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Habilitation à Diriger des Recherches
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“Le Savoir, c’est le seul trésor qui peut nous permettre de sortir de l’obscurantisme. C’est tout ce
qui reste des expériences, des douleurs, des erreurs et des inventions de nos ancêtres. Transmets le
Savoir afin d’être sûr que nos descendants ne recommencent pas indéfiniment les mêmes erreurs.”

Bernard Werber, Le papillon des étoiles
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Glossaire

IUP-IS Institut Universitaire Professionnalisé en Ingénierie de la Santé
M2P Master Professionnel 2eannée
M-SVS Master - Sciences de la Vie et de la Santé
IS-IBR spécialité Ingénierie de la Santé - parcours Ingénierie Biomédicale et Radiothérapie
EP IRTB Equipe–Projet Interactions Rayonnements – Tissus Biologiques
GBM Génie Biologique et Médical
GT IPS Groupe Thématique Ingénierie Pour la Santé
ILT projet Interactions Lumière-Tissus
ED BioSE Ecole Doctorale Biologie, Santé et Environnement
ED IAEM Ecole Doctorale Informatique, Automatique, Electronique et Mathématiques
SpID Action Spectro-Imagerie de Diagnostic

RI Revues Internationales à comité de lecture
RN Revues Nationales à comité de lecture
CI Conférences Internationales à comité de lecture
CN Conférences Nationales

SAF Spectroscopie d’AutoFluorescence
SDE Spectroscopie de Diffusion Elastique
RD Réflectance Diffuse
IM Information Mutuelle
TF Transformée de Fourier
TFM Transformée de Fourier-Mellin
SSD Sum of Squared Differences
ETR Equation de Transfert Radiatif
(N)UV (Near) UltraViolet
(N)IR (Near) InfraRed
ADL Analyse Discriminante Linéaire
SVM Support Vector Machine
k-NN k-Nearest Neighbors
ACP Analyse en Composantes Principales
Se Sensibilité
Sp Spécificité
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Préambule

Ce manuscrit se compose de trois grandes parties intitulées “Curriculum vitæ et notice d’acti-
vités”, “Mémoire de recherche” et “Production scientifique et Sélection d’articles”.
Après lecture de différents manuscrits d’HDR, et compte tenu du caractère transdisciplinaire

de mes travaux de recherche en GBM (Génie Biologique et Médical), j’ai choisi d’organiser la
présentation de mes activités actuelles autour des 2 principales actions de recherche où mon
implication est majeure depuis 2003 : imagerie endoscopique (50%) et spectroscopies optiques in
vivo (50%). Pour chacune de ces actions définies par la finalité applicative, j’ai tenté de mettre en
évidence dans ce mémoire de recherche les apports techniques et les solutions méthodologiques
développées pour résoudre les problématiques liées à l’instrumentation scientifique (imagerie et
spectroscopie) et au traitement du signal (traitement d’images, simulation statistique, extraction
de caractéristiques spectrales et classification).

La première partie présente d’une part, un CV rappelant les principales étapes de ma for-
mation universitaire et de mon parcours professionnel (§A.I, page 9) et d’autre part, une notice
exhaustive des activités pédagogiques, administratives et scientifiques (§A.II, page 13). La des-
cription synthétique des travaux menés en thèse et de ceux développés depuis 2003 dans le cadre
des différentes actions du projet de recherche en cours est accompagnée des éléments détaillés
relatifs à mon implication dans l’encadrement scientifique et aux responsabilités individuelles et
collectives en terme de gestion du projet de recherche.

La deuxième partie, intitulée “Mémoire de recherche”, présente de façon plus complète les
travaux réalisés et les résultats obtenus dans le cadre des thèses co-encadrées et co-dirigées de
2003 à 2008. Elle est organisée en 4 chapitres principaux : Cadre des travaux et objectifs du projet
de recherche (§B.I, page 37), Imagerie endoscopique panoramique multispectrale (§B.II, page 43),
Spectroscopies optiques in vivo (§B.III, page 57) et Prospective du projet de recherche (§B.IV,
page 81). Les trois premiers chapitres reprennent la démarche d’ensemble du projet de recherche,
les problématiques posées et les solutions apportées, en précisant les éléments essentiels des
travaux publiés et en cours de publication. Le dernier chapitre remet ces résultats en perspective
pour définir les axes principaux de recherche à poursuivre ou non ainsi que les objectifs et moyens
pour y parvenir.

La troisième et dernière grande partie de ce manuscrit regroupe les éléments de production
scientifique sur lesquels s’appuient les deux parties précédentes : la liste de la totalité des com-
munications référencées (§C.I, page 103), les textes intégraux d’une sélection d’articles majeurs
publiés (§C.II, page 113) et en révision (§C.III, page 177).
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Première partie

Curriculum vitæ et notice d’activités
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“Je ne sais pas ce qu’est le temps, mais je sais que si rien ne se passait, il n’y aurait pas de temps
passé.”

Saint Augustin.

“Laminée entre le souvenir du passé et la crainte ou l’espoir du futur, notre existence réelle est
évanescente ; essayer de saisir l’instant présent est aussi vain que de chercher à rattraper un photon.”

Albert Jacquard.
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Chapitre I

Curriculum vitæ

I.1 Etat civil

Nom patronymique : BLONDEL

Prénom : Walter, Charles, Pierre, Michael

Date et lieu de naissance : 29 décembre 1968 (39 ans), Nancy

Situation de famille : marié, 2 enfants

Adresse personnelle : 4 rue d’alsace, 54425 Pulnoy, France

I.2 Situation professionnelle actuelle

Maître de conférences 61esection à l’Université Henri Poincaré
Recruté/titularisé le 1erseptembre 2002/2003 sur l’emploi No 1433 (Classe Normale, échelon 6).
Bénéficiaire de la Prime d’Encadrement Doctoral et Recherche (PEDR) depuis 2003 (renouvelé
en 2007).

Enseignement : Faculté de médecine de Nancy
Master Sciences de la Vie et de la Santé (SVS)
Spécialité Professionnelle (P) Ingénierie de la Santé (IS) - option Ingénierie Biomédicale et
Radiothérapie (IBR)
Avenue de la forêt de Haye, BP184, 54500 Vandoeuvre-Lès-Nancy
Tel : +33(0)3.83.68.36.82, Fax : +33(0)3.83.68.34.59
Email : walter.blondel@medecine.uhp-nancy.fr
Responsable M2P-IS option IBR
Porteur du projet de Master mention Ingénierie de la Santé et Sciences du
Médicament (ISSM)
Matières/disciplines enseignées : instrumentation biomédicale, chaînes d’acquisition
analogiques et numériques, traitement du signal, imagerie et traitement d’images biomédi-
cales.

Recherche : Centre de Recherche en Automatique de Nancy (CRAN)
UMR 7039 Nancy Université - CNRS
Groupe Thématique Ingénierie Pour la Santé (IPS)
Equipe-Projet Interactions Rayonnement - Tissus Biologiques (IRTB)
CRAN/INPL, 2 avenue de la forêt de Haye, 54500 Vandoeuvre-lès-Nancy
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Chapitre I. Curriculum vitæ

Tel : +33(0)3.83.59.56.38, Fax : +33(0)3.83.59.56.33
Email : walter.blondel@ensem.inpl-nancy.fr
Responsable Equipe-Projet IRTB
Domaines de recherche actuels : spectroscopie et imagerie optique UV-Vis-NIR (dé-
veloppement en instrumentation, transfert clinique), modélisation des interactions lumière-
tissus (autofluorescence et diffusion multiple), extraction et classification de données spec-
troscopiques, recalage et mosaïquage d’images endoscopiques.

I.3 Formation universitaire et parcours professionnel

I.3.1 Diplômes, concours et titres

2006 Diplôme Universitaire (UHP, Nancy) en Expérimentation Animale : Niveau 1

2000 Doctorat en Sciences de l’Université Henri Poincaré - Nancy 1
– Spécialité : Génie Biologique et Médical
– Mention : Très honorable avec les félicitations
– Durée de la thèse : 2 ans et 10 mois (1eroctobre 1997 - 11 juillet 2000)
– Laboratoire : LEMTA UMR 7563 (CNRS-INPL-UHP)
– Equipe Mécanique et Ingénierie Cellulaire et Tissulaire (MICT)
– Titre : Etude expérimentale des propriétés mécaniques des artères : Développement d’un

banc électro-mécanique de tests in vitro, rhéologie pariétale d’artères normales, athéro-
mateuses et cryoconservées, et applications cliniques

– Jury : Pr. G. Maurice (LEMTA-INPL, co-directeur), Pr. J-F. Stoltz (LEMTA-UHP, di-
recteur), Rapporteurs : Pr. J-P. Lhuillier (LPMI-ENSAM, Angers), Pr. P. Riha (Acadé-
mie des Sciences de République Tchèque), Examinateurs : Pr. G. Krzakala (CRAN-UHP),
Pr. M. Nadi (LIEN-UHP), Dr. X. Wang (LEMTA, CR1 CNRS)

1998 Agrégation de Génie Electrique
– Option : Electronique, Automatique et Informatique Industrielle
– Classement au concours externe 14e/35

1994 CAPET de Génie Electrique
– Option : Electronique, Automatique et Informatique Industrielle
– Classement au concours externe 13e/150

1992 Master of Science (MSc) in Electronics
– Options : Optoelectronics, real time systems, digital image processing
– University of Hertfordshire, Division of Electrical and Electronic Engineering

College Lane, Hatfield Herts - AL10 9AB, England
– Prix universitaire 1992 (20 £) du meilleur stage en optoélectronique
– Admis comme équivalence au titre d’une dispense de DEA en 1997

1991 Ingénieur en Génie Electrique
– Spécialité : Télécommunications et réseaux informatiques
– ESIGELEC (Ecole Supérieure d’Ingénieurs en Génie Electrique), Rouen
– Classements : 11e/149 (1A), 2e/60 (2A), 4e/30 (3A)

I.3.2 Principales étapes professionnelles

2006-2007 Délégation CNRS (1 an)
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I.3. Formation universitaire et parcours professionnel

– Laboratoire de Biophysique Moléculaire Cellulaire et Tissulaire (BioMoCeTi) UMR 7033
CNRS - UPMC Paris VI

– Groupe Photoactivation moléculaire - applications biomédicales
– Activités de recherche détaillées dans les parties ci-après.

2002-2008 MCU (section 61) à l’Université Henri Poincaré, Faculté de médecine de Nancy
– Enseignement : Master Professionnel SVS-IS, responsable du M2P option IBR
– Recherche : CRAN, GT IPS, responsable action SpID, co-responsable EP IRTB
– Activités administratives, d’enseignement et de recherche détaillées dans les parties ci-
après.

mars 2001 Qualifié aux fonctions de Maître de Conférences des Universités en sections 61 et 63

1997-2002 PRAG (Professeur Agrégé - électronique, automatique, informatique industrielle) à
l’Université Henri Poincaré, Faculté de Médecine de Nancy
– Enseignement : IUP Ingénierie de la Santé, directeur des études de la Spécialité Génie

Biologique et Médical - Electronique Médicale
– Recherche (thèse et post-doctorat) : LEMTA, Equipe MICT
– Activités administratives, d’enseignement et de recherche détaillées dans les parties ci-
après.

1995-1997 Professeur Certifié au Lycée Henri Loritz à Nancy
– Sections de Techniciens Supérieurs (STS) en électronique et en informatique industrielle
– Enseignements : Electronique analogique et numérique, simulation (SPICE), chaînes
d’acquisition, programmation en C et système temps réel (OS9)

1993-1994 Service national (12 mois) : Scientifique du Contingent
– Etat Major de la FATAC, Base Aérienne de METZ-FRESCATY
– Sujet : Etude et développement d’une application de gestion de bases de données sous
Dbase III+ pour les pièces détachées des avions mirages

1992 Stage de MSc en recherche (6 mois)
– PTT-Telecom Nederland, Laboratoire de recherche Dr Neher, Département Systèmes de

Communication, La Haye, Pays-Bas
– Sujet : Multiplexage temporel d’impulsions optiques brèves à l’aide d’un LASER à gain
commuté. Etude et expérimentation du fonctionnement transitoire d’un laser à semi-
conducteur, dans le cadre d’un projet européen de transmission de données à très haut
débit par fibres optiques.
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Chapitre II

Notice d’activités

II.1 Enseignement

II.1.1 Activités pédagogiques

Mon expérience comme enseignant titulaire en Génie Electrique (électronique et informatique
industrielle) a débuté en 1995 au Lycée Henri Loritz à Nancy, en Sections de Techniciens Supé-
rieurs (STS) en électronique et en informatique industrielle. Durant 2 ans, mes enseignements
ont porté sur :

– la simulation analogique et logique (4 heures/semaine),
– la conception et la réalisation de prototypes électroniques (4 heures/semaine),
– les chaînes d’acquisitions analogiques et numériques (2 heures/semaine),
– les transmissions de données numériques (2 heures/semaine),
– la programmation en assembleur 68000 et temps réel sous OS9 (6 heures/semaine).

En 1997, j’ai été recruté sur un poste de PRAG à l’Université Henri Poincaré - Nancy 1, affecté à la
faculté de médecine de Nancy au sein de l’IUP Ingénierie de la Santé (directeur : Pr. Jean-François
Stoltz) dans la spécialité Génie Biologique et Médical - Electronique Médicale. Il s’agissait de
la création d’un des trois IUP IS en France visant à former des cadres techniques du domaine
de l’ingénierie biomédicale. Les contenus de formations couvraient donc les différents champs
pluridisciplinaires du domaine mais fortement orientés vers le génie électrique et l’automatique
compte tenu de son origine historique (MST “biotique” de 1993 à 1997).
Seul enseignant titulaire de 1997 à 2002, j’ai été chargé de la direction des études pour les années
de Licence et Maîtrise (2×30 étudiants) de la spécialité, c’est-à-dire de sa gestion administrative
et pédagogique complète :

– définition et rédaction de la maquette pédagogique (objectifs et contenus de formation de
chaque module),

– mise en place de la semestrialisation (Unités d’Enseignements, modules, coefficients),
– préparation et gestion journalière des emplois du temps (cours, TD, TP, examens),
– coordination des intervenants extérieurs,
– gestion des projets de Maîtrise,
– suivi des stages hospitaliers et industriels,
– mise en place d’un “double diplôme” dans le cadre d’échanges d’étudiants avec la Fach-

hochschule de Giessen en Allemagne (2 étudiants français par an en moyenne).
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De plus, j’ai développé la filière au travers de la mise en place d’actions et de moyens
spécifiques tels que :

– la participation, avec les étudiants, à divers forums (science en fête, information des étu-
diants (DEMAIN), forum franco-allemand),

– la contribution à des actions de promotion locales et nationales (création d’une plaquette
de présentation de la spécialité, articles dans des revues spécialisées GBM info, RBM. . . ),

– le choix et la commande d’équipements pour la mise en place, l’utilisation et la maintenance
d’une salle de Travaux Pratiques :
– en instrumentation électronique (oscilloscopes, multimètres et générateur numériques,

GP-IB, cartes d’acquisition, platines d’essais, composants. . . ),
– en informatique industrielle (ordinateurs PC en réseau, C/C++, HPVee, AutoCad. . . ),
– en imagerie et traitement d’images (PhotoShop, PaintShop, Matlab).

– la création d’un parc d’appareils biomédicaux obtenus auprès des professionnels (interve-
nants extérieurs, partenaires des stages professionnels, anciens étudiants, collaborateurs
des hôpitaux de Nancy) et utilisés comme supports pour les enseignements : pompes à
perfusion, pousse-seringue, appareils de PNI, moniteurs multiparamétriques, incubateur
pour nouveau-né, osmomètre, colorimètres, échographe, respirateurs, testeur de sécurités
électriques, testeurs de respirateurs.

Durant ces 5 années (1997-2002), j’ai effectué mes enseignements (384 heures ETD / an
statutaire) en deuxième année de DEUG, Licence et Maîtrise, selon la répartition détaillée dans
le tableau II.1, ce en parallèle de mes travaux de recherche en thèse et en post-doctorat.
Pour la majorité de ces enseignements, j’ai mis en œuvre des cours et des travaux dirigés adaptés
aux objectifs pédagogiques de la spécialité GBM, et surtout de nouveaux travaux pratiques ayant
pour supports d’étude et d’application les systèmes et les appareillages biomédicaux, avec comme
objectifs :

– l’analyse fonctionnelle et structurelle de dispositifs médicaux (systèmes de perfusion auto-
matique, mesure des paramètres physiologiques, assistance ventilatoire, imagerie échogra-
phique),

– le recueil et le traitement analogique et numérique des signaux (ECG et EMG notamment),
– la mise en œuvre de systèmes d’instrumentation et de traitement de signaux numériques

(cartes d’acquisition, bus GPIB, HPVee, Labview).

Recruté en 2002 sur un poste de Maître de Conférences affecté en recherche au CRAN et en
enseignement à l’IUP Ingénierie de la Santé, j’ai de ce fait poursuivi mes activités d’enseignement
de 2002 à 2005 en IUP, puis de 2005 à 2008 au sein de la spécialité Ingénierie de la Santé du
Master SVS. L’application de la réforme LMD a entraîné la disparition de l’IUP et la création
d’une Licence Sciences de la Santé et d’un Master Professionnel avec un parcours Ingénierie
Biomédicale. Nous avons ainsi procédé à une re-définition partielle des contenus de la filière avec
2 années de transitions (2004-2006) et un renforcement des enseignements en traitement
des signaux 1D/2D appliqué au domaine biomédical. Le tableau II.2 récapitule mes
enseignements en IUP puis en Master en tant que MCU (192 heures ETD / an statutaire)
ainsi que la répartition des volumes horaires (CM, TD, TP) et quelques éléments indicatifs des
contenus correspondants.
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Table II.1 – Tableau récapitulatif des activités d’enseignement dispensées en IUP-IS en tant
que PRAG (heures/étudiant). L = Licence, M = Maîtrise.

Années Universitaires
Intitulés des enseignements 1997 1998 1999 2000 2001 Niveaux

1998 1999 2000 2001 2002
Mathématiques 40 DEUG2
Electronique analogique et numérique appliquée aux
appareils biomédicaux 190 190 190 190 190 DEUG2

Informatique industrielle (algorithmique, C++) 30 L
Transmissions de données numériques 20 20 20 20 L, M
Chaînes d’acquisition 30 30 30 L, M
Electronique des appareils biomédicaux 50 70 70 M
Projets Tutorés 30 30 30 M
Instrumentation électronique et médicale 20 20 20 20 M
Traitement du signal 40 20 M
Automatique linéaire (asservissement, régulation) 40 20 20 M

Table II.2 – Tableau récapitulatif des activités d’enseignement dispensées en tant que MCU
(heures/étudiant) au sein de l’IUP-IS (2002-2005) puis en M2P-SVS-IS (2005-2008). L = Licence,
M = Maîtrise, M1 = Master 1, M2 = Master 2.

Années Universitaires
Intitulés et contenu des enseignements 2002 2003 2004 2005 2007 Niveaux

2003 2004 2005 2006 2008
Projets Tutorés et Travaux Encadrés 36 36 36 30 40 M,M2
Imagerie Biomédicale et Traitement d’Images (38CM, 28TD x 2
groupes) : Capteurs et métrologie, Bases colorimétriques, Transformée de Fou-
rier et convolution, Propriétés statistiques des images, Filtrage, Opérations de
morphologie mathématique, Modèles de projection, Transformations et Recalage
géométriques d’images (primitives, critères de similarités, méthodes d’optimisa-
tion), Transformation de Radon

66 M2

Traitements de Signaux Biomédicaux (20CM, 16TD x 2 groupes) :
Echantillonnage-Blocage, CNA-CAN, Classes de signaux, Analyse spectrale (re-
présentations fréquentielle (Fourier), temps-fréquence (TFG), temps-échelle (on-
delettes))

36 M1

Acquisition de signaux et instrumentation (30CM, 20TD x 2
groupes, 20TP x 2 groupes) : Chaînes d’acquisition (multiplexage, capteurs
et conditionneurs, amplification d’instrumentation), Echantillonnage-Blocage,
CNA-CAN, Classes de signaux, Analyse spectrale (représentation fréquentielle,
représentation temps-fréquence, représentation temps-échelle), Bus d’instrumen-
tation et programmation visuelle

70 M1

Traitements des Signaux et Images (26CM, 12TD x 2 groupes) :
Echantillonnage-Blocage, Classes de signaux, Analyse spectrale 1D (représen-
tations fréquentielle (Fourier), temps-fréquence (TFG), temps-échelle (onde-
lettes)), Transformée de Fourier et convolution 2D, Propriétés statistiques des
images, Filtrage, Opérations de morphologie mathématique, Transformations
spatiales, Transformation de Radon

38 M2

Electronique des Appareils Médicaux (20/15CM, 30TP x 1 ou 2
groupes) : Analyse systémique et technique de dispositifs médicaux (pousse-
seringue, pompe à perfusion, respirateurs, sécurités électriques), opérations de
contrôle et de maintenance

80 50 45 45 M,M1

Acquisition de signaux et instrumentation (30CM, 20TD x 2
groupes, 10TP x 2 groupes) : Echantillonnage-Blocage, CNA-CAN, Interfaces
de données numériques, Bus d’instrumentation

60 M

Bus, Interfaces et Instrumentation (10CM, 20TD x 2 groupes) :
Interfaces de données numériques, Bus d’instrumentation 30 30 M
Capteurs et chaînes d’acquisition (30CM, 16TP x 2 groupes) : Cap-
teurs et conditionneurs, Multiplexage, Filtrages, Amplification d’instrumenta-
tion, Echantillonnage-Blocage, CNA-CAN,

46 46 46 L

Imagerie et Traitement d’Images (16CM, 12TD x 2 groupes) : Ima-
gerie biomédicale, Capteurs et métrologie, Bases colorimétriques, Transformée
de Fourier et convolution, Propriétés statistiques des images, Filtrage

28 L
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II.1.2 Responsabilités administratives et pédagogiques

2009-2012 Porteur et responsable du Master mention Ingénierie de la Santé et Sciences du
Médicament (ISSM)

2005-2008 Responsable du M2P parcours Ingénierie Biomédicale
– Master Sciences de la Vie et de la Santé, faculté de médecine de Nancy
– Spécialité Ingénierie de la Santé - Option Ingénierie Biomédicale et Radiothérapie

2002-2005 Responsable de la Maîtrise G.B.M. - électronique médicale
– IUP Ingénierie de la Santé, faculté de médecine de Nancy

1997-2002 Directeur des Etudes
– IUP Ingénierie de la Santé, faculté de médecine de Nancy
– Spécialité G.B.M. - électronique médicale (Licence et Maîtrise)

II.2 Recherche

II.2.1 Travaux réalisés en thèse (1997-2000) et en post-doctorat (2000-2002)
au LEMTA

Mes travaux de recherche en thèse (octobre 1997 à juillet 2000) puis en post-doctorat (sep-
tembre 2000 à août 2002) au sein de l’équipe MICT du LEMTA ont concerné l’étude et la
caractérisation expérimentale des propriétés rhéologiques d’artères, en collaboration avec le la-
boratoire de chirurgie expérimentale (faculté de médecine), la Banque des Tissus de Nancy et des
chirurgiens du CHU de Nancy. Les apports scientifiques, techniques et méthodologiques
de ces travaux ont porté notamment sur :

– la conception, le développement et la réalisation d’un banc de tests dédié aux mesures de
contraintes-déformations de segments entiers de vaisseaux in vitro,

– la modélisation des processus rhéologiques fondamentaux par une approche 3D en grandes
déformations (tenseur des contrainte de Cauchy et tenseur des déformations de Green-
Lagrange) basée sur un modèle exponentiel de la fonction de densité d’énergie de déforma-
tion et une optimisation paramétrique selon un algorithme de type Levenberg-Marquardt.

Nous avons obtenu des résultats originaux pour 3 types d’artères humaines (normales, athéroma-
teuses et cryoconservées), associés à la considération de plusieurs états de référence initiaux (non
chargé, zéro contrainte) publiés dans 4 articles en revues internationales avec comité de lecture
[RI4, RI6, RI7, RI8] (dont 1 article consultable en intégralité en page 115), 1 contribution dans
un ouvrage scientifique [Ou1] et 8 communications en conférences internationales avec comité de
lecture et actes (dont 3 orales) [CI2, CI3, CI5, CI6, CI10, CI9, CI1, CI7]. Au cours de ma période
de post-doctorat, j’ai encadré les stages de fin d’étude (6 mois) de 2 étudiants de Maîtrise et
d’école d’ingénieur. En 2001, j’ai fait partie du comité d’organisation du congrès international
Euromech 420 à Nancy.

II.2.2 Travaux réalisés depuis 2003 au CRAN et prospective

II.2.2.1 Objectifs du projet de recherche

Les actions de recherche présentées dans cette section font partie du Groupe Thématique
Ingénierie Pour la Santé (GT IPS) qui développe, au sein du CRAN, de nouveaux moyens,
concepts ou méthodologies pour augmenter l’efficacité des diagnostics et des soins en médecine.
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Pilotés par la finalité médicale, les sujets de recherche s’inscrivent dans une démarche interdis-
ciplinaire et entrent clairement dans les objectifs scientifiques du département ST2I (Sciences et
technologies de l’information et de l’ingénierie) du CNRS (Ingénierie pour le vivant) et dans sa
politique volontariste de mise en synergie des disciplines (cf. compte-rendu d’activités du CRAN
2004-2007). L’un des deux principaux axes développés au sein du GT IPS au cours du dernier
contrat quadriennal, concerne le diagnostic et le traitement du cancer dans le cadre du projet
“Interactions Lumière-Tissus” , dont j’assure la co-responsabilité (instrumentation et traite-
ment du signal) avec Lina Bolotine (biologie). Ce projet, mené en étroite collaboration avec le
centre régional de lutte contre le cancer Alexis Vautrin (CAV, Nancy), est structuré en deux
axes qui portent respectivement sur les aspects photobiologiques et sur les développements et
applications en spectro-imagerie optique.

L’objectif général de ce dernier axe intitulé “Spectro-Imagerie de Diagnostic” (SpID) que
j’anime, est de concevoir, développer, caractériser et évaluer de nouvelles modalités de diagnostic
par méthodes spectroscopiques atraumatiques (“biopsie optique”) pour la détection, la localisation
et l’identification de cellules ou tissus pathologiques (états pré-cancéreux et cancéreux précoces
en particulier) caractérisés notamment par des modifications de leurs propriétés photophysiques.
Notre stratégie originale (cf. article en intégralité page 127 [RN3]) est de développer en particulier
une approche “multi-modale et multi-dimensionnelle” en spectroscopie point par point
(autofluorescence, diffusion élastique et gap-FRAP, actions 2 et 3 ci-après) et en imagerie
(endoscopie de fluorescence multibandes, action 1 ci-après).
Les problématiques scientifiques à résoudre concernent :

– l’instrumentation : développement de techniques de mesures physiques in vivo particulières
exploitant la fluorescence intrinsèque/extrinsèque, l’absorption et la diffusion multiple de
la lumière dans les tissus (spectroscopies fibrées, imagerie endoscopique multi-bandes) et
tenant compte des contraintes d’utilisation en clinique,

– l’analyse de données et la modélisation :
– à partir de données spectrales (caractérisation des propriétés optiques, modélisation des

interactions lumière-tissus, couplage diffusion-fluorescence, identification de paramètres
discriminants pour le diagnostic, classification),

– et à partir de données spatiales (recalage et mosaïquage d’images en endoscopie en
lumière blanche et en fluorescence, représentation 2D/3D),

– la mise en oeuvre complémentaire des méthodes (résolutions spectrale, spatiale, temporelle)
et leur validation expérimentale pré-clinique et clinique.

II.2.2.2 Les actions de recherche du projet

Les principaux objectifs et résultats obtenus depuis 2003 pour chacune des 3 actions de re-
cherche qui composent l’axe SpID sont donnés dans les paragraphes suivants, ce pour les aspects
“instrumentation” comme pour les aspects “signal” liés à chacune d’elles.

II.2.2.2.1 Action 1 : Imagerie endoscopique multispectrale et mosaïquage d’images
Nos travaux en imagerie endoscopique concernent principalement la vessie. Le diagnostic cli-

nique des cancers urothéliaux s’effectue par l’observation cystoscopique en lumière blanche de
la paroi interne de l’organe. Néanmoins, certaines lésions pré-cancéreuses ou multifocales restent
difficiles à déceler et des techniques exploitant la fluorescence des tissus sont développées pour
améliorer la sensibilité et la spécificité cliniques. L’examen cystoscopique permet au clinicien
d’ausculter la vessie dans sa totalité mais avec un champ de vue limité. Nous développons une
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approche diagnostique originale visant à exploiter des informations spectrales (fluorescence) et
des informations spatiales (lumière blanche) obtenues par mosaïquage d’images. Cette technique
de traitement d’images permet d’augmenter le champ de vision en recalant et en collant des
images successives d’une séquence vidéo-endoscopique. Dans le domaine médical, les quelques
algorithmes de mosaïquage proposés (mammographie, ophtalmologie, microscopie et angiogra-
phie X) sont peu automatisés et nécessitent soit des connaissances a priori (différences de points
vues connues entre images à cartographier) soit l’intervention d’opérateurs pour guider le mo-
saïquage. Aucune méthode de mosaïquage n’a été publiée dans la cas de la vessie. Pour pouvoir
construire des images panoramiques bimodales superposables, nous devons également développer
une instrumentation spécifique permettant l’acquisition alternative automatique des images dans
ces deux modalités. L’image panoramique calculée permettra au clinicien d’observer des zones de
tissus plus étendues, facilitant ainsi le repérage de lésions satellitaires, la comparaison, le suivi
et le guidage d’examens ultérieurs voire l’archivage des données.

