique par la diminution des pertes de photons a
travers l'interface quand zr augmente. Davantage de photons peuvent étre collectés sur
la fibre de détection. Ils peuvent explorer des chemins supplémentaires au-dessus du
plan des fibres avant d’étre détectés. Cela provoque un décalage continu des maxima
des courbes vers les temps longs. Cependant, les courbes sont superposées a partir
d’'une profondeur seuil. Ce comportement asymptotique est atteint lorsque 'influence
de l'interface devient négligeable et que le régime de milieu infini est atteint.

La représentation des courbes normées a la méme aire en échelle semi-logarithmique
(figure 3.7 (b)) souligne la linéarité en temps aux temps longs et le fait que la pente
apparente semble diminuer lorsque la profondeur des fibres augmente. La pente est due,
au premier ordre, au terme en exp(—u, ct). Nous pouvons affiner I’explication grace a
des éléments introduits par Patterson et al [32] et adaptés aux conditions aux limites
extrapolées pres de la surface. La pente est la dérivée du logarithme népérien du signal.
Si l'on ne prend pas en compte le terme de flux dans 1'équation (Eq. 3-19), les pentes
des signaux avec les conditions de milieu infini et en ebc peuvent étre exprimées de la
facon suivante :

1
%ln(signalm) =—purc— % + o(t—2) (Eq. 3-22)
0 5 1
— In(si = —uc— — = Eq. 3-2
ot n('%gnalebc) Hg € 2¢ + O(tg) ( q 3 3)

Pour le modele infini, le coefficient 3/2, plus petit que le coefficient 5/2 du modele eb,
explique que la pente est plus faible lorsqu’on est loin des interfaces.
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F1G. 3.7: (a) Influence de l'augmentation de la profondeur des fibres sur le signal en milieu
semi-infini. Les courbes ont été tracées pour zp= 0, 0.2, 0.4, 0.6, 0.8, 1.2 et 8 cm, avec
pa=0.2 em™t, pt=10 cm™! et r=1.2 cm. (b) Mémes courbes normées a la méme aire.

3.2.3 Comparaison entre les conditions aux limites

Deux points importants ressortent des études de la littérature. Le premier qui ap-
parait assez logique est I'importance d’appliquer des conditions aux limites adaptées
pour traiter le probléme du milieu semi-infini. Dans le tableau 3-I, nous présentons les
résultats de la procédure d’ajustement en considérant des données simulées et différents
modeles pour le calcul. Par exemple, pour des données simulées en ebc et un modele
infini pour le calcul (2°¢ ligne), le coefficient d’absorption u, est surestimé de 56 %. La
perte des photons a travers la surface est en effet compensée par un coefficient d’ab-
sorption plus élevé que sa valeur vraie. Le second point est que les trois conditions
aux limites présentées en milieu semi-infini different peu entre elles pour les valeurs de
coefficients utilisées. Haskell et al [86] et Hielscher et al [87] ont montré que les condi-
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tions ebc et pcb sont pratiquement indiscernables et que les conditions zbc different tres
légerement. Nous montrons également dans le tableau les résultats d’un ajustement avec
les conditions zbc sur des données simulées en ebc (et aussi 'inverse). Les résultats sur
les coefficients d’absorption et de diffusion réduit sont analogues aux données d’entrée
des simulations.

Fonction utilisée  Fonction utilisée
pour la simulation  pour calculer g (cm™!)  ul (em™t)

ebc ebc 0.050 10

ebc infini 0.077 7.55
ebe zbe 0.050 10.27
zbe ebc 0.050 9.72

TaB. 3-1: Résultats de la procédure d’ajustement des parameétres sur des donmées simulées
en surface, soit pour le modeéle ebc (Eq. 3-19), soit pour le modéle zbc (méme équation avec
zp = 0), pour un coefficient d’absorption de 0.05 cm™, un coefficient de diffusion réduit de
10 em™Y, un indice du milieu de 1.33, et un écartement des fibres de 2 cm.

3.3 Procédure de détermination des propriétés op-
tiques

3.3.1 Objectifs

Nous avons déja vu, a la section 2.5 qui décrit le prétraitement des données, le
lien entre la TPSF mesurée et la TPSF vraie du milieu. La TPSF mesurée est la
convolution de I'IRF et de la TPSF vraie a laquelle s’ajoute le bruit. Or la TPSF
vraie contient les informations sur les propriétés optiques du milieu. L’objectif de la
procédure d’ajustement des parametres est de donner quatre parametres : le coefficient
d’absorption, le coefficient de diffusion réduit, un parametre d’amplitude A qui est
dépendant du systeme et le temps ¢y du début de la mesure. Les parametres cherchés
seront ceux pour lesquels le modele choisi sera en accord avec la TPSF vraie du systeme.

Une fois le prétraitement effectué, il faut choisir le modele qui décrit le signal
expérimental. Nous nous limitons pour l'instant au modele ebc pour les mesures en
surface et au modele infini pour les mesures en profondeur. La distance entre les fibres
et I'indice du milieu est une donnée d’entrée.

3.3.2 Minimisation

Comme nous 'avons vu au chapitre précédent, la TPSF « vraie » du systeme est
convoluée avec la réponse de I'instrument. Le modele théorique est donc convolué avec la
réponse de l'instrument pour étre comparé au signal. Nous notons modele* = modele x
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IRF. Les parametres sont définis comme les résultats de la minimisation de l’argument
d’une fonction d’erreur 2 :

(Has s, to, A) = arg(min(x?)) (Eq. 3-24)

La fonction d’erreur est définie de la fagon suivante, avec N le nombre de points de la
fonction :

al stgnal; — modele;\ 2
N ptar s 1o, A) = > (FE 4 (Eq. 3-25)
P signal;

Nombre de parametres L’ajustement peut se faire sur les quatre parametres précé-
demment cités. La mesure de I'IRF se fait avec les mémes conditions expérimentales que
la mesure du signal. Nous avons expliqué au chapitre 2 que les fibres étaient placées face
a face, écartées de 1.1 cm pour la mesure de 'IRF et que nous corrigions ce décalage
en avangant I'IRF du temps correspondant. De cette facon, le signal et I'IRF ont la
méme base de temps. La courbe modele* est la convolution du modele avec I'IRF.
La convolution permet de recaler en temps le modele avec la mesure. Méme si nous
ne connaissons pas sa valeur, nous n’avons pas besoin d’effectuer I’ajustement sur la
variable ty. Cela ramene le nombre de parametres a trois.

De plus, il est possible de s’affranchir du parametre d’amplitude comme suggéré
dans la référence [90]. Une normalisation est faite par rapport a l'aire des courbes, de
facon a faire disparaitre le parametre d’amplitude. Sur 'intervalle de temps sélectionné,
on impose a modele* d’avoir la méme aire que le signal en introduisant une nouvelle
fonction qui interviendra dans la valeur du y? :

aire(signal)

nmodele® = modele* x (Eq. 3-26)

aire(modele*)

L’ajustement peut ainsi se faire sur deux parametres p, et @), ce qui rend la procédure
plus stable.

La procédure d’ajustement est résumée sur le schéma 3.8. La premiere étape est une
étape d’initialisation des parametres. La TPSF modele est ensuite calculée a partir du
modele choisi et convoluée avec I'IRF expérimentale. Le y? est calculé pour effectuer
la comparaison avec le signal mesuré. Un critere d’accord détermine si le minimum est
atteint, alors la procédure peut s’arréter. Si le minimum n’est pas atteint, une procédure
de minimisation basée sur un algorithme du simplex [91] change les parametres pour
recalculer une TPSF modele jusqu’a atteindre le critere d’accord. Le critere d’accord est
une différence de 10~* entre les valeurs des parametres ou du x? entre deux itérations.
L’ensemble de la procédure d’ajustement a été réalisé avec le logiciel Matlab.
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Initialisation :
w,(entrée)=p,’, W (entrée)=u’.’

l

Calcul de la TPSF a partir du
modeéle choisi
Convolution avec 'IRF

pa(entrée)= Ju.(nouveau)
ws(entrée)=| ws(houveau)

Comparaison:

Calcul du X2

\ 4 NON Minimisation du simplex :

ACCORD ? b Ua(nouveau)= pa(entrée) + Sua

Ws(nouveau)= ps(entrée) + Sp’s

OUI

\ 4
Arrét : p (résultat)= p,(entrée),
W (résultat) =’ (entrée)

Fic. 3.8: Schéma de la procédure pour résoudre le probléme inverse de détermination des
propriétés optiques a partir d’une mesure de TPSF.

Choix de l’intervalle de temps L’ajustement des parametres ne se fait pas sur
I’ensemble de la TPSF pour deux raisons principales. L’intervalle choisi est situé entre
les bornes t; et t5 ou :

— t1 = 0.91,,42 sur la pente montante de la courbe, avec t,,,, le temps correspondant
au maximum d’amplitude. De cette facon, on évite les temps courts ou I'approxi-
mation de la diffusion est moins valable,

— t9 = 0.01t,,,, sur la pente descendante de la courbe. Cette borne est choisie pour
garder un bon rapport signal sur bruit.
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3.4 Réalisation de fantéomes optiques

3.4.1 Description d’un fantome optique

Un fantome optique est un milieu artificiel qui reproduit le mieux possible les pro-
priétés optiques des tissus. La conception et la caractérisation des fantomes optiques est
tres importante pour tester les dispositifs d’imagerie optique des milieux diffusants et
a fait 'objet de nombreuses publications [92, 93, 94]. Les fantomes optiques vont nous
servir d’objets tests pour effectuer des mesures et tester les modeles car leur intérét est
que l'on peut controler la géométrie et les parametres optiques.

Cependant, les fantomes optiques sont loin d’imiter la structure complexe hétérogene
des tissus que nous avons abordée au chapitre 1. Un objet test est composé schématique-
ment de trois éléments différents :

— une matrice qui représente le milieu et qui est pratiquement transparente aux

longueurs d’ondes considérées,

— des particules diffusantes,

— des particules absorbantes.

La diffusion de la lumiere est provoquée par les particules diffusantes qui constituent
des inhomogénéités de taille submillimétrique d’indice de réfraction différent de celui de
la matrice. On notera que les particules absorbantes participent elles aussi a la diffusion
et que les particules diffusantes possedent une faible absorption. Les deux propriétés
sont tres liées. Le fantome optique reproduit ainsi les propriétés optiques moyennes des
tissus, méme si sa structure microscopique est différente de celle des tissus.

Il existe différents criteres de choix pour les éléments constitutifs d'un fantome op-
tique. Nous souhaitions un fantome facilement réalisable, bien reproductible et controla-
ble. Nous avons effectué des tests sur des fantomes solides, avec plusieurs essais de résine
(epoxi et polyester) pour le milieu transparent, des particules de dioxyde de titane pour
les diffuseurs et de ’encre comme absorbant [95]. L’avantage de ces fantomes est leur
stabilité dans le temps. Cependant, il est assez délicat de controler précisément leurs pro-
priétés optiques lors de la réalisation. Nous avons préféré choisir des fantomes liquides
pour deux raisons principales. D’une part, leur réalisation est simple et les propriétés
optiques sont controlables comme nous allons le décrire dans les paragraphes suivants.
D’autre part, nous souhaitions effectuer des mesures en profondeur, ce que seul le li-
quide permettait.

Parmi les particules diffusantes disponibles, on distingue les diffuseurs de taille ca-
librée et ceux de taille non calibrée.

Les diffuseurs calibrés peuvent étre des spheres en latex par exemple. L’avantage
des milieux calibrés est que l'on peut calculer de fagon théorique leur coefficient de
diffusion grace a la connaissance des tailles des spheres et a leur indice de réfraction.
Leur inconvénient est leur prix tres élevé qui ne nous permettait pas d’avoir les volumes
que nous désirions. Nous décrirons cependant une série de mesure sur ce type de fantome
a la section 3.7.
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Au sein des diffuseurs non calibrés, nous avons testé des solutions a base d’émulsions
grasses comme le lait ou I'Intralipide, mais aussi des peintures blanches (a base de parti-
cules de dioxyde de titane). Nous avons choisi d’utiliser de I'Intralipide (Frésenius Kabi)
car il a déja été tres étudié [96, 97, 98] et il est couramment utilisé dans la littérature.
De plus, il se dégrade moins rapidement que le lait a ’air libre et ne présente pas trop
de problemes de sédimentation, contrairement aux particules de dioxyde de titane.

3.4.2 Propriétés des éléments choisis

L’eau constitue la matrice des fantomes liquides. Ses propriétés d’absorption ont été
citées au chapitre 1. A 631 nm, son coefficient d’absorption est de ’ordre de 0.003 cm ™.

Particules absorbantes Nous avons choisi de I’encre de Chine noire (marque Dalbe)
pour les particules absorbantes. Son spectre d’absorption mesuré avec un spectropho-
tometre (Cary, Varian) est donné sur la figure 3.9. L’absorption de ’encre diminue avec
la longueur d’onde.

02 - .
0,18 1\ .
016
0,14 N
0,12 S J

01 - 1

Coefficient d'absorption (cm‘l)
/

0,08 T

400 450 500 550 600 650 700 750 800
Longueur d'onde (nm)

F1G. 3.9: Coefficient d’absorption de l’encre de Chine diluée a 0.0053 % en volume dans de
Ueau distillée.

Particules diffusantes L’Intralipide est une émulsion lipidique d’huile de soja uti-
lisée comme solution nutritive par voie intraveineuse en milieu hospitalier. Il se présente
sous la forme d’une solution qui a le méme aspect que le lait. Un volume de 100 mL
d’Intralipid-20 % est composé de 20 g d’huile de soja purifiée, de 1.2 g de lécithine
d’oeuf purifiée, de 2.25 g de glycérine et d’eau pour solution injectable. L’huile de soja
et la 1écithine font partie de la famille des lipides. L’indication de pourcentage désigne le
nombre de grammes d’huile de soja dans la solution [99]. La glycérine est dissoute dans
I'eau et ne contribue pas a la diffusion. Une partie de la lécithine (environ la moitié)
forme des vésicules d’eau a double couche. On suppose qu’elles ne participent pas non
plus a la diffusion. L’huile de soja est encapsulée dans des vésicules constituées d'une
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monocouche de lécithine. Ceci explique le terme « intralipide », c¢’est-a-dire a I'intérieur
du lipide. Ces vésicules constituent les particules diffusantes. La distribution des tailles
de ces particules est tres large : de 25 a 600 nm environ (taille moyenne 97 nm) [97].

L’absorption de I'Intralipide est essentiellement due a I'eau (90 %) et a I'huile de
soja (10 %). A 631 nm, elle est environ égale & 0.002 cm™! [98, 7]. L’indice de réfraction
est approximativement celui de I'eau, n=1.33.

Les valeurs du coefficient de diffusion publiées dans la littérature présentent des
valeurs assez différentes. Des résultats sont récapitulés dans le tableau 3-II1. Cette dis-
parité s’explique par les différentes techniques employées mais aussi par la variabilité
des solutions Intralipides.

’ s (cm™1h) g 4. (em™') Reéférence ‘
0.476 0.796 0.097 [97]
0386 071 0.119 100]
0.550 0.83 0.0935 [101]
0.34 0825  0.0595 98]
0441 08  0.0882 [95]

TAB. 3-1I: Valeurs du coefficient de diffusion us, du coefficient d’anisotropie g, et du coefficient
de diffusion réduit p,, mesurées pour A\=633 nm, par différentes équipes pour une solution
d’Intralipide-10 % diluée 1000 fois.

Il est aussi intéressant de connaitre la variation de coefficient de diffusion réduit
avec la longueur d’onde. Cela nous donnera des éléments de discussion pour les mesures
de la section 3.7 et lors des mesures en fluorescence. Nous reportons sur la figure 3.10
les données de la référence [97] ou le coefficient de diffusion réduit est modélisé par
I’équation :

phi(X) =0.016 A~24(0.58 A — 0.1) (Eq. 3-27)

avec ¢, en mm~! pour 0.4 < X\ < 1.1, avec A en ym, pour une solution d’'Intralipide-10 %
diluée 1000 fois dans de 'eau distillée. Les auteurs indiquent que la gamme de validité
de leur formule est pour une concentration d’Intralipide-10 % jusqu’a 4 % a 1100 nm
et 17 % a 400 nm, comme pour les mesures du tableau 3-II qui ont été réalisées sur
des solutions diluées. Cependant pour estimer les propriétés d’une solution 10 %, on
multiplie généralement la valeur par 1000 sans tenir compte de ces gammes de validité.

3.4.3 Réalisation des fantomes

Nous avons suivi le protocole suivant pour la réalisation des fantomes :
— Choix du volume total V3 du fantome.

— Choix du pourcentage en volume d’Intralipide en fonction du g, visé.
— Calcul du volume d’Intralipide V;;, = % x V7.

— Mesure du volume d’eau distillée nécessaire Voo, = Vo — V7.
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FiG. 3.10: Coefficient de diffusion réduit (en cm™') en fonction de la longueur d’onde (en
nm) selon le modéle proposé par Van Staveren et al [97], pour 1 mL d’Intralipide-10 % dilué
dans 999 mL d’eau distillée.

— Ajout d’un volume d’encre V... dans I'eau. Ce volume est prélevé directement
dans le flacon d’encre, il est négligeable par rapport au volume total. L’absorption
de la solution (eau, encre) est mesurée au spectrometre d’absorption et est notée

ptt.

— Ajout du volume d’Intralipide. Agitation de la solution finale.

Par la mesure systématique de l'absorption, le véritable coefficient d’absorption
de la solution (eau, encre) est mesuré et non extrapolé. Cependant cette valeur de
référence pour I’absorption du fantome peut étre discutée. Tout d’abord, comme I’encre
est elle aussi constituée de particules diffusantes, cette valeur surestime la valeur réelle
du coefficient d’absorption de la solution (eau, encre) [102]. Nous ajoutons ensuite
le volume d’Intralipide. Cet ajout, que nous avons fait varier de 1.6 % a 8.4 % en
volume, fait diminuer le coefficient d’absorption & cause de la dilution d’une part, et du
propre coefficient d’absorption de I'Intralipide d’autre part (=~ 0.9 i, equ). Nous avons
considéré ces phénomenes comme négligeables et pris p/ comme valeur de référence
pour ’absorption du fantome.

Concernant le coefficient de diffusion réduit, nous ne disposons pas de valeurs abso-
lues de référence. Seuls des résultats relatifs ou nous avons fait varier la concentration
en Intralipide pourront étre comparés dans un premier temps. Nous exprimerons la
concentration d’Intralipide en concentration absolue : la notation 1 % correspond a
I'Intralipide-20 % (notre solution mere) dilué a 5 % en volume.
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3.5 Validation du modele direct

3.5.1 Mesures en surface et en milieu infini

Mesures en absorption variable Nous réalisons des fantomes de propriétés op-
tiques variables. Nous choisissons I'un des fantomes réalisés pour comparer la forme
du signal mesuré avec celle de la simulation correspondante. Ses caractéristiques sont
pr¢f=0.104 cm~! et une concentration absolue d’Intralipide de 1 % ce qui donne un
coefficient de diffusion réduit p, attendu autour de 12 cm™!. Sur la figure 3.11, le signal
mesuré en profondeur est superposé a la simulation en milieu infini (Eq. 3-12), avec les
coefficients attendus, et convolué par I'IRF. Le bon accord permet de valider le modele
direct en milieu infini pour ce fantome. Nous précisons ici le mode de représentation
choisi qui permet de comparer les formes des courbes (sans connaitre le parametre
d’amplitude de la simulation). A chaque fois que nous aurons besoin de comparer une
simulation et une mesure expérimentale, nous normons les deux courbes a la méme aire
sur un intervalle de temps défini de la méme fagon que pour la procédure d’ajustement
des parametres. Puis nous divisons chacune des courbes par le maximum de la courbe
expérimentale pour se ramener sur une échelle d’amplitude un.
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Fia. 3.11: Superposition du signal mesuré 4 cm sous la surface pour un fantome de ,uzef =
0.104 em™' et de coefficient de diffusion réduit attendu de 12 cm™', et du modéle infini
calculé avec ces mémes coefficients. La distance entre les fibres est de 1.15 ¢m. Les courbes

sont normées a la méme aire puis au mazimum du signal mesuré.

Nous pouvons faire de méme avec la mesure en surface, comparée avec la simulation
avec le modele ebe (Eq. 3-12, zp=0) (figure 3.12), toujours avec les mémes coefficients
optiques. L’accord est beaucoup moins bon cette fois.

Si nous prenons maintenant un fantome avec une absorption plus faible, nous re-
trouvons les mémes tendances (figure 3.13). Nous constatons a nouveau que les mesures
en surface different du modele.
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F1a. 3.12: Superposition du signal mesuré a la surface pour un fantome de ,ugef =0.104 cm™!
et de coefficient de diffusion réduit attendu de 12 cm™", et du modéle ebc en surface calculé
avec ces mémes coefficients. La distance entre les fibres est de 1.15 cm. Les courbes sont

normées a la méme aire puis au mazrimum du signal mesure.
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FiG. 3.13: A gauche, superposition du signal en profondeur pour un fantéme de uzef:0.0Q
em™1 et de coefficient de diffusion réduit attendu de 12 em™', et du modéle ebe calculé avec
ces mémes coefficients. La distance entre les fibres est de 1.15 ¢m. Les courbes sont normées a

la méme aire puis au maximum du signal mesuré. A droite, superposition du signal en surface
et du modéle ebc en surface.
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Mesures en diffusion variable Nous comparons les mesures et les modeles directs
sur le fantome avec la plus faible diffusion (p, attendu de 4 cm™') et sur celui avec la
plus forte diffusion (;, attendu de 20 cm™1). Les courbes sont tracées sur les figures 3.14
et 3.15. Nous retrouvons la aussi un meilleur accord entre le modele infini et les mesures
en profondeur que pour le modele ebc et les mesures en surface. De plus, en milieu infini,

I’accord apparait meilleur pour la mesure sur le fantome de coefficient de diffusion plus
fort.
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i ——signal infini —signal surface
9 107 ] 9 107 :
2 =
2 !
k) k)
C C
g L
£ 107% ] £10% .
10_3 L L [ . 10_3 “ L.
0 0.5 1 1.5 2 2.5 0 0.5 1 1.5 2 2.5
t (ns) t(ns)

FiG. 3.14: A gauche, superposition du signal en profondeur pour un fantome de u;“’f:().z%
em™ ! et de coefficient de diffusion réduit attendu de 4 cm™', et du modéle ebc calculé avec ces
meémes coefficients. La distance entre les fibres est de 1.15 ¢cm. Les courbes sont normées a la

méme aire puis au maximum du signal mesuré. A droite, superposition du signal en surface
et du modeéle ebc en surface.
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Fia. 3.15: Superposition du signal a la surface pour un fantome de uzef:O.IQG em™! et de
coefficient de diffusion réduit attendu de 20 cm™", et du modéle ebc calculé avec ces mémes

coefficients. La distance entre les fibres est de 1.15 ¢m. Les courbes sont normées a la méme
aire puts au maximum du signal mesuré.
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3.5.2 Mesures a différentes profondeurs sous la surface

Nous présentons sur la figure 3.16 les courbes mesurées a différentes profondeurs
sous la surface pour un fantome de coefficient d’absorption de référence 0.126 cm™! et
de concentration absolue 1 % en Intralipide, ce qui donne un coefficient de diffusion
réduit attendu autour de 12 cm™'. Les courbes montrent bien le méme comportement
général que les simulations que nous avions tracées sur la figure 3.7 (page 59).

Intensité (u.a.)

t (ns)

Intensité (u.a.)