Ma contribution a concerné l’instrumentation (développement, calibrage, validations ex-
périmentales) et le traitement d’images (algorithmes de recalage, mosaïquage, optimisation,
calcul d’erreurs...). Les résultats plus complets sont présentés en partie B.II page 43.
Participants (CRAN) : 1 PU-PH, 1 PU (61) et 2 MCU (61)
Partenaires : 1 MCU-HDR (BioMoCeTi, UPMC-Paris6)
Encadrement doctoral : 2 thèses soutenues en mars 2005 (Rosebet Miranda, co-encadrement

40%, ED IAEM) et en octobre 2007 (Yahir Hernandez, co-direction 40%, ED IAEM), 1
thèse en cours depuis 2007 (Achraf BenHamadou, co-encadrement 20%, ED IAEM)

Objectifs des travaux :
– Améliorer la qualité de l’identification diagnostique in vivo par voie endoscopique (ap-

proche multi-modalités, visualisation simultanée et en temps réel des images endosco-
piques en lumière blanche et d’images de fluorescence superposables spatialement)

– Optimiser l’efficacité de la localisation in situ (résolution spatiale avec information spec-
trale, recalage d’images et création d’images panoramique 2D, visualisation/reconstruction
3D)

– Transférer la technique pour des essais en clinique
Verrous à lever :

– Techniques : instrumentation utilisable en conditions cliniques (calibrage automatique,
commutations des sources et vitesse d’acquisition vidéo, sensibilité pour l’acquisition
d’images d’autofluorescence)

– Traitement d’images : robustesse et temps de construction d’images panoramiques tenant
compte des contraintes réelles (type d’images, durée d’un examen)

– Validations expérimentales : quantitatives (fantômes réalistes, mesure d’erreurs de mo-
saïquage) et qualitatives (séquences réelles), superposition des images panoramiques en
fluorescence et en lumière blanche

Principaux résultats obtenus, points forts et originalités :
– Réalisation d’un prototype de qualification permettant l’acquisition d’images dans 3

bandes spectrales : visualisation simultanée et superposable des images en lumière blanche
et de fluorescence, validation métrologique sur fantômes (mires, photographies de vessie)
[RI11, RN3, CI13, CI17]

– Réalisation d’un prototype de dimension réduite : contrat de collaboration CRAN-LETI-
BioMoCeTi (cf. §A.II.4.2)

– Correction des défauts inhérents aux images endoscopiques (distortion radiale, shading,
pattern de fibres optiques dans le cas des fibroscopes)
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– Développement d’un algorithme robuste de recalage des paires d’images cystoscopiques et
mosaïquage automatique [Th7] : mesure de similarité basée sur l’Information Mutuelle
des niveaux de gris des paires d’images consécutives, optimisation des paramètres de
transformation utilisant un gradient stochastique, ajustement global et simultané des
matrices issues du recalage d’images, évaluation quantitative sur fantômes (vessies de
porc) de l’erreur de mosaïquage [CI12, CI17], étalonnage simple et rapide d’endoscope
(ni mire, ni dispositif précis de positionnement) [CI13, RI11]

– Développement d’un algorithme rapide de construction automatique d’images panora-
miques 2D (compatible avec la durée de l’examen cystoscopique et suffisamment robuste)
[Th9] : recalage basé sur une méthode composite de calcul des paramètres de transfor-
mation perspective comprenant une initialisation rapide des paramètres de translation
par un calcul de corrélation, suivi d’une optimisation rapide de l’ensemble des para-
mètres en utilisant un algorithme de recalage par composition inverse (calcul unique du
Hessien et gain significatif en temps de calcul), validations quantitative sur fantômes
(calcul d’erreur, limites de convergence) et qualitatives sur séquences réelles (variabilité
des sites, instruments, patients) pour caractériser la robustesse, la vitesse et la précision
de construction des images panoramiques [CI16, CN5, CI19, CN9], analyse de la distri-
bution des valeurs de translation existant entre les images de séquences cystoscopiques
classiques et exploitation de ces informations pour l’implémentation d’une sélection dy-
namique et automatique des paires d’images à recaler (gain de temps) [RI17].

– Faisabilité de la superposition spatiale de l’information de fluorescence : validation sur
fantômes synthétiques simples et première approche de visualisation 3D de vessie [CI24,
CN17]

Poursuite des travaux (en cours et perspectives) :
– Finalisation de l’instrumentation en cours [CI24] et premier essai en clinique prévu en

2008
– Construction d’images panoramiques de vessie quasi-entière et réduction du temps de

construction en utilisant des techniques de prédiction de trajectoires/positions à partir
des informations de translation entre les images précédentes

– Recherche de solutions de représentation voire de recalage 3D en cours (visualisation,
acquisition)

Production scientifique :
– 2 articles en revues internationale et 1 article en revue nationale à comité de lecture

[RI11, RI17, RN3] (consultables en intégralité en partie C, pages 163, 179 et II.2)
– 6 conférences internationales à comité de lecture [CI12, CI13, CI17, CI24, CI16, CI19]
– 3 conférences nationales [CN17, CN5, CN9]

Mots clés : calibrage d’endoscope, mosaïquage, information mutuelle, corrélation de phase,
recalage d’images par composition inverse, endoscopie de fluorescence, cancer de la vessie

II.2.2.2.2 Action 2 : Microspectrofluorimétrie de gap-FRAP
La diminution du nombre et de la fonctionnalité des jonctions communicantes cellulaires (gap-

junctions) intervient de façon précoce dans le processus de cancérisation. La technique de gap-
FRAP (Fluorescence Recovery After Photobleaching) peut mettre en évidence des modifications
spécifiques de l’activité de ces jonctions et ainsi optimiser la qualité de l’identification diag-
nostique de cancers par une information supplémentaire de nature fonctionnnelle. Le principe
consiste à utiliser un fluorophore exogène qui va pénétrer par diffusion passive au sein des cellules
et va ensuite (après hydrolyse) circuler entre les cellules par ces gap-junctions. Le photoblanchi-
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ment d’une ou plusieurs cellules est alors réalisé par irradiation LASER et la cinétique du retour
de fluorescence est mesurée sur cette zone. Les travaux menés au cours des dernières années dans
le domaine concernent principalement l’application de la technique de gap-FRAP en imagerie
microscopique sur cultures cellulaires. Appliquée à la biopsie optique, nos travaux visent le trans-
fert de la technique à l’échelle tissulaire in vivo. Compte tenu des importantes problématiques
en biologie et en instrumentation, le travail de thèse de M. Abacci [Th10] a été co-dirigé par les
Dr. M. Barberi-Heyob (biologiste, CRAN, CAV) et J. Didelon (IR, INSERM, CAV).

Ma contribution a donc concerné les aspects scientifiques et techniques liés à l’instrumen-
tation, à la modélisation des réponses temporelles de recouvrement de fluorescence ainsi qu’au
traitement des images en microscopie de fluorescence.

Participants (CRAN) : 1 PU-PH, 1 chercheur (biologie) et 1 MCU

Partenaires : 1 ingénieur de recherche INSERM, CAV

Encadrement doctoral : 1 thèse soutenue le 21 octobre 2008 (Muriel Abbaci, co-encadrement
30%, ED BioSE)

Objectifs des travaux :
– Photobiologie : expliquer les phénomènes associés au recouvrement de fluorescence pour

des types cellulaires différents et des échelles différentes (vers l’échelle tissulaire)
– Optimiser la qualité de l’identification diagnostique de cancers (approche fonctionnnelle).
– Valider l’application de la technique de gap-FRAP à l’échelle tissulaire et le transférer

de la microscopie vers la spectroscopie fibrée.
– Associer une modélisation des cinétiques de gap-FRAP en 3D (méthodes théoriques et

expérimentales)
– Valider les méthodes sur modèles de complexité croissante.

Verrous à lever :
– Photobiologie : mesure quantitative des connexines (nombre et activité), choix d’une

sonde fluorescente utilisable sur tissu in vivo
– Validation expérimentale : application 3D (souches saines et cancéreuses, tissus in vivo)
– Instrumentation : microspectrofluorimétrie fibrée de gap-FRAP associée à une référence

image

Principaux résultats obtenus, points forts et originalités :
– Etude de 3 lignées cellulaires saine et cancéreuses en monocouche : développement de mo-

dules d’adaptation imagerie microscopique - spectrofluorimétrie, obtention de réponses
spécifiques en microscopie confocale et à épifluorescence [RN2, CI11, CN7, CN4]

– Validation des sondes fluorescentes choisies en 2D et 3D (calcéine AM), et application
d’un modèle mathématique simple (mono- et multi-exponentielle) des cinétiques de re-
tour de fluorescence [RI10, CI18, CN10]

– Etude à l’échelle multi-cellulaire (3D) sur sphéroïdes : résultats obtenus pour 2 lignées
de cellules cancéreuses montrant des cinétiques de recouvrement d’amplitudes modifiées
en comparaison de celles in vitro [RI12, CI26]

– Etude sur tissus ex vivo (vessie de rongeur) : comparaison originale de la communication
intercellulaire dans les modèle 2D et 3D en fonction des zones adjacentes et de la région
photoblanchie (imagerie confocale).

Poursuite des travaux (en cours et perspectives) :
– Modélisation du comportement de la diffusion intercellulaire du marqueur et en absorp-

tion/diffusion de la lumière, permettant de mettre en relation les phénomènes biologiques
et/ou biophysiques et certains paramètres tels que la photodégradation de la sonde, le
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nombre de jonctions communicantes, la surface de contact intercellulaire, la mobilité
cellulaire, voire leur capacité métastatique...

– Développement d’un outil portatif de spectroscopie fibrée de gap-FRAP et couplage avec
l’imagerie cystoscopique en fluorescence induite

Production scientifique :
– 2 articles en revues internationale et 1 en revue nationale à comité de lecture [RI10,

RI12, RN2]
– 3 conférences internationales à comité de lecture [CI11, CI18, CI26]
– 4 conférences nationales [CN2, CN7, CN4, CN10]

Mots clés : diffusion intercellulaire, FRAP, modélisation de cinétiques de fluorescence, image-
rie confocale, spectroscopie fibrée

II.2.2.2.3 Action 3 : Spectroscopie bimodale, modélisation en autofluorescence et
diffusion élastique et classification pour le diagnostic
Le principe des méthodes de caractérisation spectroscopiques de tissus biologiques in vivo

(biopsie optique) consiste à analyser les spectres d’intensité émis par ces tissus suite à une exci-
tation lumineuse appropriée. Les constituants des tissus biologiques (organites, cellules, matrices
extra-cellulaires) sont autant d’éléments absorbants, diffusants et fluorescents qui jouent un rôle
dans la manière dont la lumière se propage et ressort de ces tissus. On cherche ainsi à détecter
les modifications des caractéristiques photo-physiques associées aux modifications structurelles
et fonctionnelles de ces constituants tissulaires, et qui caractérisent certaines évolutions patho-
logiques (en particulier cancéreuses). Les travaux menés au cours des 15 dernières années dans
le domaine montrent que l’exploitation d’informations spectrales en autofluorescence et en dif-
fusion de photons (élastique et inélastique) permet d’augmenter significativement la sensibilité
et la spécificité de détection de différents stades de développement de cancers. Néanmoins, dans
beaucoup de cas, le nombre de faux-positifs reste encore trop élevé en particulier lorsqu’il s’agit de
discriminer les états inflammatoires d’états pré-cancéreux. Pour tenter de résoudre ces problèmes
une approche “multi-modalité” (travaux de quelques équipes au niveau international) consiste à
combiner ces techniques pour disposer de données complémentaires à fusionner.

Au sein de cette action dont j’ai assuré la gestion et le développement depuis 2003, ma contri-
bution a concerné l’instrumentation (développement, réalisation, calibrage, etc.), la modélisa-
tion des interactions lumière-tissus (simulation statistique, identification de paramètres op-
tiques des tissus) et le traitement des données spectroscopiques (traitements des spectres,
extraction/sélection de caractéristiques, classification).

Participants (CRAN) : 1 PU-PH et 1 MCU (61)

Partenaires : 1 MCU-HDR (BioMoCeTi, UPMC–Paris 6), 1 Ingénieur de Recherche (INSERM,
CAV, Nancy)

Encadrement doctoral : 1 thèse soutenue en octobre 2007 (Emilie Pery, co-direction 80%,
ED IAEM), 1 thèse soutenue en octobre 2008 (Marine Amouroux, co-encadrement 40%,
ED BioSE) et 1 thèse à soutenir début 2009 (Giberto Diaz-Ayil, co-direction 60%, ED
IAEM)

Objectifs des travaux :
– Combiner spatialement les mesures d’autofluorescence (sensibles aux modifications bio-

chimiques et structurales du tissu) et de diffusion élastique (sensibles aux modifications
anatomiques et architecturales)
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– Optimiser la qualité de l’identification diagnostique (approche multi-modalités, résolu-
tions spatiale et spectrale)

– Améliorer le réalisme de la modélisation du comportement des tissus biologiques (mé-
thodes théoriques et expérimentales) pour identifier les propriétés optiques spectrales des
tissus (absorption, diffusion et fluorescence intrinsèque)

– Améliorer la sensibilité et la spécificité du diagnostic (extraction de caractéristiques,
classification)

– Valider les méthodes (instruments et traitement des données) sur modèles précliniques
en se rapprochant de l’étiologie tumorale humaine pour permettre un transfert clinique
optimal

Verrous à lever :
– Techniques : développement et validation métrologique d’une instrumentation de spec-

troscopie multi-modalité résolue spatialement, utilisable in vivo puis en clinique.
– Traitement de données : extraction de caractéristiques spectrales discriminantes pour la

classification affinée d’états hyperplasiques et dysplasiques.
– Modélisation des interactions lumière-tissus en fluorescence et diffusion multiple pour les

milieux multi-couches

Principaux résultats obtenus, points forts et originalités :
– Etude sur tissus artériels sous contraintes, frais et issus de cryoconservation : validation

de la technique associant un spectrofluorimètre et une maquette de spectroscopie de
diffusion élastique, identification des paramètres optiques d’absorption et de diffusion en
fonction des déformations mécaniques [RI9, RI14, CI14, CI15, CN3, CN6, CN8].

– Développement d’un algorithme de simulation statistique pour la modélisation multi-
couches en diffusion et fluorescence multiples et validation sur fantômes synthétiques
[RI15, CN11]

– Etude sur tumeurs orthotopiques instillée dans la vessie de rat : mise en oeuvre d’un
système d’excitation unique d’autofluorescence et de diffusion élastique à 13 distances
inter-fibres, extraction de caractéristiques, classification supervisée de 3 stades histolo-
giques, amélioration de la sensibilité et de la spécificité grâce aux données multi-modales
et après sélection de paramètres spectroscopiques particuliers [CI21, CI22, CI27] (1 ar-
ticle en revue internationale en cours de rédaction)

– Etude sur tumeurs spontanées UV-induites sur la peau de souris : mise au point du mo-
dèle pré-clinique, développement d’un système d’excitation multiple d’autofluorescence
et de diffusion élastique, classification histologique d’états intermédiaires hyperplasiques
et dysplasiques, extraction et sélection de caractéristiques spectrales en fonction des dis-
tances inter-fibres et des modalités d’excitation, classification supervisée et évaluation
des performances diagnostiques à l’aide de différentes méthodes de classification (mo-
dèles linéaires, ACP, k-NN, AFD, SVM) [RI16, RI18, CI23, CI25, CI27, CN15, CN16,
CN12, CN13, CN14].

Poursuite des travaux (en cours et perspectives) :
– Développement de méthodes de classification des données spectroscopiques en collabora-

tion avec l’équipe Biostatistiques de l’IECN (S. Tindel), rédaction en cours d’un article
de revue en commun

– Optimisation de l’instrumentation (réduction du temps de mesure, amélioration du RSB)
et packaging pour le transfert en clinique (sous-traitance industrielle, société Kaluti)

– Analyse de corrélations temporelles des données spectrales (étude sur souris UV-irradiées)
en collaboration avec le GT IRIS (D. Brie)
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– Extraction et classification à l’aide de modèles non linéaires (Information Mutuelle, SVM)
– Stage de M2R en cours (H. Liu) et financement de thèse obtenu pour 2008-2011

Production scientifique :
– 6 articles en revue internationale à comité de lecture [RI9, RI13, RI14, RI16, RI15, RI18]

(dont les 4 derniers consultables en intégralité en pages 197, 207, 223 et 235)
– 8 conférences internationales à comité de lecture [CI14, CI15, CI20, CI21, CI22, CI27,

CI25, CI23]
– 9 conférences nationales [CN3, CN6, CN8, CN11, CN15, CN16, CN12, CN13, CN14]

dont 1 communication orale invitée [CN11]

Mots clés : mesures physiques, spectroscopie in vivo, autofluorescence, diffusion multiple, si-
mulation statistique, identification des propriétés optiques, extraction de caractéristiques
spectrales, classification supervisée

II.2.2.3 Positionnement de mes activités (sections CNU 61 et 63)

Mes travaux de recherche concernent le développement et l’application de concepts,
de méthodes, de moyens et d’outils pour la caractérisation de tissus biologiques
par spectro-imagerie in vivo. L’objectif final de détection et de caractérisation de lésions
précancéreuses et cancéreuses précoces passe par :

– la localisation de lésions en imagerie endoscopique qui nécessite l’acquisition et le traitement
d’images en lumière blanche et en fluorescence et la construction d’images panoramiques
2D superposant les deux modalités,

– la caractérisation tissulaire par spectroscopie optique point par point qui nécessite l’ac-
quisition et le traitement de signaux multidimensionnels (dimensions spectrale, spatiale et
temporelle), l’identification de paramètres optiques des tissus à partir de mesures globales
de surface (nécessitant la mise en œuvre d’une modélisation des interactions lumière –
tissus appropriée), l’extraction et la sélection de caractéristiques spectrales menant à une
classification diagnostique optimale.

II.2.2.3.1 Instrumentation
Le développement, la réalisation et la validation métrologique et expérimentale de systèmes

d’acquisition de données en spectroscopie multimodale et en imagerie endoscopique de fluores-
cence sont rendus nécessaires de par leurs spécificités et leurs contraintes d’application en situa-
tion in vivo voire clinique. Le regroupement de ces équipements de spectro-imagerie UV-Vis-NIR
constitue l’une des plateformes d’expérimentation du CRAN.

La spectroscopie multimodale couplant les mesures en excitation d’AutoFluorescence (AF) et
en Réflectance Diffuse (RD) est développée par seulement quelques équipes au niveau internatio-
nal. Elle nécessite la conception et la réalisation d’une instrumentation spécifique, en particulier
dans le cas d’une utilisation in vivo. Depuis 2005, nous avons développé et mis au point un sys-
tème automatisé de spectroscopie UV-Vis-NIR fibrée résolue spatialement c’est-à-dire permettant
l’acquisition simultanée de spectres tissulaires à plusieurs distances inter-fibres. Notre système de
source de lumière configurable repose sur un ensemble de filtres optiques linéairement variable,
passe-haut et passe-bas, permettant de fournir une succession de pics d’excitations pour l’auto-
fluorescence (bandes étroites et longueurs d’onde centrales entre 360 et 450 nm) et de bandes
d’illumination plus larges pour la réflectance diffuse (360 à 750 nm). Des procédures spécifiques
de calibrage et de corrections de la réponse spectrale du système et des variations de puissance
en fonction du temps, adaptées aux protocoles expérimentaux précliniques menés sur plusieurs
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semaines, ont été établies. L’ensemble de ces éléments est détaillé dans les références suivantes :
[RI18, CI23, CI27, CN12, CN13, CN14]. Finalement, l’optimisation et le packaging de cette
instrumentation pour le transfert en clinique sont en cours (réduction du temps de mesure, amé-
lioration du RSB, sous-traitance industrielle) avec un objectif d’utilisation en clinique en 2009
(dermatologie).

L’originalité du système d’imagerie endoscopique développé au laboratoire concerne la visua-
lisation simultanée et en temps réel des images en lumière blanche et d’images de fluorescence
avec excitation dans la bande 390-450nm. Le principe, détaillé dans [RN3], consiste à acquérir
ces différentes images successivement dans le temps, au rythme d’une acquisition vidéo et en
synchronisation avec un système de commutation rapide entre une source d’illumination en lu-
mière blanche et une source d’excitation d’autofluorescence. Cette approche permet d’obtenir
des séquences d’images en lumière blanche et en fluorescence superposables spatialement, que
nous pouvons alors utiliser pour construire des images panoramiques bimodales à l’aide de tech-
niques de mosaïquage [RI11, CI19]. L’ensemble est utilisable sur tout type d’endoscope rigide
ou souple. Le dernier prototype réalisé dans le cadre d’un projet de collaboration technologique
multi-laboratoires (cf. §II.4.2.2, page 31) permet de disposer d’un système de dimension réduite
avec lequel un premier essai clinique est envisagé en 2008 [CI24, Th9, Th7].

II.2.2.3.2 Modélisation des interactions lumière – tissus biologiques
En spectroscopie point par point, la forme et l’amplitude des spectres d’intensité mesurés dé-

pendent des propriétés optiques du tissu analysé, elles-mêmes liées à la présence des éléments
constitutifs du tissu (organites cellulaires, cellules, matrices, vaisseaux. . . ). La nature, la fonction-
nalité, le nombre, la densité, la dimension, l’orientation et l’organisation de ces différents consti-
tuants varient en fonction du type de tissu et selon son état (sain ou pathologique par exemple).
Du point de vue optique, ces constituants font des tissus biologiques des milieux absorbants, très
diffusants et multi-fluorescents (plusieurs fluorophores excités à différentes longueurs d’onde).
Compte tenu de cette grande complexité, la modélisation des interactions entre la lumière et
les tissus biologiques afin de déterminer les propriétés optiques locales de ceux-ci constitue un
axe de développement important. Parmi les principales approches existantes (résolutions numé-
riques par méthode des flux de l’Equation de Transfert Radiatif, modèle par approximations de
Kubelka-Munk, simulation statistique, cf thèse d’E. Pery [Th8]), la simulation statistique de la
propagation de photons par méthode de Monte Carlo est actuellement la seule à pouvoir prendre
en compte la complexité des tissus biologiques. En contre-partie, son principal inconvénient réside
dans le temps de calcul nécessaire pour converger vers la solution. Le principe consiste à déplacer
dans un modèle multi-couches du tissu un très grand nombre de photons dans des directions et
sur des distances tirées au sort suivant des fonctions de distribution de probabilités caractéris-
tiques du milieu c’est-à-dire fonction des coefficients optiques de chaque couche (notamment µa,
µs et g les coefficients d’absorption, de diffusion et d’anisotropie respectivement). Peu de travaux
existent en fluorescence et aucun en fluorescence multiple ou tenant compte des spectres entiers
d’absorption et d’émission de fluorophores. Or, ces propriétés sont d’importance majeure dans
le cas de notre approche en spectroscopie bimodale UV-Vis-NIR. Nous avons donc développé un
algorithme de simulation de propagation de la lumière dans un milieu multi-couches absorbant
et diffusant, prenant en compte l’excitation et l’émission multiple de fluorescence sur la base
d’un échantillonnage des spectres d’absorption de chaque fluorophore suivi d’une sélection de la
longueur d’onde d’émission selon une densité de probabilité fonction du spectre d’émission. Une
validation expérimentale rigoureuse sur fantômes a permis de confirmer le bon fonctionnement
de l’algorithme développé. La description détaillée de l’algorithme et sa validation sur fantômes
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sont publiés dans [RI15, CI15]. Cet algorithme (modèle) a été appliqué pour identifier les coeffi-
cients optiques (µa, µs et g, paramètres du modèle) de tissus artériels multi-couches (absorbants,
diffusants et fluorescents) et leurs variations en fonction de modifications structurelles (varia-
tions d’épaisseurs) obtenues par déformations mécaniques ; les artères constituant un excellent
modèle expérimental pour cela. Compte tenu des temps très longs de simulation, une analyse
exhaustive de l’espace de variation des paramètres n’est pas envisageable et la recherche de va-
leurs optimales pour ces paramètres a été effectuée en utilisant une méthode d’optimisation de
type simplex de Nelder-Mead, ne nécessitant pas de calcul de dérivée(s). Les valeurs initiales des
paramètres à optimiser ont été extraites ou interpolées à partir des quelques valeurs disponibles
dans la littérature. L’ensemble des résultats de ces travaux est publiée dans [CI20, CI15, CI22]
et [CI20, RI14] en intégralité pages 155 et 223.

II.2.2.3.3 Extraction/sélection de caractéristiques et classification
Les spectroscopies d’AutoFluoresence (AF) et de Réflectance Diffuse (RD) résolues spatiale-

ment génèrent, pour un point de mesure sur un tissu, des spectres d’intensité échantillonnés en
longueur d’onde ce, pour plusieurs excitations de fluorescence, dans plusieurs bandes de RD et
pour plusieurs distances entre la fibre d’excitation et les fibres d’émission. C’est à partir de ces
jeux de données extrêmement volumineux que l’on cherche à effectuer une classification diag-
nostique la plus efficace possible c’est-à-dire avec les Sensibilité (Se) et Spécificité (Sp) les plus
élevées en référence à la classification histologique (“gold standard ”). La première difficulté réside
dans l’extraction de paramètres spectraux particuliers caractérisant les variations d’amplitude et
de forme des spectres et potentiellement discriminants pour la classification. Cette étape permet
une première réduction de la dimension du jeu de données à l’aide de caractéristiques égale-
ment plus “interprétables” : aires sous courbe, intensités à des longueurs d’onde d’intérêt (pics
d’absorption de l’hémoglobine par exemple), ratios, pentes. . . . La deuxième étape consiste à
analyser la normalité des distributions des valeurs des caractéristiques extraites (tests de type
shapiro-Wilk ou Kolmogorov-Lilliefors) puis à sélectionner les plus discriminantes vis-à-vis des
classes histologiques à différencier. Nous avons proposé et testé différents sous-ensembles de ca-
ractéristiques originales à partir de données de la littérature et de nos propres observations des
spectres acquis dans le cadre de deux études in vivo pré-cliniques (modèles tumoraux sur ani-
maux). Le cas échéant, une troisième étape de diminution de la dimension du jeu de données
est réalisée sur la base d’une analyse des corrélations. Nous avons par exemple montré que les
valeurs de Se et Sp varient sensiblement en fonction du nombre de Composantes Principales
(CP) retenues à partir d’une Analyse en Composante Principales (ACP), les valeurs optimales
de Se et Sp étant obtenues pour un nombre de CP représentant plus de 90% de l’information
contenue dans le jeu de données initial [RI16, RI18] (en intégralité pages 207 et 235. La dernière
étape consiste à effectuer une classification supervisée (analyse qualitative) à partir du jeu de
données spectrales le plus réduit (ou des CP) en référence à la classification obtenue par l’ex-
pertise histologique des lames des échantillons tissulaires biopsiés (propriété de référence). Nous
avons évalué l’efficacité de différentes méthodes linéaires hiérarchiques (divisions successives du
jeu pour aboutir à la formation d’agrégats -clusters- représentés sous forme de dendrogrammes
par exemple) et non-hiérarchiques (méthodes itératives), plus ou moins sensibles au caractère
gaussien des distributions de nos jeux de données : classification hiérarchique avec distance de
Ward [CI22, CI27], méthode des k plus proches voisins (k -NN), Analyse Discriminante Linéaire
(ADL) et Support Vector Machines (SVM) [CI23, RI18, RI16]. Les solutions méthodologiques
développées (extraction et sélection de caractéristiques spectrales, réduction de dimension) et les
résultats de classification obtenus dans le cadre de deux études in vivo menées sur modèles de
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cancers de vessie de rats et de pré-cancers de la peau de souris sont publiées respectivement dans
[CI21, CI22, CI27] et [CI23, RI18, RI16]. Pour la vessie, nous avons montré que la combinaison
des modalités spectroscopiques AF et RD augmente les performances de classification diagnos-
tique sain vs inflammatoire vs cancer (Se et Sp ≥ 90%). Pour la peau, nous avons montré que
la combinaison des modalités avec multiple excitation de fluorescence associée à l’exploitation
des caractéristiques spectrales obtenues à plusieurs distances inter-fibres (excitation-émission)
améliore significativement les performances diagnostiques sain vs hyperplasie/dysplasie et hy-
perplasie compensatoire vs hyperplasie atypique/dysplasie (Se et Sp = 100%). La classification
des états hyperplasiques atypiques vs dysplasiques reste un axe de recherche à poursuivre (Se ≤
70% et Sp ≤ 80%).

II.2.2.3.4 Recalage et mosaïquage d’images en endoscopie
Durant la période 2003 - 2005, un premier algorithme robuste de recalage et de mosaïquage

automatique a été développé [Th7]. Cette méthode comprend à la fois l’algorithme de recalage
des paires d’images consécutives d’une séquence et la résolution de problèmes spécifiques liés
aux images endoscopiques (correction des distortions radiales, du shading et filtrage du motif de
fibres optiques visible dans le cas des fibroscopes). L’algorithme de recalage utilise une mesure de
similarité basée sur l’Information Mutuelle (IM) des niveaux de gris entre chaque paire d’images
consécutives et une méthode d’optimisation des paramètres de transformation utilisant un gra-
dient stochastique. Un ajustement global et simultané des matrices issues du recalage d’images a
conduit à des cartes visuellement justes. Une évaluation quantitative de l’erreur de mosaïquage
(quelques pixels) a été réalisée à l’aide d’un fantôme de vessie de porc [CI12, CI17]. Une méthode
d’étalonnage d’endoscope dont le principal avantage est d’être aussi précise que les meilleures de
la littérature tout en étant plus flexible que ces dernières, a également été validée [CI13, RI11].
Cet étalonnage, qui ne nécessite ni une mire particulière, ni dispositif précis de positionnement,
est applicable en milieu clinique. Globalement, l’algorithme de recalage proposé [CI24, CI17] est
le premier qui autorise un mosaïquage automatique et suffisamment robuste pour prendre en
compte la variabilité inter-patients ainsi que celle due aux différents endoscopes. Une seconde
étude menée de 2004 à 2007 nous a permis de poursuivre ces travaux en évoluant vers un al-
gorithme rapide de mosaïquage automatique compatible avec la durée de l’examen clinique et
suffisamment robuste [Th9]. Après avoir évalué une première approche basée sur la transformée
de Fourier-Mellin [CI16], nous avons mis en oeuvre une méthode composite de calcul des para-
mètres de transformation perspective pour le recalage des images. Les valeurs des paramètres de
translation obtenues par un calcul de corrélation servent d’initialisation rapide à un algorithme
d’optimisation itératif court de l’ensemble des paramètres. Ce dernier est basé sur une méthode de
minimisation d’erreur (Gauss-Newton) par composition inverse permettant un calcul unique du
Hessien et donc un gain significatif de temps de calcul. Des validations de la solution développée
sur fantômes (application de transformations connues, calcul d’erreur, limites de convergence) et
sur séquences réelles (variabilité des sites, instruments, patients) nous ont permis de caractériser
quantitativement et qualitativement la robustesse, la vitesse et la précision de construction des
images panoramiques [CI16, CN5, CI19, CN9]. L’approche développée nous a permis d’analyser
les distribution des valeurs de translation existant entre les images de séquences cystoscopiques
classiques et nous avons exploité ces informations pour mettre en œuvre une étape algorithmique
de sélection dynamique et automatique des paires d’images à recaler nous permettant ainsi de
diminuer d’un facteur 2 à 4 le temps global de construction d’une image panoramique complète
[RI17] (en intégralité page 179). Par ailleurs, nous avons validé la faisabilité de la superposition
spatiale sur une image panoramique construite, d’informations de fluorescence à l’aide de fan-
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tômes synthétiques simples ainsi qu’une première approche de visualisation 3D sur une forme
générique de vessie [CI24, CN17].

II.3 Implications dans l’encadrement scientifique depuis 2003

Depuis ma titularisation au CRAN en 2003, j’ai encadré ou co-encadré 5 stages de Master
Recherche et 6 thèses dont 3 déjà soutenues. Je co-encadre également 1 thèse débutée en 2007
et je co-dirigerai 1 nouvelle thèse à partir de la rentrée 2008.
Je suis bénéficiaire de la PEDR (Prime d’Encadrement Doctoral et de Recherche) depuis le
01/10/2003, renouvelée le 01/10/2007.

II.3.1 Encadrement de stages de DEA/M2R

J’ai encadré et co-encadré respectivement 3 et 2 stages pour un taux d’encadrement total de
400% sur 500%.
2004 Muriel Abbaci [Th1]

– DEA Bioingénierie-Biomatériaux, Ecole Doctorale BioSE, UHP Nancy 1
– Encadrement : W. Blondel 50%, J. Didelon (CAV) 50%
– Rattachée à l’action 2 (microspectrofluorimétrie de gap-FRAP)

2004 DEA Bioingénierie-Biomatériaux, Jean-Christophe Goebel [Th2]
– Ecole Doctorale BioSE, UHP Nancy 1
– Encadrement : W. Blondel 100%
– Rattaché à l’action 1 (spectroscopie bimodale)

2005 Yannick Burdin [Th5]
– DEA Contrôle, Signaux et Communication, Ecole Doctorale IAEM-Lorraine, INPL
– Encadrement : W. Blondel 100%
– Rattaché à l’action 3 (imagerie endoscopique et mosaïquage)

2005 Annabelle Monnier [Th4]
– DEA Bioingénierie-Biomatériaux, Ecole Doctorale BioSE, UHP Nancy 1
– Encadrements : W. Blondel 50%, J. Didelon (CAV) 50%
– Rattachée à l’action 2 (microspectrofluorimétrie de gap-FRAP)

2008 Honghui Liu [Th3]
– M2R Ingénierie des Systèmes option Automatique, Diagnostic, Signal et Bio-imagerie,

Ecole Doctorale IAEM-Lorraine, INPL
– Encadrement : W. Blondel 100%
– Rattaché à l’action 1 (spectroscopie bimodale)

II.3.2 Encadrement de thèses

Depuis 2003, j’ai co-encadré 3 thèses soutenues (dont 2 en tant que co-directeur) et 3 autres
thèses (dont 1 en tant que co-directeur) qui seront soutenues en octobre 2008 (2) et en février
2009, pour un taux d’encadrement total de 290% sur 600%. Je co-encadre une nouvelle thèse
depuis 2007 et j’en co-dirigerai une autre à partir de la rentrée 2008.
2003-2005 Rosebet Miranda [Th7]

– Ecole Doctorale IAEM-Lorraine, Doctorat de l’INPL, 29 mars 2005
– Bourse CONACYT (étudiant méxicain)
– Encadrement : W. Blondel 40%, C. Daul 40% (co-directeur), D. Wolf 20% (directeur)
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– Titre : Contribution au mosaïquage d’images endoscopiques d’organes creux pour l’aide
au diagnostic du cancer en phase précoce

– Rapporteurs : Pr. Hirsch (section 61, LSIIT, Strasbourg), Dr. O. Haeberle (section 61,
MIPS, Mulhouse)

– Position après la thèse : enseignant-chercheur à l’Université Technologique de Mixteca,
Oaxaca, Mexique

– Production scientifique : 1 RI [RI11], 3CI [CI12, CI13, CI17], 1 CN [CN5].
2003-2007 Emilie Pery [Th8]

– Ecole Doctorale IAEM-Lorraine, Doctorat de l’INPL, 31 octobre 2007
– Bourse co-financée Région Lorraine - Centre Alexis Vautrin
– Encadrement : W. Blondel 80% (co-directeur), F. Guillemin 20% (directeur)
– Titre : Spectroscopie bi-modale en diffusion élastique et autofluorescence résolue spatia-

lement : instrumentation, modélisation des interactions lumière-tissus et application à la
caractérisation des tissus biologiques ex vivo et in vivo pour la détection de cancers

– Rapporteurs : Pr. H. Saint-Jalmes (section 63, CREATIS-LRMN, Lyon), Dr. A. Humeau
(section 61, LISA, Angers)

– Position après la thèse : ATER à l’UHP puis en post-doctorat depuis septembre 2008 au
CREATIS-LRMN à Lyon et au CEA-LETI à Grenoble (sujet intitulé “Reconstruction en
tomographie optique de fluorescence : régularisation par apport d’informations fournies
par l’imagerie ultrasonore”)

– Production scientifique : 3 RI [RI9, RI14, RI15], 6 CI [CI14, CI15, CI20, CI21, CI22,
CI27], 3 CN [CN3, CN6, CN8]

2003-2007 Yahir Hernandez-Mier [Th9]
– Ecole Doctorale IAEM-Lorraine, Doctorat de l’INPL, 22 octobre 2007
– Bourse CONACYT (étudiant méxicain)
– Encadrement : W. Blondel 40% (co-directeur), C. Daul 40%, D. Wolf 20% (directeur)
– Titre : Construction rapide d’images panoramiques applicables à l’exploration cystosco-

pique et à l’endoscopie de fluorescence en cancérologie
– Jury : Pr. J.-G. Postaire (section 61, LAGIS, Lille), Pr M. Paindavoine (section 61, LE2I,

Dijon), Dr. A. Humeau (section 61, LISA, Angers)
– Position après la thèse : enseignant-chercheur à l’Université Polytechnique de Victoria,

Tamaulipas, Mexique
– Production scientifique : 2 RI [RI11, RI17], 1 RN [RN3], 2 CI [CI16, CI19], 2 CN [CN5,

CN9]

2004-2008 Muriel Abbaci [Th10]
– Ecole Doctorale BioSE, Doctorat de l’UHP, soutenance prévue fin septembre 2008
– Bourse ministérielle
– Encadrement : W. Blondel 30%, J. Didelon 30% (co-directeur), M. Barberi 30% (co-

directrice), F. Guillemin 10% (directeur)
– Titre : Suivi de la fonctionnalité des jonctions communicantes par la technique de gap-

FRAP sur des modèles in vitro (2-D, 3-D) et ex vivo : Intérêt pour le diagnostic du
cancer

– Jury : Pr. G. Wagnières (EPFL, Suisse), Dr. M.-L. Zaidan Dagli (Sao Paulo, Brésil)
– Position après la thèse : post-doctorat à l’Institut Gustave Roussy (IGR, département

ORL, plate-forme d’imagerie cellulaire)
– Production scientifique : 2 RI [RI10, RI12], 2 CI [CI18, CI26], 2 CN [CN4, CN10]

2005-2008 Marine Amouroux [Th11]
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– Ecole Doctorale BioSE, Doctorat de l’UHP, soutenance prévue fin septembre 2008
– Bourse ministérielle
– Encadrement : W. Blondel 40%, G. Bourg-Heckly 50% (co-directrice), F. Guillemin 10%

(directeur)
– Titre : Classification spectroscopique in vivo de stades histologiques de peau UV-irradiée

de souris par spectroscopie bimodale (multiple excitation d’autofluorescence et réflec-
tance diffuse)

– Jury : Pr. Jean-Claude Béani (CHU de Grenoble), Dr. Bernard Querleux (laboratoire de
recherche avancée, L’Oréal, Paris)

– Position après la thèse : post-doctorat au laboratoire d’Imagerie et de Neurosciences
Cognitives (LINC, Institut de Physique Biologique) à Strasbourg (sujet intitulé “Spec-
troscopie Proche Infra Rouge par Imagerie Temporelle : SPIRIT”)

– Production scientifique : 3 RI [RI16, RI13, RI18], 3 CI [CI25, CI23, CI27], 5 CN [CN15,
CN16, CN12, CN13, CN14]

2005-2008 Gilberto Diaz [Th12]
– Ecole Doctorale IAEM-Lorraine, Doctorat de l’INPL, soutenance prévue début 2009
– Bourse du programme ALBAN (étudiant méxicain)
– Encadrement : W. Blondel 60% (co-directeur), G. Bourg-Heckly 30%, Y. Granjon 10%

(directeur)
– Titre : Spectroscopie fibrée in vivo multi-modalités (autofluorescence, diffusion élastique,

Raman) : instrumentation, extraction de caractéristiques et classification
– Production scientifique : 2 RI [RI18, RI16], 3 CI [CI23, CI25, CI27], 4 CN [CN12, CN13,

CN14, CN15]

2007-2010 Achraf Ben Hamadou
– Ecole Doctorale IAEM-Lorraine, Doctorat de l’INPL, thèse débutée en 2007
– Bourse ministérielle
– Encadrement : W. Blondel 20%, C. Soussen 40%, C. Daul 40% (directeur)
– Titre : Reconstruction et visualisation 3D de la surface d’un organe creux à partir

d’images endoscopiques : application au diagnostic de tumeurs vésicales par fluorescence

2008-2011 Honghui Liu
– Ecole Doctorale IAEM-Lorraine, Doctorat de l’UHP, thèse débutée en 2008
– Bourse co-financée Région Lorraine - Centre Alexis Vautrin
– Encadrement : W. Blondel 60% (co-directeur), G. Bourg-Heckly 30%, F. Guillemin 10%

(directeur)
– Titre : Caractérisation de tissus biologiques in vivo par spectroscopie multi-modalités :

instrumentation, modélisation expérimentale des propriétés optiques et application à la
détection/classification de lésions cutanées en clinique

II.4 Activités de responsabilités

II.4.1 Fonctions d’intérêt collectif

2009-2012 Co-responsable (instrumentation et traitement du signal) avec le Dr. Lina Bolotine
(biologie) de l’Equipe – Projet “Interactions Rayonnements-Tissus Biologiques” du CRAN

2005-2008 Co-responsable avec L. Bolotine du projet Interactions Lumière-Tissus (ILT) du
CRAN
– Responsable de l’action “Spectro-Imagerie de Diagnostic”
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– Membre invité du conseil de laboratoire
– Membre de la commission “Information Scientifique et Technique” du laboratoire

2006-2009 Membre élu du Conseil Scientifique de la faculté de médecine de Nancy
– Membre élu du bureau

2005-2008 Membre élu du Conseil d’Administration de l’Université Henri Poincaré - Nancy 1

2004-2008 Membre de la Commission de Spécialiste section 61 de l’INPL à Nancy

2000-2004 Membre élu du Conseil de Gestion de la faculté de médecine de Nancy

II.4.2 Recherche de financements et gestion de contrats

II.4.2.1 Recherches de financement

La structuration des actions de recherche présentées en II.2.2 a nécessité l’acquisition de nom-
breux équipements de laboratoire pour le développement d’une plate-forme d’expérimentation en
imagerie et spectroscopie optiques NUV-VIS-NIR : système d’acquisition d’images en endoscopie
de fluorescence, système de positionnement multi-axes motorisé, sources de lumière large bande
Deutérium/halogène et Xenon, diode laser fibrée 410 nm, spectromètres miniatures, capteurs à
multi-fibres optiques, spectromètre imageur multi-voies Jobin Yvon, stations de travail (mosaï-
quage d’images, simulation statistique), équipements de laboratoire pour les expérimentations,
etc. Encouragé et soutenu dans cette démarche par les responsables du CRAN, j’ai rédigé de nom-
breux dossiers de demande de financement à destination de la ligue contre le cancer, du ministère
de la recherche et du CNRS. La liste des subventions recherche obtenues depuis 2004 représentant
une enveloppe globale de 182ke est donnée dans le tableau II.3. J’ai assuré la gestion de
l’ensemble de ces projets et la rédaction des compte-rendus aux organismes financeurs (achats
et travaux réalisés, résultats scientifiques obtenus).
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Table II.3 – Tableau récapitulatif des demandes de financement obtenues.
Année Appel A Projet Titre du projet Montant Montant
(durée) Source de financement demandé obtenu
2004
(12 mois)

Financement Recherche 2004 – Ligue
Régionale de Lutte Contre le Cancer

Nouvelles Méthodes Optiques en Spectro-
Imagerie de Diagnostic du Cancer 39ke 28ke

2005
(12 mois)

ATIP Jeunes Chercheurs 2005 – Dé-
partement STIC du CNRS

Développements et applications en Spectro-
Imagerie de Diagnostic in vivo du Cancer 15ke 15ke

2005
(12 mois)

Financement Recherche 2005 – Ligue
Régionale de Lutte Contre le Cancer

Nouvelles Méthodes Optiques en Spectro-
Imagerie de Diagnostic du Cancer 36.5ke 36.5ke

2006
(12 mois)

Financement Recherche 2006 – Ligue
Régionale de Lutte Contre le Cancer

Nouvelles Méthodes Optiques en Spectro-
Imagerie de Diagnostic du Cancer 21.8ke 21.8ke

2006
(12 mois)

BQR Projets émergeants, jeunes
enseignants-chercheurs – UHP et
Région Lorraine

Miniaturisation du système d’acquisition
d’images pour l’endoscopie de fluorescence
multi-bandes

18ke 18ke

2007 Financement Recherche 2007 – Ligue
Régionale de Lutte Contre le Cancer

Spectroscopie d’autofluorescence et de dif-
fusion élastique pour la détection de stades
précoces de développement de carcinomes
cutanés

55.5ke 32.8ke

2007 Equipement Recherche 2007 – CNRS Equipement pour une plate-forme de spec-
troscopie 20ke 10ke

2008 Financement Recherche 2008 – Ligue
Régionale de Lutte Contre le Cancer

Spectroscopie d’autofluorescence et de dif-
fusion élastique pour la détection de stades
précoces de développement de carcinomes
cutanés

20.6ke 20ke

II.4.2.2 Contrat de collaboration technologique

Contrat de collaboration CRAN (Nancy) – BioMoCeTi (Paris) – CEA-LETI (Grenoble)
– Durée : 8 mois (2006-2007)
– Objet : réalisation d’un nouveau prototype de dimension réduite du système d’acquisi-

tion d’images pour l’endoscopie de fluorescence à multiples bandes spectrales (cf. action 1
§II.2.2.2.1, page 17)

– Montant total : 68ke
– Financement d’équipement (CRAN) : 18ke (BQR UHP – Région Lorraine)
– Financement de fonctionnement et d’équipement (LETI) : 50ke (Recherche Technolo-

gique de Base)

II.4.3 Participation à l’organisation de congrès et Rayonnement

2005 Congrès national JSTIM (Sciences, Technologie et Imagerie en Médecine), Nancy
– Membre du comité d’organisation

2006 Congrès international 6th IFAC Symposium on Modelling and Control in Biomedical
Systems (MCBMS’06), Reims
– Responsable de l’organisation d’une session spéciale “Optical methods for in vivo diag-

nosis”
2006 Journée Imagerie et Analyse Spectrale en Microscopie, Paris

– Présentation orale [CN11], invité par l’Association Française de Cytologie
2007 Colloque Interdisciplinaire en Instrumentation (C2I), Nancy

– Membre du comité scientifique
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– Responsable de l’organisation d’une session spéciale “Applications en santé”.

2007 1st Jordanian International Biomedical Engineering Conference (JIBEC), Amman, Jor-
danie
– Membre du comité scientifique

2008 6th IEEE Mediterranean Conference on Control and Automation (MED08), Ajaccio
– Responsable de l’organisation d’une session invitée “Méthodes optiques pour la caracté-

risation de tissus biologiques”

2001-2008 Relecteur pour les revues :
– Biomedical Engineering Online
– Clinical Haemorheology and Micro-circulation
– IEEE Transactions on Biomedical Engineering

2008-2009 Co-rédacteur pour la revue I2M (Instrumentation Mesure Métrologie, Ed. Lavoisier)
– Numéro spécial “applications biomédicales” à paraître début 2009
– 10 articles de 20-30 pages chacun

2008 Membre examinateur du jury de thèse de M. Kervella, Centre d’Etudes et de Recherche
pour l’Aide à la Décision (CERADE), Groupe ESAIP (Ecole Supérieure Angevine d’Infor-
matique et de Productique), Angers
– Thèse intitulée “Contribution à la modélisation et à la simulation numérique de la spectro-

scopie optique des tissus biologiques : application à l’imagerie moléculaire de fluorescence
résolue en temps”

II.4.4 Implications individuelles en recherche et mobilité internationale

II.4.4.1 Délégation CNRS (1 année)

En 2006, j’ai demandé et obtenu 1 année de délégation en recherche au Laboratoire de Bio-
physique Moléculaire Cellulaire et Tissulaire (BioMoCeTi - UMR CNRS 7033), Université Pierre
et Marie Curie - Paris VI. Au sein du thème C “Photoactivation moléculaire, Applications bio-
médicales”, j’ai pu renforcer la collaboration existant avec l’équipe de Geneviève Bourg-Heckly
dans le cadre de nos travaux communs en spectroscopie multi-modalités (action 1), concrétisés
par le co-encadrement de 2 thèses et la publication en commun de plusieurs articles dans des
revues [RI16, RI18, RN3] et conférences internationales [CI23, CI27].

II.4.4.2 Séjour au Biomedical Optics Laboratory, Boston, USA

Profitant de ma délégation CNRS en 2006-2007, j’ai pris l’initiative d’effectuer un séjour
de 6 semaines (juillet-août 2006) au Biomedical Optics Laboratory (BOL), Boston, USA. Cette
courte mobilité, rendue possible grâce au soutien financier du CRAN, m’a permis de visiter
plusieurs laboratoires de renommée internationale dans le domaine du photodiagnostic et m’a
donné l’occasion d’échanger scientifiquement avec les chercheurs de l’équipe du Prof. I. Bigio,
spécialiste de spectroscopie de diffusion élastique. Suite à cette mobilité, je suis resté en contact
avec plusieurs chercheurs du BOL : nous avons publié 2 papiers en conférences associant l’un
d’entre eux [CI23, CN14] et le Pr. I. Bigio a fait partie du jury de thèse de Mademoiselle E.
Pery [Th8]. Une convention de collaboration vient d’être signée avec comme objectif premier le
renforcement durable de notre collaboration notamment par l’échange de doctorants et/ou de
post-doctorants.
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“L’expérience ne se trompe jamais, ce sont nos jugements qui se trompent.”
Léonard de Vinci.

“Celui qui ne comprend pas, et qui le dit, est celui qui fait le plus évidemment preuve d’intelligence,
car il a compris qu’il n’a pas compris et c’est ce qui est le plus difficile à comprendre. Remercions-le,

car il fait un cadeau à tous ceux qui, autour de lui, croyaient, à tort, avoir compris.”
Albert Jacquard.
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Chapitre I

Introduction

I.1 Photodiagnostic tissulaire

I.1.1 Contexte et enjeux médico-économiques en cancérologie

Nos travaux s’appliquent en priorité à la caractérisation tissulaire in vivo et au diagnostic
en cancérologie.

L’ensemble des cancers représente la deuxième cause de mortalité dans les pays industrialisés.
Plus de 85% des cancers prennent naissance dans les couches superficielles (épithélium) des
organes du corps humain dont 35% dans la peau et 50% au sein des muqueuses des organes creux
[5, 105]. Dans ce cas, l’endoscopie est le moyen indiqué pour l’examen visuel et la détection des
lésions sur les parois des voies aériennes (trachée, bronches), digestives supérieures (oesophage,
estomac, duodénum) et basses (intestin, côlon), ainsi que des voies uro-génitales (urètre, vessie,
utérus).

La détection de lésions tissulaires à un stade précoce est un enjeu majeur car elle permet
une augmentation importante des chances de guérison tout en utilisant des traitements moins
agressifs et aux coûts réduits.

Si l’observation des tissus par endoscopie conventionnelle en lumière blanche ou par d’autres
procédures cliniques similaires permet d’identifier les cancers suffisamment avancés (modification
significative de l’aspect macroscopique de la muqueuse), la détection et le diagnostic in situ de
tissus précancéreux et cancéreux précoces i.e. “invisibles” est de fait plus difficile.

Actuellement, les stratégies courantes de surveillance et de détection de ce type de lésion
préconisent par exemple, des endoscopies périodiques (1 à 3 ans). Ainsi, l’examen visuel de
l’aspect macroscopique de la surface de la muqueuse permet de repérer des zones suspectes
visibles qui seront alors biopsiées pour déterminer la nature histopathologique exacte du tissu.

En l’absence d’anomalie remarquable, un certain nombre de biopsies est réalisé de façon
plus ou moins aléatoire. Pour certaines pathologies, un quadrillage biopsique systématique est
recommandé sur l’ensemble de la muqueuse (exemple : protocole Seattle, tous les 2 cm pour
l’œsophage) [58]. Mais cette procédure lourde possède une sensibilité médiocre du point de vue
clinique. Par ailleurs, certaines lésions (tumeurs de la vessie par exemple) sont par nature multi-
focales, ce qui rend les résections délicates car d’autres tumeurs peuvent être présentes à des
endroits où elles ne sont pas encore visibles [31].
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I.1.2 Problématiques et évolution des besoins cliniques

Un des enjeux important de la recherche biomédicale [13, 111] est l’identification et la
caractérisation d’états tissulaires in vivo localisés pour :

– le diagnostic de pathologies (états précancéreux par exemple) en limitant le besoin de
prélèvements chirurgicaux d’échantillons tissulaires,

– le guidage biopsique (amélioration de la sensibilité de la méthode) et chirurgicale (ciblage
spatial et aide au contourage c’est-à-dire à la recherche de marges de résection “optimales”),

– le suivi individualisé et en temps réel de l’application et de la réponse à un traitement chi-
mique (dosimétrie en Thérapie PhotoDynamique -PDT-, pharmaco-cinétique et -dynamique)
ou chirurgical (remodelage tissulaire, récidives).

Parallèlement, les évolutions des techniques et technologies médicales visent à fournir des outils
et des méthodes diagnostiques de plus en plus précis, de plus en plus “temps réel” , de moins
en moins opérateur-dépendant et de moins en moins invasifs et traumatiques. Ce dernier
aspect est à prendre au sens de la pénétration mécanique ou chimique dans les tissus et les cellules
qui ouvre potentiellement la voie aux risques d’infection ou aux effets secondaires respectivement.

I.1.3 Intérêt et applications des méthodes de spectro-imagerie optique

L’application de l’optique-photonique aux sciences de la vie (biophotonique), en particulier
dans le domaine du spectre électromagnétique allant de l’UltraViolet (UV) à l’InfraRouge (IR),
vise à exploiter les interactions de la lumière avec les tissus biologiques à des fins thérapeutiques
(chirurgie laser, PDT, photothérapie), d’analyses biologiques (microscopies optiques, micromani-
pulation laser, biopuces) et diagnostiques (caractérisation des tissus sains et pathologiques). Les
méthodes de diagnostic optique (photodiagnostic) présentent des avantages par rapport aux
méthodes classiques de diagnostic (rayons X, IRM. . . ), liés à leur grande sensibilité, à la nature
non ionisante de la lumière et au caractère atraumatique (non invasif) de la mesure.

Les propriétés optiques des tissus biologiques sont fonction de leur structure et organisation
cellulaire et tissulaire ainsi que de leur composition ou activité biochimique. Les mesures optiques
ont ainsi un fort potentiel de développement d’outils non invasifs de diagnostic médical in vivo
in situ (biopsie optique) [111, 99].

Différents types de propriétés optiques peuvent être mesurés en exploitant les phénomènes
de fluorescence, d’absorption, de diffusions élastique et inélastique, qui fournissent des in-
formations complémentaires [14]. Au cours des dix dernières années, la sensibilité et la spécificité
en terme de détection in vivo de néoplasies précoces ont été évaluées pour plusieurs nouvelles
techniques endoscopiques de diagnostic, les plus répandues étant l’imagerie de fluorescence et
d’autofluorescence et les Spectroscopies d’AutoFluorescence (SAF) et de diffusions [12, 31, 48].
Les différentes méthodes de spectroscopie optique actuellement en cours d’évaluation utilisent la
fluorescence, la diffusion élastique et/ou la diffusion Raman. Historiquement la première à être
utilisée à des fins diagnostiques, la fluorescence reste aujourd’hui le phénomène le plus exploité
et donne lieu à la majorité des travaux de recherche en photodiagnostic, tant fondamentaux que
cliniques [97]. L’approche spectroscopique, de par sa grande résolution spectrale, constitue
également une étape primordiale de caractérisation spectrale de l’émission d’autofluorescence
des tissus humains aux différents stades du développement tumoral. Elle permet notamment de
préciser et d’optimiser le seuillage des images de rapports de bandes spectrales dans le cas du
développement de systèmes d’imagerie (endoscopique) possédant une plus grande résolution
spatiale (surface observée de l’ordre du cm2) et une résolution spectrale réduite (quelques bandes
de longueurs d’ondes choisies) [48, 52].
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En envisageant la procédure dans son ensemble, nous pouvons définir 3 principales étapes
ou axes d’action de recherche complémentaires et compatibles avec les atouts des méthodes de
spectro-imagerie optique :

– la détection et la localisation à l’échelle macroscopique du tissu : “il y a une anomalie
et elle se trouve à tel endroit dans l’organe”. En endoscopie, les travaux actuels dans ce
domaine concernent principalement le développement et le transfert clinique de systèmes
d’endoscopie de fluorescence dont un état de l’art est fourni dans notre article publié dans
la revue Traitement du Signal [RN3] (en intégralité page 127) et dans les mémoires de thèse
de R. Miranda-Luna [Th7] et Y. Hernandez-Mier [Th9].

– l’identification de l’appartenance d’une zone localisée de tissu (≈ mm2) à une classe
histologique définie : “cette lésion est bénigne ou maligne, il s’agit d’un tissu sain, inflam-
matoire, hyperplasique, dysplasique . . . ”. Depuis une vingtaine d’année, les travaux dans
ce domaine concernent le développement et l’évaluation de l’efficacité de méthodes de spec-
troscopie ponctuelle fibrée (point to point spectroscopy) dont un état de l’art est disponible
dans notre article publié dans la revue Traitement du Signal [RN3] et dans le mémoire de
thèse d’E. Pery [Th8].

– la caractérisation optique tissulaire (biopsie optique 1) : “à cet endroit, le tissu possède
une couche de tel type cellulaire de telle épaisseur, une concentration de tel chromophore ou
fluorophore à telle profondeur. . . ”. Ces travaux concernent les développements récents d’une
part, de systèmes d’imagerie microscopique de fluorescence confocale fibrée et d’autre part,
de systèmes de spectroscopie fibrée couplés à des méthodes de modélisation des interactions
lumière - tissus adaptées, dont un état de l’art est également donné dans le mémoire de
thèse d’E. Pery [Th8].

I.2 Positionnement et objectifs du projet de recherche

I.2.1 Objectifs du projet de recherche

Pilotés par la finalité médicale, nos travaux de recherche s’appliquent en priorité à la loca-
lisation et à l’identification in vivo des tissus pathologiques (états pré-cancéreux et cancéreux
précoces en particulier) caractérisés notamment par des modifications de leurs propriétés photo-
physiques. Ils s’inscrivent dans une démarche interdisciplinaire dont l’objectif général est de
développer et appliquer des concepts, des méthodes, des moyens et des outils pour
la localisation et la caractérisation de tissus biologiques par des méthodes atraumatiques
de spectro-imagerie optique in vivo.

Notre stratégie, présentée dans les objectifs du contrat 2008-2011 du CRAN, est de développer
en particulier une approche :

– “multi-dimensionnelle” , en menant parallèlement des travaux de recherche sur la re-
présentation panoramique et la localisation macroscopique en imagerie cystoscopique (cf.
A.II.2.2.2 Action 1, page 17) et sur l’identification et la caractérisation tissulaire en spec-
troscopie fibrée (cf. A.II.2.2.2 Actions 2 et 3, pages 19 et 21)

– et “multi-modale” , en associant la fluorescence à l’imagerie endoscopique en lumière
blanche (cf. A.II.2.2.2.1 Action 1, page 17), en explorant l’application in vivo de méthodes
dynamiques telles que la spectro-imagerie de gap-FRAP (cf. A.II.2.2.2.2 Action 2, page

1. Bien que le mot “biopsie” fasse référence au prélèvement mécanique (invasif) d’un échantillon tissulaire, il
s’agit d’une expression largement utilisée pour définir l’application des méthodes optiques (non invasives) menant
à une “histologie in vivo”.
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19), et enfin, en couplant les spectroscopies d’autofluorescence et de diffusion élastique
voire inélastique (cf. A.II.2.2.2.3 Action 3, page 21).

I.2.2 Problématiques scientifiques et verrous à lever

Les problématiques scientifiques à résoudre concernent :

L’instrumentation et l’acquisition des signaux :
Pour pouvoir exploiter in vivo la fluorescence intrinsèque/extrinsèque, l’absorption et la
diffusion multiple de la lumière dans les tissus tout en tenant compte des contraintes d’utili-
sation/d’application en clinique (endoscopie), il est nécessaire de développer des techniques
et des méthodes de mesures physiques spécifiquement adaptées.
En endoscopie multi-bandes, les verrous à lever sont notamment la visualisation en temps
réel et simultanée des séquences d’images acquises en lumière blanche et en fluorescence,
la réalisation d’un système instrumental de dimension compatible avec une utilisation en
clinique, ou encore l’optimisation de la puissance d’excitation lumineuse délivrée au tissu
pour l’imagerie d’autofluorescence compte tenu de la sensibilité du système d’acquisition
d’images, de la résolution et du RSB recherchés.
En spectroscopies fibrées, les verrous techniques et méthodologiques concernent l’acquisi-
tion en un temps très court (idéalement moins d’une seconde pour un point de mesure sur
le tissu) de grandes quantités de spectres d’intensité rétro-diffusée (plusieurs fibres optiques
de mesures en résolution spatiale, plusieurs excitations de fluorescence. . . ), le couplage de
plusieurs modes d’excitation en autofluorescence et diffusion sur un même outils, l’établis-
sement et la validation de procédures de calibrage simples et fiables, ou encore le transfert
en clinique de la méthode compte tenu des caractéristiques techniques et métrologiques des
systèmes d’excitation et d’acquisition, des résolutions (spatiales et spectrales) et du RSB
recherchés.