0 0.5

1 lt5 2
t (ns)

F1a. 3.16: (a) Influence de l'augmentation de la profondeur des fibres sous la surface sur le
signal mesuré. Les courbes ont été tracées pour zp= 0, 0.1, 0.2, 0.4, 0.6, 0.8, 1, 2 et 3 cm, sur
un fantéome de coefficient d’absorption de référence 0.126 cm™! et de coefficient de diffusion

réduit attendu autour de 12 em™'. La distance entre les fibres est r=1.15 e¢m. (b) Mémes
courbes normées & la méme aire.

Prenons par exemple le signal mesuré pour zp=0.4 cm pour le comparer avec les
différents modeles directs dont nous disposons, en utilisant les coefficients optiques
attendus. La profondeur des fibres, mesurée en unité de 1/, est égale a pl zp de
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l'ordre de 5 pour un coefficient de diffusion réduit attendu autour de 12 cm™. Sur la
figure 3.17, nous avons superposé le signal au modele ebc a zp=0.4 cm, au modele ebc a
zrp=0 cm et aussi au modele infini. Le signal mesuré est situé entre les courbes du modele
infini et du modele ebc avec zp=0. Le modele ebc qui tient compte de la profondeur
est celui qui est le plus proche du signal mesuré, ce qui justifie son intérét. Cependant,
I’accord aux temps longs pourrait étre meilleur, ce qui laisse penser que les coefficients

issus de la procédure d’ajustement des parametres seront légerement différents de ceux
attendus.

o XN ; ;
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modéle ebc zF=O.4 cm
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Fic. 3.17: Superposition du signal mesuré pour zp=0.4 cm avec différents modéles : modéle
ebc a zp=0.4 cm, modéle ebc a zp=0 cm et modéle infini. Le fantome posséde un coefficient
d’absorption de référence 0.126 cm™' et un coefficient de diffusion réduit attendu autour de
12 em™t. La distance entre les fibres est r=1.15 cm.
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3.6 Résultats

3.6.1 Résultats de la procédure d’ajustement pour des me-
sures en surface et en milieu infini

Nous présentons tout d’abord les performances de la procédure d’ajustement des
parametres pour des mesures en surface et des mesures en milieu infini. Ces dernieres
correspondent a une profondeur des fibres de 4 cm sous la surface, pour une épaisseur
totale de liquide de 8 cm. Nous notons uglfgjusté le coefficient d’absorption résultant de
la procédure d’ajustement avec le modele ebc (Eq. 3-19) pour les mesures en surface
avec zp=0. Pour les mesures en milieu infini, le modele infini est utilisé (Eq. 3-12), et
le résultat est noté fig°, .- Des notations analogues sont utilisées pour le coefficient de

diffusion réduit.

3.6.1.1 Mesures en absorption variable

Cinq fantomes avec différents coefficients d’absorption et la méme concentration
d’'Intralipide (1 % en concentration absolue) ont été préparés. Les résultats de la
procédure d’ajustement sont présentés sur la figure 3.18, en superposant les mesures en
surface et en milieu infini. Nous avons aussi ajouté les valeurs mesurées du coefficient
d’absorption de référence. Les valeurs de pg”,; ¢ €t de pref sont en bon accord. Le
tracé de p15°,:,.4¢ €n fonction de la concentration d’encre montre la linéarité du systeme.
Cependant, les résultats du coefficient d’absorption pour les mesures en surface laissent
apparaitre un décalage qui se traduit par une sous-estimation de M(ezljgjusté par rapport
a Mgef . L’erreur relative par rapport a ugef est comprise entre 6 et 18 %, elle augmente
légerement avec ’absorption.

Les coefficients de diffusion réduits M;,ajibscté et 1 5juste Sont aussi représentés pour
les différents fantomes sur un axe des ordonnées secondaires. Chacun d’eux donne des
valeurs constantes pour les différents coefficients d’absorption, mais u’sfgﬁusté a des valeurs
plus élevées que w5 ¢ Les deux coefficients varient a la surface comme sil y avait
plus de photons que prédit par le modele : cela entraine une diminution de u, et une
augmentation de p. Cette différence entre les résultats de surface et en profondeur
est une conséquence des observations des modeles directs a la section précédente. Les
meémes coefficients ne permettaient pas d’avoir un accord a la fois en surface et en milieu

infini. Ces résultats soulignent la difficulté d’interpréter les mesures en surface.

3.6.1.2 Mesures en diffusion variable

Cing fantomes avec différents coefficients de diffusion réduits et la méme absorption
(uref = 0.104 cm™1) ont été préparés. De facon analogue au paragraphe précédent, les
résultats sont présentés sur la figure 3.19. Les coefficients [ ¢ et 1% e sont bien
linéaires en fonction de la concentration en Intralipide. Nous retrouvons le décalage déja
présent a la figure 3.18 entre les résultats de mesure en surface et en profondeur.

Les coefficients d’absorption sont constants, avec a nouveau le décalage précédent.

Cependant, les valeurs du coefficient d’absorption, en milieu infini et pour les plus pe-
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Fi1a. 3.18: Coefficients d’absorption (diamants) et de diffusion réduits ajustés (carrés), en
fonction de la concentration d’encre, pour des mesures en surface (lignes pointillées et sym-
boles ouverts) et pour des mesures en milieu infini (lignes pleines et symboles pleins). Le
coefficient d’absorption de référence (absorption de l'encre avant ajout de I’Intralipide) est
aussi représenté (cercles ouverts rouges).

tites concentrations en Intralipide est légerement plus élevé que pour les plus grandes
concentrations en Intralipide. Pour la plus petite concentration de diffuseurs, pu’, est de
l'ordre de 4 cm™! pour un coefficient d’absorption de I'ordre de 0.1 cm™?. Il se peut
que 'on se situe dans les limites d’application de I’équation de diffusion ou la condition
fe < pl n’est plus vérifiée. Cet effet n’est néanmoins pas visible pour les mesures en
surface.

Différents points concernant les modeles et I'ajustement des parametres peuvent
étre discutés. Le premier concerne la définition du coefficient de diffusion D, que nous
avons évoquée au chapitre 1. Nous avons comparé la définition D = 1/p, avec celle que
nous avons utilisée D = 1/[3(puq + p1%)]. Pour nos résultats, 'utilisation de D = 1/,
ne change pas la valeur du coefficient d’absorption et change celle du coefficient de
diffusion réduit de moins de 1.3 %. Nous pouvons donc dire que ces deux définitions
sont équivalentes pour les gammes de coefficients optiques que nous avons considérées.

Un second point est la définition du coefficient zp. Si 'on change sa valeur de 0
(conditions zbc) a 2zp, on n’observe pas de changements significatifs sur les résultats.
Plus précisément pour les mesures en surface, 1'utilisation des conditions zbe, c¢’est-a-
dire I’équation classique du flux (Eq. 3-21), ne change pas le coefficient d’absorption de
facon significative et change le coefficient de diffusion réduit de moins de 2 %.

Enfin, nous pouvons discuter le choix de 'intervalle de temps choisi pour réaliser
lajustement des parametres. Si 1’ on prend 80 % du maximum au lieu de 90 %, les



74

0,3

‘_'.’\ 20 - -, ebc o ebc -
v
g g o~
= 025 §
B sy 5
& =
‘D i o
é 0,2 é
() -
< 5
% 0,15 5
E= 8
L (@)
(@) o o o <& o 40,1
O | | |

1
02 04 06 08 1 12 14 16 18
Concentration en Intralipide (%)

Fi1a. 3.19: Coefficients de diffusion réduits (carrés) et d’absorption (diamants) ajustés, en
fonction de la concentration d’Intralipide, pour des mesures en surface (lignes pointillées et
symboles ouverts) et pour des mesures en milieu infini (lignes pleines et symboles pleins).

changements ne sont pas significatifs. Une étude complete sur I'influence du choix de
la borne de départ de l'intervalle de temps peut étre trouvée dans la référence [103].
Les auteurs ajustent un modele ebc sur des données simulées en Monte Carlo et font
apparaitre les limites de 'approximation aux temps courts.

3.6.2 Résultats de la procédure d’ajustement pour des me-
sures a différentes profondeurs sous la surface

Nous présentons ici des résultats pour des mesures a différentes profondeurs sur deux
fantomes différents. Les fantomes ont le méme coefficient de diffusion réduit (autour
de 11-12 em™! pour de I'Intralipide 1 %) et des coefficients d’absorption différents.
Le coefficient d’absorption de référence pour le premier fantome est 0.126 cm™!, celui
du deuxiéme fantome est 0.190 cm™!. Pour chaque profondeur, nous avons ajusté les
parametres avec deux modeles :

— le modele ebc (Eq. 3-19) ou la profondeur des fibres est une donnée connue.
Les coefficients ajustés sont notés uZ’j‘;justé et (1, - Contrairement & la section
précédente, le modele est désormais fonction de la profondeur des fibres.

— le modele infini (Eq. 3-12), ot les coefficients ajustés sont notés pge, e €t 1 niuste-
Les résultats pour les deux fantomes sont donnés sur les figures 3.20 et 3.21. Pour
chacun d’eux, les coefficients d’absorption et les coefficients de diffusion réduits sont
représentés en fonction de la profondeur zp des fibres.
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La premiere observation est que les deux modeles convergent bien lorsque la profon-
deur des fibres augmente. De plus, les courbes présentent un comportement analogue
pour les deux fantomes.

Nous pouvons tout d’abord retrouver les comportements extrémes vus pour les me-

sures en surface et en milieu infini a la section précédente. En effet, nous constatons a

nouveau que Mgbgjusté a la surface en z=0 cm est plus petit que pg”, ;¢ & 2=4 cm. De

/ebc
s, ajusté

100

s ajuste €0 profondeur.

meme, [ a la surface est plus élevé que p

Par ailleurs, a la surface, le modele infini surestime le coefficient d’absorption et
sous-estime le coefficient de diffusion réduit, ce qui souligne que ce modele n’est pas
adapté aux mesures de surface. Nous 'avions déja évoqué de fagon théorique quand
nous avons comparé les différentes conditions aux limites a la section 3.2.3. Dans le
but de compenser les pertes dues a la surface, le modele infini augmente fig°, s par
rapport a sa valeur en profondeur et diminue en revanche la valeur de % ¢ Cette
tendance s’atténue lorsque la profondeur augmente. Pour les deux fantomes, les écarts
entre f4g%usee €t ,u;’eggusté sont de 34 et 28 % respectivement. Pour le coefficient de
diffusion réduit, les écarts sont de 26 et 29 % respectivement. Ces chiffres sont bien du
méme ordre de grandeur que ceux obtenus a partir des données simulées de la partie
théorique.

Les positions relatives de ugb;justé et Lo iuste PEUVeENt étre également expliquées avec

les équations (Eq. 3-22) et (Eq. 3-23) (page 58). En les soustrayant deux a deux, on

obtient ¢ u = ¢ u>® — 1/t + o(t*). Cette expression confirme que p est plus petit

a
que fg aiuste Pres de la surface.

ebc
a,ajusté

Si nous examinons les variations des coefficients ajustés grace au modele ebe, 15’ s
1 ebc 4 ~ : N

augmente lentement et 1% ¢ décroit lorsque la profondeur augmente, jusqu’a at-
teindre un plateau qui correspond aux valeurs communes avec le modele infini. Pour le

N . s . /oo

modele infini, a partir de la surface, pg”, ;.6 diminue et % o augmente avant de se
stabiliser. Comme le prédisaient les formules, les deux modeles tendent vers la méme
limite. Nous noterons que, pour chaque coefficient, cette limite est atteinte a la méme
profondeur pour les deux modeles. Elle est néanmoins différente entre les deux coeffi-

clents.

Ces mesures permettent finalement de déterminer a partir de quelle profondeur le
modele infini peut s’appliquer. Pour le premier fantome moins absorbant, les résultats
montrent que le modele infini peut s’appliquer a partir de 2 cm au-dessous de la surface
pour le coefficient d’absorption et a partir de 0.5 cm seulement pour le coefficient de
diffusion réduit. Nous prenons comme référence les valeurs obtenues en profondeur. Les
conclusions sont semblables pour le second fantome présentant un coefficient d’absorp-
tion plus élevé, la limite pour le coefficient d’absorption semble étre atteinte pour une
profondeur légerement inférieure entre 1 et 2 cm.

Cette profondeur dépend des coefficients optiques du milieu et nous ne pouvons
conclure que sur les deux fantomes présentés. Sur ces cas, cette profondeur n’est pas la
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meéme pour le coefficient d’absorption que pour le coefficient de diffusion de réduit : elle
est plus vite atteinte pour ce dernier que pour le coefficient d’absorption. Nous pou-
vons faire I’hypothese que cette profondeur diminue lorsque le coefficient d’absorption
augmente. Une étude sur une plus large gamme de propriétés optiques permettrait de
compléter cette étude et de répondre a ces questions.
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de diffusion réduits obtenus avec le modéle infini (cercles) et avec le modéle ebe (croix).
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3.6.3 Discussion

Nous avons mis en évidence I'importance de I'introduction de conditions aux limites
en vérifiant que le modele infini était mal adapté aux mesures de surface. Cependant
nous soulignons également les limitations du modele ebc. L’adéquation n’est pas par-
faite entre ce modele et les phénomenes a l'interface. Les erreurs a la surface peuvent
étre expliquées par les limitations de I’équation de diffusion aux temps courts [87],
révélées par des comparaisons avec des simulations Monte Carlo. Les différentes condi-
tions aux limites demeurent équivalentes sur ce point. Une source d’erreur peut aussi
venir des conditions d’expérimentation sur des fantomes liquides. L’effet de la tension
superficielle du liquide sur les fibres peut guider la lumiere. Cet effet doit néanmoins
disparaitre lorsque les fibres plongent en profondeur. Le fait que nous ayons observé une
continuité en profondeur ne confirme pas cet argument. Par ailleurs, en se demandant
comment transformer un milieu semi-infini en milieu infini, nous avons réalisé des me-
sures avec une plaque réfléchissante placée dans le plan des fibres. Elles sont présentées
dans ’annexe B.

Le modele pour les mesures en profondeur trouve des applications biomédicales
pour les organes qui peuvent étre sondés par endoscopie. C’est le cas par exemple pour
les cancers de la prostate. Ils sont traités par photothérapie interstitielle [104, 105]
ou par brachithérapie. La photothérapie repose sur ’activation optique d’une molécule
photosensible. En présence d’oxygene, celle-ci produit des composés toxiques de maniere
a détruire la tumeur. La connaissance des propriétés optiques est donc importante
pour doser la quantité de lumiere. Une équipe les a mesurées en parallele avec une
intervention de brachithérapie [106]. Lors de cette intervention, de petites quantités
d’éléments radioactifs sont introduites directement dans l'organe a l'aide d’aiguilles.
Les mesures des propriétés optiques ont été réalisées avec des fibres optiques liées a ces
aiguilles.
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3.7 Comparaison avec une autre technique : réflectance
intégrale

La méthode appelée « réflectance intégrale » est une méthode de détermination
des propriétés optiques des milieux diffusants en surface qui a été développée par L.
Voisin-Gobin pendant sa these [107], dans I’équipe du Professeur H. Saint-Jalmes au
Laboratoire de RMN, Instrumentation et Méthodologie en Biophysique de Lyon. Cette
équipe utilise toujours ce type de dispositif. Chacune de nos équipes travaillait sur des
fantomes différents avec des techniques différentes. Nous avons donc pu comparer nos
résultats respectifs et tester de nouveaux fantomes. Nous avons réalisé des mesures
en commun sur nos bancs expérimentaux. Les calculs pour les mesures de réflectance
intégrale ont été effectués par I'équipe du Laboratoire de RMN.

3.7.1 Description de la méthode

La réflectance intégrale est une technique optique spatialement résolue. Elle présente
I’avantage d’étre peu cotiteuse et simple a mettre en oeuvre. Le banc expérimental est
schématisé sur la figure 3.22. La longueur d’onde du laser est égale a 670 nm. La méthode
ainsi que le déroulement précis d’une expérience sont décrits dans les références [107,
108]. Nous allons en donner ici les grands principes.

<— Diode laser, A=670 nm

Camera CCD

Faisceau laser

Echantillon

Fia. 3.22: Dispositif expérimental pour les mesures de réflectance intégrale.

Le milieu est illuminé par un faisceau laser continu. La distribution spatiale de
la lumiere rétro diffusée est acquise par un caméra CCD. Cette image est normalisée
par lintensité incidente pour donner la réflectance R(r,6) en coordonnées polaires.
Ensuite, une nouvelle quantité appelée réflectance intégrale, notée Ry, (r) est calculée.
Elle représente l'intégrale de 'image de réflectance sur le rayon r :

r 27
Rint(1) = / / R(r',0) dr’ d6 (Eq. 3-28)
o Jo

L’intérét de cette grandeur est d’améliorer le rapport signal sur bruit car le signal
est moyenné sur sa variable angulaire. Cette courbe est ajustable sur une fonction en
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exponentielle avec deux parametres a et b :

-

Ri(r) =a <1 — exp(T)) (Eq. 3-29)

Grace a des simulations Monte Carlo, une relation entre les couples (a,b) et (uq, 1) a
été trouvée :

a :alexp<— i />
L+ e (Eq. 3-30)
p = butbe Inua/u)
T

avec

a; =0.795+0.49n — 0.276 n*

a9 = 3.01n
by =—-0.54+2n— n?
by =-0234+0.Tn

ou n est I'indice de réfraction du milieu. Une procédure d’ajustement des parametres a
et b permet de remonter au couple (i, 14}).

Fantomes utilisés Nous avons comparé les résultats des mesures par cette technique
et par la technique résolue en temps pour des mesures a 4 cm sous la surface. Nous
nous affranchissons ainsi des problemes de bords. Les mesures ont été effectuées sur
deux types de fantomes de caractéristiques analogues que nous allons préciser.

Le premier milieu diffusant est une solution calibrée de microspheres de latex (Merck)
fournie par le Laboratoire de RMN. Le diametre des microspheres est de 740 nm + 40
nm et de coefficient d’anisotropie calculé g=0.88 £ 0.01. Le coefficient de diffusion
réduit de la solution mere a été calculé a partir de la théorie de Mie et vaut u.= 20
cm~!. Par des dilutions successives, nous avons fait varier le coefficient de diffusion
réduit, a absorption nulle. Le coefficient de diffusion réduit est notre référence pour ces
fantomes. Nous avions quatre fantomes de p, de 5, 10, 15 et 20 cm™!. Ensuite, nous
avons repris le fantome de coefficient de diffusion réduit 10 cm~! auquel nous avons
ajouté successivement différents volumes d’encre pour faire varier le coefficient d’ab-
sorption. Pour cette série, nous ne disposons que du pourcentage d’encre en solution,
nous n’avons pas eu acces a une mesure du coefficient de référence.

Nous avons repris les fantomes Intralipide vus précédemment pour avoir un coef-
ficient de diffusion variable a absorption nulle puis une absorption variable avec un
coefficient de diffusion de 'ordre de 10 em™!. La valeur de u’® & 631 nm est notre
référence pour ces fantomes. Comme les deux types de mesures ne sont pas effectuées
a la meéme longueur d’onde, on s’attend a un coefficient d’absorption déterminé par la
méthode temporelle (A=631 nm) supérieur a celui déterminé par la méthode réflectance
intégrale (670 nm). L’écart mesuré au spectrophotometre va de 10 % pour "¢/ =0.02

em™ a5 % pour pur¢=0.2 cm™!.
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3.7.2 Résultats

Les résultats des mesures sont donnés sur la figure 3.23 pour les coefficients de diffu-
sion réduits et sur la figure 3.24 pour les coefficients d’absorption. L’allure générale des
courbes est la méme pour les deux types de fantomes. Pour le coefficient d’absorption,
nous notons uﬁgjusté le résultat issu des mesures en réflectance intégrale et ) 6 1
résultats issu des mesures temporelles. Des notations analogues sont utilisées pour le
coefficient de diffusion réduit.

Dans les deux cas, sur la figure 3.23, 7, s est plus faible que p,/% (.. Pour les

microspheres, les écarts se situent entre 13 et 26 %, en augmentant lorsque la concen-
tration en microspheres augmente. Ils sont 1égerement plus faibles pour 'Intralipide, de
5 a 19 % pour le plus grand coefficient de diffusion réduit. Si 'on compare ces résultats
a la valeur de référence calculée, p"L . est bien en accord avec celle-ci & 10 % prés par
valeurs supérieures. En revanche, p’ ¢ est en accord mais par valeurs inférieures : a
10 % pour les deux premieres concentrations, puis a 15 et 20 % pour les deux dernieres

concentrations.

Concernant le coefficient d’absorption, pour les microspheres, les deux techniques
donnent des valeurs similaires autour de 0.01 cm™!. Pour I'Intralipide, la situation est
légerement différente : p] ajuste €t bien toujours constant autour de 0.009 cm™', mais
ufi{ljusté présente des valeurs plus élevées pour les faibles concentrations d’Intralipide,
puis de stabilise autour de 0.02 cm™!. Ces résultats ne sont pas en accord avec les
différences de longueurs d’ondes pour lesquels on attendait p] .6 > o Dans
ce cas, la différence entre les coefficients d’absorption donnés par les deux techniques
est bien compatible avec la différence entre les coefficients de diffusion réduits. Afin de
décrire une quantité de lumiere constante entre les deux techniques, un coefficient de
diffusion réduit plus grand permet d’obtenir plus de lumiere et de compenser un coef-
ficient d’absorption plus grand en RI. Cet effet de compensation est moins prononcé
pour les microspheres.

Sur la figure 3.24, pour les deux types de fantomes, p! ... Présente des valeurs
supérieures & pit. .. de 30 % en moyenne (sauf pour la plus faible absorption 6 %),
alors que 'on attendait des écarts plus faibles. En revanche, les coefficients de diffusion
réduits sont constants. Il n’y a pas de compensation entre les deux coefficients. Pour
les fantomes Intralipide, “Z, ajuste €St bien en accord avec la valeur de référence. Pour
les valeurs de /Lﬁlajusté, il apparait que la méthode réflectance intégrale sous-estime le
coefficient d’absorption, des que le fantome a une concentration en encre non nulle.

Il est assez délicat de conclure au vu des résultats exposés car les deux techniques
présentent des méthodes et des modeles différents. La sous-estimation du coefficient
d’absorption avec la méthode RI, sans compensation sur le coefficient de diffusion réduit
est assez surprenante et difficile a interpréter. Les coefficients de diffusion réduits ajustés
sont bien du méme ordre de grandeur, en accord a 10 % pres pour la valeur de référence
des microspheéres et & moins de 20 % pres pour les fantomes Intralipide. L’utilisation
de microspheres calibrées a permis d’avoir une valeur de référence car nous n’avions
que des valeurs relatives dans la partie précédente. Nous retiendrons également que les
deux types de fantomes présentent bien des comportements similaires.
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Fia. 3.23: (a) Coefficients d’absorption et de diffusion réduits obtenus par les méthodes
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variables. L’axe des abscisses est la valeur de référence pour le coefficient de diffusion réduit
calculé a partir de la théorie de Mie. (b) Mémes coefficients pour des fantomes de concentra-
tions en Intralipide variable.
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Fia. 3.24: (a) Coefficients d’absorption et de diffusion réduits obtenus par les méthodes
réflectance intégrale (RI) et temporelle (T) sur des fantomes microsphéres pour des concen-
trations en encre variables. (b) Mémes coefficients pour des fantéomes Intralipide. L’axe des

abscisses est la valeur de référence pour le coefficent d’absorption.
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Bilan du chapitre

Nous avons mis en oeuvre une méthode temporelle de mesure des propriétés optiques
d’un milieu diffusant homogene. Des mesures, en surface et a 4 cm au-dessous, ont été
effectuées sur différents fantomes optiques. Elle ont montré la bonne linéarité des coef-
ficients obtenus vis-a-vis des variations de I’absorption et de la diffusion. Le coefficient
d’absorption déterminé pour les mesures en profondeur est en bon accord a 5 % pres en
moyenne avec la valeur d’absorption de référence. Le coefficient de diffusion réduit entre
dans la gamme des valeurs données pour 'Intralipide dans la littérature. Les mesures
en surface font cependant apparaitre des différences, notamment une sous-estimation
du coefficient d’absorption de l'ordre de 12 % en moyenne et une surestimation du co-
efficient de diffusion réduit. Pour mieux comprendre ce phénomene, nous avons réalisé
des mesures a différentes profondeurs sous la surface et proposé un modele pour les
interpréter. Cela a permis de faire le lien entre les mesures en surface et celles en pro-
fondeur, et de mettre en évidence a partir de quelle profondeur le modele infini pouvait
étre appliqué. Nous avons discuté des sources d’erreur des mesures en surface. Pour
les expérimentations des chapitres suivants, les mesures de caractérisation des milieux
seront systématiquement effectuées dans des conditions de milieu infini pour s’affran-
chir des problemes d’interfaces. Enfin nous avons comparé notre méthode avec une
autre méthode optique appelée réflectance intégrale. Cela a confirmé nos valeurs de
coefficients de diffusion réduits, en particulier sur des fantomes calibrés.