Le traitement des signaux multi-dimensionnels :
– Traitement d’images endoscopiques : pour la construction “temps réel” d’images pano-

ramiques de vessie, les verrous à lever concernent notamment le développement et la
validation de méthodes de recalage et de mosaïquage automatiques suffisamment ra-
pides et robustes, l’évaluation qualitative et quantitative de leur performance en terme
de précision, la faisabilité de superposer les modalités d’acquisition en lumière blanche
et en fluorescence, ainsi que la représentation 2D/3D du volume vésical.

– Traitement des signaux spectroscopiques multi-dimensionnels (dimensions spectrale, spa-
tiale et temporelle) : la première difficulté est la recherche et la validation de méthodes
totalement automatiques de pré-traitement des spectres (filtrage, débruitage, normali-
sation) permettant d’obtenir des signaux exploitables en valeurs relatives mais surtout
absolues. Ensuite les principaux verrous concernent la mise au point de méthodes d’ex-
traction/sélection de caractéristiques spectrales et de classification (supervisée et non-
supervisée, modèles linéaires et non-linéaires), le développement de méthodes d’identifica-
tion de paramètres optiques des tissus à partir des mesures globales de surface (problème
inverse) nécessitant la mise en œuvre de méthodes de modélisation des interactions lu-
mière – tissus appropriées (simulations en fluorescence et diffusion), et enfin l’adaptation
de ces méthodes à l’identification de paramètres discriminants (et interprétables du point
de vue biologique) pour le diagnostic in vivo sur l’humain.

la mise en oeuvre complémentaire des méthodes et leur validation expérimentale :
La validation expérimentale des différentes méthodes développées (spectroscopie et image-
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rie) nécessite l’emploi de modèles pré-cliniques adaptés. Les principaux verrous concernent
d’une part, l’utilisation de modèles animaux et tumoraux compatibles avec cette validation
en termes de complexité d’obtention des modèles (coût, temps, manipulations, expérience)
et d’étiologie tumorale et d’autre part, le transfert clinique de ces méthodes.
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Chapitre II

Imagerie endoscopique panoramique
multispectrale : détection, localisation

et représentation spatiales

Ce chapitre présente les solutions développées et les résultats obtenus dans le cadre des thèses
de Rosebet Miranda-Luna (2000-2005) et de Yahir Hernandez-Mier (2003-2007) dont j’ai

assuré, de 2003 à 2007, le co-encadrement et la co-direction respectivement.
Production scientifique du projet (2003-2008) :

– 2 RI [RI11, RI17], en intégralité pages 163 et 179
– 1 RN [RN3], en intégralité page 127
– 5 CI [CI16, CI19, CI12, CI17] et [CI13] en intégralité page 149
– 2 CN [CN5, CN9]

II.1 Motivations, positionnement et originalités de l’approche

Pour plus de détails, se référer aux parties I des articles [RI11, RI17, RN3], et celles des
mémoires de thèses [Th7] et [Th9].

L’endoscopie classique (en lumière blanche) est l’examen exploratoire de référence pour re-
chercher la présence de lésions macroscopiques ou autres anomalies tissulaires visibles sur la
paroi interne d’un organe creux. Elle permet également de réaliser des résections ou des biopsies
tissulaires.

Dans le cadre de notre collaboration étroite avec les cliniciens du CAV, l’organe creux visé est
la vessie et nous nous intéressons donc plus particulièrement à l’exploitation de la cystoscopie
pour la détection et la localisation de lésions cancéreuses urothéliales.

Comme rappelé en partie I de [Th9], les tumeurs vésicales superficielles posent des problèmes
importants de récidive et de progression. Une grande partie des dysplasies et des CIS 2 peuvent
rapidement progresser et devenir des tumeurs invasives en envahissant la couche musculaire.
Pour les CIS, ce risque de progression varie fortement suivant le nombre et la taille des foyers
tumoraux.

De ce fait, une détection précoce et une caractérisation spatiale précise des lésions
tumorales dans la vessie sont capitales pour pouvoir individualiser et potentialiser les thérapies,

2. Les Carcinomes In Situ (CIS) de la vessie sont des tumeurs planes non invasives c’est-à-dire limitées à
l’épithélium sans invasion du tissu conjonctif au travers de la membrane basale
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ainsi que pour effectuer un suivi efficace aidant à limiter les récidives après traitement.
La difficulté est donc, au cours de l’examen cystoscopique (qui permet au clinicien d’ausculter

la vessie dans sa totalité mais avec un champ de vue limité), à la fois de détecter et de
localiser ces lésions pour pouvoir évaluer de façon effective leur taille et leur distribution spatiale
(positions relatives) dans le volume vésical.

Pour résoudre ce problème, l’originalité de notre approche consiste à chercher d’une part
à réaliser des images panoramiques des surfaces vésicales de façon automatique au cours
de l’examen cystoscopique par mosaïquage d’images des séquences vidéo classiques et d’autre
part, à superposer des informations spectrales co-localisées spatialement sur ces images
panoramiques et liées au contraste exploitable entre les intensités de fluorescence émis par les
tissus sains et tumoraux.

Objectifs des travaux :
– Améliorer la qualité de l’identification diagnostique in vivo par voie endoscopique (ap-

proche multi-modalités, visualisation simultanée et en temps réel d’images endoscopiques
en lumière blanche et d’images de fluorescence superposables spatialement)

– Optimiser l’efficacité de la localisation in situ (résolution spatiale avec information spec-
trale, recalage d’images et création d’images panoramique 2D, visualisation/reconstruction
3D)

– Transférer la technique pour des essais en clinique
Verrous à lever :

– Aspects métrologiques et technologiques : instrumentation utilisable en conditions cli-
niques (calibrage automatique, commutations des sources et vitesse d’acquisition vidéo,
sensibilité pour l’acquisition d’images d’autofluorescence)

– Méthodes de traitement d’images : robustesse et temps de construction d’images pano-
ramiques tenant compte des contraintes réelles (type d’images, durée d’un examen)

– Validations expérimentales : quantitatives (fantômes réalistes, mesure d’erreurs de mo-
saïquage) et qualitatives (séquences réelles), superposition des images panoramiques en
fluorescence et en lumière blanche

II.2 Représentation panoramique automatique : recalage et mo-
saïquage d’images

II.2.1 Situation du problème

Habituellement, au cours de l’examen cystoscopique, le praticien enregistre une ou plusieurs
séquences vidéo et imprime quelques clichés (images de petites zones d’intérêt). Le support
photographique, simple à utiliser et à manipuler, permet de conserver une représentation précise
de la zone d’intérêt, d’effectuer des comparaisons dans le temps et de disposer d’un document
objectif médico-légal [42].

Lors de cet examen, le médecin relève le nombre, le siège et l’aspect des sites suspects ou des
lésions observées dont il note la localisation et celle des biopsies effectuées en les re-dessinant
sur un croquis à main levée de l’organe, en l’occurence deux hémisphères “projetés” à plat sur
lesquels sont également repérés les trois orifices de la vessie et la position de la bulle d’air 3. Par
ailleurs, le champ de vision limité du cystoscope (de l’ordre du cm2) ne permet pas d’estimer
facilement l’extension d’une lésion cancéreuse ni la distribution spatiale des éventuelles lésions

3. La vessie étant remplie de sérum physiologique pour les besoins de l’exploration, la bulle d’air qui se forme
en haut du volume constitue un repère physique d’orientation spatiale pour le clinicien.
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multi-focales. La localisation des lésions sur un croquis réalisé par le clinicien est hautement
dépendante de son expérience.

Pour autant, ces supports papiers constituent les principaux éléments de référence pour le
compte-rendu opératoire et dans le cas d’examens répétés pour un même patient (suivi de l’évo-
lution de la maladie et/ou du traitement). Le support vidéo (des séquences de plusieurs minutes)
est peu exploité en post-opératoire car il reste coûteux (nécessité de stocker un très grand vo-
lume d’information, besoin de moyens de visualisation. . . ) et implique surtout une recherche
fastidieuse pour trouver chaque séquence ou image d’intérêt.

La nécessité d’un support plus adapté pour localiser, évaluer et comparer des zones suspectes
ainsi que pour préparer et guider des examens postérieurs a été exprimée par les urologues.
Du point de vue du diagnostic, le fait de pouvoir observer de façon globale une zone d’intérêt
doit permettre de mieux localiser des petites lésions satellites (multi-focales) potentiellement
à l’origine de récidives.

Une représentation globale permettant ce genre d’observation peut être obtenue en utilisant
le mosaïquage d’images. En recalant les images successives qui composent les séquences vidéo
acquises lors du déplacement de l’endoscope dans la vessie, il est possible de construire des images
panoramiques offrant un champ de vision étendu de zones entières de la vessie ce, de façon quasi-
automatique. Cette approche permet en outre un gain de temps et d’efficacité substantiels,
ainsi qu’une réduction drastique des besoins de volumes de stockage (élimination des données
redondantes).

II.2.2 Applications du mosaïquage et objectifs des travaux

Plusieurs états de l’art complets peuvent être trouvés dans les thèses et articles [Th7, Th9]
et [RI11, RI17] (en intégralité pages 163 et 179).

Le mosaïquage d’images est le processus par lequel une image panoramique d’une scène
est construite en superposant des vues partielles de cette dernière. Le mosaïquage repose sur
un processus de recalage d’images pour déterminer les transformations géométriques Ti,i+1

entre des paires d’images Ii et Ii+1, prises successivement à des points de vue différents. Ces
transformations locales sont utilisées pour calculer une transformation globale Ti+1, permettant
de placer la dernière image transformée Ii+1 (comme les précédentes) dans un repère commun
de coordonnées (par exemple celui de la première image).

Le mosaïquage d’images est actuellement utilisé dans un grand nombre d’applications telles
que la photographie grand public [18, 11, 106], la stabilisation vidéo des caméras mobiles [64, 73],
la construction d’environnements virtuels [108, 109, 34], l’exploration sous-marine [101, 50] ou la
construction d’images super-résolues [128, 22, 21].

Dans le domaine médical, quelques travaux sont menés sur l’agrandissement du champ de
vision en imagerie ultrasonographique, en recalant les images acquises au cours de déplacements
manuels [44]. Les auteurs réalisent un recalage d’image en utilisant l’Information Mutuelle (IM)
comme mesure de similarité et une transformation perspective à 8 degrés de liberté. Malgré des
images très bruitées, aucun pré-traitement n’est mis en oeuvre. En radiologie conventionnelle,
Yaniv and Joskowicz [120] construisent des images panoramiques d’os longs à partir de plusieurs
radiographies. Pour le recalage, ils considèrent que les transformations entre les images se limitent
à des déplacements parallèles à l’axe de projection (pas de rotations) effectués au moyen d’un
alignement manuel et d’une règle graduée. Mais, la principale application du mosaïquage d’images
dans le domaine médical concerne l’ophtalmologie où la construction d’images panoramiques
permet un diagnostic plus facile et plus efficace. Les méthodes de recalage développées utilisent,
en général, des mesures de similarité basées sur la comparaison des niveaux de gris des pixels dans
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les images et des modèles de transformation jusqu’à 6 degrés de liberté (affine). Par exemple,
Zhou et al. [125, 126] effectuent le mosaïquage d’angiogrammes rétiniens successifs en utilisant
un algorithme de recalage par composition inverse modifiée [7, 8, 9]. D’autres approches moins
robustes, comme celle de Can et al. [20], cherchent à exploiter des primitives images telles que
les points d’intersection après segmentation des vaisseaux sanguins de la rétine pour effectuer le
recalage des images. Ils utilisent un modèle de transformation à 12 degrés de liberté (non linéaire)
pour représenter la déformation entre les images et la courbure de la rétine.

Le processus générique de recalage d’images successives Ii et Ii+1 d’une séquence vidéo cys-
toscopique vise à superposer au mieux les parties communes de ces images et peut être décrit
mathématiquement par l’équation II.1. Le principe consiste à maximiser une mesure de simila-
rité entre les caractéristiques extraites de l’image cible (target) It = Ii et celles homologues de
l’image source Is = Ii+1 à laquelle une transformation géométrique Ti,i+1 est appliquée (◦). f t et
fs désignent les algorithmes d’extraction de caractéristiques (coins, lignes, courbes. . . ) appliqués
à ces images respectivement. Les valeurs des paramètres de transformation Ti,i+1 sont obtenues
dans un espace de recherche T au moyen d’un algorithme d’optimisation opt pour finalement
trouver la transformation optimale T̃i,i+1 lorsque f t (Ii) ≈ fs (Ii+1 ◦ Ti,i+1) (images recalées).

T̃i,i+1 = arg opt
Ti,i+1∈T

S{f t (Ii) , fs (Ii+1 ◦ Ti,i+1)} (II.1)

Le type de transformation T , la mesure de similarité S, les algorithmes d’extraction de
caractéristiques f t et fs, et la méthode d’optimisation opt doivent être déterminés en tenant
compte des contraintes de l’application et notamment le type de capteur, la modalité d’acquisition
d’images, la fonction de transfert de l’instrument ou le temps de calcul et la précision du recalage
souhaités.

Les objectifs des travaux de traitement d’images menés dans le cadre des thèses soutenues
de R. Miranda (2000-2005) et de Y. Hernandez (2003-2007) étaient donc :

– d’analyser les caractéristiques des images cystoscopiques pour définir le type de prétraite-
ment à réaliser et la nature des primitives images à utiliser ou à extraire pour le recalage.

– de développer des outils et méthodes de recalage et de mosaïquage automatiques suf-
fisamment précis, robustes et rapides pour pouvoir tenir compte des contraintes réelles
(variabilité intra- et inter-individuelle, durée de l’examen clinique)

– valider la mise en oeuvre des solutions développées par une évaluation qualitative et surtout
quantitative des performances et de la qualité des résultats obtenus

II.2.3 Travaux réalisés et résultats obtenus

II.2.3.1 Méthode de recalage d’images utilisant l’information mutuelle

Durant la période 2000–2005 (thèse de R. Miranda), un premier algorithme robuste de re-
calage et de mosaïquage automatique a été développé [Th7]. Cette méthode comprend à la fois
l’algorithme de recalage des paires d’images consécutives d’une séquence et la résolution de pro-
blèmes spécifiques liés aux images endoscopiques (correction des distortions radiales, du shading,
et filtrage du pattern de fibres optiques visible dans le cas des fibroscopes).

II.2.3.1.1 Algorithme de recalage développé
Comme rappelé entre autre dans les thèses [Th7, Th9] et articles [RI11, RI17], les principales

“non-linéarités” du système sont dues aux distortions radiales provoquées par l’optique des endo-
scopes. Après étalonnage, celles-ci peuvent être corrigées au cours d’une phase de pré-traitement
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des images. Par ailleurs, la surface de vessie visualisée peut être considérée comme rigide entre 2
images consécutives . Ainsi, la fonction de transfert du système d’acquisition cystoscopique pro-
jetant un point réel 3D sur un plan image 2D peut être représentée par un modèle de projection
linéaire. Le modèle de transformation linéaire T le plus complet est le modèle perspective décrit
par une matrice M 3× 3 telle que, en coordonnées homogènes :


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1
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w = [M ]
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
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où x = [x, y]T et x’ = [x′, y′]T sont les points correspondants dans les images Ii et Ii+1 respecti-
vement, m1, m5, m2 et m4 sont des paramètres adimensionnels contenant les facteurs d’échelle
(kx, ky) et de cisaillement (shearing) (Sx, Sy) ainsi que l’angle de rotation φ dans le plan, tx et
ty sont les paramètres de translation (en pixels), m7, m8, m9 sont les paramètres adimensionnels
prenant en compte les effets de perspective et w est le facteur de perspective lié à l’écriture
matricielle en coordonnées homogènes.

L’équation II.1 peut alors s’écrire :

T̃i,i+1 = arg opt
Ti,i+1∈T

S{f t (Ii(x)) , fs (Ii+1(Ti,i+1(x;M)))} (II.2)

où Ii+1(Ti,i+1(x;M)) désigne l’image Ii+1 après application de la transformation Ti,i+1 à l’aide
de la matrice des paramètres de transformation M .

Comme également mentionné dans [Th7, RI11] il n’est pas toujours possible, dans les images
cystoscopiques, d’extraire des points caractéristiques ou de segmenter des régions ou des contours
de façon suffisamment robuste compte tenu de la grande variabilité intra- et inter-patient des
textures, des éléments anatomiques ou des artefacts présents dans les images, dont plusieurs
exemples sont donnés dans [Th9, RI17]. En conséquence, par souci de robustesse, nous avons
choisi d’éviter l’emploi d’algorithmes de segmentation (ft et fs dans II.1) et de privilégier l’emploi
de mesures de similarité calculées à partir des valeurs de niveaux de gris des pixels des images.
Ce choix s’est confirmé par les résultats peu exploitables obtenus en testant l’application du
détecteur de coins de Harris à des séquences d’images cystoscopiques réelles (les détails dans
[Th9]). L’approche développée dans le cadre de la thèse de R. Miranda a été de considérer
une mesure de similarité basée sur l’expression d’une dépendance statistique des niveaux de
gris des pixels homologues entre les images à recaler Ii(x) et Ii+1(Ti,i+1(x;M)), en l’occurrence
l’Information Mutuelle (IM) [54, 113, 95]. Robuste et flexible, cette mesure (équation II.3)
est calculée à l’aide des entropies H(z) des niveaux de gris z(Ii(x)) et z(Ii+1(Ti,i+1(x;M))) des
images à recaler, et de leur entropie jointe H(z(Ii(x)), z(Ii+1(Ti,i+1(x;M)))) comme suit 4 :

IM(Ii, ITi+1) = H(z(Ii)) +H(z(ITi+1))−H(z(Ii), z(ITi+1)) (II.3)

4. par souci de lisibilité, on utilise ici les notations simplifiées Ii = Ii(x) et IT
i+1 = Ii+1(Ti,i+1(x;M)))
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avec


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

H(z(Ii)) = −
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z(Ii)

p(z(Ii)) ln(p(z(Ii)))
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∑
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où p(z(Ii) = p(z(Ii(x))) et p(z(ITi+1)) = p(z(Ii+1(Ti,i+1(x;M)))) sont les densités de proba-
bilité des niveaux de gris des parties superposées des images recalées et p(z(Ii), z(ITi+1)) =
p(z(Ii(x)), z(Ii+1(Ti,i+1(x;M)))) la densité de probabilité jointe.

Afin de rechercher les valeurs optimales des paramètres de transformation recalant au mieux
chaque paire d’images, c’est-à-dire maximisant l’IM entre elles, nous avons choisi de mettre en
œuvre une méthode d’optimisation robuste (résistante aux minima locaux) de type gradient
descendant stochastique. Dans un souci prioritaire d’efficacité et de précision de convergence,
le calcul des dérivées premières de l’IM i.e. des entropies est effectué à partir de l’expression ana-
lytique des fonctions de densité de probabilités correspondantes. L’estimation non-paramétrique
de ces dernières à partir des histogrammes réels des images a été réalisée au moyen d’un fe-
nêtrage de Parzen (par tirages aléatoires dans les zones communes des images) permettant
de prendre en compte leur nature multimodale de façon précise (somme de 260 fonctions gaus-
siennes) [Th7, RI11].

Au final, les transformations optimales locales T̃i,i+1 obtenues pour chacune des paires d’images
recalées Ii et Ii+1 sont utilisées pour calculer les transformations globales successives T̃i+1, telles
que :

T̃i+1 = T̃i,i+1 × T̃i =
j=i−1∏

j=0

T̃i−j,i−j+1 (II.4)

avec i ∈ [1;n− 1] et n le nombre d’images dans la séquence.
Cette approche séquentielle simple de mosaïquage des images dans un système de coordonnées

global implique que les erreurs de recalage par paire d’images soient minimales. Après application
de la méthode développée sur des séquences vidéo acquises au cours d’un parcours en boucle du
cystoscope sur une photographie de vessie de porc (cf. paragraphe suivant), les premiers résultats
ont montré que l’accumulation des petites erreurs de recalage (≈ 1 pixel) entre chaque paire
d’images conduisait à une erreur cumulée trop importante. Nous avons donc proposé et mis en
œuvre [Th7, RI11] une méthode originale d’ajustement global et simultané des paramètres
des matrices de transformations locales en cherchant à minimiser (cf. équation II.5) la somme
des écarts quadratiques d’une part, entre les valeurs des paramètres de la transformation globale
T̃n et celles de la dernière transformation locale de la boucle T̃n−1,n et d’autre part, entre les
valeurs des paramètres des transformations locales initialement trouvées T̃i,i+1 et les nouvelles
valeurs de ces paramètres obtenues après ajustement T adji,i+1.

arg min
T

adj
i,i+1

{f t
(
T̃n − T̃n−1,n

)2
+
n−2∑

i=1

(
T adji,i+1 − T̃i,i+1

)2
} (II.5)
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II.2.3.1.2 Evaluation quantitative et qualitative
Peu de travaux sont décrits dans la littérature dans ce domaine. L’évaluation quantitative

de la précision du mosaïquage peut s’effectuer si l’on parvient à quantifier précisément les écarts
de position existants entre les pixels d’une image panoramique construite et ceux homologues
de sa version entière correspondante “réelle”, ce qui n’est pas possible à partir de séquences
cystoscopiques sur patients.

Notre idée initiale [Th5] a donc consisté à construire une image de dimension supérieure au
champ de vue du cystoscope et constituée par exemple d’un quadrillage de points de positions
connues puis, de mesurer les distances entre ces positions et celles des points homologues dans
une image panoramique construite. Or, l’évaluation de la précision du mosaïquage dans le cadre
de notre application doit s’effectuer à partir du recalage (i.e. calcul de l’information mutuelle et
des paramètres optimaux de transformation) d’images endoscopiques acquises impérativement
sur vessie. Pour résoudre le problème, nous avons exploité deux séquences d’acquisitions, l’une
sur une image fantôme de vessie et l’autre sur une image “mire” ce, en effectuant précisément
le même parcours de déplacement de l’endoscope sur chaque image. Les paramètres de transfor-
mations obtenus au cours du recalage des images du fantôme sont ensuite appliqués aux images
correspondantes de la séquence acquise sur la mire. Le fantôme plan est une photographie haute
résolution de la paroi interne d’une vessie de porc mise à plat. Le protocole de déplacement et
d’acquisition a été mis en oeuvre au moyen d’un système motorisé de positionnement micromé-
trique 5 axes (2 déplacements dans le plan du fantôme, 1 déplacement perpendiculaire au plan,
1 rotation dans le plan et 1 rotation hors plan).

Au final, une erreur moyenne de mosaïquage em est calculée comme la distance Eucli-
dienne moyenne entre les coordonnées (xjm, y

j
m) de Np centroïdes segmentés dans l’image pano-

ramique construite et les coordonnées (xjr, y
j
r) des points de référence correspondants de la mire

entière de départ.

em =
1
Np

Np∑

j=1

√
(xjm − xjr)2 + (yjm − yjr)2. (II.6)

Suite à l’acquisition de différentes séries de 50 à 60 images le long de trajectoires bouclées impli-
quant des translations dans le plan ainsi que des changements de facteur d’échelle et de perspec-
tive, nous avons obtenu des erreurs moyennes de mosaïquage de 43.1 et 3.3 pixels respectivement
sans puis avec correction de boucle [CI12, CI17].

Pour une évaluation qualitative, les cliniciens ont analysé et validé la cohérence visuelle
d’images panoramiques construites à partir de 2 séquences cystoscopiques de 2 patients. La
méthode de correction de boucle a été appliquée aux paramètres des transformations des suites
d’images appartenant à des trajectoires bouclées dans la séquence acquise. Programmé en langage
C, l’algorithme développé nécessite environ 80 secondes pour le recalage d’une paire d’images
(250 itérations) soient plusieurs heures de calcul pour la construction d’une image panoramique
partielle de la vessie (plusieurs centaines d’images par séquence). Ce traitement, réalisé “off-line”,
permet donc de fournir au clinicien un support complémentaire exploitable pour un compte-
rendu post-opératoire ou la comparaison avec les résultats d’un examen ultérieur sur un même
patient.

II.2.3.2 Correction des distorsions et étalonnage

Les images endoscopiques sont par nature affectées de différents défauts géométriques et
photométriques qui doivent être corrigés ou compensés pour parvenir à un recalage efficace. Les
principaux effets observables sont : une distortion radiale et un effet de vignettage dus à l’optique
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grand angle utilisée dans les endoscopes (large champ de vision) et un motif des fibres optiques
apparaissant sur les images obtenues avec un fibroscope.

II.2.3.2.1 Correction du vignettage et élimination du motif des fibres optiques
L’effet de vignettage correspond à une inhomogénéité d’illumination dans l’image (variations

d’intensité de très faibles fréquences spatiales). Ces gradients peuvent être modélisés par des
fonctions polynomiales [114] si les conditions d’illumination entre les images d’une même séquence
ne changent pas, ce qui n’est pas le cas en cystoscopie. L’autre approche, implémentée par [61, 94]
et par nous [CI12, CI13, RI17] est simplement d’appliquer un filtrage passe-haut pour éliminer les
fréquences très basses du vignettage (inférieures à celles des informations utiles à notre recalage).

Dans le cas de l’utilisation d’un fibroscope, l’image de la vessie est conduite à la caméra au
travers d’un faisceau de plusieurs centaines de fibres optiques possédant chacune un coeur et
une gaine. L’image qui en résulte est affectée d’un motif ombré en nid d’abeilles du à la non-
transmission de lumière par les gaines des fibres. Le motif ainsi formé représente une texture de
fond de très haute fréquence spatiales dans l’image (supérieures à celles des informations utiles
à notre recalage) qui peut être éliminé au moyen d’un filtrage passe-bas.

Pour ces filtrages, des masques gaussiens ont été mis en œuvre. Les valeurs des paramètres de
ces masques ont été déterminées à partir des périodes et fréquences caractéristiques du vignettage
et du motif des fibres visibles sur les images et leurs spectres de Fourier [Th7, Th9].

II.2.3.2.2 Compensation des distortions radiales et étalonnage automatique
Un grand nombre de travaux existe concernant le calibrage des endoscopes ou d’autres systèmes

à forte distortion radiale qui impliquent, soit l’emploi contraignant de mires de géométrie connue
couplées à un système de positionnement précis de l’endoscope [4, 53, 104], soit la mise en œuvre
plus délicate (robustesse, précision, automatisation) de méthodes de segmentation et de mise en
correspondance de segments de droites déformées en courbes par la distortion mais sans besoin
d’un positionnement précis de l’endoscope [110, 2].

Afin de déterminer les paramètres de correction de distortion radiale à appliquer à nos images
cystoscopiques, nous avons établi une méthode de calibrage automatique précise et simple à
mettre en œuvre en condition clinique. Son principe consiste à utiliser une image numérique de
référence, imprimée puis acquise avec l’endoscope. L’image de référence et l’image déformée de
celle-ci sont alors utilisées comme images cible et source respectivement dans notre algorithme de
recalage. Les valeurs optimales des paramètres de transformation perspective et ceux du modèle
non-linéaire de déformation radiale sont obtenues à l’issue du processus d’optimisation.

Nous avons testé les performances de cette méthode pour différents angles d’acquisition
(±20◦) entre le cystoscope et l’image cible imprimée et pour différents motifs (damier, cercles
concentriques, image en niveaux de gris). Quelque soient l’angle et le motif, l’erreur moyenne de
recalage calculée n’excède jamais quelques pixels, comparables aux erreurs obtenues par d’autres
méthodes référencées [53, 104]. Ainsi, la méthode implémentée permet de déterminer automa-
tiquement et rapidement les paramètres de distortion radiale d’un endoscope en utilisant sim-
plement l’impression d’une image contrastée quelconque et en maintenant l’endoscope à peu
près perpendiculaire à cette image mais sans besoin de système de positionnement particulier
[CI13, Th7].

II.2.3.3 Méthode de recalage d’images par composition inverse

II.2.3.3.1 Algorithme de recalage développé
Une seconde étude menée de 2004 à 2007 nous a permis de poursuivre ces travaux en évoluant
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vers un algorithme de mosaïquage automatique rapide, c’est-à-dire compatible avec la durée de
l’examen clinique, et suffisamment robuste [Th9]. Pour ce faire, nous avons cherché d’une part,
à utiliser une mesure de similarité plus rapide à calculer mais toujours basée sur les niveaux de
gris des images et d’autre part, à effectuer une sélection dynamique des images à recaler afin
de limiter leur nombre et donc réduire d’autant le temps de calcul global.

L’analyse de la littérature montre que les méthodes de recalage basées sur l’utilisation des
niveaux de gris et capables de travailler avec un modèle de transformation perspective sont
toutes des méthodes itératives. C’est la raison pour laquelle nous avons décidé de développer
une méthode originale combinant une approche non itérative capable de nous donner une pre-
mière approximation de certains paramètres de transformation existant entre les images et un
algorithme itératif affinant le recalage avec un modèle de transformation perspective [CI16].

En terme d’approche non itérative pour recaler deux images, nous avons cherché à exploiter
des techniques de corrélation de phase basées sur la Transformée de Fourier (TF). La cor-
rélation de phase permet d’estimer simplement les translations dans le plan entre deux images
avec une excellente immunité aux variations d’illumination ou aux ombres mobiles (fonction
de corrélation normalisée en amplitude). Afin de déterminer non seulement les paramètres de
translations dans le plan entre ces deux images mais aussi l’angle de rotation dans le plan et
le facteur d’échelle (paramètres d’une transformation de similitude), il est possible d’étendre la
technique de corrélation de phase en utilisant la Transformée de Fourier-Mellin (TFM) au
lieu de la TF. La TFM permet en effet d’analyser ces paramètres en exploitant les propriétés
d’invariance par rotation et de déphasage par translation de la transformée de Fourier des images
et sa représentation dans un repère en coordonnées logarithmiques-polaires [CN5, Th9].