Nous avons validé une méthode, mais aussi mis en évidence les perturbations ap-
portées par l'interface et les limitations du modele de diffusion en surface. Forts de
ces connaissances, nous allons les exploiter au chapitre suivant pour obtenir le signal
temporel d’une inclusion fluorescente placée dans un milieu diffusant.



Chapitre 4

Etablissement et validation du
modele direct en fluorescence en
milieu infini et en milieu semi-infini

Apres la description des mesures des propriétés optiques, nous passons a présent
aux mesures sur un milieu diffusant contenant une inclusion fluorescente. Comme c’est
le cas pour les autres techniques d’imagerie, la localisation d’une inclusion fluorescente
nécessite de comprendre 'interaction de la sonde utilisée : ici, la lumiere, avec le mi-
lieu. C’est le modele direct en fluorescence qui décrit cette interaction, ¢’est-a-dire qu’il
donne les équations qui permettent de décrire les mesures de fluorescence aux points de
détection. Dans le chapitre suivant, on s’appuiera sur le modele direct pour retrouver la
distribution spatiale de fluorophores. L’utilisation de I’ensemble du profil temporel en
chacun des points de mesure est délicate. Pour y remédier, des variables caractéristiques
de ces profils sont communément définies pour étre utilisées dans le processus d’inver-
sion. Dans une premiere partie, nous exposerons la théorie issue de la littérature qui
donne la densité de photons en milieu infini. Nous montrerons ensuite que des variables
comme les deux premiers moments peuvent en étre extraites. Dans une seconde par-
tie, les expressions des moments seront établies en milieu semi-infini. Finalement, nous
verrons si ces modeles peuvent étre validés sur des mesures expérimentales.
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4.1 Théorie

4.1.1 Solution générale de I’équation de diffusion en temporel
en fluorescence

Nous cherchons a exprimer la densité de photons de fluorescence de facon analy-
tique. Nous avons vu au chapitre 1 (section 1.4.5) le systeme d’équations couplées qui
régit la propagation de la lumiere dans un milieu diffusant avec une distribution spatiale
quelconque de fluorophores. Nous choisissons une autre approche plus descriptive pour
obtenir une solution analytique, en considérant tout d’abord un fluorophore ponctuel,
puis en effectuant des approximations pour passer a une distribution spatiale quel-
conque. La discussion suivante est adaptée de la these de M. O’Leary [50].

Considérons un milieu diffusant homogene et une impulsion source en r, a ty. Un
détecteur est placé en ry. On note ¢, (r, ry, t”) la densité de photons qui atteint le point r
a t”. L’indice x souligne que la longueur d’onde est celle de la source d’excitation A,.
Nous n’avons pas besoin de faire d’hypotheses pour I'instant sur la forme de ¢,. Pour
fixer les idées, on peut noter que si le milieu est infini, ¢, aura la forme donnée par la
solution (Eq. 3-2) en milieu infini.

Un fluorophore placé en r va absorber cette lumiere et émettre de la lumiere de
fluorescence a t’, avec un temps de vie 7, une efficacité quantique n et un coefficient
d’absorption 4, (nous rappelons que ce coefficient est lié a la concentration locale
de fluorophores a la longueur d’onde d’excitation). La densité de photons en r a t’ est
la convolution de la fonction de propagation ¢, et du déclin de fluorescence :

t’ 0 Yo
5S¢ (r,rg,t') = / G (T, T, t" — t@@ exp(— . ) dt” (Eq. 4-1)
0
Nous I'avons noté 05 car ce terme devient alors un terme source a la longueur d’onde
d’émission \,, qui va se propager et étre détecté en ry a t. D’ou 'expression de la densité
de photons finale d¢ s, pour un fluorophore ponctuel, qui est la convolution du terme
0S¢ et de la fonction de propagation ¢, entre I'inclusion et le détecteur :

t
5¢fluo(r7 rs,rq, t) = / (55}0(1', r, t/>¢m(r7 rq, t— t/) dt/
0

t ot N faz—s S
= / / Gr(r, 15,8 —tg) exp(— >¢m(r, rg,t —t)dt"dt’  (Eq. 4-2)
0o Jo T T

S’il y a plusieurs fluorophores dans le milieu, on integre sur tout le volume pour obtenir
I’expression finale :
pan(eetat) = [ drsop(rara) (Eq. 4-3)
v
Il faut noter que ce passage n’est pas évident et nécessite des approximations. En
effet, cette intégration sur le volume n’est possible que si I'on néglige les éventuelles
réabsorptions et diffusions par les autres fluorophores qui ne sont classiquement pas
prises en compte dans ce modele [50, 46].
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L’expression finale peut donc s’exprimer en temporel sous forme d’une double convo-
lution. Cette expression est assez complexe, c’est pourquoi nous allons présenter une
solution simplifiée en milieu infini dans la section suivante.

Il est utile également de connaitre la forme de la fonction de fluorescence dans
le domaine fréquentiel car son expression sera plus simple. Le passage du domaine
temporel au domaine fréquentiel est explicité dans I'annexe C. Il s’effectue en prenant
la transformée de Fourier de I'expression temporelle. Nous donnons ici le principe du
raisonnement et nous notons @ ,,(rs, rg,w) la densité de photons dans le domaine
fréquentiel. Nous avons vu que l’expression temporelle de la densité de photons est
le produit de convolution de trois termes. Or, la transformée de Fourier d’un produit
de convolution est le produit des transformées de Fourier. La densité de photons en
fréquentiel sera donc le produit de trois fonctions : la fonction de propagation a A,
notée @, le terme de fluorescence et la fonction de propagation a A, notée ®,, :

q)fmo(l‘sﬂ’d,w):/dr(S@fl(I‘s,I‘dM)
v

1(r) Haz—m(r)
— dr ® P Eq. 4-4
/V rd,(r,r,,w) T+ ior m(T,Tg, w) (Eq )

ou 1/(1 4+ iwr) est la transformée de Fourier du terme de déclin de fluorescence.

Nous pouvons expliciter cette expression en milieu infini, en prenant les expres-
sions des fonctions de propagation exprimées sous la forme de leurs fonctions de Green
(que nous avons introduites au chapitre 3 page 51). Adoptons également les notations
suivantes pour alléger 'écriture : ry. = |r — rg| et |, r.qg = [r —1y| :

c\? eXp(i ke (w) Tsr) eXp(i Em (W) rrd) 77(1“) Haz—m (I‘)
O(rs, 1y, :(_> : dr (Eq. 45
(r rd w) 47 /V D,r,, D,, 14 1+ wwr r (Eq )
avec :
Paz W
ky(w)? = — -
(@) D, ¢D,
2 Pam W
- _ _ Eq. 4-

4.1.2 Solution analytique simplifiée en milieu infini

Il est intéressant d’avoir une expression simple en temporel. Une telle expression a
été publiée par Hall et al [51]. Nous nous proposons ici de préciser les étapes de calculs
pour parvenir a ’expression publiée. Les auteurs font I’hypothese du milieu infini. Cela
donne la forme des fonctions de propagation utilisées. Ils supposent ensuite que les
coefficients optiques sont les mémes aux longueurs d’onde d’excitation et d’émission,
ce qui se traduit par k, = k,, = k. Cette approximation sera assez réaliste pour les
fantomes utilisés compte-tenu de la proximité des deux longueurs d’onde et des faibles
variations du coefficient d’absorption de l'encre et du coefficient de diffusion réduit
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de I'Intralipide. Avec ces hypotheses, nous pouvons réécrire 'équation (Eq. 4-5) en
fréquentiel de la fagon suivante, en mettant les termes constants dans un facteur de
proportionnalité « :

O(ry, Tg,w) = a/ dr expli k(w) (rsr + 1ra)] 1(r) faz—m(r) (Eq. 4-7)

v Tor Trd 1+ wwr

Pour revenir dans le domaine temporel, nous effectuons la transformée de Fourier inverse
de cette expression. Elle est composée du produit :
— d’un premier terme que nous appelons « terme de diffusion » :

— d’un terme correspondant au déclin de fluorescence : W

Or, la transformée de Fourier inverse d'un produit de fonctions est égal au produit de
convolution des transformées de Fourier inverses de ces fonctions. Nous connaissons la
transformée de Fourier inverse du terme de fluorescence que nous avons vu a la section
précédente. Pour le terme de diffusion, le résultat n’est pas immédiat, mais nous avons
vu au début du chapitre 3 le lien entre une solution en temporel et la fonction de Green.
Nous nous servons donc de la relation :

expli k(w) (rsr+7rd)]

Tsr T'rd ’

ik(w)r 2

} = (4nDet)~3/2Hact exp(—4ZDt> (Eq. 4-8)

(47 Dr)

TF! {

Ainsi, on peut calculer I'expression temporelle de la densité de photons de fluorescence
en milieu infini :

T8T+r7' —
tpavrat) o [ e [ at. T Delt 0l e
(rer +17q)? ] exp(—t./T)
—pge(t —t, _
< explpuelt — )] exp | e | P

(Eq. 4-9)

Revenons au cas du fluorophore ponctuel que nous allons plus particulierement
traiter dans ce chapitre. Dans ce cas, il n’y a plus d’'intégrale spatiale et le terme
N(r) fhaz—m(r) est constant. Nous le faisons rentrer dans un nouveau coefficient constant
que nous notons «. La densité de photons s’écrit donc sous la forme :

t
G fruo(Ts, T, t) :a/ dtew[élﬂDc(t—te)]_?’/Q
0

TsrTrd
(ror +10q)? | exp(—t./T)
4deD(t —t.) T

X expl—pqc(t — to)] exp [— (Eq. 4-10)

Nous prendrons cette expression théorique pour simuler le signal de fluorescence en
milieu infini (nous avons vu au chapitre 3 que le signal en milieu infini est proportionnel
a la densité de photons).

Nous pouvons tracer cette fonction pour un fluorophore ponctuel, situé entre une
source et un détecteur séparés de 1 cm. Prenons un temps de vie de 1 ns, un coefficient
d’absorption de 0.05 cm™! et un coefficient de diffusion réduit de 10 cm~!. Tous les
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autres coefficients multiplicatifs sont fixés a 1. La courbe est représentée en échelles
linéaire et semi-logarithmique sur la figure 4.1, sur laquelle nous avons également su-
perposé le signal qui serait mesuré a la longueur d’onde d’excitation. Les deux courbes
sont normées a leur maximum, les intensités ne peuvent pas étre comparées, ce sont ici
les formes qui nous intéressent.

1t ——signal de fluorescence| | 10 ’,” —— signal de fluorescence |}
” . . . \ . . .
1" - - -signal de diffusion VAN - - -signal de diffusion
1 I
: \ I \\
0.8f1 1 | \
—~ —_ =l N
< | T 107 .
) osh [} A N
@ 0.6F Q S
= \ =
2 : \ g ! N
L o4l g i AN
j= 0.4, \\ = 10_2| .
1 N\
I \\ \\
0.2/ \ AN
I \ N
] \ N
| Sl N AN
0 bl — lo_ | | | S
0 1 2 3 4 5 6 0 1 2 3 4 5
t (ns) t (ns)

Fi1G. 4.1: A gauche, signal de fluorescence, pour un fluorophore ponctuel placé entre la source
et le détecteur espacés de 1 ¢cm, calculé a partir de l’équation Eq. 4-10, dans un milieu infini.
Le signal de diffusion a la longueur d’onde d’excitation est également superposé. A droite,
mémes courbes en échelle semi-logarithmique.

En échelle semi-logarithmique, le signal de fluorescence apparait presque linéaire
aux temps longs. Cela est di au terme en exp(—t/7). Il est intéressant de voir les temps
mis en jeu. Le signal de fluorescence s’étend sur au moins 7 ns alors que le signal de
diffusion a la longueur d’onde d’excitation ne s’étend que sur 2 a 3 ns. Nous allons voir
maintenant deux parametres que 1’on peut extraire de cette courbe et qui seront utiles
pour la caractériser.

4.2 Calcul des deux premiers moments

L’objectif du modele direct est de fournir des données qui peuvent étre comparées
avec les mesures pour retrouver la distribution spatiale de fluorophores lors de la
résolution du probleme inverse. L’ensemble du profil temporel de la densité de photons
pourrait étre comparée a la TPSF mesurée. Cependant, a chaque instant, la densité
de photons est donnée sous forme d’une intégrale temporelle dont le temps de calcul
serait important a chaque étape du processus d’inversion. C’est pourquoi d’autres va-
riables peuvent étre extraites des TPSFs. Elles ont été plus particulierement étudiées
pour la tomographie optique diffuse et ont été transposées aux profils temporels de
fluorescence. La liste de ces variables est vaste : elle comprend par exemple 'intensité
totale, les différents moments et les transformées de Mellin-Laplace. L'utilisation de ces
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variables permet d’extraire les caractéristiques principales des données temporelles et
de diminuer le temps de calcul.

De fagon générale, ces variables doivent répondre & certains criteres [109] :

— étre facilement mesurables a partir des profils temporels, robustes au bruit et aux
éventuelles variations de puissance de source et au couplage source-détecteur avec
le milieu,

— étre calculables par le modele direct,

— contenir un maximum d’informations.

Nous avons choisi d’étudier les deux premiers moments dans la continuité de cer-
taines études de la littérature [1]. Les deux premiers moments sont normés a l'intensité
totale, ils remplissent donc bien le critere d’indépendance de couplage vis-a-vis de la
source ou de la détection. Dans la suite de ce chapitre, nous allons détailler comment ils
peuvent étre mesurés a partir de données expérimentales. Quant au second critere, leurs
expressions analytiques publiées en milieu infini seront explicitées puis nous établirons
ces expressions dans le cas d’'un milieu semi-infini. Le troisieme critere concernant le
contenu informationnel ou leur pertinence vis-a-vis d’autres transformées ne sera pas
directement traité dans cette these.

Dans cette section, nous rapportons des généralités sur les moments en donnant des
définitions et des propriétés intéressantes. Ensuite, nous donnons les expressions des
deux premiers moments en milieu infini.

4.2.1 Généralités sur les moments

Les moments normés d’ordre k > 1 d’une distribution g(¢) sont définis par :

my = /_OO t’“g(t)dt/ /_Oo g(t)dt (Eq. 4-11)

Le moment d’ordre zéro mg est l'intégrale du signal sur la plage temporelle. C’est aussi
la composante a fréquence nulle de G(w), la transformée de Fourier de g(t) :

o = / " g()dt = Glw = 0) (Eq. 4-12)

[e.9]

Le premier moment m, représente le temps moyen < ¢t >. Par définition,

<t>= /Ztg(t)dt//zg(t)dt (Eq. 4-13)

Une possibilité pour effectuer le calcul du temps moyen est d’utiliser G(w), ainsi que sa
dérivée :

Glw) = \/LQ_W /_ T gt (Eq. 4-14)

aG(W) _ — - —iwt
R \/ﬁ/_mtg(t)e dt (Eq. 4-15)
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On peut alors exprimer le temps moyen en fonction du rapport de ces deux quantités :

PRSI C)
—! Ow

=0 X 1/G(W)]w=o (Eq. 4-16)

La variance, qui représente le second moment centré, est définie par :

V:<(t—<t>)2>:/

—00

(t— <t >)2g(t)dt/ /OO g(t)dt (Eq. 4-17)

On peut montrer que V' = my —m?. De fagon analogue & précédemment pour le temps
moyen, la transformée de Fourier de g(t) peut étre utilisée pour écrire :

?Gw) -1 [

= 2g(t)e™ Eq. 4-1
52 Nors _Oot g(t)e ™ dt (Eq. 4-18)
Ainsi,
0*G
my = _—&u(?w) lo=0 X 1/G(w)]w=0 (Eq. 4-19)

et on obtient I'expression de la variance,

0G (w)
Ow

_(92G(w)

V pr—
Ow?

«1 /G(w)\wzo]z (Eq. 4-20)

X 1/G(@)omo + |

w=0

w=0

Propriétés intéressantes des moments Nous rappelons ici quelques propriétés
intéressantes du temps moyen et de la variance. Ces propriétés sont démontrées en
annexe D.
— Le temps moyen d’un produit de convolution est égal a la somme des temps
moyens des signaux convolués.
— Le temps moyen de la somme de deux signaux n’est pas égal a la somme des
temps moyens des deux signaux.
— Les temps moyens de deux signaux proportionnels sont égaux. Ceci est aussi
valable pour la variance.

4.2.2 Expressions analytiques en milieu infini

Des expressions analytiques du temps moyen et de la variance ont été publiées pour
la premiere fois par Lam et al dans la référence [1]. Ces expressions étaient données
directement pour une distribution spatiale quelconque de fluorophores et pour un signal
de fluorescence normé par le signal a la longueur d’onde d’excitation. Nous détaillerons
ce cas au chapitre suivant. Ici, 'objectif est de donner notre démarche de calcul pour
présenter les expressions analytiques dans le cas simple d’un fluorophore ponctuel.
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Temps moyen Nous cherchons a calculer le premier moment du signal de fluorescence
d’un fluorophore situé en r dans un milieu infini. Pour le calcul, il est pratique d’utiliser
la forme fréquentielle de la densité de photons (Eq. 4-5)) que nous rappelons ici, pour
un fluorophore ponctuel :

eikx(w) Tsr eikm(w) Trd n(r)

O(rgp, T, w) = (Eq. 4-21)

Tsr Trg 1+ iwT
La densité de photons est le produit de trois termes :

— un terme de propagation qui est la fonction de Green en milieu infini, a la longueur

d’onde A, entre la source et 'inclusion,

— un second terme de propagation qui est la fonction de Green en milieu infini, a la

longueur d’onde J,,, entre I'inclusion et le détecteur,

— le dernier terme correspond au déclin de fluorescence.

Or, le temps moyen d’une fonction s’exprimant dans I’espace de Fourier sous forme
d’un produit de fonctions est égal a la somme des temps moyens de ces fonctions (voir
annexe D, Eq. D-13). Le temps moyen, que nous notons < ¢ >, sera la somme de trois
temps moyens :

<t >e=<t>, + <t>,+ <t>g4clin fluo (Eq. 4-22)

ou < t >, est le temps moyen du terme de propagation de la source a l’inclusion,
< t >,, est le temps moyen du terme de propagation de l'inclusion au détecteur, et
< t >géclin fluo €St le temps moyen du déclin de fluorescence. Le temps moyen et la
variance des fonctions de Green en milieu infini ont été publiés par Arridge et al [31] et
Ebert et al [110] . La section D.2 de I'annexe D détaille le calcul du temps moyen pour
ce terme dont le résultat est :

r

2¢cy/ g D

Nous vérifions ensuite grace a la formule (Eq. 4-16) que le temps moyen correspondant

au terme de déclin de fluorescence 5 J;M est 7. Au final, nous obtenons le temps moyen

de la densité de photons en milieu infini :

<t>|[G] = (Eq. 4-23)

Tsr Trd

_|_
2¢v/ oz Dy 2 ¢/ ptam D

Cette expression peut étre simplifiée en faisant 'hypothese que les coefficients optiques
sont les mémes a la longueur d’onde d’excitation et a la longueur d’onde d’émission. Le
temps moyen correspondant est de la forme :

<t >p= +7 (Eq. 4-24)

Tsr + Trd

2¢c/ g D

Remarque : cette expression peut aussi étre obtenue a partir de 1’équation (Eq. 4-10) en
temporel. Le calcul se fait comme précédemment a partir de 'expression fréquentielle (Eq.
4-7).

<t >o= +7 (Eq. 4-25)
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Variance Le calcul de la variance se fait de facon analogue a celui du temps moyen
en utilisant la formule pour la variance (Eq. 4-20). La section D.2 de ’annexe D détaille
le calcul de la variance pour le terme en e *" /r :

-
2¢2\/u2 D

Calculons ensuite la variance du terme de déclin de fluorescence grace a la formule (Eq.
4-20). Celle-ci est égale & 72. Finalement, la variance de la densité de photons en milieu
infini est égale a la somme des trois termes :

V[G] = (Eq. 4-26)

Tsr T'rd 2
+ — T
202 \/:u’ngfE 262 :ungm

Si on se place dans I’hypothese d’égalité des coefficients optiques aux deux longueurs
d’onde, la variance est de la forme :

Voo = (Eq. 4-27)

Tsr—i_rrd
Vo= —0— 12 4 72

2¢2\/ud D

(Eq. 4-28)

4.2.3 Ordres de grandeur

En reprenant I'exemple de la figure 4.1, nous pouvons donner des ordres de grandeur
des deux moments. Sur la figure 4.2, le temps moyen du signal de diffusion a la longueur
d’onde d’excitation, noté < t > gt fusion €t celui du signal de fluorescence, noté < t > .,
sont représentés. Dans ce cas particulier, I'inclusion fluorescente est placée entre la
source et le détecteur, nous avons rg. + r,.q = r, c’est-a-dire que le chemin entre la
source et l'inclusion puis de d’inclusion au détecteur, est égale au chemin entre la
source et le détecteur. Ceci donne < t > f1,0=<t >giffusion +7. Les valeurs numériques
sont < t >gif fusion= 0.54 ns et <t >,,=1.54 ns. Sur des distances de 'ordre du cm,
et avec un temps de vie de 'ordre de 1 ns, le temps moyen di au déclin de fluorescence
est le double de celui du a la diffusion.

Pour les variances, on a Vit pusion= 0.24 ns® et Vi,o= 1.24 ns?.

4.2.4 Choix de la géométrie de mesure

De facon schématique, on peut diviser les types de mesures sur un objet plan en
deux catégories (figure 4.3) :

— les mesures en réflexion

— les mesures en transmission.

L’expression théorique du parametre que 'on extrait de la TPSF révele sa sensibilité
spatiale. Considérons I’expression du temps moyen en milieu infini, avec une source et un
détecteur espacés d’une distance ry4. Si nous tragons la valeur du parametre en chaque
point de 'objet, nous obtenons la carte donnée par la figure 4.4. Elle relie les points
r tels que la distance ryq + 74 est constante. Méme si le modele infini est tres simple
et que nous ne considérons qu’un seul fluorophore, cette carte révele que les mesures
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F1G. 4.2: Représentation des temps moyens du signal de fluorescence et du signal de diffusion

a la longueur d’onde d’excitation, pour les conditions simulées de la figure 4.1.

Réflexion

F1G. 4.3: Schéma des mesures de fluorescence en réflexion et en transmission.

J

Transmission l

en « réflexion » sont plus sensibles a la profondeur que celles en « transmission ». Ces
dernieres réalisées de part et d’autre d’une inclusion fluorescence ne sont pas sensibles
a sa position transverse dans ce modele simplifié. Elles le seront un peu plus dans un
modele qui tient compte de la différence des propriétés optiques aux deux longueurs
d’onde. Ce ne sera pas notre cas car les propriétés optiques des fantomes utilisés sont
assez proches aux deux longueurs d’onde. Ces considérations nous ont fait choisir des
mesures « en réflexion » pour la suite de cette étude.
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(cm)

F1a. 4.4: Représentation du temps moyen (en ns) du signal de fluorescence pour une source
(S) et un détecteur (D) séparés d’une distance rsq==2 cm en miliew infini.

4.3 Etablissement des expressions analytiques en mi-
lieu semi-infini

Il n’existe pas a notre connaissance de formule analytique publiée donnant le temps
moyen ou la variance pour une inclusion fluorescente dans un milieu semi-infini pour
des conditions aux limites ebc. Nous nous proposons d’adopter la méme démarche qu’en
milieu infini en raisonnant sur la densité de photons de fluorescence pour calculer les
expressions analytiques des deux premiers moments. Pour cela, nous supposerons que
le signal mesuré est proportionnel en surface a la densité de photons, ce qui a été vérifié
au chapitre 3.

4.3.1 Calcul du temps moyen

Nous cherchons donc maintenant a exprimer la densité de photons de fluorescence
® 41,0 €n milieu semi-infini :

1
DY, = B2 (r,, 1, w) ——— DY Eq. 4-29
fluo (I‘ 7rd7w) x (I‘ ,r,w) l+iwr ™ (I', rde) ( q )

ol nous notons ry = (xg,ys,2s = 0) la position de la source, rqy = (24,94,24 = 0) la
position du détecteur, et r = (x,y, ) la position de 'inclusion fluorescente. Nous avons
. . 1/2 s .. . 4 .
besoin tout d’abord de 'expression ®Y?* en milieu semi-infini pour en déduire son
temps moyen. Nous avons le choix entre les conditions aux limites zbc ou ebc. Nous
. . 1/200 ., . .
choisissons de nous placer en ebc. De plus, pour ®,;,” ", nous serons obligés de choisir la
condition ebc pour ne pas avoir une densité de photons nulle a la surface. A partir son
expression dans le domaine temporel avec les conditions ebe, vue a la section 3.1.3.3,
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nous pouvons donner la forme de la densité de photons (IDi/ 200

e h(@) (€422 Lik(w) (€24 (ztz0+225)2)1/?

@+ G- @+ Tzt 25

1
q)i/%o(rs,r,w) =12 D[
e

] (Eq. 4-30)

Notons 71 = (£2 + (2 — 29)?)"/2, la distance & la source positive et o = (€2 + (2 + 2o +
225)%)"/2, la distance a la source virtuelle négative. Ces notations sont précisées sur la
figure (4.5).

F1a. 4.5: Schéma des configurations des sources pour le calcul des différents temps moyens.

En utilisant la formule (Eq. 4-16), nous dérivons @i/ 200 par rapport a w pour obtenir
I’expression suivante du temps moyen :

1 e VBT _ Vi

- X Eq. 4-31
2viaD B B (Eq. 4-31)
r1 T2

, , . ~ 1/2 . oy . .
Procédons désormais de méme pour oL/ >, toujours en conditions ebe. L’inclusion

fluorescente joue cette fois le role de source et aura donc une source virtuelle négative
, . . 1/2
placée en z + 2z qui intervient dans le second terme de CIJm/ <

1 retk@) (€2 +(za—2))/? et k(W) (6% +(za+zr+225)%)/2

T dneD (€ (= 2D (€24 (2t 2 + 22512

L2 (r vy, w) (Eq. 4-32)

avec & = ((xqg — )% + (ya — v)?)"/2. Notons 73 = (£ + (24 — 2)?)"/2, la distance & la
source fluorescente et 14 = (£2 + (24 + 2+ 225)?)/2, la distance a la source fluorescente
virtuelle négative. Comme précédemment, on obtient I’expression du temps moyen :

1 s _ =/
c c (Eq. 4-33)

et finalement :
<> =<t e <t >y T (Eq. 4-34)
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Tragons sur un méme graphique (figure 4.6) les différents temps moyens en milieu
infini et en milieu semi-infini. Nous avons pris un temps de vie nul pour pouvoir mieux
comparer le différents temps moyens sur le graphique. Le temps de vie ajouterait un
décalage sur < t >‘f/2oo et <t >% . Le temps de moyen en milieu semi-infini est plus
faible que celui en milieu infini car les photons peuvent explorer moins de chemins.
On constate également que < ¢t >, et < t >,, ont pratiquement les mémes valeurs.
Cela est di aux deux géométries représentées sur la figure 4.5 qui sont pratiquement
symétriques, a zp pres pour la position de la source isotrope sous la surface.

2.5

>
o <t>

15r

Temps moyen (ns)

0.5¢

0 0.5 1 15 2
Profondeur de I'inclusion (cm)

Fia. 4.6: Comparaison des formules donnant le temps moyen en fluorescence pour un milieu
mfini et un milieu semi-infini. La source et le détecteur sont séparés de 2 mm, les temps
moyens sont tracés en fonction de la profondeur d’une inclusion située au-dessous. Nous
avons pris un temps de vie de fluorescence égal a zéro.

4.3.2 Calcul de la variance

Nous reprenons les densités de photons ®L/% ot ®1/**° vues 4 la section précédente
et nous calculons leur variance grace a la formule (Eq. 4-20), en dérivant une seconde
fois les densités de photons par rapport a w. Nous donnons directement les résultats

des calculs :
1 e_\/%” <r1 + \/E> — e_\/%” (7“2 + \/§>
Ha Ha (Eq 4_35)
(26)2 D p, Ve ! VB2 .
T1 T2

1 e VBT _ V2
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1 e %11"3 (Tg + \/%) — 67\/}%17“4 <T’4 + \/E)
Vi = (Eq. 4-36)

(2¢)2 D pq VB3 VB
3 T4
1 e VBT _ e “57"4] 2
- X
2cy :uaD e V B _ eV B
r3 T4

ol nous avons gardé les mémes définitions que dans la section précédente pour les
distances 7y, 79, 3 et r4. La variance de la fonction de fluorescence est la somme des
trois termes de variance :
@ _ 2
Vi =Vet Vn+7 (Eq. 4-37)

4.3.3 Comparaison

La littérature donne des expressions du temps moyen et de la variance pour un
signal de diffusion, pour des mesures en surface, avec des conditions aux limites zbc.
Ces expressions sont calculées a partir du flux j en surface [31, 110] :

r

20[\/ua_D+%]

<t > 0= (Eq. 4-38)

r

Vi = 5 (Eq. 4-39)
/ te D1+ 22|
Ces expressions ne convenaient pas pour traiter le probleme car nous avons raisonné
sur les densités de photons.

Nous pouvons cependant comparer ces expressions publiées dans la littérature avec
les expressions de < t >, et de V, que nous avons dérivées. Les formules sont comparées
pour différentes distances source-détecteur en surface. L’inclusion fluorescente est placée
a la surface et joue le role de détecteur pour < t >, et V.. On observe sur la figure 4.7
que les deux temps moyens sont du méme ordre de grandeur. La différence est plus
marquée pour les courtes distances puis tend vers zéro. Le comportement est le méme
pour la variance (figure 4.8). Cela s’explique par les différences de conditions aux limites
et par les deux méthodes de calcul, a partir du flux et a partir de la densité de photons.

Ces observations confirment la validité des expressions que nous avons dérivées.
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Fic. 4.7: Comparaison des formules donnant le temps moyen pour des mesures en surface,
calculé a partir du flux (j) avec les conditions zbc ou de la densité de photons (®) avec les
conditions ebc, en fonction de la distance source-détecteur.
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Fi1G. 4.8: Comparaison des formules donnant la variance pour des mesures en surface, calculé
a partir du fluz (7) avec les conditions zbc ou de la densité de photons (®) avec les conditions
ebe, en fonction de la distance source-détecteur.
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4.4 Validation expérimentale du modele direct en
milieu infini

4.4.1 Systeme et géométrie de mesure

Pour réaliser une inclusion fluorescente dans le fantome liquide, nous avons utilisé
un petit tube de verre appelé capillaire, dans lequel on dépose un volume de 1 ulL
de fluorophore. Nous placons le tube dans une centrifugeuse pour amener le volume de
fluorophore a son extrémité. Les forces de tension superficielles le maintiennent en place
a cause du faible diametre du tube. Le fond d’un récipient cylindrique est percé de fagon
a laisser passer le tube. L’ensemble est positionné sur un support fixe. Le montage est
représenté sur la figure 4.9.

Fibre de détection (vers

le PM)
Monture 1 z
Fibre source
(depuis le
laser)
Platines de translations|x, y
Fantome >
liquide
. S D

Inclusion <
fluorescente A

Capillaire >

I 1 I
Monture 2 z

F1G. 4.9: Montage expérimental pour les mesures en milieu infini. La monture 1 permet de
faire varier la distance entre les fibres et l'inclusion (voir la photo figure 2.6). La monture 2
et les platines de translation seront utilisées pour les mesures en surface et pour les mesures
en balayage.

Nous avons choisi dans un premier temps une géométrie de mesure simple, ot les
fibres sont séparées de 0.2 cm et sont placées a 2.5 cm sous la surface. Nous avons vu au
chapitre 3 lors des mesures en profondeur que cette distance permettait de considérer
des conditions de milieu infini. L’inclusion fluorescente est placée au-dessous des fibres.
Pour ce premier type de mesures, nous ne nous servons que de la monture 1. Un vernier
permet de translater le support selon la verticale et d’augmenter ainsi la distance entre
les fibres et 'inclusion. Lorsque cette distance augmente, un volume de fantome liquide
est ajouté pour maintenir une épaisseur de liquide constante au-dessus des fibres.

Cette géométrie est illustrée sur la figure 4.10. La position de référence a été fixée
lorsque le capillaire était en contact avec I'inclusion. A cause de I’épaisseur du verre, le
centre de l'inclusion était environ a 400 ym au-dessous des fibres.
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inclusion
z

Fia. 4.10: Lllustration de la géométrie de mesure lorsque les fibres sont placées au-dessus de
l'inclusion.

4.4.2 Signaux temporels

Les propriétés optiques du fantome utilisé sont données dans le tableau 4-1. Les
mesures sont effectuées sur le fantome avant de mettre 'inclusion, avec les fibres plongées
en profondeur dans le fantome pour utiliser des conditions aux limites de milieu infini
et s’affranchir des erreurs dues a la surface et décrites au chapitre 3.

[a [
0.053 cm™' | 11.82 cm ™!

TAB. 4-1: Propriétés optiques du fantome utilisé.

Une série de mesures a été réalisée pour différentes profondeurs de I'inclusion au-
dessous des fibres : z= 0.24, 0.34, 0.44, 0.54, 0.64, et 0.74 cm. Une mesure sur le milieu
seul sans l'inclusion fluorescente et avec les mémes positions des fibres a également été
effectuée pour le prétraitement des données. Cette étape a été expliquée au chapitre 2
(section 2.5). Cette mesure que nous avons appelée « mesure résiduelle » est soustraite
aux mesures de fluorescence, puis un filtre médian d’ordre 5 est appliqué au résultat,
de fagon a obtenir un signal corrigé.

La figure 4.11 représente les signaux de fluorescence pour la série de mesures. Les
amplitudes sont représentées de facon arbitraire car la puissance du laser d’excitation
n’était pas toujours la méme. La puissance était optimisée pour obtenir le meilleur
rapport signal sur bruit tout en respectant les limitations du photomultiplicateur. La
représentation des amplitudes respecte cependant les variations que 1’on obtiendrait
si la puissance d’entrée était la méme. Elle montre une diminution de I'amplitude du
signal de fluorescence détecté, ce que I'on constate lorsque la profondeur de I'inclusion
augmente. Les photons ont plus de trajets a parcourir et sont d’autant plus absorbés.
De plus, on observe que le temps moyen des courbes se décale vers les temps longs car
les photons peuvent explorer des chemins de plus en plus longs avant d’atteindre le
détecteur.
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Intensité (u.a)
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o

Fia. 4.11: Signaux temporels (corrigés du signal résiduel) pour différentes positions de l’in-
clusion au-dessous des fibres, de 0.24 c¢cm a 0.74 c¢cm par pas de 0.1 cm.

4.4.3 Comparaison des TPSFs expérimentales avec leur ex-
pression théorique en milieu infini

Pour interpréter les courbes, nous commencons par les comparer avec ’expression
théorique du signal en milieu infini (Eq. 4-10) que nous convoluons par la réponse
de lI'instrument. Pour cela, nous utilisons les valeurs des coefficients optiques et du
temps de vie (7 = 1.02 ns) mesurés. La comparaison est faite sur la figure 4.12 pour
la profondeur z =0.74 cm et les positions de source et détecteur ry = [—0.100] et
rq = [0.100]. Nous avons également représenté la simulation pour 7 = 0.96 ns. Cette
valeur entre dans l'incertitude de mesure sur le temps de vie et nous la retrouverons
par la suite. La courbe expérimentale est lissée pour voir la différence entre les deux
simulations. L’accord est tres bon entre les deux simulations et la courbe expérimentale,
il semble légerement meilleur pour 7 = 0.96 ns. Nous allons garder cette valeur pour
les autres simulations.

Si nous plagons la source a une distance 1/p, de 'extrémité de la fibre comme il est
classiquement admis de le faire, la simulation est légerement décalée comme on le voit
sur la figure 4.13. Il est assez subjectif de dire si I'une ou l'autre des simulations est
plus adaptée aux mesures. Nous reviendrons sur ce point au chapitre suivant.

Les simulations pour les autres profondeurs sont également en tres bon accord avec
les simulations comme on peut le voir sur la figure (4.14). Apres ces constatations, nous
concluons que les mesures en milieu infini sont bien conformes au modele. Nous allons
a présent extraire des parametres caractéristiques de ces courbes.
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Intensité (u.a.)

Fic. 4.12: Comparaison entre le signal de fluorescence mesuré pour z= 0.7/ cm et deux
simulations avec des temps de vie différents. Les simulations sont calculées avec l’équation (Eq.

4-10) convoluée avec I'IRF, pour des sources et détecteurs placés en rs = (—0.1,0,0) et rg =
(0.1,0,0).

Intensité (u.a.)
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Fic. 4.13: Comparaison entre le signal de fluorescence mesuré pour z= 0.74 cm et deur

simulations pour des positions de sources différentes placées en rs = (—0.1,0,0) et rs =
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Fia. 4.14: Comparaison entre les mesures et les simulations
calculées avec 'équation (Eq. 4-10) convoluée avec I’IRF.
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correspondantes (T1=0.96 ns),
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4.4.4 Calcul du temps d’amplitude maximale

Avant de passer au calcul des moments, nous souhaitons aborder un autre parametre
que l'on peut extraire des courbes de fluorescence. Il s’agit du temps correspondant au
maximum d’amplitude de la courbe de fluorescence, que nous avons cité au chapitre
1 en référence a l'article [51]. Nous avons déterminé ce temps a partir de la série de
signaux par une recherche directe du maximum et nous ’avons tracé en fonction de la
profondeur de 'inclusion (figure 4.15). La relation est bien linéaire comme annoncé dans
la référence, avec une pente de 1.08 (ns/cm), ce qui représente un écart de 15 % avec
la valeur théorique [72]. Cependant, ce parametre n’est pas tres robuste car les courbes
de fluorescence sont assez plates sur leur sommet, ce qui conduit a une incertitude sur
la détermination du maximum. C’est pourquoi nous avons choisi de travailler sur les
moments dans la suite de ce travail.

1.6

o t
max

—— régression linéaire

1.4

1.2

tmax (ns)

08 1 1 1 1 1
0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8
Profondeur de I'inclusion (cm)

Fi1Gc. 4.15: Temps correspondant au maximum d’amplitude des signauz de fluorescence pour
différentes profondeurs de l'inclusion au-dessous des fibres, de 0.24 c¢cm a 0.74 c¢cm par pas de
0.1 cm.

4.4.5 Mesures des moments en milieu infini pour différentes
positions de I’inclusion sous les fibres

4.4.5.1 Calcul des moments a partir des mesures

Avant de détailler chacune d’entre elles, nous citons ici les étapes effectuées sur
les mesures. Elles permettent d’obtenir le temps moyen que 'on peut comparer a la
formule (Eq. 4-42). Ces étapes découlent en partie de la description du signal de la
section 2.5.

1. prétraitement des données : le signal résiduel est soustrait aux mesures pour ob-
tenir la variable signal.
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2. calcul du moment sur un intervalle de temps [t;;ts], que nous préciserons ci-
dessous.

3. prise en compte de la réponse de l'instrument.

Intervalle de temps Le calcul des moments est sensible au choix de l'intervalle de
temps sur lequel ils sont calculés [110]. Le fait de travailler sur un intervalle fini apporte
un écart a ’estimation du moment, écart que nous minimisons par un choix adéquat.
Le signal résiduel a déja été soustrait de fagon a s’affranchir du niveau de fond et du
signal d’excitation. Pour garder cependant un rapport signal sur bruit correct, nous
avons choisi des valeurs limites d’intervalle définies par 1 % du temps correspondant a
I’amplitude maximum du signal. Ces bornes sont calculées sur un signal lissé pour ne
pas étre géné par le bruit du signal.

Prise en compte de P'IRF Pour comparer le temps moyen ou la variance du signal
a son expression théorique, il faut tenir compte de la réponse de l'instrument. Les
moments offrent 'avantage que I'IRF peut étre prise en compte facilement. Nous avons
vu au chapitre 2 que le signal mesuré est la convolution de I'IRF et de la réponse
« vraie » du systeme. Le temps moyen du signal est donc la somme du temps moyen de
I'IRF et du temps moyen. Nous soustrayons donc le temps moyen de 'IRF a celui du
signal.

<t >prai=<1 >signal — < l >1RrF (Eq 4—40)

Le méme raisonnement peut étre tenu avec la variance :

‘/vrai = Vsignal — ‘/IRF (Eq 4_41>

4.4.5.2 Temps moyen

Nous avons tout d’abord testé la validité de 'expression du temps moyen donnée
par la formule (Eq. 4-25). Sur la figure 4.16, le temps moyen est tracé en fonction de la
profondeur z connue de 'inclusion (il est calculé selon les étapes ci-dessus, et noté < ¢t >
corrigé). Nous avons aussi tracé le temps moyen obtenu a partir des mesures brutes sans
soustraction du signal résiduel (sans 1’étapel, nous le notons < ¢ > mesures). Ces valeurs
ont été représentées pour montrer, sur les valeurs numériques, que cette soustraction
n’est pas négligeable lorsque la profondeur de l'inclusion augmente et que le signal
résiduel n’est plus négligeable par rapport a la fluorescence. Il a beaucoup d’influence,
ce qui donne une surestimation de la valeur du vrai temps moyen.

Dans cette géométrie, nous pouvons faire I'approximation : ry. + r.q =~ 2z. Ceci
donne une relation linéaire en z qui est plus simple a valider de fagcon expérimentale.
L’expression du temps moyen est donc :

z

cv e D

<t >o= +7 (Eq. 4-42)
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Fi1ag. 4.16: Temps moyens en fonction de la profondeur de l'inclusion : calculé a partir des
mesures brutes (cercles), calculé a partir des mesures corrigées du signal résiduel (diamants).

Comparons les résultats avec cette expression théorique. Le temps moyen est bien
linéaire en fonction de z. La pente de la régression linéaire sur les temps moyens calculés
a partir des mesures corrigées vaut 1.145. Ce résultat est en tres bon accord avec la pente
théorique égale a 1/(c /i, D) = 1.149 calculée avec les valeurs mesurées du tableau 4-1.
L’ordonnée a 'origine vaut 0.96 ns, elle est en théorie égale au temps de vie. Nous avons
donc également un bon accord avec la valeur mesurée 7 = 1.02 ns et nous retrouvons la
valeur que nous avons utilisée pour les simulations a la section précédente. Nous avons
constaté une bonne reproductibilité pour ces mesures de temps moyens.

4.4.5.3 Variance

Dans un second temps, nous avons voulu voir si la variance de ces courbes pouvait
elle aussi étre exploitée. Comme ci-dessus, nous avons tracé la variance en fonction de la
profondeur de I'inclusion, calculée d’une part a partir des mesures brutes et d’autre part
a partir des mesures corrigées du signal résiduel (figure (4.17) (a)). Pour la variance,
la correction du signal résiduel apparait encore plus importante que pour le temps
moyen car on observe que les valeurs numériques sont completement différentes. Sur
la figure (4.17) (b), nous avons représenté uniquement les valeurs corrigées afin de les
observer sur une échelle adaptée.

La premiere observation est que la variance est plus sensible au bruit que le temps
moyen. La pente de la régression linéaire vaut 0.40 alors que la pente théorique 1/(c? y/u2 D)
est égale & 0.55 ce qui représente une erreur d’environ 25 %. Nous avons reproduit ci-
dessous les mémes variables, sur un fantome analogue lors d’une réalisation différente
(figure 4.18). La variance est a nouveau perturbée : les quatre premiers points sont
dans les mémes gammes de valeurs que lors de la réalisation précédente mais pas les
deux derniers; ce qui donne une allure générale avec une pente de 0.8 si on effectue une
régression linéaire.
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F1G. 4.17: (a) Variance des mesures brutes (cercles) et des mesures corrigées du signal résiduel
(diamants) en fonction de la profondeur de linclusion. (b) Uniquement la variance corrigée
du signal résiduel.
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F1a. 4.18: (a) Variance des mesures brutes (cercles) et des mesures corrigées du signal résiduel
(diamants) en fonction de la profondeur de linclusion. (b) Uniquement la variance corrigée
du signal résiduel.

4.4.6 Discussion

La mesure du temps moyen apparalt comme un parametre caractéristique des courbes
de fluorescence qui est robuste et en bon accord avec le modele théorique en milieu in-
fini. Pour montrer ’accord avec le modele théorique, nous avons eu besoin de connaitre
les propriétés optiques du milieu, le temps de vie du fluorophore et le temps moyen de
I'IRF. Nous avons montré I'importance du prétraitement des données pour extraire les
moments. La variance est plus bruitée que le temps moyen et semble plus difficile a
exploiter. Cela est lié au caractere quadratique de la variance qui donne plus de poids
au début et a la fin du signal de fluorescence. Ces deux parties sont sensibles car c¢’est
sur elles que le signal résiduel a le plus d’influence.
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4.5 Validation expérimentale du modele direct en
milieu semi-infini

4.5.1 Systeme et géométrie de mesure

Pour les mesures en surface, nous avons réalisé un systeme ou les fibres ne bougent
pas a la surface afin de toujours garder la méme position du liquide vis-a-vis des fibres.
De cette fagon, I'effet de surface reste le méme pour toute la série de mesures. Un support
dédié aux mesures en surface permet de déplacer le capillaire selon I'axe vertical. Il s’agit
de la monture 2 représentée sur la figure 4.9. Le capillaire est fixé a cette monture qui
le fait coulisser a travers le récipient.

4.5.2 Mesures des moments en surface pour différentes posi-
tions de l’inclusion sous les fibres

Temps moyen Nous avons effectué des mesures en surface pour différentes po-
sitions de I'inclusion sous les fibres. Le fantome utilisé est analogue au précédent. Sur
la figure 4.19, nous avons représenté différents temps moyens. Nous constatons d’une
part a nouveau l'intérét du prétraitement pour corriger le temps moyen. D’autre part,
nous avons superposé le temps moyen mesuré sur le méme fantéome en profondeur. Nous
observons bien que le temps moyen mesuré en surface est inférieur a ce dernier. En-
fin, nous avons également tracé le temps moyen théorique calculé avec I’équation Eq.
4-34, les propriétés optiques du fantome et un temps de vie 7=0.96 ns. Le temps moyen
expérimental présente un décalage d’environ 0.2 ns avec le temps moyen théorique méme
si les pentes sont en bon accord. Il est possible que ce décalage soit du a 'effet de surface.