L’évaluation quantitative des performances de cette méthode réalisée sur des séquences
d’images d’un fantôme (photographie de vessie de porc) dont les transformations étaient par-
faitement connues a permis d’obtenir de très bons résultats avec des erreurs moyennes faibles
pour les paramètres trouvés en translation (±3 pixels), en rotation (±0,8°) et en facteur d’échelle
(±0,05). Par contre, les essais effectués sur des séquences d’images de cystoscopies cliniques ont
mis en évidence la présence de nombreux pics dans la fonction de corrélation de phase (ce, malgré
l’emploi de filtres d’apodisation spatiale) empêchant l’extraction du pic de corrélation correct
déterminant les valeurs de rotation et de facteur d’échelle. Un des problèmes de cette approche
est que les images cystoscopiques sont déformées en réalité par des transformations plus com-
plexes (changements de perspective) qu’une similitude. Des similitudes ont été testées car les
changements de perspective sont en moyenne très faibles entre deux images consécutives et ce
même pour un examen réel. Cependant lors de changements de trajectoires du cystoscope, les
changements de perspective deviennent trop importants et le recalage échoue avec une similitude.

Bien que l’approche utilisant la TFM ne puisse pas être retenue pour notre application,
ces travaux nous ont permis de confirmer que la corrélation de phase constitue une technique
simple, rapide et suffisamment robuste dans le cas des images cystoscopiques réelles pour ob-
tenir des valeurs de translation proches de la solution. Notre idée originale est donc d’utiliser
ces valeurs de translations dans le plan pour initialiser un processus subséquent de recalage
itératif de l’ensemble des paramètres de la transformation projective. Cela doit mener à réduire
considérablement le nombre d’itérations d’un algorithme d’optimisation qui trouve précisément
la solution.

Inspirés par les méthodes de flot optique, de suivi d’objets ou de mosaïquage d’angiogrammes
[83, 9, 126, 125], nous avons choisi une méthode de recalage basée sur l’algorithme de Lucas &
Kanade (L & K ) [68] qui utilise, comme mesure de similarité S, la somme des différences au
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carré SSD entre les niveaux de gris des images source et cible telle que :

SSD =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii+1(x) ◦ (Ti,i+1(M))− Ii(x)]2

=
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii+1(Ti,i+1(x;M))− Ii(x)]2 (II.7)

où Ii+1(Ti,i+1(x;M)) est l’image source Ii+1 transformée par Ti,i+1 avec la matrice des paramètres
M . SSD est calculée pour les pixels de coordonnées x communes aux deux images cible Ii et
source Ii+1.

A partir d’une estimation initiale connue des valeurs des paramètres de la matrice M , l’algo-
rithme de L & K consiste à chercher les incréments ∆M pour minimiser :

SSD =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii+1(Ti,i+1(x;M + ∆M))− Ii(x)]2 (II.8)

La mise à jour itérative M ←M + ∆M est telle que :

Ti,i+1(x;M)← Ti,i+1(x;M + ∆M) ≈ Ti,i+1(x;M) +
∂Ti,i+1

∂M
∆M (II.9)

Les valeurs d’incréments ∆M sont obtenus à l’aide d’une méthode d’optimisation du second
ordre (Gauss-Newton). Ce problème de minimisation de moindres carrés passe par le calcul
de la dérivée première de SSD (équation II.8) après développement en série de Taylor de
Ii+1(Ti,i+1(x;M + ∆M)) par rapport à ∆M . Ceci implique de calculer, à chaque itération, le
Jacobien JT (M) (dérivée première des coordonnées transformées des pixels en (x, y) par rapport
à chaque paramètre de transformation), le Gradient en niveaux de gris ∇Ii+1(x) et la matrice
des dérivées secondes Hi+1 (le Hessien) de l’image source Ii+1(x), définis comme :





JT (M) = ∂Ti,i+1(x;M)
∂M =




∂Ti,i+1(x;M)
∂m1

. . .
∂Ti,i+1(x;M)

∂m9

∂Ti,i+1(y;M)
∂m1

. . .
∂Ti,i+1(y;M)

∂m9




∇Ii+1(x) =
(
∂Ii+1(x,y)

∂x , ∂Ii+1(x,y)
∂y

)

Hi+1 =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[
∇Ii+1(x)∂Ti,i+1(x;M)

∂M

]T [
∇Ii+1(x)∂Ti,i+1(x;M)

∂M

]
(II.10)

Lorsque les images à recaler sont relativement similaires , ce qui est le cas dans notre ap-
plication (images successives d’une séquence), le calcul du gradient de l’image source peut être
avantageusement remplacé par celui de l’image cible. L’algorithme de composition inverse ainsi
développé dans [8] minimise l’expression suivante par rapport à ∆M :

SSD =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii(Ti,i+1(x; ∆M))− Ii+1(Ti,i+1(x;M))]2 (II.11)

avec la mise à jour itérative :

Ti,i+1(x;M)← Ti,i+1(x;M) ◦ Ti,i+1(x; ∆M)−1 (II.12)

Après développement (détails dans [Th9] et [RI17] en page 179), on aboutit finalement au
calcul du Hessien Hi de l’image lIi(x) tel que :

Hi =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[
∇Ii(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

]T [
∇Ii(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

]
(II.13)
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avec ∇Ii(x) le gradient de l’image Ii.
Ainsi, en inversant le rôle des images source et cible, le Gradient et le Hessien de Ii peuvent

être calculés une fois pour toute au départ du processus d’optimisation, ce qui conduit à
une réduction importante du temps de calcul global sans affecter la robustesse. L’algorithme de
composition inverse ainsi développé peut être appliqué aux transformations homographiques i.e.
perspectives.

II.2.3.3.2 Evaluation quantitative et qualitative
L’ensembles des résultats détaillés est donné dans [Th9, RI17, CI16, CN5, CI19, CN9]. Comme

précédemment, l’évaluation quantitative de la précision de construction des images panora-
miques à l’aide de l’algorithme de mosaïquage développé a été menée sur des séquences d’images
acquises sur une photographie de vessie et sur un quadrillage de points alignés régulièrement
espacés. L’acquisition de ces séquences a été réalisée en suivant un parcours prédéfini de dépla-
cements contrôlés à l’aide du système de positionnement motorisé (2 rotations et 3 translations).
Le parcours décrit comprend 4 combinaisons de déplacements impliquant les 5 axes : transla-
tions en −→x (dans le plan) et en −→z (facteur d’échelle), translation en −→y et rotation dans le plan,
translation en −→x et rotation hors plan (effet perspective), et finalement la combinaison de trans-
lations en −→y et −→z et de rotations dans et hors plan simultanément. Un ensemble de 169 images
a été acquis avec la première et la dernière de la séquence acquises à la même position. L’erreur
moyenne de mosaïquage em définie par l’équation II.6 est obtenue à partir de l’extraction des
positions des centroïdes de 31 points de l’image du quadrillage avant recalage (image complète) et
après recalage (image panoramique construite). L’erreur moyenne de mosaïquage obtenue de 3.82
pixels représente environ 0.3% du plus petit côté de l’image panoramique construite (1947 × 1187
pixels). Ce très faible pourcentage d’erreur est obtenu sans besoin de recourir à une correction
de boucle comme précédemment.

La validation qualitative des performances de notre algorithme de mosaïquage a été menée
sur 10 séquences cystoscopiques d’intérêt (contenant des éléments exploitables par le clinicien
pour orienter l’image panoramique et l’analyser plus précisément) provenant de 6 examens cli-
niques réels de patients. Le nombre d’images dans ces séquences varie de 150 (6 secondes) à
1300 images (52 secondes). Malgré les différences importantes des caractéristiques texturales et
des conditions d’illumination, l’approche développée est suffisamment robuste pour construire
des images panoramiques visuellement cohérentes qui ont permis aux cliniciens de les analyser
et de les interpréter correctement. Pour recaler une paire d’images, l’algorithme d’optimisation
nécessite en moyenne 12 itérations soit une durée de recalage entre 1.2 et 1.5 secondes. Pour
les séquences testées, le temps de construction total (recalage et collage) varie selon la na-
ture des images et des mouvements dans les séquences, entre 5 et 13 minutes [Th9, RI17]. Ces
temps de calcul permettent d’envisager la construction d’une image panoramique partielle de la
vessie avant la fin de l’examen cystoscopique en particulier si l’on trouve le moyen de ne pas
recaler l’intégralité des images d’une séquence mais seulement celles séparées par des variations
“significatives” des paramètres de transformation.

II.2.3.4 Caractérisation des paramètres de translation et sélection dynamique d’images

Comme mentionné précédemment, notre algorithme de recalage comprend une phase pré-
liminaire de calcul de corrélation de phase entre chaque paire d’image permettant d’obtenir
rapidement des valeurs de translations dans le plan pour mieux initialiser le processus d’opti-
misation du recalage et diminuer ainsi le nombre d’itérations. Or, l’approche développée nous a
permis d’analyser, pour la première fois sur des séquences cystoscopiques réelles (3860 paires
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d’images issues des 10 séquences), l’évolution des valeurs de ces translations dans le plan entre les
paires d’images consécutivement recalées. Nous avons ainsi pu caractériser les distributions des
valeurs absolues des translations en −→x et −→y avec des valeurs moyennes de 3.2± 3.3 et 4.0± 4.4
pixels respectivement et des valeurs maximales systématiquement inférieures à 50 pixels.

Compte tenu de la dimension des images et de ces valeurs maximales de translations, nous
avons pu confirmer que le taux de superposition entre images adjacentes est toujours supérieur
à 80%, ce qui favorise une meilleure efficacité de la méthode de recalage.

Par ailleurs, nous avons observé dans les séquences réelles enregistrées beaucoup de phases
où le cystoscope bouge assez lentement voire reste pratiquement statique. Dans ces conditions,
un temps important est perdu à recaler des images extrêmement proches. Nous avons donc pro-
posé d’exploiter les estimations des translations fournies par l’étape de corrélation pour réaliser
une sélection dynamique des paires d’images à recaler. A partir des distributions de valeurs
identifiées pour les translations dans le plan, nous avons inséré une étape conditionnelle à notre
algorithme de sorte que seules les images entre lesquelles les translations sont supérieures à 9
pixels soient finalement recalées (calcul itératif de tous les paramètres de transformation). Cette
méthode originale de sélection dynamique et automatique des paires d’images à recaler nous a
permis de diminuer d’un facteur 2 à 4 le temps global de construction d’une image panoramique
complète (moins de 5 minutes) tout en conservant un résultat visuel de qualité similaire [RI17].

II.3 Endoscopie de fluorescence et imagerie panoramique bi-modale

II.3.1 Situation du problème et objectifs des travaux

Les examens cystoscopiques en lumière blanche permettent au clinicien de repérer des lésions
cancéreuses au niveau macroscopique à un stade où elles ont généré des modifications tissu-
laires visibles à l’œil nu. Pour des lésions pré-cancéreuses ou cancéreuses précoces infra-cliniques,
cette méthode de détection en lumière blanche n’est pas suffisamment sensible et spécifique. De
nombreux travaux de recherche se concentrent actuellement sur l’exploitation de la fluorescence
des tissus sous excitation UV (autofluorescence ou fluorescence induite) pour laquelle plusieurs
dispositifs endoscopiques sont disponibles commercialement et utilisés en clinique.

Notre approche d’imagerie panoramique en cystoscopie trouve tout son intérêt applicatif dans
l’idée de combiner sur un support panoramique unique, les informations spatiales données par
les images acquises en lumière blanche et les informations “fonctionnelles” issues des images
acquises sous excitation UV.

Les matrices de transformation globales déterminées au cours du recalage / mosaïquage des
images de la séquence acquise en lumière blanche peuvent ainsi être utilisées pour construire
une seconde image panoramique avec les images de fluorescence, à condition de disposer des sé-
quences d’images en lumière blanche et en fluorescence acquises simultanément (superposables).
Or, les systèmes d’endoscopie de fluorescence existants fonctionnent sur un mode alternatif dans
lequel le clinicien choisit de visualiser les images en lumière blanche ou en fluorescence en com-
mutant la source. Le principe du système d’imagerie multi-bandes développé par notre groupe
CRAN-BioMoCeTi repose sur la visualisation simultanée (en termes de perception visuelle pour
le clinicien) des séquences endoscopiques en lumière blanche et en fluorescence (images de même
dimension et résolution). Il consiste à effectuer l’acquisition séquentielle automatique d’une
image en lumière blanche et d’une ou plusieurs images en fluorescence au rythme de l’acqui-
sition vidéo afin de visualiser et d’enregistrer en temps réel les deux séquences acquises quasi-
simultanément dans les deux modalités [RN3].
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Les objectifs des travaux liés à l’instrumentation en endoscopie de fluorescence et menés dans
le cadre des thèses soutenues de R. Miranda et de Y. Hernandez étaient donc de :

– développer un système permettant la visualisation simultanée et en temps réel des images
endoscopiques en lumière blanche et d’images de fluorescence superposables spatialement

– valider la construction d’images panoramiques bi-modales (lumière blanche et fluorescence)
à l’aide de l’instrumentation et des algorithmes de mosaïquage développés

II.3.2 Travaux réalisés et résultats obtenus

Un premier prototype de qualification permettant l’acquisition d’images dans 3 bandes
spectrales différentes a été développé et a permis de tester la faisabilité d’une visualisation si-
multanée et superposable des images en lumière blanche et en fluorescence. La partie source
du prototype comporte deux lampes Xénon dont l’une est filtrée dans le bleu–violet et l’autre
est placée derrière un shutter activé au rythme de l’acquisition vidéo. La partie acquisition est
constituée d’une caméra couleur et d’une caméra CCD intensifiée recevant les images de fluo-
rescence formées successivement dans 1, 2 ou 3 bandes spectrales différentes au moyen d’un
ensemble de miroirs mobiles formant des chemins optiques différents. Sa validation métrologique
(calibrages, sensibilité) a été réalisée sur fantômes synthétiques (mires, photographies de vessie)
[RI11, RN3, CI13, CI17]. A l’aide de fantômes synthétiques fluorescents, nous avons également
validé la faisabilité de la superposition spatiale sur une image panoramique construite en
lumière blanche, d’informations de fluorescence co-localisées spatialement.

Une nouvelle version de dimension plus petite de la partie réception du prototype a été
réalisée dans le cadre d’un contrat de collaboration CRAN-LETI-BioMoCeTi (cf. §A.II.4.2.2).
Exploitée depuis 2007, elle combine trois caméras recevant chacune l’image de la scène dans
une bande particulière et ne nécessite plus aucune pièce mécanique mobile. Les développements
logiciels complémentaires associés et l’optimisation des performances de la partie source sont en
cours d’évaluation. A partir de séquences d’images acquises sur fantômes fluorescents à l’aide de
ce dispositif, nous avons validé la construction d’images panoramiques bimodales correspondantes
[CI24, CN17].

II.4 Conclusion et perspectives

L’imagerie endoscopique panoramique permet au clinicien d’observer des zones de tissus
plus étendues, facilitant ainsi le repérage de lésions satellitaires, la comparaison, le suivi et le
guidage d’examens ultérieurs voire l’archivage des données.

Nous avons développé une première méthode robuste de recalage et de mosaïquage au-
tomatique basée sur l’IM des niveaux de gris entre chaque paire d’images consécutives et une
optimisation des paramètres de transformation utilisant un gradient descendant stochas-
tique [Th7]. Cette méthode comprend également la correction des défauts spécifiques liés
aux images endoscopiques (distortions radiales, vignettage, motif des fibres optiques). Incidem-
ment, nous avons mis au point une méthode originale de calibrage endoscopique, précise,
simple et rapide (ni mire, ni positionnement particuliers). Afin d’améliorer la qualité du mo-
saïquage, nous avons également proposé un ajustement global et simultané des paramètres de
toutes les transformations locales issues du recalage d’images (parcours en boucle). Une évalua-
tion quantitative de l’erreur de mosaïquage (quelques pixels) a été réalisée sur fantômes ainsi
qu’une évaluation qualitative sur quelques séquences issues de cystoscopies de patients [RI11]
(en intégralité, page 163).
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La deuxième méthode développée nous a permis de poursuivre ces travaux en évoluant vers
un algorithme rapide de mosaïquage automatique compatible avec la durée de l’examen clinique
et suffisamment robuste [Th9]. Après avoir évalué une première approche basée sur la TFM, nous
avons mis en oeuvre une méthode composite originale de calcul des paramètres de transforma-
tion perspective pour le recalage des images. Les valeurs des paramètres de translation obtenues
par corrélation de phase servent d’initialisation rapide à un algorithme d’optimisation itératif
court de l’ensemble des paramètres. Ce dernier est basé sur une méthode de minimisation d’er-
reur (Gauss-Newton) par composition inverse permettant un calcul unique du Hessien et donc
un gain significatif de temps de calcul. Les performances de la solution développée en termes de
robustesse, de vitesse et de précision de construction des images panoramiques, ont été évaluées
quantitativement et qualitativement respectivement sur fantômes (application de transfor-
mations connues, calcul d’erreur, limites de convergence) et sur séquences réelles (variabilité des
sites, instruments, patients). Par ailleurs, l’approche développée nous a permis d’analyser pour la
première fois sur des séquences réelles, les distributions des valeurs de translations existant
entre les images successives. Nous avons exploité ces informations pour mettre en œuvre une
étape originale de sélection dynamique et automatique des paires d’images à recaler nous
permettant de réduire significativement le temps global de construction d’une image panoramique
complète [RI17] (en intégralité, page 179).

Parallèlement, grâce au développement d’un système d’imagerie endoscopique multi-bandes
spécifique (acquisition entrelacée des séquences acquises en lumière blanche et en fluorescence),
nous avons validé la faisabilité de la superposition sur les images panoramiques construites
en lumière blanche, d’informations de fluorescence co-localisées spatialement.

L’acquisition simultanée des images en lumière blanche et en fluorescence permet d’envisager
de nouvelles formes de visualisation des données spatiales et spectrales plus pratiques pour le
clinicien comme par exemple la construction d’images panoramiques partielles d’organe avec lo-
calisation des anomalies repérées ou bien la visualisation endoscopique en temps réel augmentée
par la localisation de la fenêtre d’observation dans la carte de l’organe réalisée. Une partie de nos
travaux en cours vise donc à poursuivre le développement de solutions de traitement d’images
optimisées (sélection dynamique, prédiction) pour être compatible en terme de temps de réponse
avec les contraintes d’observation clinique (images panoramiques de vessie quasi-entière, cf.
partie prospective B.IV page 81). Enfin, après que nous ayons exploré une première approche
de visualisation 3D sur une forme générique de vessie [CI24, CN17], une autre partie de nos
travaux s’oriente également vers la recherche de solutions de représentation voire de recalage
3D (visualisation, acquisition).
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Chapitre III

Spectroscopies optiques in vivo :
identification et caractérisation

tissulaire

Ce chapitre présente les solutions développées et les résultats obtenus dans le cadre des thèses
de Emilie Pery (2003-2007, co-directeur), Marine Amouroux (2005-2008, co-encadrant) et

Gilberto Diaz (2005-2008, co-directeur).
Production scientifique du projet (2003-2008) :
– 6 RI [RI9, RI13, RI14, RI16, RI15, RI18] dont les 4 derniers en intégralité en pages 197,

207, 223 et 235 de ce manuscrit
– 1 RN [RN3], en intégralité page 127
– 8 CI [CI14, CI15, CI21, CI22, CI27, CI25, CI23] et [CI20] en intégralité page 155
– 9 CN [CN3, CN6, CN8, CN11, CN15, CN16, CN12, CN13, CN14]

III.1 Motivations, positionnement et originalités de l’approche

Pour plus de détails, se référer aux parties correspondantes des mémoires des thèses soutenues
[Th8, Th11] et des articles [RI14, RI15, RI16, RI18, RN3].

Comme mentionné en B.I.1.2 page 38, l’identification et la caractérisation in vivo non invasive,
précise et en temps réel, d’états tissulaires localisés représente un enjeu majeur pour améliorer
l’efficacité du diagnostic (guidage biopsique), du traitement chirurgical (aide au ciblage et au
contourage) et du suivi individualisé.

Au cours du processus carcinogénique, le tissu pathologique se différencie du tissu sain par
de multiples modifications anatomiques, biochimiques et physiologiques à l’échelle cellu-
laire et tissulaire [3, 107, 77] avec notamment : une désorganisation de l’architecture tissulaire
(multiplication cellulaire anormalement élevée, épaississement de l’épithélium, infiltration des
tissus voisins, néo-vascularisation, etc.), un hyper-chromatisme (épaississement et densification
de la chromatine 5) et un hyper-métabolisme des cellules tumorales (production augmentée de
NADH 6), une perte de polarité cellulaire (changement d’orientation), une augmentation de la

5. La chromatine est la substance de base des chromosomes qui associe l’ADN et des protéines fibrées impliquées
dans le repliement de l’ADN

6. Le NAD, Nicotinamide Adénine Dinucléotide, est une coenzyme d’oxydo-réduction impliquée dans le méta-
bolisme énergétique de la cellule (transport d’électrons), se trouvant sous forme réduite (NADH) ou phosphatée
(NADPH).
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taille des noyaux 7, une synthèse anormale des molécules et des modifications des interactions
cellulaires (perturbation du transport trans-membranaire et de la perméabilité cellulaire, activité
métabolique modifiée).

Ces modifications physico-chimiques, morphologiques, structurelles et fonctionnelles, entraînent
des modifications des propriétés optiques globales d’absorption et de diffusion de la lumière dans
les tissus, sensibles dès les premiers développement hyperplasiques.

La spectroscopie optique tissulaire, également appelée spectroscopie optique de diagnostic
in vivo voire “biopsie optique”, caractérise l’ensemble des méthodes d’acquisition et d’analyse
spectrales du rayonnement émis par un tissu in situ, en réponse à une excitation lumineuse
adéquate [1]. La propagation de la lumière dans les tissus biologiques entraîne différents phéno-
mènes d’interaction. La diffusion élastique (sans changement de longueur d’onde) constitue le
phénomène prédominant qui permet à la lumière pénétrant dans le tissu de revenir à la surface
après un ou plusieurs changements de direction (diffusion simple ou multiple) et d’être mesurée.
La lumière d’excitation peut également être absorbée soit par des chromophores (hémoglobine,
mélanine, eau) c’est-à-dire sans ré-émission photonique, soit par des fluorophores (collagène,
élastine, NADH, flavines, prophyrines. . . ) qui vont générer une émission de fluorescence à une
longueur d’onde supérieure à celle de l’excitation, avant d’être détectée. Par ailleurs, des pro-
cessus inélastiques produisant un décalage en longueur d’onde (diffusion Raman) peuvent être
exploités. Compte tenu des gammes de longueur d’ondes d’intérêt associées (du proche UV à
l’Infra-Rouge), ces techniques sont particulièrement bien adaptées à la caractérisation de tissus
biologiques d’épaisseurs limitées tels que les muqueuses et la peau (détection des lésions épithé-
liales et sub-épithéliales). La plupart du temps fibrées, elles sont par ailleurs compatibles avec
un usage en endoscopie.

La fluorescence est porteuse d’informations liées à la nature biochimique et à l’activité
métabolique du tissu et à ses modifications. Historiquement la première à avoir été mise en
œuvre en clinique, la Spectroscopie d’AutoFluorescence (SAF) est aujourd’hui très développée
à des fins diagnostiques in vivo en cancérologie [15]. Ses principales applications concernent la
cavité buccale, l’oesophage, les bronches, le col de l’utérus, la peau et la vessie. L’exploitation
et l’interprétation des résultats passent par des analyses statistiques et empiriques des spectres
d’intensité de fluorescence mesurés, dont les caractéristiques spectrales sont modifiées par les
contributions intriquées de l’absorption et de la diffusion qui limitent l’extractibilité d’informa-
tions biochimiques quantitatives [35]. Différentes approches de modélisation sont actuellement
développées pour compenser ces distortions et extraire la fluorescence “intrinsèque” du tissu
[6, 29]. Afin d’exploiter les informations complémentaires liées à la localisation et à la concen-
tration des divers fluorophores intrinsèques dans les tissus, quelques équipes [98, 46, 124, 122]
ont développé des méthodes de spectroscopie à multiple excitations de fluorescence appliquées
notamment au col de l’utérus, à la vessie et à la peau. Pour le diagnostic, le principe consiste à
rechercher les combinaisons de longueurs d’onde d’excitation qui fournissent les meilleures per-
formances de classification des spectres d’émission correspondants ou à analyser les différences
entre les matrices d’excitation-émission obtenues pour les différents types de tissus testés.

La Spectroscopie de Diffusion Elastique (SDE), plus récemment exploitée dans le cadre du
diagnostic in vivo en clinique, suscite un intérêt croissant [51, 1]. Ses principales applications
en cancérologie concernent la classification de tissus sains et pré-cancéreux de l’oesophage, du
sein, de la vessie et de la peau. Les diffusions simple et multiple des photons sont porteuses
d’informations liées aux caractéristiques morphologiques et structurelles des constituants du
tissu dont les propriétés optiques d’absorption et de diffusion façonnent les spectres d’intensité

7. L’augmentation du rapport volumique noyau sur cytoplasme est un indice de diagnostic de cancer [80, 115]
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rétro-diffusée par ce dernier. L’exploitation des spectres de réflectance diffuse finalement obte-
nus passe d’une part, par des analyses statistiques et empiriques des caractéristiques spectrales
extraites afin de rechercher des corrélations avec des états pathologiques et d’autre part, par
le développement de méthodes analytiques ou statistiques de modélisation du transport de la
lumière dans les tissus biologiques pour fournir des informations diagnostiques quantitatives sur
leur composition (concentration en hémoglobine ou en mélanine, dimension et densité des noyaux
des cellules épithéliales, valeur des coefficients optiques, etc.).

Dans la bande d’intérêt NUV-NIR, l’intensité lumineuse mesurée (spectre ou image) est donc
la résultante d’une combinaison de phénomènes complémentaires d’absorption “pure”, d’absorp-
tion/émission en fluorescence et de diffusions multiples, dont les contributions varient en fonction
de la longueur d’onde. Quelques équipes de recherche ont ainsi montré l’intérêt de combiner plu-
sieurs méthodes spectroscopiques, comme la diffusion simple ou multiple et l’autofluorescence,
pour augmenter la sensibilité et la spécificité du diagnostic et donc sa fiabilité dans le cadre du
diagnostic in vivo en clinique des cancers du col de l’utérus, de la cavité buccale, du sein et de
la peau [88, 45, 25, 122]. Les mesures colocalisées spatialement des spectres de fluorescence et
de diffusion élastique permettent notamment de corriger les spectres de fluorescence en utilisant
l’information apportée par les données de réflectance diffuse ou d’extraire des caractéristiques
spectrales supplémentaires et complémentaires en vue de sélectionner une combinaison la plus
discriminante possible en regard du problème de classification tissulaire posé.

Nos travaux s’inscrivent dans la continuité des 2 thèses précédemment soutenues au labora-
toire dans le domaine de la spectroscopie fibrée en autofluorescence par J.J. Padilla [85] (étude
sur les tumeurs cutanées murines chimio-induites) et en diffusion élastique par V. Chalau [Th6].
Ce dernier a développé une maquette compacte de spectroscopie de diffusion élastique résolue
spatialement et montré qu’il existe, dans la bande 600–800 nm, des différences significatives entre
les spectres de diffusion recueillis in vivo sur la peau saine de rats et sur des tumeurs transplantées
sous-cutanées, visibles à l’oeil nu.

Dans le cadre de notre collaboration étroite avec les cliniciens du CAV, les applications
visées en cancérologie concernent prioritairement la vessie (en complémentarité avec les travaux
menés en imagerie endoscopique sur ce même organe) et la peau. Nous cherchons en particulier
à optimiser la sensibilité et la spécificité du diagnostic des états sain, hyperplasiques et dyspla-
siques pour ces organes. Pour résoudre ce problème, l’originalité de notre approche réside dans
le développement complémentaire de techniques et de méthodes :

– de mesures physiques in vivo permettant la réalisation de systèmes d’instrumentation scien-
tifique précis, simples, d’un coût limité et transférables en clinique,

– de traitement et d’analyse des données spectroscopiques pour la caractérisation des para-
mètres optiques des tissus (modélisation statistique) et pour la classification diagnostique
(approches linéaires et non-linéaires) associée à l’extraction et la sélection de caractéris-
tiques spectrales discriminantes,

– de validation expérimentale sur fantômes et sur modèles tumoraux animaux d’intérêt (pré-
clinique).

Objectifs des travaux :
– Combiner spatialement les mesures d’autofluorescence (sensibles aux modifications bio-

chimiques et structurales du tissu) et de diffusion élastique (sensibles aux modifications
anatomiques et architecturales)

– Optimiser la qualité de l’identification diagnostique (approche multi-modalités, résolu-
tion spatiale et spectrale)

– Améliorer le réalisme de la modélisation du comportement optique des tissus biologiques
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(méthodes théoriques et expérimentales) pour identifier les propriétés optiques spectrales
des tissus (absorption, diffusion et fluorescence intrinsèque)

– Améliorer la sensibilité et la spécificité du diagnostic (extraction de caractéristiques,
classification)

– Valider les méthodes (mesures physiques et traitement des données) sur modèles précli-
niques en se rapprochant de l’étiologie tumorale humaine pour permettre un transfert
clinique optimal

Verrous à lever :
– Aspects métrologiques et technologiques : développement et validation d’une instrumen-

tation de spectroscopie multi-modalités résolue spatialement, utilisable in vivo puis en
clinique ; mise au point de méthodes de calibrage fiables

– Traitement de données : extraction de caractéristiques spectrales discriminantes pour la
classification affinée d’états hyperplasiques et dysplasiques

– Modélisation des interactions lumière-tissus en fluorescence et diffusion multiple pour les
milieux multi-couches, et application à l’identification des paramètres optiques de tissus
biologiques

III.2 Spectroscopie bimodale : instrumentation et validations ex-
périmentales

III.2.1 Situation du problème, applications et objectifs des travaux

Les travaux actuellement publiés sur le développement et l’application de systèmes d’instrumentation
scientifique en spectroscopie bimodale d’autofluorescence et de diffusion élastique sont le fait
de quelques équipes principalement aux Etats-Unis [88, 45, 25], au Canada [122] et aux Pays-Bas
[28]. Ces systèmes se composent systématiquement de trois parties principales : une sonde à
multiple fibres optiques amenée au contact du tissu, un système de source d’excitation générant
successivement différents pics d’excitation de fluorescence et une excitation large bande pour
la diffusion élastique, et un système d’acquisition spectrométrique, le plus souvent multi-voies
pour permettre l’acquisition simultanée de spectres d’intensités recueillis par plusieurs fibres op-
tiques de la sonde situées à différentes distances de la fibre d’excitation (résolution spatiale). La
spécificité de la configuration instrumentale (géométrie de la sonde fibrée, gamme de longueurs
d’onde d’excitation, sensibilité de mesure. . . ) implique le développement et la réalisation de so-
lutions dédiées dont les caractéristiques et performances dépendent notamment des technologies
disponibles, des organes et des pathologies visés, des besoins de mise en œuvre in vivo voire de
transfert clinique ou encore des méthodes de calibrage.