Variance Les mesures de la variance en surface ne sont pas exploitables. La fi-
gure 4.20 donne la variance en fonction de la profondeur des fibres. Une fois la correction
effectuée, on ne voit aucune tendance se dégager des points expérimentaux. Cela vient
peut-étre de la mesure du signal résiduel qui a été mesuré apres la série de mesures de
fluorescence. La position des fibres a la surface a légérement changé par rapport a leur
position lors la série de mesures.

Nous constatons les difficultés d’interprétation de ces premieres mesures en surface
a l'aide du modele de surface. Comme au chapitre 3 pour les mesures de diffusion, il
existe un écart entre le modele de diffusion en surface et les mesures expérimentales.
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F1a. 4.19: Temps moyens (corrigés du temps moyen de U'IRF), pour des mesures en surface,
en fonction de la profondeur de linclusion ; calculé a partir des mesures brutes (cercles);
calculé a partir des mesures corrigées du signal résiduel (diamants); temps moyens (corrigés
du temps moyen de 'IRF), pour des mesures en profondeur (carrés)
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F1Gg. 4.20: Variances (corrigées de la variance de 'IRF), pour des mesures en surface, en
fonction de la profondeur de linclusion : calculées a partir des mesures brutes (cercles), et
calculées a partir des mesures corrigées du signal résiduel (diamants).
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Bilan du chapitre

Nous avons expliqué comment obtenir les équations de fluorescence et les moments
associés en milieu infini. Nous avons proposé une expression des deux premiers moments
pour des mesures en surface avec des conditions ebc. Ensuite, nous avons proposé notre
protocole pour extraire les moments des courbes expérimentales. Pour les mesures en
profondeur, les expressions analytiques de la densité de photons et des deux premiers
moments ont été validées. Le temps moyen apparalt comme un parametre robuste. La
variance est pour sa part plus sensible au bruit. Les mesures en milieu semi-infini nous
ont apparu plus délicates et ne sont pas pour ’heure entierement validées dans le cadre
du modele de ’approximation de la diffusion. Nous allons utiliser les expressions validées
pour résoudre le probleme inverse dans le prochain chapitre.



Chapitre 5

Localisation d’une inclusion
fluorescente : résolution du
probleme inverse

Apres avoir décrit et testé le modele direct, nous pouvons a présent le coupler a
des mesures de facon a localiser une inclusion fluorescente. Il s’agit de la résolution du
probleme inverse que nous abordons dans cette partie. Nous tenons a avertir le lec-
teur que, dans la continuité du travail déja présenté, nous allons maintenant traiter
des cas de géométries simples et homogenes. Cette étape est nécessaire, méme si nous
sommes conscients que ces cas ne sont pas représentatifs des tissus biologiques qui sont
hétérogenes. Nous utiliserons tout d’abord le temps moyen pour résoudre le probleme
inverse a partir d’'une mesure unique au-dessus de 'inclusion. Puis, nous présenterons
une méthode plus générale de localisation a partir d’un jeu de mesures. Une mise en
ceuvre sera proposée qui permettra de s’affranchir des parametres de temps de vie de
fluorescence et de temps moyen de 'IRF vus au chapitre précédent. Enfin, deux perspec-
tives de ce travail seront abordées : 'extension des méthodes a une distribution spatiale
quelconque de fluorophores et 'utilisation d’une caméra rapide comme détecteur.

113



114

Sommaire

5.1 Utilisation du temps moyen pour une mesure absolue au-
dessus d’une inclusion fluorescente . . . . ... ... .. .. 115
5.1.1 Expression du probléme inverse . . . . . . . .. ... ... .. 115
5.1.2 Résultats . . . .. ... 115
5.2 Mesures différentielles : balayage au-dessus d’une inclusion 117
5.2.1 Géométriedemesure . . . . . . . .. ... 117
5.2.2 Expression du probléeme inverse . . . . . . ... ... ... .. 118
5.2.3 Simulations . . . . .. .. L L 119
5.2.4 Résultats pour des grilles de détecteurs centrées . . . .. .. 121
5.2.5 Résultats pour des grilles de détecteurs décentrées . . . . . . 127
52.6 Autresrésultats. . . . . . ... 128
5.3 Extension a une distribution spatiale de fluorophores. . . 132
5.3.1 Généralités . . . . . . ... 132
5.3.2 Adaptation de la méthode différentielle . . . . . ... .. .. 136
5.4 Utilisation d’une caméra rapide . . . . . . . ... ... ... 138
5.4.1 Description du dispositif . . . . . . ... ... 0oL 138
5.4.2 Analysedesmesures . . . . . ... ... ... ... 140

5.4.3 Résolution du probleme inverse . . . . . . . ... .. ... .. 144




Chapitre 5. Localisation d’une inclusion fluorescente 115

5.1 Utilisation du temps moyen pour une mesure
absolue au-dessus d’une inclusion fluorescente

Dans cette section, nous montrons comment il est possible de retrouver la profondeur
d’une inclusion fluorescente ponctuelle dans une géométrie particuliere ou les fibres de
mesures sont situées au-dessus de I'inclusion. Plusieurs parametres doivent étre connus :

— les propriétés optiques du milieu (coefficient d’absorption et de diffusion réduit,

indice de réfraction),

— le temps moyen de la réponse de I'instrument,

— le temps de vie du fluorophore.

Nous nous plagons en milieu infini. Le décalage que nous avons constaté au chapitre
précédent entre le modele théorique et les mesures en surface ne permet pas pour
I'instant de 1'utiliser pour inverser le probleme avec une seule mesure.

5.1.1 Expression du probleme inverse

Pour un fluorophore unique en milieu infini et en supposant connus les parametres
mentionnés ci-dessus, le probleme inverse s’exprime de facon tres simple. Il suffit d’in-
verser la formule théorique que nous avons validée au chapitre précédent et qui donne
le temps moyen en fonction de la profondeur. Nous la rappelons ici en tenant compte
du temps moyen de la réponse de I'instrument :

Tsr + Trd

cV e D

ou 1. représente la distance source-inclusion et r,; représente la distance inclusion-
détecteur. Dans la géométrie considérée, la valeur de z est donnée par :

2= [(cVlta D)2 (< t >gignat —T— <t >rgr)? — (d/2)?]"/? (Eq. 5-2)

ou d = 0.2 cm est la distance entre les fibres, que 'on garde constante tout au long des
expériences.

<t >signal= + 74+ <1t >rRrF (Eq 5—1)

5.1.2 Résultats

Nous montrons les résultats sur le fantome de la section 4.4.5 qui a servi a valider
le modele direct en milieu infini. Nous rappelons que nous avons mesuré ses coefficients
optiques (g = 0.053 cm™! et p/, = 11.82 ecm™!). Tls permettent de calculer le coefficient
c¢vlta D = 1/1.14 nécessaire pour retrouver la position z de l'inclusion. Les résultats
de I"équation (Eq. 5-2) sont donnés dans le tableau 5-1, en utilisant deux temps de vie
différents dans la formule d’inversion.

Nous avons tout d’abord utilisé 7 = 0.96 ns, valeur issue de ’analyse des mesures
a différentes profondeurs et qui est aussi en bon accord avec les courbes temporelles.
La profondeur déterminée est en tres bon accord avec les valeurs expérimentales de z
(précision de l'ordre de la centaine de um). Nous avons ensuite utilisé la valeur 7 =
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1.02 ns qui était la valeur mesurée. Nous vérifions bien qu’'une différence de temps de
vie provoque un décalage sur la valeur de z obtenue : ici, une faible sous-estimation de
I'ordre d’un demi-millimetre.

Zerp (CID) 024 1034 1044 |054 J064 |074
Zealew (cm) (7 =0.96 ns) | 0.22 0.32 0.44 0.53 0.64 0.73
Zealew (cm) (7 =1.02 ns) | 0.16 0.26 0.38 0.48 0.58 0.68

TAB. 5-1: Résultats donnés par la formule (Eq. 5-2) avec 7 = 0.96 ns et 7 = 1.02 ns pour des
mesures au-dessus de l'inclusion, sur un fantome optique de coefficients mesurés g = 0.053
em b et pl, =11.82 em~ 1.

Deux points sont sujets a discussion. Le premier est la validité de I’équation de la
diffusion sur les distances parcourues par les photons. Pour la premiere profondeur, les
distances entre la source et l'inclusion, et entre I'inclusion et le détecteur sont de 'ordre
de 0.2 cm. Nous sommes effectivement dans les limites de I’équation de la diffusion. C’est
ce qui explique que les valeurs calculées sont plus proches des valeurs expérimentales
pour les plus grandes profondeurs.

Le second point de discussion est la position de la source considérée. Ici, nous avons
pris la source a I’extrémité de la fibre. Or, on considere classiquement une source isotrope
située a une distance 1/p, de l'extrémité de la fibre. En prenant cette géométrie, on
peut montrer que cela augmente la profondeur zu e de 1/(2u%)= 0.04 cm pour notre
mesure. Ce raisonnement est, de plus, délicat a tenir pour les petites profondeurs pour
lesquelles on se situe justement en dehors des limites de ’équation de diffusion. Pour
statuer sur ce point, il faudrait que I’ensemble du dispositif soit positionné avec une
précision de 'ordre de 0.04 cm et que le fluorophore soit exactement ponctuel, ce qui
n’était pas notre cas. Il occupe un volume de 1 mm? & 'extrémité du capillaire. Or
le capillaire possede une géométrie particuliere car il était utilisé a l'origine pour une
autre application. Il a une petite lentille a I'intérieur, ce qui peut également modifier le
parcours de la lumiere.

Finalement, nous retiendrons que l'incertitude sur le temps de vie ou la discussion
sur la géométrie de la source conduisent a un décalage en profondeur de l'ordre de
500 pum. Par contre, les positions relatives aux différentes profondeurs sont retrouvées
avec une tres bonne précision de l'ordre de 200 pm.

Cette méthode de localisation possede de nombreuses contraintes. Elle nécessite tout
d’abord de placer les fibres au-dessus de I'inclusion et donc de connaitre la localisation
en (z,y) de I'inclusion. Ensuite, le temps de vie du fluorophore doit étre connu. C’est
pourquoi nous avons développé une méthode originale pour s’affranchir de ’ensemble
de ces connaissances a priori.
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5.2 Mesures différentielles : balayage au-dessus d’une
inclusion

Pour se passer de la connaissance de la position en (x,y) de I'inclusion, nous avons
augmenté le nombre de mesures pour augmenter le nombre d’équations du systeme
et ainsi retrouver la position (z,y, z) de 'inclusion. De plus, nous avons développé une
méthode de résolution du probleme inverse qui permet de s’affranchir de la connaissance
a priori du temps de vie de fluorescence et du temps moyen de I'IRF.

5.2.1 Géométrie de mesure

La fibre d’émission et la fibre de détection sont fixées de fagon solidaire sur un
support, comme présenté a la section 4.4.1 sur la figure 4.9. Elles sont séparées d’'une
distance de 0.2 cm. Le support est lié a deux tables de translation permettant les
déplacements dans les directions z et y. Le balayage est controlé de facon automatique
par une interface Labview. Elle permet a la fois le déplacement des platines de transla-
tion et le déclenchement de I’acquisition du signal temporel par la carte TCSPC (voir
section 2.2.6).

Nous avons utilisé une grille de mesure comportant 5x5 positions de détecteurs
disposés selon un pas de 0.2 cm. La figure 5.1 illustre la géométrie de la grille de
détecteurs ainsi que le numéro de la mesure lors du balayage. Pour chaque position
de détecteur, la fibre source se situe a -0.2 cm selon I'axe des x (par exemple, pour le
détecteur en position numéro 2, la source correspondante se situe en position numéro 1).

AY
0.4 \ & ® & ® ®
1 2 3 4 5
0.2} ® ® ® ® ® R
6 7 8 9 10
0 (&) D (&) D (&) B
11 12 13 14 15
-0.2 &3 ® ® ® @ R
16 17 18 19 20
-0.4 ® ® ® ® ® 1
21 22 23 24 25 X
-0.4 -0.2 0 0.2 04

Fi1G. 5.1: Géométrie de la grille des détecteurs utilisée pour les mesures avec balayage.
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Nous nous placons dans une géométrie de milieu infini, I'extrémité des fibres étant
placée 2.5 cm sous la surface. Nous avons effectué des mesures avec la grille de détecteurs
centrée au-dessus de l'inclusion puis avec la grille décentrée. Pour les mesures avec la
grille centrée, le centre (0,0) correspondant a la position 13 est placé au-dessus de
I'inclusion.

5.2.2 Expression du probleme inverse

Une série de N mesures est réalisée au-dessus de l'inclusion. Les temps moyens
sont calculés pour chacune des mesures, toujours avec la procédure décrite au chapitre
précédent (section 4.4.5.1). Dans le but de s’affranchir de certains parametres, nous
considérons a partir de ce point une nouvelle variable. On soustrait de chaque temps
moyen un temps moyen particulier. Nous avons choisi ici le plus petit des temps moyens.
Ce choix peut se justifier par le fait que le plus petit temps moyen correspond a la
mesure ou le couple source-détecteur (noté rs - ry ) est le plus pres de l'inclusion.
Cette mesure possede ainsi la plus grande amplitude et le meilleur rapport signal sur
bruit. Les nouvelles variables que nous considérons sont appelées A <t > o,

A<t >signal, i=< t >signal,i —min(< t >signal,i) 1 € [1, N] (Eq 5—3)

L’avantage de ces nouvelles variables est qu’elles sont indépendantes du temps de vie
de fluorescence et du temps moyen de 'IRF. En effet, rappelons 'expression théorique
de <t >signal,i :

Tsr,i + Trd, i

2cy/ g D

L’expression du minimum est de la méme forme avec s = s, et d = d,,,. Le temps de
vie de fluorescence et le temps moyen de I'IRF sont éliminés par la soustraction :

<t >signal,i: + 7+ < t >]RF (Eq 5—4)

A<t >signal,i —< t > signal, i _mln(< 13 >signal,i) (S [L N]
Tsr,i T Trd,i Tspr T Trd
— K K — m m E . 5_5
2¢cy/ g D 2¢cy/ g D (Eaq )

Les trois coordonnées sont calculées en minimisant une fonction d’erreur définie par :

X2 - Z(A <t >signal,i -A<t >theo,i)2 (Eq 5—6)

i

oU A <t >iheoi=<t >theoi — < t >iheo,m avec m l'indice correspondant a 'indice du
plus petit des temps moyens expérimentaux. La procédure de minimisation, basée sur
la méthode du simplex, est semblable a celle vue au chapitre 3. Elle est schématisée sur
le diagramme de la figure 5.2. L’ensemble de la procédure de traitement est régi par un
programme Matlab.
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Initialisation :
r(entrée)=10=(x0y0,20)

;

Calcul des A<t>j o [

r(entrée)={ r(nouveau)

Comparaison:
Calcul du %2

NON | Minimisation du simplex :
ACCORD ? r(nouveau)= r(entrée) + Sr

OUI l

Arrét : r(résultat)=r(entrée)

F1a. 5.2: Schéma de la procédure de minimisation pour déterminer la position r de l'inclusion
fluorescente a partir des données mesurées A <t >gignai,i -

5.2.3 Simulations

Nous présentons ici une simulation pour pouvoir la comparer aux résultats et nous
rendre compte des effets de la géométrie de mesure choisie. Des courbes temporelles pour
la grille de détection et pour une inclusion placée en (z,y) = (0,0) et zgmy = 0.34 cm
sont simulées a l'aide de 1’équation (Eq. 4-10) qui donne le profil temporel pour une
géomeétrie infinie.

La différence des temps moyens calculés sur ces simulations est représentée sous
forme d’une image sur la figure 5.3, ou chaque pixel représente un détecteur. Nous
remarquons que certains points donnent le méme temps moyen. Ce sont ceux pour les-
quels la somme des distances 7.+ 1,4, entre la source et l'inclusion (), puis l'inclusion
et le détecteur (r,4), est la méme. La géométrie de la grille crée une symétrie autour du
point (0.1,0).

Sur la figure 5.4, la différence des temps moyens est tracée en fonction du numéro
de la mesure. Cette courbe ne possede pas de symétrie a cause de la grille choisie.
Nous retrouvons d’une autre facon les détecteurs qui ont le méme temps moyen. Cette
représentation nous sera utile pour évaluer de fagon visuelle les résultats du calcul de
la position que nous superposerons aux mesures.

Pour vérifier le bon fonctionnement du programme d’inversion, nous mettons les
courbes simulées comme données d’entrée du programme. Celui-ci retrouve bien la po-
sition (0,0,0.34) comme prévu. Si nous représentons les valeurs calculées des différences
de temps moyens a partir de cette position, ils sont superposés avec les valeurs simulées
sur la figure 5.4.
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0.4}

0.2F

o

F1a. 5.3: Représentation sous forme de carte spatiale de la différence des temps moyens (en
ns) A <t > simulés pour les 25 mesures avec Zgjmy, = 0.34 cm.

z_=0.34cm
simu

0.5
— —+— simulations
2 —o—calcul
£ 0.41
0
[
© 03¢
@
O
e
o
E 0.2
IS
I
A 0.1
v
<

0 : ‘ ‘ ‘
0 5 10 15 20 25

Numéro de mesure

Fia. 5.4: Différence des temps moyens A < t > simulés et ceuzr calculés par la procédure
d’ajustement des paramétres, en fonction du numéro de la mesure, avec Zgim, = 0.34 cm.
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5.2.4 Résultats pour des grilles de détecteurs centrées
5.2.4.1 Analyse des mesures

Nous commencons par analyser par exemple la profondeur z = 0.34 cm. La carte des
différences des temps moyens est donnée par la figure 5.5. Elle présente bien la méme
symétrie globale que la carte obtenue pour les simulations.

10.4
0.4
10.35
10.3
0.2}
0.25
of 0.2
0.15
-0.2
0.1
—04 0.05

F1a. 5.5: Représentation sous forme de carte spatiale de la différence des temps moyens (en
ns) A <t > expérimentaur pour Zeyp=~0.34 cm.

Toujours pour la profondeur z = 0.34 cm, nous pouvons également tracer les
différences de temps moyens expérimentaux sur la figure 5.6.

Un écart avec la figure de simulation peut étre observé sur la figure représentant
les différences de temps moyens en fonction du numéro de la mesure. En effet, cer-
tains points pour lesquels rg,. 4+ 7.4 sont égaux n’ont pas des temps moyens strictement
équivalents. Par exemple, pour les positions 13 et 14 (figure 5.7), le temps moyen de la
position 14 est systématiquement supérieur a celui de la position 13. Cela s’accompagne
également d'une amplitude supérieure pour la position 13 ou le détecteur est au-dessus
de l'inclusion. La méme tendance se retrouve pour les autres points équivalents.

Une premiere hypothese serait d’attribuer ce décalage aux approximations non prises
en compte par le modele, ¢’est-a-dire les différences de propriétés optiques aux longueurs
d’ondes d’excitation et d’émission. Celles-ci sont tres faibles pour le fantome utilisé. Elles
sont données dans le tableau 5-11. Pour le coefficient d’absorption, nous avons pris celui
mesuré avec le spectrophotometre d’absorption. Pour le coefficient de diffusion réduit,
nous avons tenu compte des variations données au chapitre 3. Nous avons simulé les
différences de temps moyen entre les positions 13 et 14 (figure 5.8), en tenant compte
des différences de propriétés optiques sur les chemins parcourus par les photons. Les
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z =0.34cm
exp

0.5
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Fic. 5.6: Différence des temps moyens A <t > expérimentauz, avec z = 0.34 cm.

s14 |:|d14

(@) (b)

Fi1a. 5.7: lllustration des positions 13 (a) et 14 (b).

différences de temps moyens générées sont négligeables, entre 0.4 et 0.1 ps jusqu’a 1 cm.
Le sens des variations est bien celui observé mais l'ordre de grandeur n’est pas le bon.
Nous ne pouvons donc pas attribuer ce décalage aux différences de propriétés optiques
aux deux longueurs d’onde.

Une autre hypothese pourrait étre la différence de puissance absorbée par le fluo-
rophore selon qu’il est plus proche de la fibre d’émission ou de réception. Mais cet
argument ne doit pas changer le temps moyen. Enfin, une derniere hypothese est de
penser a un faible décalage de I'inclusion en (x,y). En effet, un décalage selon 1'axe des
x en négatif et selon ’axe des y en positif provoquerait une telle différence sur les temps
moyens et les amplitudes de facon qualitative. Nous verrons dans la section suivante, si
le calcul trouve un tel décalage pour expliquer les variations des différences de temps
moyens.
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| Longueur d'onde (nm) | 4, (em™) | 4l (em™!) |
A= 631 0.05 12
An= 664 0.047 11.4

TAB. 5-1I: Propriétés optiques du fantome auzx longueurs d’onde d’excitation et d’émission.

x10™

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
Profondeur de I"inclusion (cm)

Fi1a. 5.8: Différence des temps moyens entre les positions 14 et 13 en tenant compte des
propriétés optiques aux longueurs d’onde d’excitation et d’émission.

5.2.4.2 Calcul de la position

Nous avons appliqué la procédure d’ajustement des parametres a l'ensemble des
25 points de mesures. Par exemple, pour la profondeur z = 0.34 c¢m, le calcul donne
x = —0.02 cm, y = 0.01 cm et z = 0.33 cm. Ce léger décalage trouvé par le calcul
explique bien les écarts de temps moyen et d’amplitude pour les positions que nous
pensions équivalentes. Nous en concluons que ces écarts traduisent effectivement un
décalage de I'inclusion par rapport au centre. Cette technique est donc tres sensible et
capable de détecter ce type de décalage de d’ordre de la centaine de micrometres.

Cependant, outre le résultat numérique donnant la position de 'inclusion et la va-
leur du x?, d’autres graphiques sont appréciés pour valider visuellement les résultats.
Nous pouvons superposer les résultats du calcul et les différences de temps moyens
expérimentaux pour évaluer I'accord entre les deux (figure 5.9).

Un autre graphique intéressant (figure 5.10) représente le temps moyen mesuré en
fonction du chemin r,,.+17,4 parcouru par les photons avec r la valeur obtenue a partir du
calcul. Cette fonction est bien une droite en accord avec la formule théorique. On peut
comparer sa pente expérimentale qui vaut 0.572 avec la pente théorique 1/(2 ¢ v/jiq D) =
0.572. Cet accord confirme la cohérence des résultats.
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F1G. 5.9: Différence des temps moyens A < t > expérimentaur et ceux calculés par la procédure
d’ajustement des paramétres, en fonction du numéro de la mesure, avec z = 0.34 cm.

z =0.34cm
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O mesures
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N N
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+
rsr rrd (Cm)

F1G. 5.10: Temps moyens expérimentaux (pour zezp = 0.34 cm) en fonction du chemin rg.+1ryq
parcouru par les photons avec T la valeur obtenue a partir du calcul.
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Les résultats pour les autres profondeurs sont donnés dans le tableau 5-III. On
observe toujours une bonne localisation en (x,y) ainsi qu'une détermination de la pro-
fondeur meilleure que le millimetre. Nous distinguons a priori la localisation en (x,y)
de celle en z car celle en (z,y) est plus dépendante du rapport signal sur bruit alors que
celle sur la profondeur est plus sensible au modele utilisé. Pour cette série de mesures, la
précision sur les trois coordonnées est de l'ordre de 200 pm. Les graphiques précédents
sont aussi tracés pour les trois autres profondeurs (figure 5.11). Ils montrent bien tous
un comportement analogue entre eux. La pente des temps moyens expérimentaux en
fonction du chemin parcouru par les photons est bien toujours constante autour de la
valeur 0.57, ce qui confirme le bon accord avec la théorie pour ces profondeurs.

| Zewp (cm) | z (cm) | y (cm) | z (em) | Pente (ns/cm) |

0.24 -0.01 -0.01 0.24 0.572
0.34 -0.02 0.01 0.33 0.577
0.44 -0.02 0.02 0.42 0.578
0.54 -0.02 0.04 0.53 0.577

TAB. 5-1II: Positions de l’inclusion fluorescente calculées par la procédure de minimisation. Sa
position vraie est (0,0, zezp). La derniére colonne est la pente des temps moyens expérimentaus
en fonction du chemin rg. + r.q parcouru par les photons avec r la valeur obtenue a partir du
calcul.
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Fi1c. 5.11: Différence des temps moyens A < t > expérimentaux et ceux calculés par la
procédure d’ajustement des parameétres, en fonction du numéro de la mesure, pour les profon-
deurs z = 0.24, 0.44 et 0.54 cm.
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5.2.5 Résultats pour des grilles de détecteurs décentrées

Des mesures ont été réalisées avec des grilles non centrées sur l'inclusion. L’inclu-
sion est positionnée a z = 0.34 cm (position expérimentale = (0,0,0.34)) avec la grille
initialement centrée au-dessus d’elle. Puis le centre de la grille a été translaté le long de
I'axe x vers deux autres positions : (—0.2,0,0) puis (—0.4,0,0). La configuration avec
la grille centrée est indiquée seulement pour comparaison.

L’effet du décentrage est visible sur les graphiques donnant la différence des temps
moyens en fonction du numéro de la mesure. Ils n’ont pas la méme symétrie que pour
les mesures centrées. La figure 5.12 représente ce graphique pour la grille décalée de
0.4 cm. Ensuite, comme le montre le tableau 5-IV qui donne les positions obtenues
par ajustement, en comparaison des positions vraies, tant la localisation (z,y) que la
profondeur sont correctement déterminées par la procédure d’ajustement pour les trois
localisations. Nous remarquons qu’ici, I'inclusion est bien centrée en (0, 0), car des points
de détection équivalents, par exemple 11 et 12 sur la figure, ont le méme A < t >.

Ces résultats montrent que la méthode ne nécessite pas de connaissance a priori
de la position (z,y) de I'inclusion et reste valable si la grille est décalée par rapport a
I'inclusion. Cette situation se rapproche d’un cas réel ou la position de I'inclusion est
connue grossierement en (z,y).

z =0.34 cm, grille décentrée
exp

—— mesures
0.6 —6e— calcul J

des tm (ns)

différence
o o
w SN

o
[N

0.1}

A<t>

0 5 10 15 20 25
Numéro de mesure

F1a. 5.12: Différence des temps moyens A <t > expérimentaux et ceux calculés avec z = 0.34
cm, pour une grille centrée en (—0.4,0,0).

Centre de la grille (0,0,0) (-0.2,0,0) (-0.4,0,0)

Position calculée de I'inclusion | (0.00,0.00,0.32) | (-0.00,0.00,0.32) | (-0.01,0.00,0.31)

TAB. 5-1V: Positions de l'inclusion fluorescente calculées pour différentes positions de la grille
translatées selon ’aze des x.
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5.2.6 Autres résultats

A la suite des mesures différentielles exploitant le temps moyen en milieu infini, nous
présentons dans cette section des résultats préliminaires.

5.2.6.1 Mesures différentielles avec utilisation de la variance

Nous avons testé la procédure d’inversion présentée dans la section précédente en
utilisant la variance, sur la méme série de mesures en milieu infini. Par analogie, les
nouvelles variables considérées sont notées AVg;gnar i :

Avtsignal,i - ‘/signal,i - min(Vsignal,i) (S []-7 N] (Eq 5_7)

A nouveau, ces variables sont indépendantes du temps de vie de fluorescence et du
temps moyen de I'IRF. Rappelons I'expression théorique de Viignai,i

V. o Tsr i + Trd,i
signal,i —
2 3
de /2 D

Nous avions vu au chapitre 4 que la variance était plus sensible au bruit que le temps
moyen. Cela se traduit ici par de moins bons résultats sur la localisation de I'inclusion.
Pour la profondeur z = 0.34 cm, la carte de la variance est donnée par la figure 5.13.
Elle apparait bien symétrique a premiere vue, de la méme fagon que les cartes de temps
moyens.

+ 724+ Virr (Eq. 5—8)

0.18

0.16

0.14
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0.04

0.02

FiG. 5.13: Représentation sous forme de carte spatiale de la différence des variances (en ns*)
AV expérimentales pour zez,=0.34 cm.

Cependant, les résultats du calcul de la procédure d’ajustement s’écartent de la
position expérimentale de 'inclusion. On obtient pour cette profondeur : £ = 0.00 cm,
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y = —0.03 cm et z = 0.26 cm. La figure 5.14 superpose les différences des variances
en fonction du numéro de la mesure et les valeurs calculées. On constate que 1'accord
est visuellement moins bon que pour le temps moyen. On retrouve cette observation
sur la figure 5.15 représentant la variance en fonction du chemin total des photons
rsr 4+ 7rq. Méme si elle montre légerement plus de dispersion par rapport a la régression
linéaire que pour le temps moyen, la pente égale a 0.246 est bien en accord avec la pente

7 . 1 —
théorique N D) 0.240.

z =0.34cm
exp
0.25 ; ‘
—%— mesures
N"; —oe— calcul
= 0.2
>
(7]
3 o0.15f
oy
(]
o
@ 0.1
=
1"
> 0.057
<
0 Il Il “‘ Il 1
0 5 10 15 20 25

Numéro de mesure

Fi1G. 5.14: Différence des variances AV expérimentales et valeurs calculées par la procédure
d’ajustement des paramétres, en fonction du numéro de la mesure, avec z = 0.34 cm.

Les résultats pour les autres profondeurs sont donnés dans le tableau 5-V. La valeur
pour la premiere profondeur z=0.24 cm est tres mauvaise et les résultats ne sont pas
significatifs car les valeurs des variances étaient tres dispersées. Pour les autres profon-
deurs, on observe une sous-estimation mais ’écart relatif n’est pas conservé.

Ces résultats sont malgré tout prometteurs et mériteraient d’étre approfondis en
recherchant un traitement particulier pour la variance.
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z =0.34cm
exp

1.45

O mesures
—— régression linéaire |-

=
a

Variance (nsz)
P P
) = w
(6] w [$)]

=
N
‘

0.5 1 15

+
r g (cm)

F1G. 5.15: Variances expérimentales (pour Zeqp=0.34 cm) en fonction du chemin rg + ryq
parcouru par les photons avec T la valeur obtenue a partir du calcul.

| Zewp (cm) | @ (cm) | y (cm) | 2 (em) | Pente (ns?/cm) |

0.24 0.04 -0.07 0.50 0.226
0.34 0.00 -0.03 0.26 0.246
0.44 -0.02 0.00 0.39 0.228
0.54 -0.03 0.06 0.46 0.239

TAB. 5-V: Positions de l'inclusion fluorescente calculées par la procédure de minimisation en
utilisant la variance. La position vraie est (0,0, zeyp). La derniére colonne est la pente des
temps moyens expérimentaur en fonction du chemin rg + rpq parcouru par les photons avec
T la valeur obtenue a partir du calcul.
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5.2.6.2 Mesures différentielles en surface

Nous présentons ici un résultat pour des mesures de balayage en surface avec 2=0.34
cm. La procédure d’ajustement utilise la formule théorique pour le temps moyen en sur-
face établie au chapitre 4 (Eq. 4-34). La formule n’a pas été entierement validée car elle
présentait un décalage par rapport aux mesures. En faisant I’hypothese que ce décalage
est constant, il devrait toutefois s’annuler avec la variable de la méthode différentielle.

Pour la profondeur z = 0.34 cm, le calcul donne x = 0.01 cm, y = —0.06 cm et
z = 0.34 cm. Cela semble étre une bonne localisation mais avec un grand écart aux
mesures comme le montre la figure 5.16. Nous ne savons pas pour l'instant expliquer
ces écarts. Ce résultat préliminaire nécessiterait d’étre reproduit pour mieux étudier
I'effet de I'interface.

zexp:0.34 cm, mesures en surface.

——mesures

o
w

—6— calcul

o
N
a

o
[N

0.15¢

A<t> = différence des tm (ns)

0 5 10 15 20 25
Numéro de mesure
Fi1G. 5.16: Différence des temps moyens A < t > expérimentaux et valeurs calculées par la

procédure d’ajustement des parametres, en fonction du numéro de la mesure, pour un mesure
en surface, avec z = 0.34 cm.
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5.3 Extension a une distribution spatiale de fluoro-
phores

5.3.1 Généralités

Les parties précédentes ont fourni le modele direct pour un fluorophore unique, de
concentration unité. Nous passons désormais au cas plus général d’'une distribution spa-
tiale quelconque de fluorophores, que nous abordons ici de facon théorique. Pour cela,
il est plus simple de linéariser le probleme et de tenir compte de I'intégration sur le
volume. La discussion suivante, qui est une adaptation de celle proposée par Lam et
al [1, 111], présente le probléeme direct pour une distribution quelconque de fluorophores.

Nous allons raisonner dans le domaine fréquentiel pour effectuer les calculs des
moments. Reprenons I'expression générale fréquentielle que nous avons vue au chapitre
précédent et qui donne la densité de photons de fluorescence, pour un couple donné
source-détecteur (voir (Eq. 4-4)) :

I)loz—m\T
P r(rs,rq,w) :/V @x(r,rs,w)%cbm(rd,r,w) dr (Eq. 5-9)

Le parametre que l'on cherche a recontruire est 7(r)tgz—m(r). Il donne a la fois une in-
formation spatiale et quantitative, si I'on fait I'hypothese que le coefficient d’absorption
est proportionnel a la concentration. En chaque point, le signal mesuré est proportionnel
a la densité de photons de fluorescence. Nous faisons 'hypothese de milieu infini. Nous
assimilerons la densité de photons au signal en lui affectant un coefficient de propor-
tionnalité. Ce coefficient de proportionnalité ne dépend que de facteurs instrumentaux
(puissance d’excitation, gain des détecteurs, atténuation des filtres...). Nous introdui-
sons ce facteur car il va intervenir dans les moments d’ordre zéro dont nous allons avoir
besoin. On exprime la densité de photons en fonction de ce facteur instrumental, des
coefficients de diffusion D et des fonctions de Green G qui sont des données connues
(aux deux longueurs d’ondes A, et A, qui reportent les indices = et m sur les grandeurs
qui leur correspondent) :

1 1(r) faz—m(T)
0)) = — = d Eq. 5-1
f(rs,rg,w) a/v DD, Go(rsr,w) T+ iwr (@) G (Tra,w) dr (Eq. 5-10)

ou rg. désigne la distance entre la source et le point r et r.4 la distance entre le point r
et le détecteur. Nous discrétisons cette équation en passant a une somme sur les voxels,
éléments de volume du milieu, ou h représente la taille du pas de discrétisation :

1 (o) ftaz—m(Tv) 3
Pi(rg,ry,w) =« Goi(rse,,w : Gn(r.q,w)h’ (Eq. 5-11
rataw) = a D0 5o Galre, @) TR Gl g, w) B (B 5-11)
v=vozels

Nous supposons a partir de ce point que le temps de vie 7 est indépendant de la position
r. Pour simplifier les calculs, nous supposons que les propriétés optiques sont les mémes

aux deux longueurs d’ondes. Nous avons donc D, = D,,, = D.
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Nous cherchons maintenant a exprimer les moments de cette fonction de fluores-
cence, définie comme une somme de plusieurs fonctions. Pour alléger 1’écriture, nous
allons omettre de préciser la dépendance en (r,,r,) pendant les calculs, tout en gardant
en tete que les fonctions se rapportent a un couple source-détecteur donné. Or, pour
une fonction F' définie par une somme de fonctions, telle que F(w) = > F,(w), on a
la propriété suivante sur les moments m; et my (voir démonstration en annexe A) :

mo(F) x mp(F) =Y mx(F,) mo(F,) (Eq. 5-12)

v

Nous pouvons donc appliquer cette formule a ®; avec

N(ro) taz—m(Ty) G

T ior m (Trud, W) h3 (Eq. 5-13)

Fy(w) = % G (Far )
Or, nous connaissons les expressions des moments mg(F,), my(F,) et de la variance V'
de F,. En effet, F, est le produit de trois fonctions, my(F;,) est donc la somme des temps
moyens de G, G, et du déclin de fluorescence. De méme pour la variance qui est la
somme des trois variances. Ensuite, le moment d’ordre 2, mo, est exprimé en fonction
de la variance et du moment d’ordre 1 :

1
Fy(w=0)= Dz Gu(rsr,,w =0)Gp(ryaw=0)«a h3 N(ry) az—m(Ty) (Eq. 5-14)
Tsr,, + Tr,
ml(Fv) == 26—\/lu_])d +7 (Eq 5-15)
my(F,) = V(F,) +my(F,)? (Eq. 5-16)

2
 Ter, + Tryd 7_2 4 |:Tsrv + Tr,d + T:| (Eq 5-17)

B 42\ /D 2¢v/ 1o D

Nous pouvons alors calculer les quantités d’intérét :

Temps moyen :

Tsr, +7n7’vd 1
mo(®r) x my(Pr) = Z { (20— D +T> ﬁGx(Tsmw =0)

X G (Tr,a,w = 0) a b’ n(r) uawm(r)} (Eq. 5-18)

Moment d’ordre 2 :

Tsry + Tryd Tsry + Tr,d 2 1
molr) X mal) =3 { <W v ) pp Ot =0)

v

X G (rp,a,w = 0) ah® n(r) ,uamﬂm(r)} (Eq. 5-19)
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Nous disposons donc maintenant d'un jeu d’équations linéaires vis-a-vis de I'inconnue
an(r) faz—m(r), qui est proportionnelle a la concentration. Les équations peuvent étre
réécrites de la fagon suivante, en considérant le terme multiplicatif devant la concentra-
tion comme un terme de poids noté P :

mo(®g) x my(®r) =2, P07 L [an(ro) az—m(ro)]
(Eq. 5-20)

P(:Z?:Z)lv Tv - (T;Zv\/—:rzrgd + T) # Gl’ (TSTU’w - O) Gm(r"'ud7 w = 0) h3

mo(q)f) X mQ((I)f) = Zv P(Z?;Z)Q, Ty [CY n(rv)”ax—»m(rv)]

2 (Eq. 5-21)
mo mo . Tsry +Tryd 2 Tsry+Tryd
P(rs,frd),m = <—462 D + 7+ [—2C ) +T} )

Ge(rsr,,w =0)Gp(rr,0,w =0)

1
\ X D2

Exprimons ce systeme d’équations sous forme matricielle, avec N voxels et M
couples source-détecteur. Le poids P est indexé par les indices (i,j), i se rapporte
au numéro du couple source-détecteur, et j se rapporte au numéro du voxel.

mo(Ts1,Ta1) Py o PR an(ry) ftag—m(r1)
mo(Tsar, Tanr) P]’C}({ cee PA’Z?V
mo(7s1, 7a1) m1(rsi, Tar) prem™e oo P™
mo(Tsar, TdM)‘ml(rsn, Tan) E Pﬁé'ml e P]?}.?le
mo(7s1, 7a1) Ma(Trs1, Ta1) pPem™: oL P
mo(Tsary Tane) Ma(Tsny Tanr) Pﬁo m P{Z.Om"’ ozn(rN)u;w_,m(rN)
(Eq. 5-22)

I1 faut donc inverser le systeme : Myesures = P [an(ry) ftaz—m(rs,)] ot la matrice M
représente les produits de moments mesurés, pour retrouver I'inconnue proportionnelle
a la concentration de fluorophore en chaque voxel. Pour résoudre le probleme inverse,
il existe de nombreuses techniques de reconstruction que nous ne traiterons pas ici et
qui peuvent étre trouvées dans la référence [70].
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Approche normalisée Cette approche est celle qui est plus particulierement dévelop-
pée par Lam et al [1]. Les auteurs norment la fonction de fluorescence par la fonction
d’excitation. La méme démarche que précédemment peut étre suivie en changeant la
fonction de poids et la quantité mesurée.

®; est normée a la fonction analogue mesurée a la longueur d’onde d’excitation
notée @, (rsq,w). Cette fonction est mesurée pour les mémes positions de source et de
détecteur que la mesure de fluorescence. Elle est exprimée sous la forme suivante, en
fonction de la fonction de Green G, a la longueur d’onde d’excitation :

Dy, (rsa,w) = &/ Gy(rsq, w) (Eq. 5-23)

avec o un coefficient de proportionnalité qui dépend des conditions expérimentales. Re-
marquons que méme si la puissance laser est identique pour les mesures de fluorescence,
o' n’est pas égal au coefficient o défini ci-dessus car d’une part, la mesure est réalisée
sans les filtres d’émission et d’autre part, le rendement quantique du détecteur n’est
pas le méme aux deux longueurs d’ondes. La nouvelle fonction ®V a pour expression
discrétisée sur les voxels :

OV (r,, vy, w Go(rer,,w) N0 Haa—m (X) G (Trya,w) h?

1 + iwT(ry)

- O/Z D Go(rsq,w)
(Eq. 5-24)

De la méme facon que précédemment, nous écrivons ®V = >, F N(w) pour mener
les calculs que nous donnons ici pour le temps moyen. Nous effectuons a nouveau les
approximations D, = D,, = D et 7 indépendant de r. FN ne differe de F, que par la
division par G,. Son temps moyen est donc celui de F, auquel il faut soustraire celui
de G,. Les moments de F¥ ont donc pour expression :

1 Gu(rse,,w =0)Gp(rg,w=0) «

FN(w=0) = —h3 Y- Eq. 5-25
v (CL) ) D G (rsd7w — O) (r )ILL (r ) ( q )
N Tsrv + Trvd T'sd
_ s Eq. 5-26
Ce qui conduit au systeme linéaire :
mo mi Q
mo(®Y) x my(®V) = P [J N(ry) fag—m(ry)] (Eq. 5-27)
momi _ Tsry + Tryd — Tsd ) l Gx(rsrmw = O) Gm<7arud>w - 0) h3 Ea. 5-28
(Psy7d)s To < %2 /,uaD +7 D G:c(rsd7 w = 0) ( d- )
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5.3.2 Adaptation de la méthode différentielle

Nous souhaitons désormais adapter la méthode différentielle présentée dans la sec-
tion 5.2 au cas plus général d'une distribution spatiale de fluorophores, de facon a
s’affranchir du temps de vie de fluorescence et du temps moyen de la réponse de I'ins-
trument. Nous choisissons de normer, dans le domaine fréquentiel, chaque signal de
fluorescence a un autre signal de fluorescence particulier. Cette méthode a fait I'objet
du dépot d'un brevet [112].

Une possibilité pour ce signal de fluorescence particulier est celui pour lequel le
temps moyen est le plus petit. Parmi toutes les mesures, il faut donc repérer le couple
source-détecteur (noté ry, — rg, ) pour lequel le temps moyen de la TPSF est le plus
petit : cette mesure est notée ¢™"(r,, ,ry, ). Elle est choisie car c’est aussi elle qui
possede la plus grande amplitude et donc le meilleur rapport signal sur bruit pour
une puissance de la lumiere d’excitation constante sur les acquisitions. Les nouvelles
fonctions considérées sont maintenant définies par :

Di(r,,rg,w
OV (ry,rg,w) = @mw{ ((r ;ld )w> (Eq. 5-29)

b ’ : min .
Nous pouvons préciser 'expression de ™" (r, 1y ) :

; 1 N(Ty) laz—m(Ty) 3
O (r, Ty W) = E Gy(Ts, 1, . Go(Trydy,w)

v=vozels

(Eq. 5-30)

ou le facteur « reste le méme que précédemment puisque les conditions expérimentales

n’ont pas changé. Nous prenons a nouveau les approximations D, = D, = D et 7
indépendant de r,. Calculons le temps moyen de la fonction &% :

i (V) = my ( ®i§n> (Eq. 5-31)
= my(®;) — my (™M) (Eq. 5-32)

L’expression du temps moyen m, (@) a été calculée dans la Section 5.3.1, équation (Eq.
D-18) :

1 Tsr + 7 d 1
D) = - /—v G:v STy W = 0
my(Py) mo(®;) E@ {( 2D +T> oz (Tgp,,w )
X Gm<r7’ud7 W = 0) « h3 n(rv) Naxam(rv)} (Eq 5-33)

Rappelons 'expression de mo(®y) :

1
mo(Py) = Z Jo7 Go(rer,,w =0) G (rr,0,w = 0) a B> (ry) flaz—m(rs)  (BEq. 5-34)
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Grace a ’hypothese 7 est indépendant de r,,, le temps de vie sort alors de la somme et
on peut simplifier 'expression de m;(®y) :

1 Tsr + Trod 1
Qr) = - = —5 Go(rsr,,w =0
m1( f) mo(q)f) ;{( 20\/1%—D> D2 (7” vy W )
X G (rr,a,w = 0)ah®n(r,) Max—»m(l‘u)} +7  (Eq. 5-35)

Pour m; (®™"), 'expression est la méme, en changeant ® par ®™" et r, par r,, (res-
pectivement ry par ry,,). Ainsi dans le calcul du temps moyen de ®V, le temps de vie
de fluorescence disparait dans la soustraction et on obtient :

Ny ]' TSTU + TTUd i o _ 3
@) = s Y { (=t N ) 53 Galtarso = 0)Gun(rr,a: = 0) @ hn(E,) taz-m(r,)

]‘ rsm"’v + T"'vdm ]‘ . _ 3
mo((I)min) Zv: { < 2 /MaD )) D2 Gz(rsmTuvw = O)Gm({f’mdmaw = O) ah ?7(1'1;) Maxﬂm(rv)}

v

(Eq. 5-36)

Nous pouvons exprimer cette quantité de fagon linéaire en fonction de avn(r,) faz—m(ry)
la quantité a reconstruire, en introduisant une fonction de poids P,/ ™!

(r37rd)7rv :
my(®Y) = Z P e LQN(T) flaz—m (1)) (Eq. 5-37)
Avec
1 Tor, +Tr.a\ 1
promt = < - U>_Gx STy :OGm rods :Ohg
(rs,rq), Ty mO((I)f) { 20\/[141_D D2 (T vy W ) (T vdy W ) }
1 Ts p 4+ Tr d ) 1 3
— . - =) — G(re,r,w=0)Gp(rraq.,wo=0)h
mo((pmzn) {( 2¢ /,UaD D2 (7" Ty W ) (7"' o dm s W )
(Eq. 5-38)
En résumé, m,(®V) est mesuré, les rapports mo(l(bf) et mo(il’mi”) sont eux aussi mesurés

et injectés dans la fonction de poids P qui est calculée : le systeme d’équations linéaires
est ainsi établi, indépendamment de la valeur du temps de vie de fluorescence.
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5.4 Utilisation d’une caméra rapide

Une des perspectives de ce travail de these est 'utilisation d’une caméra rapide
comme détecteur, au lieu de la détection par fibres avec le systeme TCSPC. L’avantage
par rapport a un systeme de balayage TCSPC est la possibilité rapide de visualisation
en deux dimensions, ce qui donne également autant de détecteurs que de pixels de
la caméra. Nous ne disposions pas d’une telle caméra. Le travail a été réalisé dans le
cadre du projet européen LASERLAB. Il a été effectué dans le centre CUSBO (Center
for Ultrafast Science and Biomedical Optics) dans I’équipe du Pr. Rinaldo Cubbedu
a I'Institut Polytechnique de Milan. Le soutien et 'expérience de cette équipe pour
I'utilisation de la caméra ont permis la réalisation de ce travail.