L’une des principales difficultés concerne le développement, la réalisation et le calibrage du
système de source multi-excitations. Les solutions implémentées par les équipes précédemment
référencées reposent essentiellement sur la combinaison d’une lampe blanche large bande et d’un
monochromateur ou bien sur des systèmes plus complexes et plus coûteux combinant par exemple
plusieurs excitations LASER.

Le but final de nos travaux en instrumentation est le développement et l’utilisation en clinique
d’un système de spectroscopie bimodale en diffusion élastique et multiple excitations de fluores-
cence facilement configurable et d’un coût limité (réalisation et maintenance). Nos objectifs ont
été fixé en 4 étapes successives :

– 2003–2004 : Exploitation des outils existants et validation sur tissus biologiques ex vivo,
définition des contraintes et étude de solutions techniques
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– 2005–2006 : Développement et évaluation d’une solution bimodale avec mono-excitation
d’autofluorescence, validation in vivo sur modèle tumoral animal,

– 2006–2008 : Développement et évaluation d’une solution bimodale avecmulti-excitations
d’autofluorescence, validation in vivo sur modèle tumoral animal,

– 2008–2011 : Réalisation d’un outil utilisable en clinique et validation in vivo sur patients

III.2.2 Travaux réalisés et résultats obtenus

III.2.2.1 Développements et réalisations en instrumentation

L’orientation de nos travaux en instrumentation débutés en 2003 s’est fondée sur les dispo-
sitifs développés jusque là au CRAN – CAV (au sein du laboratoire Instrumentation Médicale
Automatisée en Cancérologie IMAC, sous la responsabilité du Docteur J. Didelon) à savoir : un
spectrofluorimètre portable fibré (excitation monochromatique à 410 nm, une voie d’acquisition)
et une maquette de spectroscopie de diffusion élastique (2 sources d’excitation à base de Diodes
Electro-Luminescentes -DEL-, une voie d’acquisition) (thèse de V. Chalau [Th6]). L’expertise de
ces dispositifs a été réalisée grâce à leur mise en œuvre dans le cadre d’une première étude
expérimentale menée en 2004 sur tissus artériels ex vivo [Th2]. Nous avons ainsi pu identifier
les contraintes techniques et technologiques posées par le développement d’un nouveau prototype
“bimodal” et qui concernent en particulier :

– la colocalisation spatiale (sur le tissu) des excitations de fluorescence et de diffusion
élastique, obligeant à injecter dans une seule et même fibre successivement des pics d’in-
tensité de quelques nanomètres de largeur centrés sur des longueurs d’onde entre 350 et
450 nm et une lumière à large bande spectrale allant de 350 à 800 nm, tout en conservant
une puissance incidente au tissu suffisante,

– la possibilité de capter la lumière rétro-diffusée par le tissu à plusieurs distances (entre
200 et 1700 µm) du lieu d’injection de l’excitation, nécessitant une sonde à multiples fibres
optiques,

– l’acquisition simultanée des spectres d’intensités recueillis par les différentes fibres de col-
lection et impliquant un dispositif spectrométrique multi-voies suffisamment sensible.

Une partie des travaux de thèse d’E. Pery (2004-2005) [Th8] puis de M. Amouroux et G.
Diaz (2006-2007) [Th11, Th12] a été consacrée à l’étude, au développement et à la réalisation
de différentes solutions méthodologiques et techniques pour chacune des trois parties prin-
cipales du dispositif : sonde de mesure fibrée, source multi-excitations et système d’acquisition
spectrométrique.

Les caractéristiques techniques de la sonde à multiple fibres optiques (ouverture numérique
-ON-, diamètres, nombre, nature des fibres, distances entre les fibres) sont des éléments clés
qui influencent l’efficacité de collection des photons et le Rapport Signal sur Bruit (RSB) des
mesures et qui dépendent des propriétés optiques du tissu visé et des profondeurs de sondage
recherchées [112]. L’augmentation du diamètre des fibres ou des distances inter-fibres permet
d’explorer des volumes plus profonds dans les tissus [92, 65]. Par exemple, les petites distances
inter-fibres favorisent la collecte de la lumière diffusée une seule fois dans la couche épithéliale 8
[14, 66] et l’augmentation de l’ON permet d’accroître l’intensité du signal de fluorescence acquis
[93, 90, 127]. Par ailleurs, l’application endoscopique souhaitée implique un diamètre extérieur
de sonde n’excédant pas 2 à 3 mm. Au final, la sonde réalisée d’un diamètre de 2 mm possède
un maximum de fibres optiques de 200 µm de diamètre (37 au total) afin de disposer d’un grand

8. Par exemple, une distance inter-fibres de 250 µm permet de sonder les tissus jusqu’à une profondeur de 100
µm aux longueurs d’onde du visible.
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choix de combinaisons de distances inter-fibres (de 0.255 à 1.53 mm) en fonction des tissus. Les
fibres à saut d’indice choisies en silice/silice possèdent une bande de transmission en longueur
d’onde allant de 200 à 1100 nm, une ON de 0.22 et sont traitées anti-solarisation 9 pour leur
maintien dans l’UV. La nouvelle sonde est stérilisable et peut suivre le même processus de
décontamination que les endoscopes souples.

Comme mentionné ci-avant, pour le système de génération d’excitations multiples en
fluorescence et en diffusion élastique, les deux principales approches développées [88, 45, 25,
122, 28] mettent en œuvre des systèmes constitués soit d’une lampe blanche de forte puissance
et d’un monochromateur, soit d’une combinaison de LASER (diodes ou à colorants) et d’une
lampe blanche. Dans un premier temps, nous avons étudié une solution originale combinant
une vingtaine de DEL et diodes LASER (pics d’émission de 380 à 940 nm), mais sur la base des
technologies actuelles, l’efficacité d’injection de l’ensemble des faisceaux de ces différentes sources,
notamment à l’aide d’un réflecteur spécialement adapté, reste un problème non résolu (cf. [Th8]).
Dans un deuxième temps, nous avons donc choisi de développer un système bimodal avec mono-
excitation de fluorescence associant une diode LASER à 410 nm (puissance ajustable jusqu’à
40 mW) et une source tungstène-halogène faible puissance 20W (350-2000 nm). Ce système a
servi aux études expérimentales sur fantômes [RI15] et sur tissus sains et tumoraux de vessie
de rats in vivo menées par E. Pery [Th8]. Dans un troisième temps, nous avons développé une
méthode originale de génération d’excitations multiples de fluorescence en associant simplement
une lampe Xénon 300W à arc court avec spectre d’émission étendu dans l’UV (350-1000 nm,
sans émission d’ozone) et un couple de filtres optiques passe-bas et passe-haut linéairement
variables. Le système développé (C++ puis Labview) permet de paramétrer entièrement une
séquence d’excitations en fonction des caractéristiques des pics souhaitées (nombre et largeur) et
synchronise les déplacements précis de ces filtres avec le système d’acquisition.

Le système d’acquisition doit permettre l’enregistrement simultané de plusieurs spectres
(entre 10 et 20) avec une résolution spectrale de quelques nanomètres, une sensibilité suffisante
pour mesurer les faibles intensités d’émission d’autofluorescence dans les bandes de longueurs
d’onde d’intérêt. Les solutions développées par les principales équipes dans le domaine reposent
sur la mise en œuvre d’un spectrographe imageant avec un détecteur CCD intensifié (ICCD).
Dans un premier temps, nous avons étudié une solution méthodologique et technique basée sur
un spectromètre mono-voie miniature (350 - 850 nm, résolution ≈ 0.3 nm) couplé à un système
de déplacement rapide des fibres qui s’est révélée inadaptée à nos besoins en termes de vitesse,
de robustesse (pièces mobiles) et de répétabilité (positionnement de chaque fibre). Parallèlement
nous avons testé les performances d’une deuxième solution compacte couplant une caméra CCD
à multiplication d’électrons (EMCCD) et un objectif de diffraction de la lumière issue de 13
fibres optiques en ligne. Les essais réalisés ont mis en évidence l’existence de problèmes non
résolus de “smearing” 10, de calibrage, de temps d’acquisition et de sensibilité [Th8]. Finalement,
nous avons choisi une solution technique versatile reposant sur un spectromètre imageant de
configuration Czerny-Turner (longueur focale 320 mm) avec 3 réseaux de diffraction, une caméra
CCD rétro-éclairée (optimisée pour l’UV) et une roue à filtre interne pour couper les différentes
excitations de fluorescence rétrodiffusées. Un adaptateur fibré en ligne a été spécialement conçu
pour coupler notre sonde à l’entrée du spectromètre. Les détails des systèmes sont données dans
[RI15, RI16, RI18] (en intégralité pages 197, 207 et 235).

9. Détérioration irréversible des caractéristiques de transmission de la silice dues aux irradiations UV intenses
10. Traînées verticales dans l’image dues au transfert des charges
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III.2.2.2 Calibrages, validation métrologique et pré-traitements

Les éléments les plus récents relatifs à cette partie sont consultables dans [RI18] en page 235
du présent document.

Les spécificités du dispositif instrumental réalisé imposent de développer, de mettre au point
et de valider des méthodes expérimentales de calibrage et de caractérisation métrologique
adaptées qui concernent :

Le système d’excitation programmable :
– Un calibrage en longueur d’onde de l’excitation lumineuse générée en bout de sonde

est effectué pour chaque protocole expérimental. Il consiste en un ajustement précis des
positions des filtres linéaires pour obtenir les caractéristiques définies pour chaque pic
d’excitation de fluorescence (longueur d’onde centrale, largeur à mi-hauteur). Les tests de
répétabilité effectuées ont permis d’obtenir pour ces paramètres des variations inférieures
à 0.5%.

– La puissance de chaque excitation de fluorescence est mesurée à chaque début de ma-
nipulation. Le dispositif ne permet pas un réglage d’amplitude direct et par ailleurs la
puissance lumineuse délivrée par la lampe Xénon diminue au fur et à mesure de son
utilisation. De ce fait, dans le cas d’un protocole expérimental long, une mesure de puis-
sance (photodiode calibrée) en sortie de sonde est quotidiennement effectuée pour chaque
excitation de fluorescence afin de pouvoir tenir compte des variations éventuelles.

Le système d’acquisition spectrométrique (sonde et spectrographe) :
– Un calibrage en amplitude est effectué régulièrement en identifiant la réponse spectrale

du système. Les différents éléments constitutifs de la chaîne d’acquisition spectromé-
trique (fibres, lentilles, miroirs, réseaux de diffraction, détecteur CCD) possèdent chacun
leur propre réponse spectrale qui déforme le spectre d’intensité émis par le tissu. L’iden-
tification de la réponse spectrale de l’ensemble consiste à injecter la lumière d’une source
(tungstène) calibrée en amplitude entre 350 et 800 nm dans chacune des fibres de la
sonde, à enregistrer les spectres d’intensité correspondants et à calculer les coefficients
de correction à appliquer à chaque intensité en fonction de la longueur d’onde pour
retrouver les valeurs de la source de calibrage [23, 25].

– Le calcul des spectres de réflectance diffuse implique l’acquisition des spectres d’intensité
de diffusion élastique mesurés sur le tissu et sur un standard diffusant de réponse spectrale
uniforme dans la bande 350-800 nm.

– La répétabilité des mesures évaluée sur fantômes nous a permis de valider des variations
maximales d’amplitude inférieures à 5%.

Pour pouvoir traiter automatiquement, comparer et interpréter correctement les spectres
d’intensités émis par les tissus, les spectres enregistrés (dits “bruts”) doivent être corrigés et
débarrassés d’un certain nombre de perturbations. Les pré-traitements essentiels concernent
en particulier :

– la suppression de pics parasites de très grande amplitude comparée à celle su signal, étroits
(quelques nanomètres de large) et apparaissant de façon aléatoire et très épisodique.

– le moyennage de plusieurs spectres bruts acquis à la suite tout en conservant une durée des
mesures compatible avec les contraintes du protocole expérimental.

– le lissage des spectres d’autofluorescence et de réflectance diffuse en fonction de leurs ca-
ractéristiques propres (amplitude et largeur des bosses ou creux informatifs).

– l’application des coefficients de correction de la réponse du système (obtenus au cours de
l’étape de calibrage expérimental) ce, pour chacune des voies d’acquisition.
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– la normalisation des spectres de réflectance diffuse et d’autofluorescence permettant de
réduire les variations inter-patients [23].

III.2.3 Validations expérimentales : motivations et modèles

De 2004 à 2008, nous avons mené principalement quatre protocoles d’étude expérimentale
dans le cadre des thèses de E. Pery [Th8], M. Amouroux [Th11] et G. Diaz [Th12] :

Etude ex vivo sur tissus artériels (cf. [RI14], consultable en page 197)
La partie expérimentale de cette étude a été menée au moyen des dispositifs précédem-
ment développés au sein du laboratoire : spectrofluorimètre à 410 nm et maquette de
réflectance diffuse (cf. §B.III.2.2.1).
Notre démarche initiale était de chercher à évaluer la capacité et la complémentarité des
deux méthodes pour caractériser des modifications dimensionnelles et structurelles de mi-
lieux préférentiellement biologiques (plutôt que des fantômes synthétiques). Notre idée a été
d’exploiter les tissus artériels dont les propriétés rhéologiques (relations contraintes – défor-
mations) sont relativement bien caractérisées. Premièrement, des déformations peuvent être
appliquées assez simplement sur des échantillons prélevés entraînant ainsi une réorganisa-
tion dynamique des éléments constitutifs de la paroi artérielle. Deuxièmement, la structure
en couches concentriques de la paroi constitue un modèle réel bien adapté à l’application de
modèles théoriques actuellement développés et simulant le transport de la lumière dans les
milieux stratifiés. Troisièmement, notre expertise précédemment acquise sur l’étude des pro-
priétés mécaniques d’artères nous a permis de montrer que les artères fraîches et issues de
cryo-conservation sont caractérisées par des modifications de leurs propriétés rhéologiques
[RI4, RI6, RI8] du fait des dégradations en termes de viabilité cellulaire [100] et d’organi-
sation des constituants du tissu [33] liées au processus de congélation. Les quelques études
spectroscopiques consacrées aux artères portent essentiellement sur la caractérisation des
propriétés optiques d’artères saines et pathologiques (athérosclérose) [27, 97].
L’originalité de notre approche a été de chercher à observer et analyser des modifications
des réponses bio-optiques de tissus artériels (absorption, diffusion, fluorescence) en
modifiant dynamiquement les caractéristiques intrinsèques de ces tissus par dé-
formation et congélation. Pour ce faire, nous avons mis en œuvre un système de condi-
tionnement mécanique in vitro uniaxial sur anneaux artériels (carotides de cochon) per-
mettant l’acquisition simple de jeux de données complets dans des conditions “contrôlées”
[27, 40]. Des résultats préliminaires publiés par notre groupe [RI9] ont confirmé l’existence
de différences entre les comportements rhéologiques et optiques des artères avant et après
cryoconservation, en utilisant la spectroscopie d’autofluorescence seule. Ensuite, nous avons
montré la complémentarité des mesures spectroscopiques en autofluorescence et en réflec-
tance diffuse pour caractériser les propriétés biomécaniques des artères en déformation et
avant / après cryoconservation. Finalement, à l’aide d’un modèle de propagation de lumière
et de fluorescence dans un milieu multi-couches dans la bande [470 - 850 nm], nous avons
pu montrer de quelles manières les propriétés optiques (coefficients d’absorption et de diffu-
sion) des différentes couches de la paroi artérielle varient avec les déformations mécaniques
[RI14].

Etude in vivo sur tissus sains, inflammatoires et cancéreux de vessies de rats (cf. [Th8])
Cette étude expérimentale a été menée au moyen du système de spectroscopie bimodale
existant en mono-excitation de fluorescence (410 nm) et en diffusion élastique, avec 13
distances inter-fibres. L’objectif de cette première étude préclinique était la caractérisation
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des performances diagnostiques de la méthode développée sur des tissus sains et cancéreux
in vivo.
Dans le cadre de notre collaboration étroite avec les chercheurs du centre de lutte nationale
contre le cancer de Nancy (CAV), nous avons effectué cette première étude sur un modèle
de tumeur de vessie de rats développé au laboratoire. Il s’agit d’un modèle de tumeur
orthotopique instillée dans la vessie qui simule la maladie dans son comportement comme
dans sa composition histologique et qui a été mis au point à destination des études en PDT
réalisées dans l’équipe [38]. Le modèle est obtenu au moyen d’un pré-traitement (acide) sur
l’urothélium du rat suivi d’une administration globale de cellules tumorales (lignée cellulaire
de carcinome de vessie de rat). Son principal avantage est de fournir rapidement, entre trois
et quinze jours, des lésions de tailles variables avec une classification histologique fiable des
états sains et cancéreux. Par contre, la localisation tumorale in vivo constitue une difficulté
à surmonter dans le cadre d’une approche ponctuelle comme celle de la spectroscopie fibrée.
Le déroulement détaillé du protocole (matériels et méthodes) est précisé dans [Th8]. Au
final, sur 99 sites analysés de 42 vessies de rats, trois classes histologiques Saine (S), In-
flammatoire (I) et Cancéreuse (C) composées respectivement de 71, 18 et 18 sites, ont
été établies pour servir de référence à la classification spectroscopique développée pour le
diagnostic, et présentée plus loin au §B.III.4 page 72.

Etude in vivo sur tissus sains, hyperplasiques et dysplasiques de peau murine (cf. [Th11,
Th12])
Cette étude expérimentale a été menée au moyen du système de spectroscopie bimodale
développé en multi-excitations de fluorescence (7 longueurs d’onde de 360 à 430 nm) et
en diffusion élastique. Au stade de l’étude préclinique, la caractérisation des performances
diagnostiques de la méthode développée ne peut être optimisée et affinée sur des tissus
sains, hyperplasiques et dysplasiques in vivo, qu’à condition de disposer d’un modèle d’in-
duction tumorale “naturelle” présentant ces différents états intermédiaires du processus
de carcinogenèse.
Dans le cas des cancers cutanés, l’exposition aux rayonnements UV du soleil est la principale
cause environnementale d’augmentation de l’incidence du mélanome et du carcinome. A
partir de la description, dans la littérature, de deux modèles d’induction chimique et par
UV de carcinomes épidermoïdes sur la souris, nous avons choisi de mettre en place un
modèle de souris glabres UV-irradiées compte tenu de ses caractéristiques avantageuses : le
rayonnement UV agit comme un carcinogène “complet”, les mutations génétiques précoces
chez la souris sont similaires à celles observées chez l’homme, l’induction est moins complexe
et moins risquée (toxicité pour l’homme). Un des inconvénients de ce modèle de photo-
carcinogenèse expérimentale est sa durée relativement longue au regard de la durée de vie
des souris (typiquement au moins 10 à 20 semaines avant d’obtenir des carcinomes). Nous
avons au contraire exploité cette durée pour adapter en continu les doses d’irradiations
délivrées aux animaux afin de limiter systématiquement les réactions érythématheuses (à
éviter pour notre étude). D’un point de vue purement pratique enfin, la peau est un organe
dont l’accès direct facilite un repérage spatial précis des sites de mesures, indispensable
pour pouvoir effectuer le suivi temporel de l’évolution du tissu.
Notre protocole a ainsi consisté à induire des états précancéreux et cancéreux sur la peau
de souris SKH1 soumis à une irradiation UV régulière. Un suivi spectroscopique de 18 sites
tissulaires précisément localisés sur le dos et le ventre de chaque animal a été effectué du-
rant 30 semaines. La description détaillée de ce protocole (nombre, groupes, doses, durées,
mise au point, etc.) ainsi que celle des critères de classification histologique rigoureusement
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définis pour analyser les échantillons prélevés (épaisseur épiderme-derme, nombre, taille et
orientation des cellules, mitoses. . . ) est donné dans [Th11, RI16, RI18]. A partir de l’ana-
lyse histologique des prélèvements de 252 sites tissulaires qui ont fait l’objet des analyses et
classifications spectroscopiques présentées plus loin, nous avons identifié 4 catégories de tis-
sus : un groupe de 84 échantillons Sains (S), un groupe de 47 échantillons à caractère bénin
appelé Hyperplasie Compensatoire (HC), et 2 groupes précancéreux avec 64 Hyperplasies
Atypiques (HA) et 57 Dysplasies (D) .

Etudes in vitro sur fantômes
Parallèlement aux études précliniques, nous avons mené principalement deux études expé-
rimentales sur fantômes.
La première étude (cf. [RI15] en intégralité page 223) est associée à nos travaux de déve-
loppement d’un modèle de simulation des interactions lumière-tissus avec fluorescence
multiple, pour lesquels une validation expérimentale est impérative [67]. Elle avait pour
objectif de valider le fonctionnement de l’algorithme développé en comparant les résultats
théoriques et expérimentaux obtenus sur des milieux multi-couches multi-fluorophores ab-
sorbants et diffusants. L’algorithme développé et la validation expérimentale associée sont
détaillés plus avant dans les parties B.III.3.3.2 page 70 et B.III.3.3.3 page 71.
La seconde étude menée sur fantômes (cf. [RI13]) est associée à nos travaux de caractéri-
sation de tumeurs cutanées mais visant leur application potentielle aux mélanomes. En
effet, l’étape préalable sur fantômes est envisagées car l’étude des mélanomes in vivo pré-
sente un certain nombre de difficultés de mise en œuvre non résolues au stade actuel de nos
travaux, que ce soit pour un modèle animal ou pour un protocole en clinique sur patients.
L’un des paramètres essentiels du pronostic et du traitement du mélanome est l’épaisseur
de la tumeur (indice de Breslow notamment) déterminée avec précision a posteriori, c’est-
à-dire à l’issue de l’analyse histologique de son exérèse. Une évaluation préopératoire non
invasive de cette épaisseur est donc un enjeu majeur pour pouvoir évoluer vers une pro-
cédure simplifiée, comme le montrent les études dermoscopiques et ultrasonographiques
menées dans ce but. Or, la spectroscopie optique résolue spatialement présente également
un potentiel certain pour sonder les tissus à différentes profondeurs. Nous avons donc cher-
ché à déterminer la sensibilité de la méthode de SDE à des modifications d’épaisseurs d’un
fantôme solide bi-couches avec une couche supérieure mimant l’absorption spectrale de la
peau humaine. Les résultats obtenus ont permis de montrer notamment qu’en exploitant les
spectres de réflectance diffuse acquis à 3 distances inter-fibres, il est possible de discriminer
des variations de 1 mm d’épaisseur.

III.3 Modélisation des interactions lumière-tissus

III.3.1 Situation du problème

La modélisation des phénomènes d’absorption, de diffusion et de fluorescence dans les tissus
biologiques permet d’étudier la distribution de la lumière qui s’y propage, en tenant compte de
leurs propriétés optiques intrinsèques [35]. Comme mentionné ci-avant, celles-ci dépendent no-
tamment de la concentration, de la morphologie, de l’orientation, de la composition biochimique
et de l’activité métabolique des constituants du tissu [75]. Par exemple, les modifications des
propriétés de diffusion et de fluorescence du collagène peuvent apparaître dans les stades les
plus précoces du développement du cancer [121]. Les modèles de propagation de la lumière dans
les tissus sont indispensables pour pouvoir extraire des informations intra-tissulaires locales à
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partir de mesures globales de surface (calcul de la distribution spatiale de la fluence 11, estima-
tion de la concentration en oxygène, quantification de la fluorescence intrinsèque, identification
des coefficients optiques. . . ) [81, 76, 32, 119, 69].

Les tissus biologiques sont à la fois inhomogènes microscopiquement (organites cellulaires,
noyaux, membranes, matrices extra-cellulaires) et macroscopiquement (stratifications, vaisseaux
sanguins, etc.). Ces différents degrés d’inhomogénéité sont difficiles à prendre en compte actuel-
lement et l’hypothèse habituellement faite est que les tissus biologiques étudiés peuvent être
considérés comme des milieux stratifiés et continus dont les propriétés optiques sont homogènes
en tout point d’une même couche et ne dépendent pas du repère dans lequel elles sont observées
ou mesurées (isotrope). On fait ainsi l’hypothèse que ce sont des milieux dont les propriétés op-
tiques autorisent l’utilisation d’outils mathématiques applicables aux fonctions continues et/ou
dérivables.

Dans [Th8], nous avons recensé les différentes approches développées depuis plus d’une ving-
taine d’année pour modéliser le transport de la lumière dans les milieux absorbants et très
diffusants tels que les tissus biologiques. La théorie de Mie traite la modélisation rigoureuse de
la diffusion d’une Onde ElectroMagnétique plane harmonique par une particule sphérique homo-
gène et isotrope. Elle consiste à résoudre les équations de Maxwell dans le milieu ambiant et dans
les structures diffractantes (diffusantes) puis à appliquer des conditions aux limites (conditions de
passage) aux interfaces. Les approches théoriques des phénomènes de diffusion dépendent donc
des dimensions et formes des particules diffusantes en regard de la longueur d’onde (géométrie
simple comme ellipsoïdes de révolution, cylindres) et de la concentration des centres diffuseurs
dans le milieu. Lorsque le degré d’hétérogénéité du milieu augmente, il n’est plus possible de
négliger les interactions des particules diffusantes entre elles (diffusions multiples) et de trouver
une solution rigoureuse (analytique ou numérique). En pratique, la majorité des modèles déve-
loppés pour les milieux biologiques très diffusants sont des solutions numériques ou analytiques
approchées de l’Equation de Transfert Radiatif (ETR) dérivée de l’équation de Boltzmann ap-
pliquée aux photons. L’ETR décrit le transport particulaire d’un rayonnement de l’espace sous
la forme de variations spatiales (au point r ∈ <3 représenté par −→r ) et temporelles t ≥ 0 locales
de la radiance / luminance L(−→r ,−→s , t, λ) émise dans un angle solide élémentaire dΩ en un point
−→r d’un élément de volume unitaire dans une direction −→s [102, 103]. Cette équation ne prend en
compte ni les effets de polarisation, ni les effets de cohérence. L’ETR (équation III.1) constitue
un bilan énergétique qui exprime l’égalité entre les gains et les pertes d’énergie dans l’élément
de volume considéré.

1
c

∂L(−→r ,−→s , t, λ)
∂t

+−→s · −→∇rL(−→r ,−→s , t, λ) = µs(λ)
∫

4π
L(−→r ,−→s , t, λ) f(−→s ,−→s ′)dΩ′

− µt(λ) L(−→r ,−→s , t, λ) +Q(−→r ,−→s , t, λ) (III.1)

avec

−→∇rL =
(
∂L

∂x
,
∂L

∂y
,
∂L

∂z

)
dans un repère cartésien (0, −→x ,−→y ,−→z )

avec µt = µa + µs le coefficient total d’extinction, µa et µs les coefficients d’absorption et de
diffusion du milieu, c la vitesse de la lumière dans le milieu, f(−→s ,−→s ′) la fonction de phase
normalisée et Q(−→r ,−→s , t, λ) une source locale de rayonnement.

Si des solutions exactes existent pour l’ETR dans des cas simples comme la diffusion isotrope
et dans des géométries simples [89], il n’y a pas de solution générale mais différents types de

11. densité d’énergie lumineuse en J/cm2
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modèles déterministes (méthodes des flux, “adding-doubling”, approximation de la diffusion mul-
tiple isotrope, Kubelka-Munk), stochastiques (méthode de Monte Carlo) ou hybrides dérivant de
l’ETR dont une description détaillée est donnée dans [Th8]. Compte tenu de la complexité des
milieux considérés (anisotropie, multi-couches) et des contraintes géométriques (faibles distances
entre fibres d’excitation et d’émission), les simulations statistiques de propagation de photons
(Monte Carlo) sont les plus couramment utilisées pour modéliser la propagation de la lumière
dans les tissus biologiques.

III.3.2 Applications de la méthode de Monte Carlo, Objectifs des travaux

Les méthodes probabilistes de simulation de type Monte Carlo (MC) permettent de traduire
un problème déterministe en s’appuyant sur la loi des grands nombres. La méthode de MC est
l’approche la plus largement étudiée pour simuler la propagation de la lumière dans les tissus
biologiques qui constituent des milieux complexes et turbides [67] ; son principe est détaillé dans
[Th8]. Brièvement, il consiste à propager un paquet d’énergie élémentaire (photon ou groupe de
photons) pas à pas, avec un échantillonnage aléatoire de la longueur et de la direction des pas
de déplacement, ainsi que de la proportion d’énergie absorbée dans chaque voxel élémentaire du
milieu. Ces tirages aléatoires sont réalisés à partir des fonctions de distribution de probabilité qui
dépendent des coefficients optiques du milieu (µa, µs, g). Le principal avantage de cette méthode
est de fournir des résultats précis quelque soient les distances inter-fibres et une distribution
spatiale détaillée de la fluence tout en tenant compte d’un grand nombre de paramètres tels
que le spectre d’intensité de la source d’excitation, les caractéristiques de la sonde multi-fibrées
(caractéristiques des fibres, géométrie de la sonde), les valeurs des coefficients locaux d’absorption
et de diffusion, le caractère anisotrope de la diffusion dans les tissus, les valeurs d’indices de
refraction et la présence de dioptres, etc.[116].

Wilson et al. [118] et Flock et al. [41] ont été parmi les premiers à appliquer la méthode de MC
pour modéliser la propagation de la lumière dans des structures multi-couches de tissus. Entre
1992 et 1995, Wang et al. [116, 84] ont développé un code de référence “MCML” (Monte-Carlo
for Multi-Layered media) largement exploité depuis pour simuler l’absorption et la diffusion de
la lumière entre 350 et 1000 nm, dans différentes configurations expérimentales [37, 87], et sur
différents tissus [75, 67, 111, 86]. La simulation de la fluorescence a, quant à elle, été partiellement
implémentée dans quelques travaux. En 1997, Zeng et al. [123] ont simulé les interactions de
fluorescence dans les tissus en 2 temps : calcul de la distribution de fluence de l’excitation à 442
nm par méthode de MC, excitation du fluorophore selon cette distribution et propagation de
l’émission de fluorescence correspondante (modèle en 7 couches, bande spectrale de 470 à 750
nm). Sur le même principe, les simulations d’excitation de fluorescence à 476 nm et d’émission à
600 nm réalisées par Welch et al. en 1997 [117] ont montré que 90% de l’émission de fluorescence
mesurée provient des couches du tissu jusqu’à 0.5 mm de profondeur. Müller et al. [81] ont validé
en 2001 une méthode de compensation des contributions d’absorption et de diffusion tenant
compte de la dimension spectrale des coefficients optiques et permettant d’obtenir un spectre
de fluorescence intrinsèque du tissu. Ils précisent que cet algorithme n’est pas valide pour les
fluorophores à haut rendement quantique et fortement absorbants et n’implémentent pas les
émissions secondaires de fluorescence. En 2003, Liu et al. [67] ont été les premiers à décrire
précisément un algorithme de simulation statistique de fluorescence avec une longueur d’onde
d’excitation et une longueur d’onde d’émission. Ils ont ainsi proposé les expressions intégrables
dans MCML des coefficients optiques de leur modèle en fonction de l’absorption et de la diffusion
par le fluorophore et effectué une validation expérimentale rigoureuse sur fantômes avec une
excitation à 460 nm et une émission à 520 nm. Chang et al en 2004 [24] ont montré grâce aux
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simulations de MC que l’absorption de la lumière dans la couche épithéliale de tissus normaux
et prénéoplasiques, est principalement due aux fluorophores endogènes qui la compose. Parmi les
travaux récents, Ma et al. en 2007 [69] ont confirmé que la méthode de MC donnent de meilleurs
résultats qu’un modèle d’approximation de la diffusion en fluorescence lorsque les fluorophores se
trouvent localisés à proximité des fibres d’excitation et d’émission ou pour les petites distances
inter-fibres.

Une des difficultés actuelles réside ainsi dans la simulation couplée de l’absorption, de la dif-
fusion et de la fluorescence multiple (plusieurs fluorophores) dans les milieux multi-couches très
diffusants et sur une large bande spectrale. Les travaux précédemment cités mettent également
en évidence la nécessité de validations expérimentales rigoureuses des algorithmes de simulation
développés avant leur application aux tissus biologiques. Les objectifs de nos travaux ont donc
été :

– de développer une méthode de simulation de l’absorption et de l’émission spectrales de
plusieurs fluorophores dans un modèle multi-couches implémentable dans un algorithme
de type MCML (adapté à notre configuration expérimentale),

– d’effectuer une validation de l’algorithme ainsi développé en comparant les résultats de
simulation et ceux expérimentaux de mesures en configuration de réflectance pour plusieurs
distances inter-fibres et pour différents fantômes mono- et multi-couches contenant des
éléments absorbants, diffusants et fluorescents.

III.3.3 Travaux réalisés et résultats obtenus

Les éléments détaillés relatifs à cette partie peuvent être trouvés dans [Th8] et [RI15] en
intégralité page 223.

III.3.3.1 Algorithmes de Monte Carlo de base

L’algorithme de base développé est conforme à ceux classiquement employés dans les pro-
blèmes de simulation de propagation de photons dans des tissus biologiques multi-couches [96,
116, 55]. On considère ainsi un milieu semi-infini constitué de N couches parallèles sur lequel
sont posées une fibre d’excitation et plusieurs fibres de réception (diamètres, positions, indices
de réfraction et ON selon la sonde mise en œuvre). Chaque couche est décrite par une épaisseur
e (mm), un coefficient d’absorption µa(λ) (cm−1), un coefficient de diffusion µs(λ) (cm−1), un
indice de réfraction n, et un facteur d’anisotropie g(λ).

Les photons source, avec un “poids” initial unitaire, sont injectés à partir des coordonnées
d’origine de la fibre d’excitation. Chaque nouvelle direction de propagation est déterminée par
un échantillonnage statistique de l’angle de déflection θ ∈ [0, π] (dont l’expression du cosinus
est classiquement basée sur la fonction de phase de Henyey-Greenstein utilisée pour les tissus
biologiques) et de l’angle azimuthal (angle formé avec le plan précédent) αin[0, 2π]. La distance
parcourue par le photon dans la nouvelle direction est définie comme le pas variable ∆s tiré
aléatoirement selon une densité de probabilité fonction des paramètres optiques de la couche tel
que :

∆s = − ln ξ
µa + µs

(III.2)

avec ξ une variable aléatoire uniformément distribuée entre 0 et 1.
Après chaque pas, une partie du poids du photon est déposé à l’endroit où il se trouve puis

le photon est propagé à nouveau jusqu’à ce que son poids atteigne un seuil minimum ou bien
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qu’il sorte du milieu. Les poids restants des photons émergeant aux coordonnées des fibres de
réception sont comptabilisés.

Depuis 2003, les principaux travaux publiés ont permis de valider des algorithmes de fluo-
rescence dans le cas de modèles mono-fluorophore et/ou mono-couche [26, 74]. Liu et al [67] ont
notamment défini une probabilité d’absorption de fluorescence liée au coefficient d’absorption du
fluorophore µaf telle que :

p = µaf/(µa + µaf + µs) (III.3)

La validation expérimentale sur fantômes absorbant et diffusant s’est effectuée avec un fluo-
rophore (FAD) à une seule excitation (460 nm) et une seule longueur d’onde d’émission (520
nm).

III.3.3.2 Modèle développé pour la simulation de fluorescence multiple

L’hypothèse de base fixée pour notre modèle multi-couches est que chaque couche du milieu
peut contenir un ou plusieurs fluorophores répartis de façon homogène. Ensuite, notre idée est de
caractériser chaque fluorophore à l’aide de 4 paramètres principaux : un coefficient d’absorption
µaf (λ), un rendement quantique de fluorescence φ(λ), un spectre d’émission Sem(λ) et une valeur
de concentration moléculaire.

La méthode proposée de simulation de fluorescence multiple se compose de trois étapes prin-
cipales : absorption d’un photon par un fluorophore en fonction de son spectre d’absorption et
de sa concentration dans le milieu, sélection d’une longueur d’onde d’émission en fonction du
spectre d’émission, et enfin génération d’un photon de fluorescence dans une nouvelle direction.
Tout d’abord, le pas ∆s est modifié en tenant compte du nombre de fluorophores n présents et de
leurs coefficients d’absorption respectifs µafi

(λ) (i ∈ [1, Nf ], Nf le nombre total de fluorophore
dans la couche) de sorte que :

∆s = − ln ξ
µt

= − ln ξ
µa +

∑n
i=1 µafi

+ µs
(III.4)

avec ξ ∈ [0, 1] un nombre aléatoire généré à partir d’une distribution de probabilité uniforme.
A chaque événement d’absorption, on détermine si le photon est absorbé par un chromophore ou
un des fluorophore fi sur la base de leurs probabilités d’absorption respectives pabs et pfi

telles
que :

pabs =
µa
µt

, pfi
=
µafi

µt
et

Nf∑

i=1

pfi
+ pabs +

µs
µt

= 1 (III.5)

En fonction du tirage aléatoire (distribution uniforme) d’un nombre ξnorm ∈ [0, pabs +
Nf∑

j=i+1

pfi
],

le photon est ainsi absorbé par :
un chromophore si 0 ≤ ξnorm < pabs, et le poids du photon est alors mis à jour conformément

à la procédure habituelle avant de reprendre sa propagation,

un fluorophore fi si pabs +
Nf−1∑

i=0

pfi
≤ ξnorm ≤ pabs +

Nf∑

j=i+1

pfi
(avec pf0 = 0, Nf ≥ 2).

Dans ce cas, à partir du rendement quantique de fluorescence φ (probabilité de conversion
en fluorescence), on détermine si le photon incident est converti ou non en un photon de
fluorescence en effectuant un second tirage aléatoire d’un nombre ξ uniformément distribué
entre 0 et 1 de sorte que :
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– si φ < ξ ≤ 1, la conversion n’a pas lieu et le photon poursuit sa trajectoire après avoir
déposé une partie de son poids en référence à µafi

de sorte que :

ωa = ωb


1− µafi

µa +
∑

i

µafi
+ µs


 (III.6)

où ωb, ωa sont les poids des photons avant et après absorption.
– si 0 ≤ ξ ≤ φ, le photon incident est entièrement absorbé et un photon de fluorescence

est généré aux mêmes coordonnées dans le milieu. La première direction de propagation
du photon émis est déterminée par un tirage aléatoire de l’angle de déflection θ ∈ [0, π]
suivant une distribution uniforme.

Pour déterminer la longueur d’onde d’émission λj du photon de fluorescence généré en fonc-
tion de la longueur d’onde d’excitation du photon incident et du spectre d’émission Sfi

em(λ) du
fluorophore concerné, nous avons tout d’abord défini la probabilité d’émission de fluorescence
telle que :

p[photon(λj)] = v′(λj) =
v(λj)
n∑

j=1

v(λj)

(III.7)

où j ∈ [1, nλ] et nλ est le nombre total de points de discrétisation du spectre d’émission.

Ensuite nous utilisons la fonction de distribution cumulative Cv′ telle que Cv′(λj) =
j∑

i=1

v′(λi)

pour déterminer la longueur d’onde d’émission de sorte que :
{

si ξ ≤ Cv′(λ1) ⇒ émission à la longueur d’onde λ1

si Cv′(λj−1) < ξ ≤ Cv′(λj) for j ≥ 2, ⇒ émission à la longueur d’onde λj
(III.8)

toujours avec ξ ∈ [0, 1] à distribution uniforme.
Le modèle de fluorescence multiple dans un milieu multi-couches ainsi développé permet les

effets de cascade (plusieurs événements consécutifs d’absorption – fluorescence) tout en respec-
tant l’ordre des longueurs d’onde pour la génération de fluorescence (émission à une longueur
d’onde supérieure).

III.3.3.3 Validation expérimentale sur fantômes

Le fonctionnement de notre algorithme a tout d’abord été testé en comparant nos résultats
de simulation en absorption et diffusion sans fluorophore avec ceux de la littérature dans des
configurations de paramétrage identique (coefficients optiques, épaisseur, nombre de photons. . . ).
Les valeurs de réflectance diffuse moyenne et d’erreur standard obtenues sont en parfait accord
avec celles publiées par Giovanelly [47], Prahl et al [96] et Wang et al [116] ce qui confirme le
fonctionnement correct de notre algorithme en l’absence de fluorophore.

L’évaluation expérimentale des performances du modèle développé a été réalisée en com-
parant les résultats obtenus en simulation et ceux issus des mesures sur 10 fantômes mono-
et multi-couches liquides et solides de différentes complexités. Toutes les simulations ont été
effectuées en lançant 40 millions de photons répartis sur 40 longueurs d’onde entre 400 et 800
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nm. L’instrumentation utilisée est celle décrite précédemment. L’écart entre les courbes de si-
mulation et celles expérimentales est exprimé comme la moyenne des différences normalisées en
valeur absolue telle que :

Errormean =
1
N

N∑

i=1

∣∣∣∣
Sexp(λi)− Ssim(λi)

Sexp(λi)

∣∣∣∣ (III.9)

avec N le nombre de points de la courbe, Sexp(λ) et Ssim(λ) les spectres de réflectance expéri-
mental et simulé respectivement.

Nous avons choisi l’encre indienne super noire comme absorbeur, les intralipides comme élé-
ments diffusants et 3 fluorophores dont les spectres d’émission se chevauchent partiellement :
éosine Y, fluorescéine et cryptocyanine. Les spectres d’absorption et d’émission de chaque fluo-
rophore ont été caractérisés par spectrofluorimétrie dans l’éthanol et dans l’eau.

Quatre fantômes liquides ont été réalisé dans l’éthanol : chaque fluorophore seul et un mélange
fluorescéine + cryptocyanine pour tester le fonctionnement de l’effet cascade. Pour les trois
fantômes mono-fluorophore, l’erreur moyenne obtenue est inférieure à 2.5%. Pour le fantôme bi-
fluorophores cette erreur est de 5.3% confirmant la très bonne concordance entre spectres simulés
et mesurés.

Six fantômes solides (agarose et eau distillée) ont été composés comme suit : 1 mono-couche
avec fluorescéine, 3 bi-couches mono-fluorophore avec fluorescéine en couche inférieure et encre
ou intralipides ou encre + intralipides en couche supérieure, 1 bi-couches bi-fluorophores éosine
au-dessus et fluorescéine en-dessous, 1 tri-couches bi-fluorophores encre / éosine / fluorescéine.
Les différents résultats ont permis de montrer une très bonne correspondance entre les courbes
simulées et expérimentales et d’interpréter les variations d’amplitude et de forme des spectres
d’intensité de fluorescence rétro-diffusés, en présence de couches absorbantes et/ou diffusantes.
Pour les fantômes mono-fluorophore (mono- et multi-couches) les erreurs moyennes obtenues
augmentent avec le nombre de constituants du fantôme de 2.2% (fluorescéine seule) à 9.4%
(éosine / fluorescéine), probablement du fait du nombre identique de photons injectés est le même
quelle que soit la configuration. Pour les deux fantômes bi-fluorophores, les courbes simulées et
expérimentales concordent bien également et les erreurs moyennes obtenues sont de 9.3% et
10.6% respectivement pour le bi- et le tri-couches. Les temps d’exécution vont de 6 à 34 minutes
du fantôme le plus simple (mono-couche, mono-fluorophore) au plus complexe (tri-couches, bi-
fluorophore).

III.4 Extraction, sélection et classification de données

III.4.1 Situation du problème

La mise en œuvre des méthodes de spectroscopie optique tissulaire in vivo vise à exploiter
les caractéristiques d’amplitude et de forme des spectres d’intensité de lumière rétro-diffusée
recueillis en différents points de sondage du tissu pour effectuer une identification de l’état du
tissu en question ce, de façon non invasive. L’objectif est ainsi de déterminer son appartenance à
une catégorie pré-définie d’intérêt diagnostique (par exemple sain, inflammatoire ou tumoral)
et attestée ou confirmée par l’expertise histologique.

En spectroscopie bimodale couplant multiple excitations de fluorescence et diffusion élastique
résolue spatialement, le jeu de données spectroscopiques acquises en un point d’un tissu se com-
pose de plusieurs (6 à 10) spectres d’intensité d’autofluorescence et de réflectance diffuse mesurés
à plusieurs distances inter-fibres (2 à 6). Ces spectres acquis en n points des tissus sont regroupés

72



III.4. Extraction, sélection et classification de données

dans une matrice de données X (variables indépendantes) qui contient les valeurs numériques
d’intensité observées pour les p variables quantitatives (longueurs d’onde de chaque spectre)
pour les n individus. En parallèle, l’analyse histologique des n échantillons tissulaires permet de
déterminer les valeurs de référence d’appartenance à une classe. Ces valeurs codées de manière
discrètes sont regroupées dans un vecteur des labels de classe Y (variables dépendantes).

Chaque spectre mesuré comprend un nombre important de valeurs d’intensités (plusieurs
centaines) ce qui entraîne des matrices de données de très grande dimension (plusieurs milliers
de variables avec p � n). La sélection de l’information pertinente, des variables significatives
voire explicatives ou des échantillons représentatifs permet de réduire la dimension du jeu de
données spectrales initial, d’améliorer la performance ainsi que la robustesse des modèles et le
cas échéant, de proposer une instrumentation scientifique simplifiée plus facilement transférable.
L’application clinique de cette approche nécessite un algorithme adapté au diagnostic c’est-à-dire
permettant de classer rapidement et précisément les données spectrales recueillies sur un tissu
inconnu en référence à une base de données spectrales d’autres tissus de classes histopathologiques
connues.

Le problème à résoudre est donc de développer des méthodes de sélection de variables
spectrales discriminantes et de classification des individus (souvent plus de 2 classes) adap-
tées à la nature des données spectroscopiques recueillies (liées à l’instrumentation développée)
afin d’optimiser les critères d’efficacité globale de la méthode de diagnostic (notamment la
Sensibilité Se 12 et la Spécificité Sp 13).

III.4.2 Applications et objectifs des travaux

L’analyse qualitative (discrimination et classification) est employée dans un grand nombre
d’études en spectroscopie optique tissulaire et se déroule classiquement en plusieurs étapes.

La première phase consiste le plus souvent en l’extraction “empirique” d’indices de discri-
mination à partir de différences observées entre les spectres, tels que des valeurs absolues ou
normalisées d’intensité ou d’aires sous courbe [63, 71], des ratios d’intensités ou d’aires [59, 17],
des pentes[79], etc.. Ensuite, la plupart du temps, une étape de réduction de la dimension du jeu
de caractéristiques extraites (sélection des variables les plus pertinentes) est implémentée, souvent
à l’aide de méthodes factorielles de régression linéaire (Analyse en Composantes Principales ACP,
Analyses Factorielles Discriminante AFD ou des Correspondances AFC). La troisième étape est
une étape de discrimination et de classification appliquée au jeu de données sélectionnées.
En connaissance de la classification histologique de référence des individus (échantillons), une
classification de type supervisée est classiquement entreprise. Le principe consiste à développer
un modèle de classification sur les échantillons d’un lot d’entraînement (apprentissage) et à éva-
luer les performances du modèle sur un lot de validation en comparant les valeurs prédites à
celles de référence. La recherche d’une méthode de classification adaptée au problème posé s’ef-
fectue ensuite selon des critères de précision et de généralisation liés notamment aux règles de
discrimination entre les classes et en particulier la linéarité ou non de la frontière construite (par
exemple : Analyse Discriminante Linéaire ADL ou Support Vector Machine SVM, Réseaux de
Neurones RNA). Par ailleurs, le choix de la méthode appropriée peut dépendre de la nature de la
distribution de probabilité des caractéristiques : méthodes paramétriques (ADL) qui demandent
des distributions normales ou méthodes non-paramétriques qui ne font pas d’hypothèse sur ces
distributions (k plus proches voisins k-NN, SVM).

12. La sensibilité est la probabilité d’obtenir un résultat positif lorsque la maladie est réellement présente. Plus
la méthode est sensible et plus le risque de non-détection d’une lésion est faible.
13. La spécificité est la probabilité d’obtenir un résultat négatif lorsque la maladie est réellement absente.
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A titre d’exemple parmi les principales études visant à caractériser l’efficacité diagnostique
des méthodes de spectroscopies de fluorescence et de diffusion élastique in vivo, Kamath et al.
[56] ont obtenu des Se et Sp de 94.5 et 100% (4 caractéristiques extraites par spectre, ACP
puis k-NN) et de 96.5 et 100% (RNA) [82] pour discriminer des tissus normaux, précancéreux
et cancéreux de la cavité buccale (fluorescence seule), Lin et al. ont obtenu des Se et Sp de
94% et 97% (SVM linéaire), 95% et 99% (SVM non linéaire) à partir de 211 caractéristiques
extraites par spectre de fluorescence de tissus sains et cancéreux de la région nasopharyngée
[62]. L’étude menée par Georgakoudi et al. sur la classification (ACP et régression logistique)
de tissus dysplasiques de bas grade et de haut grade à partir de données spectroscopiques en
autofluorescence et en réflectance diffuse a montré que la combinaison des données issues des
deux modalités améliore l’efficacité de diagnostique (Se > 93% et Sp = 100%) [45].
Les objectifs de nos travaux concernent donc la recherche et le développement de méthodes :

– d’extraction de caractéristiques spectrales spécifiques aux spectres de réflectance diffuse et
aux différents spectres d’émission de fluorescence en fonction des longueurs d’onde d’exci-
tation correspondantes, voire à leur combinaison,

– de sélection de variables ou de combinaisons de variables discriminantes en essayant d’éli-
miner celles redondantes ou non-pertinentes, ce qui implique de choisir une estimation de
la pertinence de ces variables et un algorithme d’optimisation.

– de discrimination / classification, en fonction de la nature des distributions des variables,
de la précision et de la capacité de généralisation souhaitée.

III.4.3 Travaux réalisés et résultats obtenus

III.4.3.1 Etude in vivo sur la vessie de rats après instillation tumorale

III.4.3.1.1 Méthodes de pré-traitements des spectres d’intensité
Pour les pré-traitements essentiels mentionnés en B.III.2.2.2, nous avons développé et mis

en œuvre les solutions particulières suivantes :
– l’amplitude moyenne du bruit de mesure (gaussien) qui affecte les spectres acquis a été

diminuée d’un facteur 2 en moyennant 3 acquisitions successives.
– La méthode de lissage des spectres d’autofluorescence et de réflectance diffuse finalement

retenue repose sur l’implémentation de filtres de lissage polynômiaux dont le degré et la
dimension de fenêtre sont ajustés aux différents types de spectre.

– Pour les spectres de réflectance diffuse, la normalisation est effectuée par rapport à un
spectre d’intensité acquis à une distance inter-fibre donnée sur un standard diffusant. Pour
les spectres d’autofluorescence, la normalisation consiste en une mise à l’échelle par rapport
à la surface sous courbe ou à l’intensité maximale [23].

III.4.3.1.2 Méthode d’extraction de caractéristiques
Le jeu de données initial est constitué de 99 individus (sites tissulaires) pré-classifiés par

histologie en 3 groupes : 71 Sains (S), 18 Inflammatoires (I) et 18 Tumoraux (T). Dans le cadre
de notre étude spectroscopique bimodale en mono-excitation de fluorescence, chaque individu
est caractérisé par 12 spectres d’intensité colocalisés spatialement (1 AF et 1 DR à 6 distances
inter-fibres D1-D6) correspondant à plus de 10000 variables d’amplitude par point du tissu.

L’observation des variations d’amplitude ou de forme des spectres moyens d’autofluorescence
et de réflectance diffuse acquis sur tissus sains, inflammatoires et tumoraux de vessies de rats,
nous a permis de définir et de calculer différents indices spectraux potentiellement utiles à la
discrimination entre ces classes. Dans le cas de notre modèle animal, les spectres d’autofluores-
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cence mesurés sont caractérisés par des variations d’amplitude liées aux pics d’absorption de
l’hémoglobine dans la bande 525 - 575 nm. Globalement, les spectres d’autofluorescence des tis-
sus classés tumoraux possèdent un niveau d’intensité plus élevé que celui des tissus classés sains.
Cinq caractéristiques ont ainsi été extraites (aires sous courbe, intensités de pics et rapports
d’intensités) et après vérification de leur distribution normale par un test de comparaison de loi
(test d’homogénéité du Khi-2), nous avons confirmé qu’elles permettaient de différencier signifi-
cativement les tissus sains de ceux tumoraux (test-t paramétrique de Student-Fisher, p < 0.05).
A partir de l’observation des spectres de réflectance diffuse, nous avons défini 9 autres caracté-
ristiques (aires partielle et totale sous courbe, rapports de pics et d’aires, pentes) pour lesquelles
des différences statistiques significatives sont obtenues entre tissus sains et tumoraux ou entre
sains et inflammatoires.

Disposant des spectres d’autofluorescence et de réflectance diffuse colocalisés pour chaque
point mesuré des tissus, nous avons également cherché si les spectres d’autofluorescence intrin-
sèques pouvaient nous fournir des paramètres discriminants complémentaires. Pour obtenir le
spectre d’autofluorescence intrinsèque Fi(λ) à partir du spectre d’autofluorescence mesuré Fa(λ)
et du spectre de réflectance diffuse Rd(λ), nous avons utilisé l’approximation de premier ordre
proposée par De Veld et al. [28] telle que :

Fi(λ) =
Fa(λ)
e−µa(λ)lf

=
Fa(λ)

Rd(λ)kp(λ)
(III.10)

avec lf le libre-parcours moyen d’autofluorescence dans le tissu, µa(λ) son coefficient d’absorp-
tion et kp(λ) un coefficient de proportionnalité dont la valeur est calculée pour minimiser les
ondulations d’amplitude du spectre d’autofluorescence intrinsèque dans la bande 550-650 nm
(pics d’absorption de l’hémoglobine).

Pour les distance inter-fibres de 271 et 528 µm, les valeurs de kp obtenues sont de 0.86 pour
les tissus sains et de 0.97 pour les tissus tumoraux. Tout se passe comme si les photons de
fluorescence, dans un tissus tumoral, parcouraient un chemin relativement plus long, ce qui est
cohérent avec un épaississement pariétal de l’organe.

Nous avons observé que l’intensité globale des spectres de fluorescence intrinsèque ainsi mo-
délisés est plus faible pour les tissus tumoraux que pour les tissus inflammatoires, elle-même plus
faible que pour les tissus sains, et retrouvé en cela une cohérence avec les spectres d’autofluores-
cence acquis in vivo sur vessie non incisée. Deux derniers paramètres ont finalement été définis
(coefficient de proportionnalité et aire totale sous courbe) et leur pouvoir discriminant entre les
différents types de tissus validé par test paramétrique [CI22, CI22].

III.4.3.1.3 Discrimination et classification hiérarchique
A l’issue de l’étape précédente, nous disposions d’un jeu de 15 caractéristiques spectrales (va-

riables explicatives) extraites des spectres d’intensité d’autofluorescence mesurée et intrinsèque
et de réflectance diffuse. La classification finale a porté sur un ensemble de 71 sites sains, 10
sites inflammatoires et 18 sites tumoraux ainsi définis par l’analyse histologique. Nous avons
cherché à comparer les performances de classification obtenues à partir des sous-ensembles de
caractéristiques spécifiques à chaque modalités, de la totalité du jeu de caractéristiques et d’un
sous-ensemble des 5 caractéristiques les plus discriminantes issues des tests statistiques.

Afin de construire un espace de représentation pertinent (variables ou axes décorrélés, re-
dondances supprimées), nous avons procédé à une ACP et retenu un nombre de premières com-
posantes principales expliquant au moins 90% de la variance totale du jeu initial. Les données
spectrales ainsi condensées par l’ACP nous ont servi de base pour une classification non super-
visée hiérarchique de type ascendante (agrégation de groupes d’observations ou “clusters”) [60].
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Dans l’espace Euclidien défini par les axes fournis par l’ACP, nous avons choisi une mesure de
distance entre clusters Dij,Ward utilisant le critère de Ward. Ce dernier permet d’associer les clus-
ters en diminuant le moins possible l’inertie inter-groupes (i.e. augmentant l’inertie intra-classe)
tel que :

Dij,Ward =
ninj
ni + nj

d2(µi, µj) (III.11)

avec ni, µi et nj , µj le nombre de points et le barycentre des groupes i et j respectivement, et
d(µi, µj) la distance entre les centres de gravité.

Les différents résultats obtenus (cf. [Th8] et [CI22, CI22]) nous ont permis de montrer que
la combinaison de caractéristiques spectrales choisies des spectres d’autofluorescence (excitation
à 410 nm), de réflectance diffuse (440 - 800 nm) et de fluorescence intrinsèque, améliore signi-
ficativement l’efficacité de la méthode de classification avec des critères de pourcentage de bien
classés Se et Sp respectivement de 89% et 93% (ACP sur la totalité des caractéristiques extraites)
pour discriminer tissus sains et tumoraux. Compte tenu de l’originalité du modèle expérimental
animal utilisé, une comparaison avec les résultats des études publiées de spectroscopie de ré-
flectance diffuse et d’autofluorescence sur vessie humaine est délicate. Les meilleures valeurs de
sensibilité et spécificité ont été obtenues par Mourant et al. pour la détection de carcinomes à
partir du calcul de la pente entre 330 et 370 nm de spectres de réflectance diffuse recueillis sur
10 patients (Se = 100%) et par Koenig et al. à partir des caractéristiques spectrales d’autofluo-
rescence (excitation à 337 nm) pour la détection de tumeurs chez 75 patients (Sp = 98%) [59].
Bien qu’inférieurs, nos résultats originaux montrent qu’en se limitant à l’exploitation d’informa-
tions spectrales dans la bande 400-800 nm (bande de transmission classique de la cystoscopie
conventionnelle), il est toute fois possible d’atteindre une très bonne efficacité pour le diagnostic
in vivo de lésions cancéreuses de la vessie.

III.4.3.2 Etude in vivo sur la peau de souris UV-irradiées

III.4.3.2.1 Pré-traitements complémentaires des spectres d’intensité
L’algorithme de pré-traitement des spectres bruts acquis se compose des mêmes étapes que

celui pour l’étude sur les vessies de rats (cf. §B.III.4.3.1) avec les solutions complémentaires
suivantes :

– Pour les spectres d’autofluorescence, la normalisation comprend une division par les me-
sures de puissance quotidiennes (pour tenir compte des variations d’intensités de la source
lumineuse au cours du temps) puis une mise à l’échelle par rapport à la surface sous courbe
ou à l’intensité maximale [23].

– deux méthodes de détection et de suppression automatique des pics parasites ont été dé-
veloppées et appliquées : l’une exploite les variations de la variance du signal en fonction
de la longueur d’onde (cf. [RI18] consultable en page 235) et l’autre utilise le principe du
filtre médian après sous-échantillonnage du spectre d’intensité.

III.4.3.2.2 Méthode d’extraction et de sélection de caractéristiques
Le jeu de données initiales est constitué de 252 individus (sites tissulaires) pré-classifiés par

histologie en 4 groupes : 84 S, 47 HC, 57 HA et 57 D (cf. §B.III.2.3 page 64). Dans le cadre de
notre étude spectroscopique bimodale, chaque individu est caractérisé par 24 spectres d’intensité
colocalisés spatialement (7 AF et 1 DR à 3 distances inter-fibres D1-D3) correspondant à plus
de 20000 variables d’amplitude par point.
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A partir de la recherche visuelle de différences d’amplitude et de forme dans les spectres
d’intensité d’autofluorescence (pour les différentes longueurs d’onde d’excitation) et dans les
spectres de réflectance diffuse, entre les 4 catégories de tissus définis, nous avons extrait en
moyenne une trentaine de caractéristiques par spectre (amplitudes, aires globales et locales,
ratios, pente, etc.) soit au total 254 caractéristiques x 3 distances inter-fibres par point.

Un premier test de normalité de Lilliefors appliqué à toutes les variables extraites nous a per-
mis de conserver celles caractérisées par une distribution normale. Nous avons ensuite appliqué
un second test paramétrique de comparaison au seuil de 5% (test-t de Student) de chaque va-
riable conservée individuellement afin de sélectionner des sous-ensembles de caractéristiques qui
discriminent de façon significative chacune des 6 paires de classes. Nous avons cherché à évaluer
la précision de la méthode de classification diagnostique en testant 3 sous-groupes de caractéris-
tiques discriminant au moins 4, 5 ou 6 paires de classes (soient 13, 186 et 306 variables spectrales
respectivement, en bi-modalités et pour les 3 distances inter-fibres ensemble), et les différentes
combinaisons des 3 distances inter-fibres. Une ACP est alors effectuée pour réduire la dimension
des jeux de données et fournir des axes de caractéristiques décorrélés avant la classification.