5.4.1 Description du dispositif
5.4.1.1 Fonctionnement de la caméra

Nous décrivons ici brievement le fonctionnement de la caméra rapide. Il s’agit d’une
caméra CCD intensifiée ultrarapide (Gated Intensified High Speed Camera ou High Rate
Imager en anglais). Elle comprend deux éléments principaux :

— un intensificateur ultrarapide (tube a photocathode AsGa - 18 mm de diametre) :
une optique focalise les photons sur une photocathode a l’entrée du tube. Des
qu’un photon arrive sur la photocathode, il provoque la création d’un photoélectron
qui va étre amplifié de 'ordre de 5.10* fois par des galettes & microcanaux. Les
électrons sont finalement réceptionnés a la sortie du tube par un écran lumines-
cent. Le gain global de ces systémes est d’environ 10°. La résolution spatiale de
I'intensificateur est supérieure a 8 lignes par millimetre.

— une caméra CCD est placée derriere I’écran luminescent. Le couplage avec la CCD
est réalisé par une optique. Il s’agit d’'une caméra 12 bits utilisée en 8 bits (soit
256 niveaux de gris), 1280x1024 en binning 4x4 ce qui donne un nombre de
pixels effectifs 320x256 (remarque : c’est l'intensificateur qui limite la résolution
spatiale).

L’intensificateur peut étre vu comme un obturateur ultrarapide qui va permettre a la
caméra de faire des acquisitions sur des fenétres temporelles tres courtes (300 ps) qui
vont étre décalées en temps. Pour cela, un signal électronique active I’'ouverture de cette
fenétre a un temps t apres le signal de synchronisation. Puis un systeme de retard décale
ce temps par pas de 50 ps de facon a couvrir tous les temps. La courbe temporelle ou
TPSF est reconstruite a partir de tous ces temps.

Le montage expérimental est représenté sur la figure 5.17. Il est détaillé dans la référence
[113]. Une des différences avec le systéme TCSPC est la largeur de la réponse de I'instru-
ment (IRF) qui est d’environ 500 ps (& comparer aux 80 ps du systeme TCSPC). Nous
avons établi un protocole pour la mesurer sur notre systeme en réflexion. Une feuille
d’aluminium (coté mat) a été placée a la surface du liquide pour effectuer la mesure qui
est représentée sur la figure 5.18. Nous avons également représenté une mesure typique
de fluorescence.



Chapitre 5. Localisation d’une inclusion fluorescente 139
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Fi1Gg. 5.17: Schéma (a gauche) et photo (a droite) du montage expérimental avec la caméra
rapide, INT : intensificateur, DFC : Discriminateur a fraction constante.
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F1a. 5.18: IRF' (a4 gauche) et signal typique de fluorescence (a droite) mesurés avec la caméra
rapide (inclusion a z = 0.44 c¢m, laser au-dessus, mesure a 5 mm du centre).
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5.4.1.2 Prétraitement des données

Nous décrivons ici comment les TPSF's sont extraites des données brutes, selon les
recommendations de ’équipe CUSBO. Nous appelons « image » une acquisition faite
par la caméra & un temps ¢ donné (appelé « délai ») pendant une ouverture de 300 ps
(appelée « gate ») et pour un temps d’acquisition total donné, et pour un certain gain
de la caméra. Chaque image est enregistrée dans fichier de données brutes qui possede
un en-téte (ou « header ») contenant les informations précédentes.

Le logiciel Matlab est utilisé pour lire les images. Les données brutes sont lues et
sauvegardées sous la variable C' qui est une matrice a trois dimensions : le temps, les deux
dimensions z et y de chaque image. Ensuite, le signal d’obscurité C BKG est soustrait.

Ce signal est une image de noir, laser éteint, prise au méme temps d’acquisition que
I'image. Il représente un signal résiduel qui s’ajoute a chaque image. Ses valeurs sont
indépendantes du temps d’acquisition : seul le bruit de lecture de la caméra intervient
pour les faibles temps considérés qui sont inférieurs a 15 s.

C=C-CBKG (Eq. 5-39)

Finalement, le gain effectif gain_n de la caméra est pris en compte. Il nécessite
la connaissance d’une fonction de calibration mesurée au préalable. Les données sont
multipliées par ce gain :

C = gainn x C (Eq. 5-40)

Les données sont enfin mises en forme pour étre visualisées sous forme d’image avec
Matlab. Une TPSF en un point (x,y) correspond aux valeurs de la matrice C' selon la
dimension du temps.

5.4.2 Analyse des mesures

Avant d’aborder la résolution du probléeme inverse, une analyse des mesures va per-
mettre de dégager les spécificités et 'intérét des mesures avec la caméra. Nous n’avons
pas pu effectuer la soustraction du signal résiduel car une réflexion parasite a perturbé
cette mesure. Nous représentons des données uniquement corrigées de 'image de noir.
Les mesures ont été réalisées sur un fantome optique de coefficients 11,=0.04 cm™! et
pwo=12.4 cm™!.

5.4.2.1 Images d’intensité

Si 'on somme l’ensemble des images aux différents temps, on obtient une image
en intensité qui est I’équivalent d’une image en mode continu. Sur la figure 5.19, nous
avons représenté la somme des images pour les différentes profondeurs, que nous avons
divisée par le temps d’acquisition d’une image. Nous avions placé la source au-dessus
de l'inclusion.

La tache de diffusion est d’autant plus large que l'inclusion est située en profon-
deur. Elle est bien symétrique autour de I'inclusion. On peut cependant remarquer des
défauts pres du centre pour certaines profondeurs comme z = 0.44 c¢m ou z = 1.04
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cm par exemple. Cela souligne que la source ne se trouve pas exactement au-dessus de
I'inclusion.

5.4.2.2 Images de temps moyens

Il est également intéressant de tracer les cartes de temps moyens. La figure 5.20
illustre la distribution des temps moyens mesurés pour les six profondeurs précédemment
citées. Ils ne sont pas corrigés du temps moyen de 'IRF. On constate bien que plus la
profondeur de I'inclusion est élevée, plus les temps moyens augmentent.

5.4.2.3 Temps moyens

Pour établir une comparaison avec les formules en milieu infini et avoir une représenta-
tion des points qui devraient avoir des temps moyens équivalents, nous représentons
les temps moyens mesurés en fonction de la somme des distances source-inclusion et
inclusion-détecteur que nous notons a nouveau rg. + r.4. La figure 5.21 donne cette
représentation pour la profondeur z = 0.34 cm et une grille de détecteurs que nous
avons choisie, de fagon arbitraire, centrée sur I'inclusion (49x49 détecteurs, pas de 0.06
cm). Elle permet de voir I'allure globale de la courbe qui apparait linéaire. Nous ob-
servons aussi la dispersion des temps moyens mesurés qui est d’environ 15 ps pour les
plus petites distances, jusqu’a 50 ps pour les plus grandes distances.

Pour mieux observer le comportement de la courbe, nous la tragons en moyennant
les temps moyens sur des anneaux concentriques pour les profondeurs z =0.24, 0.34,
0.44, 0.64, 0.84 et 1.04 cm (figure 5.22). Nous représentons également une régression
linéaire et I'expression théorique du temps moyen :

— La régression linéaire est tracée sur les neuf derniers points. On observe bien un
comportement linéaire sur ces derniers points qui sont les plus éloignés du point
source. La pente de la régression linéaire est constante autour de 0.54 sauf pour
la profondeur 1.04 cm ou elle est égale a 0.63. Rappelons que si nous étions en
milieu infini, la relation théorique serait exactement linéaire et la pente serait
égale a 1/(2¢cv/pa D)= 0.65.

— Nous comparons ces courbes avec I’expression théorique du temps moyen en milieu
semi-infini, que nous avons établie au chapitre 4. Nous calculons ses valeurs pour
différentes positions de détecteurs et avec r,,. + 1.4 en abscisse. Un temps de vie
théorique de 0.96 ns est choisi. Le temps moyen mesuré de 'IRF est ajouté, il
est égal a 2.20 ns. Ces deux éléments ajoutent un décalage qui doit étre le méme
pour toutes les courbes. L’accord des pentes est bon sur les différents graphiques,
un peu moins pour la derniere profondeur. Le décalage avec la mesure dépend
du temps de vie et du temps moyen de I'IRF. Il est donc plus arbitraire que la
pente. Compte tenu de cette remarque, l'accord est également assez bon, avec une
différence d'une vingtaine de picosecondes environ, sauf pour la profondeur 1.04
cm ou 'écart est de soixante picosecondes environ. Les variations de ce décalage
sont assez délicates a interpréter.

Il ne faut pas non plus oublier que ce sont les données brutes qui sont représentées.

Elles ne sont pas corrigées du signal residuel qui comprend le signal d’excitation et
I’autofluorescence de I'Intralipide.
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FiG. 5.19: Cartes d’intensité pour les profondeurs z =0.24, 0.54, 0.44, 0.64, 0.84 et 1.04 cm,
ramenées au méme temps d’intégration de 1 s.
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z=0.24cm z=0.34cm

z=0.84cm z=1.04cm

F1G. 5.20: Cartes des temps moyens (en ns) pour les profondeurs z =0.24, 0.34, 0.44, 0.64,
0.84 et 1.04 cm.
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Fia. 5.21: Temps moyens en fonction du chemin rg + 1.q pour la profondeurs z =0.34 cm.

5.4.3 Résolution du probleme inverse
5.4.3.1 Expression du probléeme inverse

Nous avons voulu transposer I’approche précédente avec le systeme TCSPC aux ac-
quisitions faites avec la caméra rapide. L’expression théorique du probleme inverse est
donc la méme que celle de la section 5.2.2, la variable étant toujours la différence entre
le temps moyen et le plus petit des temps moyens.

La géométrie est ici différente de la précédente car nous avons un point source unique
et autant de détecteurs que de pixels sur la caméra. Nous faisons ici une remarque avant
de revenir sur la géométrie. Rappelons 'expression de la variable A <t >ggnai

A<t >signal,i —< t > signal, i —m1n(< t >signal,i) (XS [L N]
Tsr,i + Trd,i Tsmr + rrdm

2cy/ g D 2¢c/pha D

o TTd,Z' _ rrdm
B 2cv/pa D 2¢c\/ g D

Comme la position de la source ne change pas, on a s = s,,;,, ce qui rend cette variable
indépendante de la position de la source. Une erreur sur le positionnement de la source
n’aura pas d’influence sur la localisation.

(Eq. 5-41)

Nous devons donc choisir une matrice de détecteurs parmi les pixels de la caméra.
Le programme de localisation avec le systeme TCSPC a été adapté pour pouvoir traiter
les données de la caméra. Les grandes différences sont le raisonnement en pixels et le
mode d’extraction des TPSFs des images.
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Fia. 5.22: Temps moyens en fonction du chemin rg. + r.q pour les profondeurs z =0.24,
0.34, 0.44, 0.64, 0.84 et 1.04 cm, moyennés sur des anneaur centrés autour de l’tnclusion.
La régression linéaire prend en compte les neuf derniers points.
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Les données d’entrée sont les suivantes :

— les coefficients optiques p, et pu’,

— la calibration, c’est-a-dire combien de pixels correspondent a un centimetre,

— la position estimée ry initiale de I'inclusion,

— la position de la grille de détecteurs : son centre, son nombre de détecteurs et la
taille du pas.

Nous avons différentes étapes du programme pour la localisation :

— tout d’abord, la grille de détecteurs est calculée en fonction des données d’entrée.
Des détecteurs peuvent étre sélectionnés en fonction de leur distance au centre la
grille.

— ensuite, les TPSF's sont extraites des points choisis et leur temps moyen est calculé.
La variable A <t >ggnq,; €n est déduite. Pour le calcul des temps moyens, nous
avons gardé la procédure de calcul de la section 4.4.5.1.

— enfin, la procédure de minimisation est semblable a celle décrite par la figure 5.2
a partir des variables A < t >ggnq,; qui sont comparées a un modele. Nous
avons modifié la fonction de minimisation en introduisant un poids qui est la
distance entre le détecteur et le centre de la grille. En effet, plus on s’éloigne du
centre, plus on a de détecteurs. Cette fonction permet donc de ne pas donner plus
d’importance aux détecteurs qui sont plus nombreux.

5.4.3.2 Résultats préliminaires

Nous présentons ici quelques résultats préliminaires. En effet, comme nous ne pou-
vons pas corriger les signaux du signal résiduel, le modele semi-infini n’est pas totale-
ment validé. Il sera donc délicat d’interpréter les inversions avec ce modele.

Pour étudier les résultats de l'inversion, nous choisissons une grille de 49 x 49
détecteurs centrée sur 'inclusion, de pas 0.06 cm. Le choix de cette grille est arbitraire,
nous l'avons choisie car elle couvre une zone de 3 cm de coté avec un nombre raison-
nable de détecteurs pour le calcul. A l'intérieur de cette grille, une zone délimitée par
un rayon minimun r,,;, et par un rayon maximal 7,,,, peut étre choisie. La borne r,,;,
sert, par exemple, a exclure la zone du point d’injection du laser lorsque celui-ci se
trouve au-dessus de l'inclusion. La borne r,,,, est utilisée pour éliminer les zones qui
ne contiennent plus de signal.

A Theure actuelle, les résultats de 'inversion avec le modele semi-infini ne sont pas
exploitables. Par exemple, pour la profondeur z=0.44 cm, les résultats sont présentés
sur la figure 5.23. Elle donne la profondeur calculée pour différents r,,:,, en fonction
de la borne 7,4, qui varie a partir de 7,,;, + 0.1 cm. Les résultats ne se stabilisent pas
lorsque la borne supérieure augmente.

On observe le méme type de comportement pour les autres profondeurs. Cela tra-
duit le fait que le modele n’est pas adapté aux données. En revanche, la localisation en
(x,y) est bien déterminée, a quelques pixels pres. Des mesures complémentaires avec
mesure du signal parasite sont nécessaires pour travailler sur des données corrigées.
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z = 0.44 cm, modeéle semi-infini
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FiG. 5.23: Résultats de la procédure d’inversion en fonction de la borne ry,q. pour différentes
bornes minimales.

Une autre approche plus empirique consiste a choisir comme formule du modele :
<t >model= a(rsr + Trd) (Eq 5—42)

avec « la pente expérimentale que nous avons mesurée sur la figure 5.22. Cette approche
donne des résultats cohérents. Ce fait était attendu puisque dans ce cas, le modele est
en accord avec les données mesurées. La figure 5.24 donne les profondeurs calculées
pour la profondeur expérimentale z=0.44 cm. Les résultats se stabilisent autour de
2=0.41 cm. On constate que pour chaque valeur de r,,;,, il faut une borne supérieure
rmaz Suffisante avant d’avoir une stabilisation des résultats. Comme la variable est une
différence de temps moyens, il faut que I’ensemble des détecteurs contienne suffisamment
d’informations. Les résultats se stabilisent pour un r,,,, de I'ordre de 0.8 cm. Nous ne
nous attendions pas a une valeur aussi élevée. Elle correspond a un chemin total des
photons ry, + 7.4 de 'ordre de 1.3 cm pour lequel la relation linéaire est valable.

Cette méthode d’analyse basée sur des régions de tailles variables permet de voir
quelles données sont porteuses d’informations. Les autres profondeurs donnent des résul-
tats similaires. Nous ne les approfondissons pas ici car cette méthode empirique n’est
donnée qu’a titre d’exemple.

5.4.3.3 Conclusion

Nous avons mis en place un protocole expérimental utilisant une caméra rapide
pour imager la surface d’'un fantome optique contenant une inclusion fluorescente. Ce
protocole comprend les mesures de calibration, la mesure de la réponse de I'instrument,
les mesures de noir, la mesure du signal résiduel, la connaisance de la puissance du
laser pour pouvoir soustraire le signal parasite. De plus, les programmes d’analyse et de
traitement des données ont été écrits pour cette configuration, en utilisant la méthode
différentielle avec le temps moyen. L’exploitation des données doit étre finalisée par des
expériences complémentaires.
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Fi1G. 5.24: Résultats de la procédure d’inversion en fonction de la borne ry,q. pour différentes
bornes minimales.

Bilan du chapitre

Au cours de ce chapitre, nous avons présenté une méthode de localisation a partir
d’une mesure au-dessus de l'inclusion. Les résultats en milieu infini utilisant le temps
moyen montrent une tres bonne localisation, a 200 ym pres en relatif, pour des profon-
deurs séparées de 0.1 cm. Nous avons discuté la localisation absolue dont nous estimons
la précision a environ 200 pum. Pour éliminer les contraintes de cette premiere méthode,
nous avons développé une méthode plus générale a partir d'un jeu de positions source-
détecteur qui présente I’avantage de s’affranchir de la connaissance du temps de vie du
fluorophore. Elle donne une précision de localisation en (z,y) et z a 200 gm pres pour
les mesures réalisées en milieu infini. Nous avons également exploré 'utilisation de la
variance en milieu infini ainsi que les mesures en surface.

Nous avons ensuite étendu notre méthode au cas d’une distribution spatiale de
fluorophore en normant la fonction de fluorescence par la fonction de temps moyen
minimum. Nous en avons déduit l'expression du premier moment de cette fonction
normée en fonction de la concentration du fluorophore. Enfin, nous avons analysé la
possibilité de mettre en oeuvre notre méthode de localisation avec une caméra rapide.
Le travail a consisté en la mise en place du protocole expérimental et de I'exploitation
des images.



Conclusion et perspectives

Un dispositif de comptage de photons de type TCSPC a été mis en ceuvre pour
mesurer des courbes de dispersion temporelles sur des fantomes optiques avec pour ob-
jectif final la localisation d’une inclusion fluorescente. La modélisation des mesures et
la confrontation a ’expérimentation a permis d’établir un prétraitement des données
de facon a en extraire le seul signal d’intérét. Nous avons montré qu’il est important
d’éliminer a la fois le signal de fond, le signal d’excitation qui peut passer a travers les
filtres mais aussi le signal d’autofluorescence du milieu dans le cas de certaines mesures
de fluorescence a faible niveau de signal.

Lors de I’étude des propriétés optiques, nous avons introduit des modeles qui font
le lien entre les mesures de surface et les mesures en milieu infini. Ils ont permis de
déterminer les propriétés optiques pour des mesures a n’importe quelle profondeur sous
la surface. Le modele infini n’est pas adapté aux mesures en surface et notre étude a
permis de déterminer, sur deux cas particuliers, la profondeur a partir de laquelle il
peut étre utilisé. Nous avons également montré que les mesures en profondeur étaient
plus représentatives des propriétés optiques des fantomes utilisés comme référence. C’est
ce type de mesures qui a été utilisé par la suite pour la caractérisation des fantomes
optiques. Nous avons mis en évidence les limitations du modele de diffusion pour in-
terpréter les phénomenes de surface.

Afin de résoudre le probleme de localisation d’un fluorophore dans un milieu diffu-
sant, nous avons établi tout d’abord un modele direct en milieu infini, d’apres les expres-
sions publiées dans la littérature. Les calculs pour obtenir les expressions analytiques
du signal de fluorescence et des deux premiers moments (temps moyen et variance) ont
été présentés. De fagon a approcher une géométrie plus réaliste, nous avons établi une
expression analytique des deux premiers moments en milieu semi-infini. Les expressions
du signal en milieu infini ont été validées de facon expérimentale. Nous avons proposé
une démarche pour calculer les moments sur des courbes expérimentales. Une bonne
reproductibilité expérimentale et une adéquation avec le modele ont été obtenues en mi-
lieu infini pour le temps moyen mais une plus grande sensibilité au bruit a été constatée
pour la variance. La validation expérimentale pour les mesures en surface n’est pas
totalement effectuée et nécessiterait des études plus spécifiques et approfondies.
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Ensuite, les mesures et les validations précédentes ont été utilisées pour résoudre le
probleme inverse. A partir d’'une mesure absolue au-dessus de l'inclusion, nous pouvons
la localiser en profondeur grace au temps moyen du signal de fluorescence. Une tres
bonne localisation relative en profondeur est obtenue a 200 pm pres en faisant varier
la position de I'inclusion sous les fibres. Par contre, la localisation absolue est sujette a
différents a priori comme la variabilité du temps de vie de fluorescence et la connais-
sance du temps moyen de la réponse de l'instrument. La position de la source isotrope,
utilisée dans le modele de diffusion est également un facteur de discussion. Par ailleurs, le
modele de diffusion en surface ne permet pas la localisation de I'inclusion en profondeur.

Cette mesure absolue nécessite la connaissance de la position en (z, y) de l'inclu-
sion. Nous avons ensuite augmenté le nombre de mesures pour lever cette contrainte.
De plus en considérant une nouvelle variable qui est la différence entre le temps moyen
mesuré et le plus petit des temps moyens, nous avons proposé une nouvelle méthode
que nous avons nommeée « méthode différentielle ». De cette maniere, le temps de vie
du fluorophore et le temps moyen de 'IRF ne sont plus des parametres a connaitre a
priori pour la résolution du probleme inverse. Cette méthode a été validée sur un jeu
de mesures en milieu infini pour lequel nous avons localisé I'inclusion avec une bonne
précision relative de l'ordre de 200 pm.

La méthode différentielle a été développée pour un fluorophore unique. Afin que les
conditions expérimentales soient plus proches de cas réels, nous 'avons étendue a une
distribution spatiale quelconque de fluorophores. Ce travail ouvre de nouvelles perspec-
tives pour imager des objets plus complexes avec plusieurs sites fluorescents et un fond
faiblement fluorescent par exemple.

Enfin, nous avons adapté notre protocole de mesures a un autre type de détecteur
qui est une caméra rapide. Un programme de calcul a été développé pour effectuer
I’analyse des données et de résoudre le probleme inverse. Les premiers résultats ont
montré la faisabilité de ce type d’imagerie avec une caméra rapide. Nous avons constaté
des écarts entre notre modele et les mesures expérimentales, qui soulignent a nouveau
les difficultés des modeles issus de 'approximation de la diffusion pour interpréter les
mesures en surface. Ce modele reste a affiner avant de mettre en oeuvre la résolution
du probleme inverse, avec la mesure du signal résiduel.

Ce travail servira de base pour la suite des recherches effectuées dans notre labo-
ratoire. Les autres perspectives sont tres nombreuses et comprennent ’exploration des
mesures en surface avec 1’évolution et I'enrichissement du modele, des études sur les li-
mites de détection, et aussi 'adaptation a des milieux hétérogenes et a des fluorophores
de temps de vie différents. A terme, 'objectif de ces études vise a la fois les applications
précliniques pour le petit animal et cliniques avec des marqueurs injectables a 1’lhomme,
dans le cadre du diagnostic du cancer du sein ou de la prostate, par exemple.



Annexe A

Photomultiplicateur R3809U-50

A.1 Principe de fonctionnement

Le photomultiplicateur est un dispositif qui permet la détection de photons en
convertissant la lumiere en courant électrique. Il est constitué d’une photocathode,
d’électrodes de focalisation, d'un systeme d’amplification (soit des dynodes, soit des
galettes de microcanaux) et d’une anode, le tout placé dans le vide. Dans notre cas, le
systeme d’amplification est constitué de deux galettes de microcanaux (figure A.1).

2 Photon
Photocathode

| l Photoe | Electrodes de focalisation
AV * Galette 2 microcanaux
AV ¢ Galette 2 microcanaux
Anode

Fic. A.1: Schéma des principauz éléments du photomultiplicateur.

Un photon excite un électron libre du matériau déposé en interne sur la fenétre
du PM (appelé photocathode). Grace au vide poussé et a un fort champ électrique,
ces électrons, dénommés photoélectrons, sont aspirés et projetés sur des galettes de
microcanaux (figure A.2) ou des électrons libres du matériau déposés sont a leur tour
excités. Ce sont des électrons secondaires, au nombre de 3 ou 4 par électron incident.
Cette derniere multiplication est répétée plusieurs fois pour obtenir une amplification
du signal, d’un facteur 10* & 10®. Le nuage d’électrons est collecté par une anode pour
produire un courant utilisable en sortie du PM. Le PM convertit donc de la lumiere
(exprimée en Lumen ou en Watt) en courant (exprimé en Ampere).
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= Galette a
[T microcanaux e secondaires
f 4]

e primaire

Fia. A.2: Schéma d’une galette a microcanauz et illustration de l’amplification des électrons
par émission d’électrons secondaires.

A.2 Caractéristiques principales

Voici les caractéristiques principales du photomultiplicateur telles qu’elles sont données
sur la feuille de test du constructeur :

Modele Hamamatsu R3809-U
Gain 8.10°
Coups d’obscurité 916 /s
Largeur de la réponse du PM 300 ps
Temps de montée 150 ps
Temps de descente 360 ps
TTS (FWHM) 25 ps
Courant maximum d’anode 100 nA
Nombre de coups maximum conseillé 2.10%/s

TAB. 1-I: Tableau les caractéristiques principales du photomultiplicateur Hamamatsu R3809-
U. Le TTS correspond a la dispersion du temps de transit.

Caractéristiques spectrales Elles sont représentées sur la figure A.3. La photoca-
thode possede une bonne efficacité quantique dans le proche infrarouge (7 % & 600 nm
et 2 % a 700 nm).

Réponse temporelle Le parametre important est le TTS qui est la dispersion du
temps de transit (Transit Time Spread ou jitter en anglais). Ce parametre représente
les fluctuations des temps de transit des impulsions électriques recues par ’anode. Ce
parametre est tres important pour qualifier la rapidité du PM, en plus des temps de
montée et de descente.

Un autre parametre intéressant est la réponse temporelle en tension du photomulti-
plicateur. La figure A.4 montre les données constructeur ainsi que le montage de mesure.
Nous avons cherché a mesurer nous-méme ce signal de sortie. Nous ’avons mesuré en
sortie du préamplificateur a 1’aide d’'un oscilloscope rapide (figure A.5). Nous avons
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Fia. A.3: Sensibilité de la photocathode et Uefficacité quantique en fonction de la longueur
d’onde (données constructeur).

pu ainsi vérifier la forme du signal mais pas les temps caractéristiques car nous étions
limités par la bande passante de 'oscilloscope (1 GHz). Nous obtenons un temps de
descente de 900 ps, un temps de montée de 3.7 ns (les termes montée et descente sont
inversés dans les données constructeur) et une largeur d’impulsions de I'ordre de 1 ns.
La largeur annoncée par le constructeur est de 300 ps.
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Fia. A.4: Forme de limpulsion en sortie du photomultiplicateur (données constructeur) et
schéma du dispositif de mesure.
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F1G. A.5: Mesure de la forme de limpulsion en sortie du pré amplificateur, 2ns/div, 100
mV/div.

En plus de la connaissance de ces parametres, il est intéressant de connaitre la plus
courte réponse d’instrument mesurable par le systeme (la réponse de l'instrument ou
IRF est définie a la section 2.3.1) . Sa largeur a mi-hauteur est donnée a 45 ps par le
constructeur, ce qui est largement suffisant pour nos applications.



Annexe B

Mesures avec une plaque
réfléchissante placée dans le plan

des fibres

L’objectif de cette partie est de voir si les deux situations suivantes donnent des
profils temporels équivalents du point de vue expérimental :

— les fibres source et détection sont placées dans une géométrie de milieu infini

— les fibres sources et détection sont placées dans le plan d’une plaque réfléchissante.

Cette hypothese peut étre reformulée de la fagon suivante : un milieu semi-infini dont
I'interface est un miroir plan est-il équivalent a un milieu infini ? Pour répondre de
fagon théorique, on peut considérer que tout plan passant par le point source et le point
détection est plan de symétrie en milieu infini. Or, un miroir plan a la surface d’un
milieu semi-infini est un plan de symétrie optique. Les deux situations apparaissent
équivalentes en théorie, pour un miroir parfait (de réflectivité totale pour le milieu,
pour tous les angles).

Les expériences ont été réalisées en collaboration avec 1’équipe du Professeur H.
Saint-Jalmes au Laboratoire de RMN de Lyon avec laquelle nous avons réalisé les
expériences de caractérisation en réflectance intégrale. Ils nous ont tout d’abord fourni
une plaque réfléchissante en aluminium. Son taux de réflexion & 631 nm est de 55 %
(mesuré pour un angle d’environ 30°, dans 'air). La plaque est percée de deux trous
de diametre 1 mm, espacés de 1.2 cm pour laisser les fibres. Nous avons effectué de
mesures selon trois géométries des fibres, sur un fantéme optique :

— les fibres source et détection sont placées a 4 cm sous la surface. Cette mesure est

appelée « infini ».

— les fibres sont placées a la surface

— les fibres sont placées dans le plan de la plaque réfléchissante, celle-ci étant placée

1 cm sous la surface. Cette mesure est appelée « plaque ».
Le fantome Intralipide possede un coefficient d’absorption p,=0.05 cm™

cient de diffusion réduit p,=12 cm™'.

L et un coeffi-
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Les résultats des mesures sont présentés sur la figure B.1. Nous retrouvons les profils
des courbes de surface et en infini vues au chapitre 3. La mesure « plaque » donne un
profil intermédiaire entre les mesures surface et infini.

0 surface ——infini
10" ¢ \ E
! —— surface
plaque
infini et plaque 10 %
I -1
é« 10 E
pe]
‘©
[y
9
£ 5
10 ]
1072 mw [

Fic. B.1: Profils temporels mesurés en infini, en surface et avec une plaque en aluminium
de réflexion 55 %. Les courbes sont normées a la méme aire puis au mazximum de la courbe
infini. Les propriétés optiques du fantéme sont ji,=0.05 ecm™1 et pl=12 em™1.

Ces résultats suggerent que la plaque n’est pas assez réfléchissante. Nous avons donc
cherché une autre plaque, avec la contrainte de pouvoir facilement percer des trous
sans la détériorer. Une plaque de silicium recouverte d'un dépot pour des applications
électroniques a permis de réaliser un tel objet, grace a un usinage soigné. Son taux de
réflexion mesuré est de 94 % a 630 nm. Les mesures ont montré que les courbes en infini
et avec la plaque sont bien superposées de fagon visuelle (figure B.2).

Ces mesures confirment 1’équivalence au premier ordre entre la mesure avec la plaque
et la mesure en milieu infini pour les propriétés optiques considérées. Les défauts peuvent
étre dus a la géométrie non parfaite du dispositif. Nous notons bien que la géométrie
de la plaque ne peut pas étre considérée comme celle d’un miroir parfait. Elle n’a pas
un taux de réflexion de 100 % et les trous perturbent la surface. Nous n’avons pas
cherché a quantifier I’accord entre les deux mesures car ce premier stade de conclusion
répondait a notre question de départ. Dans la littérature, des mesures en fréquentiel
avec une feuille d’aluminium confirment nos observations [86]. Haskell et al [86] a de
plus effectué des simulations en faisant varier le coefficient de réflexion de I'interface. 11
conclut que la réflexion doit étre égale au moins a 98 % pour mimer les propriétés du
milieu infini.
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Fi1G. B.2: Profils temporels mesurés en infini, en surface et avec une plaque en aluminium
de réflexion 94 %. Les courbes sont normées a la méme aire puis au mazximum de la courbe
infini. Les propriétés optiques du fantéme sont ji,=0.05 em™1 et pl,=12 ecm=1.



158




Annexe C

Passage en représentation
fréquentielle

Nous montrons dans cette annexe les détails de calculs pour passer de la représentation
temporelle a la représentation fréquentielle de la densité de photons de fluorescence. Ces
calculs sont adaptés de la référence [50].

Nous partons de ’équation (Eq. 4-2) vue au chapitre 4, qui donne la densité de
photons de fluorescence (avec to=0 pour simplifier les notations) :

az—m t/ _ t//
8¢ fruo(r, x5, Tq, t / / Gp(r,14,1") N Haz—m Xp(— )gbm(r,rd,t — ) dt" dt/
T
(Eq. C-1)
Changeons tout d’abord les bornes des intégrales. L’intégrale sur ¢' de 0 a ¢t peut se
faire de 0 & 400 puisque ¢, (r,ry,t —t') est nulle pour ¢’ > t. L'intégrale sur t” de 0 a
t' peut se faire de —oo a t’ puisque ¢, (r, ry, t”) est nulle pour t” < 0.

/_t//

+OO t/ ar—m t
86 ftuo(Tsrs Tras t) = / 4t / dt”gbx(|r—rs|,t”)w—exp<— )ngm(r,rd,t—t’)
0 —00 T
(Eq. C-2)

Remplagons les fonctions par leurs expressions en transformées de Fourier. On rappelle
que :

o(r,t) = _“”tq) (r,w)dw, soit (Eq. C-3)
vV No
+00
8¢ f1uo(Tsr Tray t) / dt’ / dt”/ dw/ dw' e =0)p_(|r —r,|,w)
2T
t,/ / /
X e:vp( )e_“" (g — 1, W) (Eq. C-4)

En efffectuant I'intégrale sur t”, on calcule la transformée de Fourier du terme de fluo-

rescence :
—iwt’

t’ o "
/ e ! exp(— >dt” S d’ott (Eq. C-5)

oo T w +

3=
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+oo +oo +oo
8¢ fluo(T, Ts, Ty t nuax%m/ / dw/ dw' @, (Jr — 1,],w)

—zwt’
—iw' (t—

x {0 (1 — 1) (Eq. C-6)

Puis on effectue I'intégrale sur t/,

+oo
/ —r D gt — \2rd(w — ') dlou (Eq. C-7)
0

ar—m oo +oo (5w—w’ BT
0pp(r,rs,Ta,t) = WW dw/ dw’ (I)w<|r_rs|7w>ﬁe WD (Jeg—r],w)
(Eq. C-8)

Enfin, on integre sur «’,

Mhaa—m [ 4, (= r4), ) —— 0 (4 — ], )
—_ wP,(r —ry|,w , rg —rl,we
V2T oo 1+iwr ¢

(Eq. C-9)

Puis, si 'on prend la transformée de Fourier des deux termes, on obtient I'expression
de la densité de photons en représentation fréquentielle sous forme des produits des
différents termes :

—iw't

5¢fl<r7 rs, Iy, t) =

5P fy(r, s, Tg,w) = Py (|1 — rJ,w)% ®(|rg — 1|, w) (Eq. C-10)



Annexe D

Propriétés et calculs sur les
moments

D.1 Opérations sur les moments

D.1.1 Passage fréquentiel-temporel

Une convolution dans le domaine temporel est une multiplication dans le domaine
fréquentiel. Considérons la fonction y(t) définie par y(t) = (f xh)(t). Cette propriété se
traduit par :

Y(w) =TFy®)] = TF[(f *h) ()] = TE[f()] x TF[h(t)] = F(w) x H(w) (Eq. D-1)

Ceci peut étre démontré de la fagon suivante. Le produit de convolution y(t) s’écrit :

= / f(t —wu)h(u)du (Eq. D-2)
Sa transformée de Fourier est donnée par :
Y(w) = / y(t)e “tdt (Eq. D-3)

Reportons 'expression de y(t) de 'équation (Eq. D-2) dans la définition précédente, on
obtient :

/ / ft —w)h(u) e ™ 'dudt (Eq. D-4)

Effectuons le changement de variable t =z + u :

/ / flx ) e~ W@t dy dg = / f(z)e ™" dx / h(u)e™ ™" du dz

— TF[f(t)] x TF[h(t)] = F(w) x H(w) (Eq. D-5)

Nous allons ensuite établir les liens entre les moments des fonctions y, f et h. Intro-
duisons une nouvelle fonction d(t), qui nous sera aussi utile, définie dans le domaine
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fréquentiel par D(w) = F(w)/H(w). Il n’y a pas de relation explicite entre f, h et
d dans le domaine temporel. Enfin, une autre fonction dont nous aurons besoin est
F(w) =), Fi(w). Le tableau ci-dessous donne un récapitulatif des fonctions étudiées,
avec les correspondances dans les domaines temporel et fréquentiel.

| t | w |
y(t) = (f*h)(t) | Y(w) = F(w) x H(w)
d(t) D(w) = F(w)/H(w)
f) =22 5@1) | Fw) =3 Fi(w)

TaB. 4-1: Récapitulatif des fonctions étudiées.

D.1.2 Moment d’ordre zéro

Le moment d’ordre zéro de y a pour expression :

moly) = [yt =¥ (0 =0) (Fq. D-6)

—00

Reportons I'expression de y(t) de 1'équation (Eq. D-2) et posons t = x + u :

:/_Z/_Zf(t—u u)dudt = / / f(x)h(u)dudx

— /_ Z flz)da /_ : h(u) du (Eq. D-7)

Ce qui donne :

moly] = molf] X mo[h] (Eq. D-8)

Ce résultat peut aussi se voir immédiatement en prenant w = 0 dans 1’équation (Eq.
D-1) :

Y(w=0)=F(w=0)x Hw=0)
moly] = mo[f] x mo[h] (Eq. D-9)

En effectuant un raisonnement analogue, on peut écrire pour la fonction d :

Dw=0)=F(w=0)/H(w=0)
mold] = mo[f] / mo[h] (Eq. D-10)

Pour la fonction f, on a de fagon évidente :

/1= Zmo[fi] (Eq. D-11)
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D.1.3 Temps moyen

Utilisons la relation qui relie le temps moyen et la transformée de Fourier (démontrée
dans la section 4.2.1) :

L 0Y(w) 1
maly] =1 ow |, Y(w=0)
_; O[F (w) H(w)] 1
Ow weo Flw=0)H(w=0)
. L O0H(w) L OF(w) 1
- [F(w—()) Ow w:0+H(w—0) Ow w_O] % Fw=0)H(w=0)
— agi}”) R (wlz R agﬁ}w R (wlz 5 (Eq. D-12)
On obtient donc :
maly] = ma[f] + ma[h] (Eq. D-13)

Ce résultat se généralise a un produit de fonctions pour lequel on sommera les temps
moyens de ces fonctions. De maniere analogue si ’on considere la fonction d(t) :

] § )/ @) 1
' Ow veo [Fw=0)/H(w=0)]
_ Hw=0)[(0F(w)/H(w)— F(w)0H(w)
F(w=0) [G(w)]? w=0
 O[F (w)] 1 0[H (w)] 1
T weo  Flw=0) S 0 x H(w=0) (Eq. D-14)
On obtient alors :

mq[d] = mq[f] — my[h] (Eq. D-15)

Calculons enfin le temps moyen de la fonction f toujours en dérivant son expression
par rapport a w, puis en prenant la valeur en zéro :

F@)= Y F@)

w = W (Eq. D-16)

car la dérivée est bien linéaire. A gauche, multiplions et divisons par F'(w = 0). A droite,
multiplions et divisons chaque terme par F;(w = 0).

Flw=0) % (wlz 5 a[gf:”)] = Zi:Fi(w =0 x (wlz 0 a”;iw)] (Eq. D-17)

Nous reconnaissons les temps moyens de f et des fonctions f; multipliés par leurs
moments d’ordre zéro. D’ou 'expression finale :

molflmalf] = > molfil malfi] (Eq. D-18)
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D.1.4 Moment d’ordre deux

Avec le moment d’ordre deux, nous n’avons pas de relation simple de somme et de
soustraction pour y et d. Nous les aurons pour la variance. Nous précisons les relations
pour le second moment, mais sans donner les étapes de calcul. Pour la fonction y, la
relation suivante lie les moments d’ordre deux :

maly] = ma[f] + malh] + 2my[f] mi[h] (Eq. D-19)

Enfin, pour la fonction f, nous avons une expression analogue de I’équation (Eq. D-18)
pour le temps moyen (car le second moment est lié a la dérivée seconde qui est elle aussi
linéaire comme la dérivée premiere) :

molf]ma[f] = Zmo[m mslfi] (Eq. D-20)

D.1.5 Variance

L’intéréet de la variance est que 1’on peut écrire certaines relations analogues a celles
obtenues pour le temps moyen. Pour simplifier ’écriture dans les calculs, nous allons
omettre la variable w prise en zéro et mettre un symbole 7 pour signaler une dérivée par
rapport a w :

O*[F (w)H (w)] 1 IF(w) H(w)] 1 2
[ o P HW) =0 + [ D o P HW) |°J:°]
R O I A N N A O AN
B F'H +FH" + HF + HF" ,F/ 2 ,Hl 2 ) ,F/ ,Hl
= — FH + ZF + Zﬁ + ZF Zﬁ
F// .F/ 2 H// .H/ 2
= 7 + <2F> ~ T + <Zﬁ> (Eq. D-21)
On a donc :
Viyl = V[f]+ VIh] (Eq. D-22)

De méme pour la fonction d, on a :

VId] = V[f] = VIH (Eq. D-23)




Annexe D. Propriétés et calculs sur les moments 165

D.2 Calculs sur des fonctions d’intérét

Nous montrons ici les étapes de calcul pour obtenir le temps moyen et la variance a
partir de la fonction de Green en milieu infini :
ei kr

Gw) = ——avec k2:_%+z_;;

(Eq. D-24)

Calculons son temps moyen :

0G(w) e*r 1 i fo — Tw\~1/2 ethr U  Tw\~1/2
= (=) ——=+— -+ —= Eq. D-25
50— 73 (-5 *:p) 5o\~ ptop)  (EaD2

D ¢D
d’ot1, en utilisant la formule du temps moyen :

0G(w) ik fa\ -2 7
mi[G] =1 R =0 X 1/G(w)]w=o = —i 50D ( - 5) P (Eq. D-26)
T
Calculons ensuite son second moment et sa variance :
PGw) _ et 1 () (~te s 22y et () (- te s iey”
Ow? 2¢cD 2 \cD D ¢D 2¢D \¢D D  ¢D

ietkr g fo  dw\“lpir fo  Gw\ /2
= = - =+ — — - — 4 — Eq. D-28
202 D2 <0D>< D+CD> [2+< D+CD> ] (Fq. D-28)
d’ou, en utilisant la formule du second moment :

0*G(w)
—W\wzo X 1/G(w)]w=0

-5 (%) T+ (%)™
22 D2 D 2 D
r2 r

= + Eq. D-29
462\/,uaD 202,//;313 ( 4 )

mo =

ainsi avec V = my — m?,

(Eq. D-30)

D.3 Relation entre les moments et les séries de Fou-
rier

Nous montrons dans cette section comment les moments sont reliés a la transformée
de Fourier de la TPSF. Cette discussion est adaptée de la these de E. Hillman [79].
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Si nous reprenons les résultats établis a la section 4.2.1, nous pouvons les généraliser
pour obtenir une relation entre le moment d’ordre £ et la dérivée d’ordre k de G, la
transformée de Fourier de la TPSF :

k

lo=0 X 1/G(w)]w=0 (Eq. D-31)

Développons alors la fonction G sous forme d’une série de Taylor en zéro :

0G (w) w_282G(w) w_383G(w)

Gw) = G0) w5 Flomot 55 =0 F 5750

On peut finalement exprimer la partie réelle et la partie imaginaire de G sous forme
d’une série des moments :

2 4
Re[G(w)] = my [1 - % me + % my + ] (Eq. D-33)
3
Im[G(w)] = mq [—wml—l—gmg—i—...] (Eq. D-34)
Si on néglige les termes en w?, on a :
Im[G(w)]

———= = phase = — Eq. D-

RelG(@) phase wmy (Eq. D-35)

Dans cette approximation que nous ne détaillerons pas ici (w < 300 MHz [58]), la phase
est équivalente au temps moyen.



Annexe E

Publications et participations a
congres

Les résultats obtenus ont été décrits dans les publications et communications sui-
vantes :

Publications dans revue internationale avec comité de lecture :

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, J.-M. Dinten, « Effects of the surface boun-
dary on the determination of the optical properties of a turbid medium with
time-resolved reflectance », Applied Optics 45(19), 4756-4764 (2006).

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, J. Boutet, J.-M. Dinten, A. C. Boccara,
« Analytical method for localizing a fluorescent inclusion in a turbid medium »,
accepté, Applied Optics.

Brevet : A. Laidevant, A. Da Silva, and J.-M. Dinten, « Procédé et dispositif de
reconstruction 3D de la distribution d’éléments fluorescents », Brevet frangais DD 06
07065, aout 2006.

Communications a des congres internationaux avec actes publiés :

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, and J.-M. Dinten, « Experimental test of
depth dependence of solution for time-resolved diffusion equation », Proc. SPIE
5745 (2005), Medical Imaging, San Diego, février 2005, poster.

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, and J.-M. Dinten, « Experimental study of
time-resolved measurements on turbid media : determination of optical properties
and fluorescent inclusions characterization », Proc. SPTE 5859 (2005), European
Conference in Biomedical Optics, Munich, juin 2005, poster.

— J.-M. Dinten, P. Petié, A. da Silva, J. Boutet, A. Koenig, L. Hervé, M. Berger,
A. Laidevant, and P. Rizo, « Performance of different reflectance and diffuse op-
tical imaging tomographic approaches in fluorescence molecular imaging of small
animals », Proc. SPIE 6142 (2006), Medical Imaging, San Diego, février 2006,
présentation orale.
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Communications a des congres internationaux sans actes publiés :

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, P. Peltié, J.-M. Dinten, P. Rizo, « Time-
resolved measurements for characterization of fluorescent heterogeneties embed-
ded in turbid media », Society for Molecular Imaging, Cologne, septembre 2005,
poster.

— A. Laidevant, A. da Silva, J.-M. Dinten, « Time-resolved analytical approach for
localization of a fluorescent inclusion in a turbid medium », Biomedical Optics,
Fort Lauderdale, mars 2006, poster.

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, J.-M. Dinten, J. Falconet, R. Sablong,
E. Perrin, H. Saint-Jalmes, « Comparison of spatially integral and time-resolved
reflectance for the determination of the optical properties on two kinds of optical
phantoms », Biomedical Optics, Fort Lauderdale, mars 2006, poster.

— A. Laidevant, A. da Silva, P. Peltié, J.-M. Dinten, C. D’Andrea, L. Spinelli, G.
Valentini, R. Cubeddu, « Time-resolved imaging of a fluorescent inclusion in a
turbid medium using a gated CCD camera », Biomedical Optics, Fort Lauderdale,
mars 2006, poster.

Communications a des congres nationaux :

— A. Laidevant, A. da Silva, P. Parrein, A. Planat-Chrétien, J.-P. Moy, M. Berger,
J.-M. Dinten, I. Texier-Nogues, J.-L.. Coll, « Imagerie de fluorescence tridimen-
sionnelle sur le petit animal », OPTDIAG, mai 2004, communication orale.

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, J.-M. Dinten,« Experimental test of depth
dependence of solution for time-resolved diffusion equation », IMVIE, Strasbourg,
mars 2005, poster.

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, J.-M. Dinten, « Etude expérimentale de me-
sures résolues en temps sur des milieux diffusants : mesure des propriétés optiques
et caractérisation d’inclusions fluorescentes », GDR ISIS - Imagerie optique non
conventionnelle, ESPCI, mars 2005, communication orale.

— A. Laidevant, A. da Silva, M. Berger, P. Peltié, J.-M. Dinten, P. Rizo, « Time-
resolved measurements for characterization of fluorescent heterogeneties embed-
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