III.4.3.2.3 Classification supervisée
Sur la base des résultats de la classification histologique de référence (groupes S, HC, HA et

D), une classification supervisée des caractéristiques spectrales est réalisée en recherchant les
meilleures séparations linéaires entre chacune des paires de classes. Malgré la grande dimension
de l’espace des paramètres, une approche de séparation linéaire (recherche d’un hyperplan) est
privilégiée dans cette étude car potentiellement plus généralisable et plus simple (nombre limité
de paramètres à régler) que les méthodes non-linéaires.

Parmi les algorithmes de classification linéaire les plus courants, nous nous intéressons plus
particulièrement à l’ADL de Fisher, au classifieur k-NN et aux SVM. L’ADL de Fisher vise
à définir un hyperplan de séparation entre groupes de données projetées dans un espace de
représentation (ensemble d’axes ou fonctions discriminantes linéaires) qui maximise le rapport
des variances inter- et intra-classes garantissant ainsi une séparabilité maximale. Cette méthode
requiert un jeu de données distribuées normalement. Couramment utilisée dans un grand nombre
d’application, elle est notamment mise en œuvre pour la classification de tissus sains et tumoraux
à partir de caractéristiques spectroscopiques d’autofluorescence sur la peau [32, 39], le cerveau
[19], l’œsophage [91], de réflectance diffuse sur le colon [43] ou des deux modalités sur la cavité
buccale ou les bronches [28, 10] par exemple. La classification k-NN est une méthode simple
donnant de bons résultats avec des distributions de population normales ou non. Elle est basée
sur l’apprentissage par analogie tel que, connaissant un jeu de données classées de référence,
chaque nouvelle donnée est classée dans le groupe qui possède le plus grand nombre de plus
proches voisins parmi k dans l’espace de représentation. Bien que largement exploitée dans de
nombreuses applications, la méthode des k-NN a été globalement peu mise en œuvre pour la
classification de tissus cancéreux par spectroscopie in vivo fibrée [57]. La principale difficulté
réside dans le choix du nombre de k plus proches voisins adapté au problème traité. Nous avons
donc calculé les performances de l’algorithme de classification développé pour différentes valeurs
de k afin de déterminer un ensemble de valeurs optimales. Comme pour l’ADL, la classification
par SVM linéaire consiste à rechercher un hyperplan de séparation optimale des données mais en
maximisant un critère de marge entre les classes. Cette marge correspond à la distance entre les
hyperplans parallèles qui contiennent les échantillons en bordure de chaque classe. Cette méthode
non paramétrique fournit une classification efficace sur des jeux d’entraînement avec un nombre
réduit d’individus. Elle est fréquemment employée dans les applications de spectroscopie optique
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en cancérologie [62, 16, 70].
L’efficacité de chaque méthode de classification a été évaluée pour chacune des 6 paires de

groupes histologiques (S vs HC, S vs HA, S vs D, HC vs HA, HC vs D, HA vs D). La mesure
de la qualité de chacune des méthodes de classification appliquées à nos données spectrales est
effectuée par une méthode hybride d’échantillon test et de validation croisée originale qui permet
de calculer des valeurs moyennes de pourcentage d’individus bien classés entre chaque paire
de classes (Se et Sp), plus représentatives des variations liées au choix arbitraire des individus
constitutifs des jeux de base (ou d’entraînement) et de validation (ou test). On effectue un sondage
par stratification dans l’ensemble des classes proportionnellement au nombre d’individus dans
chaque échantillon afin de constituer un jeu de base (66%) et un jeu de validation (34%). Les
individus du jeu de base servent à calculer les paramètres de la méthode de classification que l’on
applique ensuite au jeu de validation pour calculer les valeurs de Se et de Sp. Puis, on réitère
le tirage aléatoire de nouveaux jeux de base et test tant que les valeurs moyennes de Se et Sp
calculées sur tous les jeux de validation varient de plus de 5% d’un tirage à l’autre (100 itérations
dans notre cas).

Nous avons évalué les performances de classification des trois méthodes choisies en recherchant
le nombre optimal de composantes principales (CP) représentant jusqu’à 95 ou 99% de la variance
totale des données, et pour différentes combinaisons du nombre de plus proches voisins pour la
méthode k-NN.

Les résultats originaux publiés dans [RI16] (en version intégrale page 207) ont permis de
comparer les performances de classification en utilisant chaque excitation de fluorescence indi-
viduellement, la combinaison des 7 excitations, la réflectance diffuse seule et la combinaison de
l’ensemble. En mono-excitation de fluorescence, les longueurs d’onde d’excitation supérieures à
380 nm permettent d’obtenir les Se les plus élevées pour différencier la classe HC des autres classes
(S, HA et D) mais les plus faibles (environ 50%) pour discriminer S et HA (toutes les deux pré-
sentent une couche de kératine normale). En multi-excitations, bien que restant inférieure à 90%,
la sensibilité est systématiquement améliorée pour toutes les paires de classes (+7% en moyenne)
ce qui n’est pas le cas pour la spécificité. Celle-ci est supérieure à 95% pour discriminer la peau
saine des autres classes mais chute fortement dans la différenciation des hyperplasies entre elles
(76%, 75% et 41%). La classification à partir des données de réflectance diffuse est nettement
plus sensible pour différencier HC et HA des autres classes (de 65 à 95%) que pour différencier
S du reste (moins de 70%). Au final les meilleures Se sont obtenues en multi-excitations plutôt
qu’en réflectance diffuse et des valeurs comparables de Sp sont obtenues pour les deux modalités
qui permettent de mieux classer les tissus hyperplasiques par rapport aux tissus sains que les
tissus HC, HA et D entre eux. La moins bonne performance est obtenue pour la classification des
individus AH et D avec un Sp inférieure à 50% pour les deux modalités individuellement. Par
contre, le couplage de ces deux modalités permet d’obtenir des résultats nettement plus élevés de
Sp (+5 à 15% environ) pour la classification des groupes hyperplasiques entre eux et des résul-
tats comparables à la modalité de multi-excitations seule pour toutes les autres paires de classes
comparées. Ces résultats confirment et complètent ceux publiés notamment par Diagaradjane et
al. en multi-excitations sur la peau [32] et par Chang et al. en spectroscopie bimodale sur le col
de l’utérus [25].

Les résultats originaux publiés dans [RI18] (en version intégrale page 235) ont permis de mon-
trer l’amélioration apportée à la performance de la classification spectroscopique en fonction des
méthodes implémentées, du nombre de CP, des valeurs de k et aussi des distances inter-fibres et
de leurs combinaisons. Nous avons limité ces comparaisons aux jeux de données discriminant 6 et
5 paires de classes (13 et 186 caractéristiques maximum respectivement) car aucune amélioration
significative n’a été observée en utilisant un jeu de caractéristiques plus étendu.
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Quelque soit l’algorithme de classification utilisé, des valeurs moyennes très élevées de Se et
Sp (proches de ou égales à 100%) sont obtenues avec le jeu de 13 caractéristiques combinant les 3
distances inter-fibres, pour différencier HC des autres catégories S, HA et D. Les valeurs de Se et
Sp pour discriminer S de HA et D augmentent sensiblement (Se < 90% et Sp ≈ 100%) lorsque
l’on combine les caractéristiques spectrales liées aux 3 distances inter-fibres, la sensibilité la plus
élevée étant donnée par la méthode SVM. La classification AH vs D reste la plus difficile avec une
valeur optimale de Se ≈ 65% pour une combinaison de distances D2D3 et une valeur maximum
de Sp < 80% pour la distance D1 seule, obtenues avec la méthode k-NN. Ainsi, à l’exception
de la classification HA vs D, la combinaison des caractéristiques (discriminant les 6 paires de
classes) aux 3 distances inter-fibres fournit les performances les plus élevées. La méthode SVM
semble mieux adaptée pour différencier les tissus sains des autres hyperplasiques tandis que la
méthode k-NN se révèle plus efficace pour différencier HA de D en utilisant les compositions avec
la plus grande distance inter-fibres ou D de HA en utilisant la distance D1 seule.

Les résultats obtenus à partir du jeu étendu de caractéristiques discriminant au moins 5
paires de classes parmi 6 montrent une amélioration supplémentaire des performances de classi-
fication. La classification des individus HC est systématiquement maximale (proche ou égale à
100%) en utilisant les trois distances inter-fibres et quelque soit la méthode de classification. Les
valeurs maximales de Se et Sp pour discriminer S de HA et D sont significativement améliorées
(Se > 95% et Sp ≈ 100%) pour les combinaisons des distances incluant la plus proche (D1)
et en utilisant plus particulièrement les méthodes ADL et SVM. La classification HA vs D est
globalement améliorée avec une sensibilité plus forte pour chaque distance individuellement. Si
les valeurs maximum atteintes pour Se (65% obtenue pour la combinaison des 3 distances et
avec l’algorithme ADL) et pour Sp (80% en combinant les distances les plus grandes et avec
la méthode k-NN) n’augmentent pas significativement, les résultats sont par contre globalement
plus équilibrés quelque soit les distances inter-fibres.

Dans l’ensemble, les performances de classification sont maximales pour toutes les paires de
classes (à l’exception de HA vs D) lorsque l’on utilise la combinaison des 3 distances inter-fibres,
un nombre de CP représentant 90 à 95% de la variance expliquée du jeu de caractéristiques étendu
et les méthodes ADL et SVM. La différenciation HA vs D reste la plus difficile à améliorer avec
des Se et Sp inférieures ou égales à 70 et 80% obtenues grâce à la méthode k-NN.

III.5 Conclusion et perspectives

La spectroscopie optique fibrée permettant de mesurer les spectres d’intensité de lumière
émis en diffusion et en autofluorescence par les tissus biologiques constitue un outil sensible de
caractérisation in vivo. Associée à des algorithmes adaptés de pré-traitement des signaux,
d’extraction et de classification de caractéristiques spectrales ainsi que de modélisation des
interactions lumière-tissus, l’ensemble de la méthode permet de fournir une classification efficace
d’états sains et hyperplasiques de tissus de façon non invasive.

Après plusieurs étapes successives de développements, réalisations et validations d’instru-
mentations échelonnées de 2003 à 2008, nous disposons aujourd’hui d’un système entièrement
automatique de spectroscopie fibrée bimodale en diffusion élastique et multiple excitations d’au-
tofluorescence, résolue spatialement. Outre la recherche continue de nouvelles solutions pour
améliorer les performances métrologiques du système (puissance, durée de mesure, sensibilité,
répétabilité, reproductibilité), la poursuite du développement instrumental concerne prioritaire-
ment son applicabilité à la peau humaine dans le cadre d’un projet de recherche en environne-
ment clinique. Afin de transformer le système actuel en un dispositif transportable compatible

79



Chapitre III. Spectroscopies optiques in vivo : identification et caractérisation tissulaire

avec une utilisation en clinique, une sous-traitance industrielle est en cours qui devrait permettre
d’envisager un projet de recherche de type clinique impliquant les médecins et dermatologues du
CAV.

Les travaux réalisés en modélisation des interactions lumière-tissus [RI15] nous ont permis
de valider un algorithme original de simulation statistique tenant compte des caractéristiques
spectrales de plusieurs fluorophores présents dans le milieu. Néanmoins, les temps d’exécution
de certaines simulations complexes restent encore très élevés avec la méthode proposée et ces tra-
vaux devraient être poursuivis par exemple par le développement d’approches hybrides comme
proposées par quelques équipes.

Nous avons également développé et validé plusieurs solutions méthodologiques visant à op-
timiser l’exploitabilité des signaux spectroscopiques acquis, l’extraction et la sélection d’en-
sembles de caractéristiques spectrales discriminantes et la classification d’échantillons
tissulaires en catégories histologiques définies [RI16, RI13, RI14, RI18]. Ces travaux doivent être
poursuivis en envisageant par exemple l’utilisation de techniques de reconnaissance de forme
pour exploiter le contenu informatif des spectres entiers, l’exploitation de critères de mesure de
dépendances non linéaires entre les données (classification non linéaire), ou encore le développe-
ment de méthodes itératives optimisant le choix des caractéristiques discriminantes vis-à-vis des
critères de classification finaux (cf. partie prospective B.IV page 81).
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Chapitre IV

Projet de recherche : Prospective

Le projet de recherche présenté dans ce manuscrit s’inscrit dans une démarche globale de déve-
loppement et de validation de méthodes de spectro-imagerie optique pour la caractérisation

in vivo de tissus biologiques, dont les enjeux et les intérêts en cancérologie ont été rappe-
lés au §B.I.1, page 37. Les objectifs applicatifs de ces travaux de recherche en photo-diagnostic
ciblent prioritairement les cancers de la vessie et de la peau. Compte tenu de l’état d’avancement
de nos travaux actuels, nous proposons les 3 directions de recherche complémentaires suivantes
(détaillées dans les 2 sections ci-après) :

– la détection et la localisation de modifications tissulaires à l’échelle macroscopique
(“imagerie”)

– l’identification de classes histologiques et spectroscopiques de tissus (“spectrosco-
pie”)

– la caractérisation optique tissulaire (“biopsie optique”)
A terme, le couplage des méthodes d’imagerie et de spectroscopie développées vise à améliorer
les performances de la procédure de diagnostic clinique dans son ensemble par une approche

“multi-échelles” plus efficace.
La recherche en spectro-imagerie optique de diagnostic est une entreprise inter-, pluri- et

trans-disciplinaire dont le succès repose sur la mise en commun de compétences scientifiques,
techniques et médicales complémentaires. De fait, notre projet de recherche s’appuie sur un
réseau de collaborations existantes et en cours de développement principalement au niveau
interne (intra- et inter-Groupes Thématiques), local (autres laboratoires de Nancy) et national.
Ce projet s’inscrit en particulier dans le prolongement d’une collaboration forte depuis plus
de 12 ans entre les chercheurs du GT IPS du CRAN, des cliniciens et biologistes du Centre
Régional de Lutte Contre Le Cancer de Nancy (CAV - Centre Alexis Vautrin) et des chercheurs
du laboratoire de Biophysique Moléculaire Cellulaire et Tissulaire (BioMoCeTi - UMR CNRS
7033, ex-LPBC) de l’Université Pierre et Marie Curie - Paris VI. L’équipe du CRAN apporte
ses connaissances en acquisition et traitement du signal et de l’image et son expérience dans
la mise en oeuvre des méthodes associées, appliquées aux problématiques médicales et cliniques.
Elle y joint sa maîtrise du développement de systèmes automatisés d’instrumentation scien-
tifique exploitant la fluorescence et la diffusion élastique, ainsi que ses compétences en analyse
des données de nature spatiale (imagerie), spectrale (spectroscopie) ou combinée (imagerie
multispectrale, spectroscopie multi-modale). Grâce à l’intégration d’une équipe de biologistes
au sein du GT IPS (actée au contrat quadriennal 2005-2008 du laboratoire), l’équipe possède
également les compétences et le savoir-faire nécessaires en biologie cellulaire et expérimenta-
tion animale dans le domaine de la photobiologie ainsi que dans l’utilisation de molécules
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photo-activables. L’équipe clinique du CAV (sous la direction de François Guillemin) ap-
porte ses compétences dans le domaine de la pratique clinique et de la validation in situ
des systèmes développés. Elle propose des champs d’application pour le transfert clinique en
pathologie cancéreuse et dispose des moyens pour approfondir le cas échéant la recherche par
une ouverture biologique fondamentale. La connaissance du contexte clinique permet une bonne
adaptation de l’instrumentation aux contraintes imposées par le patient et le médecin. L’équipe
du BioMoCeTi (coordonnée par Geneviève Bourg-Heckly) apporte ses compétences en spec-
troscopie de fluorescence cellulaire et tissulaire et son expérience en optique instrumentale
destinée à la clinique. Elle y joint sa maîtrise des techniques de culture cellulaire et des diffé-
rentes méthodes spectroscopiques et microscopiques mises en oeuvre au laboratoire (notamment
microspectrofluorimétrie confocale). Les travaux menés dans le cadre de notre collaboration
CRAN-BioMoCeTi-CAV ont été soutenus financièrement à 4 reprises par le CNRS et les ins-
tances universitaires et régionales : projet “Imagerie du vivant” en 1999-2000, JemSTIC “Imagerie
de fluorescence et spectroscopie dans le proche infrarouge (Biopsie Optique)” en 2001-2002, ATIP
Jeunes chercheurs “Développements et applications en Spectro-Imagerie de Diagnostic in vivo du
Cancer” en 2005, et BQR UHP-Région 2006 Projets émergeants, jeunes chercheurs “Photodiag-
nostic in vivo : développements et applications en spectro-imagerie”. Les nombreuses publications
communes CRAN-BioMoCeTi-CAV en congrès et revues nationales et internationales [] attestent
de la synergie créée et de la dynamique féconde de cette collaboration.

IV.1 Imagerie panoramique cystoscopique

IV.1.1 Orientations des travaux

Cet axe propose de poursuivre une partie des travaux de l’action 1 (cf. A.II.2.2.2.1 page
17) motivés et détaillés au §B.II et qui nous ont permis de valider la construction automatique
d’images panoramiques partielles de vessies et la superposition spatiale d’images panoramiques
formées en lumière blanche et en fluorescence. Le concept est original et son intérêt diag-
nostique potentiel réel mais deux aspects sont néanmoins à considérer.

D’une part, la construction d’images panoramiques de vessies quasi-entières en lumière
blanche permet d’envisager de nouvelles formes de visualisation plus pratiques et plus in-
formatives pour le clinicien (support unique avec localisation précise des sites d’intérêt repérés,
données quantitatives de distribution spatiale des lésions). Dans le cadre du diagnostic et du suivi
thérapeutique des cancers urothéliaux, l’outil développé pourrait à moyen terme être proposée
en cystoscopie standard, avec en perspective par exemple une étude tout à fait originale pour
caractériser leur multi-focalité à l’aide d’indices spatiaux précis et objectifs.

Actuellement, une partie de nos travaux est donc consacrée à poursuivre le développement
de solutions optimisées de recalage 2D et de mosaïquage d’images de vessies (sélection dy-
namique, prédiction) compatibles avec les contraintes cliniques fixées (temps de réponse, surface
entière de vessie à mosaïquer). A moyen terme, nous envisageons également de poursuivre
le développement de solutions de représentation (visualisation) 3D en cherchant notamment
à effectuer un recalage 3D des images à l’aide d’informations de profondeur complémentaires
dont les modalités d’acquisitions au moyen de systèmes cystoscopiques standards sont en cours
d’étude. A plus long terme enfin, le développement de solutions techniques et méthodologiques
pour atteindre un recalage des images en temps réel permet d’envisager de nouvelles possibili-
tés de visualisation endoscopique augmentée par exemple par la localisation en temps réel de la
fenêtre d’observation endoscopique dans la carte globale de l’organe réalisée.

D’autre part, un système d’acquisition simultanée des images en lumière blanche et
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Table IV.1 – Organisation (non contractuelle) des contributions collaboratives aux probléma-
tiques générales (non exhaustives) de l’axe imagerie panoramique cystoscopique

Problématiques générales
Collaborations/Partenariats Instrumentation, Recalage, Clinique,

expérimentation mosaïquage médical

Participants du GT IPS
Walter Blondel × ×
Christian Daul × ×
Didier Wolf ×
François Guillemin × ×
Participants du GT IRIS (CRAN)
Charles Soussen ×
Collaborations inter-laboratoires
Geneviève Bourg-Heckly, BioMoCeTi, Paris ×
Philippe Peltié, CEA-LETI, Grenoble ×
Collaborations en cours de développement
Michael de Mathelin, Christophe Doignon, Pierre Graebling,
LSIIT, Strasbourg ×

en autofluorescence permet d’envisager de nouvelles perspectives de visualisation des don-
nées spatiales et spectrales en cystoscopie de fluorescence. Or, bien que validé en laboratoire, le
prototype actuel (projet de collaboration BioMoCeTi-CRAN-LETI) reste d’une dimension in-
compatible avec une utilisation en clinique et un nouveau développement instrumental dépend
fortement de nos moyens internes actuellement limités en ingénierie. Par ailleurs, bien que nos
travaux se concentrent prioritairement sur des approches totalement non-invasives (c’est-à-dire
n’utilisant pas notamment de marqueurs exogènes fluorescents), le système d’imagerie endosco-
pique panoramique pourrait avantageusement être appliqué en cystoscopie de fluorescence
induite.

Les méthodes de recalage et de mosaïquage développées l’ont été en fonction des caracté-
ristiques particulières des images de vessie. Une autre perspective à moyen terme serait donc
d’étendre l’application du principe de construction d’images panoramiques à la détection
et à la localisation de lésions cutanées. Cette approche originale sur la peau permettrait là
aussi d’envisager à plus long terme le couplage imagerie-spectroscopie répondant au problème
d’échelle de localisation-identification de lésions.

IV.1.2 Organisation, collaborations et moyens

Le tableau IV.1 présente l’organisation actuelle (non contractuelle) de l’équipe constituée au-
tour de cet axe de recherche en indiquant les problématiques générales auxquelles les différents
participants apportent leur(s) contribution(s). Pour l’instant, la poursuite des travaux mention-
nés ci-avant s’effectue dans le cadre d’une thèse débutée en octobre 2007. Au stade actuel, pour
pouvoir poursuivre efficacement cet axe de recherche dans une perspective de transfert en cli-
nique, l’intégration de nos développements logiciels (implémentation des algorithmes de recalage
et mosaïquage au travers d’une interface d’utilisation pour les médecins) et matériels (dispositif
multi-spectral) est indispensable. Pour ce faire, l’association d’un partenaire industriel (préfé-
rentiellement du domaine de l’endoscopie) semble difficilement contournable. La prise en charge
des aspects techniques et opérationnels de ces activités (programmation informatique, gestion
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d’un partenariat industriel) passe par l’obtention contractuelle voire le redéploiement en interne
(CRAN, université) de moyens humains supplémentaires en ingénierie scientifique (ingénieur
d’étude ou de recherche).

IV.2 Spectroscopie optique multi-modalités in vivo

IV.2.1 Orientations des travaux

Cet axe propose de poursuivre les travaux de l’action 3 (cf. A.II.2.2.2.3 page 21) motivés et
détaillés au §B.III et qui nous ont permis de développer et de valider des techniques et des
méthodes de caractérisation et de classification tissulaire par spectroscopie bimodale en
diffusion élastique et multiple excitation de fluorescence résolue spatialement, mises en œuvre
dans plusieurs études in vivo sur les tissus sains, précancéreux et cancéreux de la vessie et de
la peau. L’intérêt de coupler plusieurs modalités spectroscopiques différentes et complémentaires
a été démontré par quelques équipes, dont la nôtre, pour l’amélioration des performances d’iden-
tification et de classification des tissus in vivo. Les recherches dans ce domaine sont en plein
essor et une demi-douzaine d’équipes internationales se sont d’ailleurs engagées au cours de ces
dernières années dans des phases d’essais et de validation en clinique (cavité buccale, bronches,
col de l’utérus, peau et vessie principalement).

Dans cet objectif applicatif, le premier enjeu concerne donc le développement de systèmes
d’instrumentation spectroscopique et de mesures physiques multi-modalités compatibles
avec une utilisation sur l’homme. Les résultats obtenus à l’issue de deux études précliniques nous
ont permis de qualifier notre dispositif actuel sur l’animal. A très court terme, il nous faut
donc poursuivre l’adaptation et l’optimisation de cette instrumentation scientifique (en tenant
compte par exemple du compromis entre durée de mesure disponible et quantité d’information à
exploiter, de l’organe visé, etc.) pour un transfert en clinique. Comme mentionné précédemment,
nos moyens internes limités en ingénierie et l’intérêt potentiel de la technique pour d’autres
applications nous amènent à envisager une sous-traitance industrielle voire un partenariat pour
pouvoir poursuivre plus rapidement.

Le second enjeu est relatif à l’exploitation des mesures fournies par les dispositifs multi-
modaux mis en œuvre vers deux objectifs complémentaires mais impliquant de résoudre des
problèmes de natures un peu différentes :
l’identification de classes histologiques et spectroscopiques de tissus

Il s’agit de concevoir et d’appliquer des méthodes adaptées d’extraction, de sélection
et de classification de données spectroscopiques multi-dimensionnelles, la plupart
du temps en les confrontant aux données histologiques de référence. En spectroscopie
optique UV-visible, la majorité de ces travaux cherche traditionnellement à exploiter cer-
taines caractéristiques spectrales possédant une “significativité” particulière pour former
des ensembles de critères discriminants. Certains efforts récents se consacrent à l’utilisa-
tion de techniques de reconnaissance de forme pour exploiter le contenu informatif des
spectres entiers ou de fenêtres spectrales adaptatives afin d’extraire de “meilleures” ca-
ractéristiques de diagnostic et les utiliser pour classifier plus précisément les tissus dans
les catégories histopathologiques correspondantes. Nos travaux actuels dans ce domaine
s’inscrivent dans cette démarche qu’il faut poursuivre et développer en particulier pour
améliorer les performances de classification des états hyperplasiques de types bénin et
malin “proches”. A court terme également, nous proposons d’orienter nos recherches vers
l’exploitation de critères statistiques (non linéaires) de mesure des dépendances (par
exemple l’IM) entre les variables spectroscopiques et celles à prédire (classes histologiques
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Table IV.2 – Organisation (non contractuelle) des contributions collaboratives aux probléma-
tiques générales (non exhaustives) de l’axe spectroscopie multimodale

Problématiques générales
Collaborations/Partenariats Instrumentation, Simulation, Extraction, Biologie,

expérimentation modélisation classification clinique

Participants du GT IPS
Walter Blondel × × ×
François Guillemin ×
Frédéric Marchal ×
Marie-Ange D’Hallewin ×
Participants du GT IRIS (CRAN)
David Brie (phase initiale) ×
José Ragot, Gilles Mourot (phase initiale) ×
Collaborations inter-laboratoires
Geneviève Bourg-Heckly, BioMoCeTi, Paris ×
Samy Tindel, IECN, Nancy × ×
Agnès Leroux, CAV, Nancy ×
Collaborations en cours de développement
Florence Granel-Brocard, CHU, Nancy ×

d’appartenance), comme une étape préliminaire de sélection. L’avantage est ensuite de
pouvoir réaliser n’importe quel type de régression ou de modèle pour la classification.

la caractérisation optique tissulaire
La signification physique des informations issues des mesures en spectroscopie de réflec-
tance multimodale est difficile à interpréter du fait de l’influence combinée des phénomènes
d’absorption, de diffusion et de fluorescence. Quantifier leur contribution respective
permet en principe d’extraire les propriétés structurelles et physiques des tissus et d’accéder
ainsi aux mécanismes sousjacents utiles au diagnostic. Les travaux actuels les plus récents
visent ainsi à développer des méthodes d’identification des propriétés optiques des
tissus à partir des mesures spectroscopiques de surface. Mais les méthodes à développer
pour résoudre ce problème inverse dépendent du type de modèle (analytique, numérique,
simple ou hybride) utilisé pour décrire le problème direct et notamment de ses performances
en termes de précision et de temps de calcul. Ainsi à court et moyen terme, des travaux
importants restent à poursuivre dans cette voie, sur la base des résultats déjà obtenus
pour notre algorithme de simulation en multiple fluorescence. A moyen terme également,
ces approches de modélisation doivent nous donner les moyens de progresser d’une analyse
“descriptive” vers une analyse “cognitive” en collaboration avec les photobiologistes.
Un autre aspect très original de nos travaux à poursuivre concerne la caractérisation de
tissus biologiques déformables comme la peau et la vessie en établissant notamment des
relations entre certaines de leurs propriétés mécaniques et optiques.

IV.2.2 Organisation, collaborations et moyens

Le tableau IV.2 présente l’organisation actuelle (non contractuelle) de l’équipe constituée
autour de cet axe de recherche en indiquant les problématiques générales auxquelles les différents
participants apportent leur(s) contribution(s).
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Pour l’instant, la poursuite des travaux mentionnés ci-avant s’effectue dans le cadre d’une
thèse débutée en septembre 2008. Au stade actuel, pour pouvoir poursuivre efficacement cet axe
de recherche dans une perspective de transfert en clinique, l’intégration de nos développements
logiciels (implémentation des algorithmes de simulation statistique et de modélisation expé-
rimentale, parallélisation des calculs, interface utilisateur versatile) et matériels (dispositif de
spectroscopie fibrée bimodale résolue spatialement) est indispensable. Pour ce faire, l’association
d’un industriel (sous-traitance, partenariat) semble difficilement contournable. Comme pour les
travaux de l’axe imagerie, la prise en charge des aspects techniques et opérationnels de ces acti-
vités (programmation informatique, instrumentation, gestion d’un partenariat industriel) passe
par l’obtention contractuelle voire le redéploiement en interne (CRAN, université) de moyens
humains supplémentaires en ingénierie scientifique (ingénieur d’étude ou de recherche).

Enfin, bien que nos travaux se concentrent prioritairement sur des approches totalement
non-invasives (c’est-à-dire n’utilisant pas notamment de marqueurs exogènes fluorescents), nous
explorons également sur le plus long terme l’implémentation originale en spectroscopie fibrée
de la technique de gap-FRAP (cf. action 3 au §A.II.2.2.2.3 page 21) voire son couplage
complémentaire dans l’approche multimodale déjà engagée.

IV.3 Cadre de développement des activités et positionnement du
projet de recherche

IV.3.1 Recherche en Cancérologie

Le bilan du plan Cancer 2003-2007 réalisé par L’INCa (Institut National du Cancer) en
juin 2008 indique que la région Lorraine est classée au quatrième rang en ce qui concerne
la surmortalité par cancer [36]. La mortalité prématurée est significativement supérieure à la
moyenne nationale (en 2002, on dénombre 80 décès dus aux cancers cutanés et presque 200 dus
au cancer de la vessie, le plus grand nombre étant observé pour les cancers trachée – bronches –
poumon avec plus de 1000 décès). Les tumeurs représentent la deuxième cause de décès dans la
région. Dans ce contexte, la lutte contre le cancer est et reste une priorité. Le réseau régional de
cancérologie ONCOLOR agréé en 1998 intègre 53 établissements de santé, répartis sur les quatre
départements, regroupant les secteurs public et privé prenant en charge des patients atteints de
cancer.

Les principales orientations “Recherche” de ce plan de mobilisation nationale ont permis no-
tamment la structuration de la recherche en cancérologie (émergence des cancéropôles), une
meilleure coordination de la recherche clinique, la structuration de 22 réseaux régionaux de tu-
morothèques hospitalières ainsi que le renforcement de la recherche de transfert (appels à
projets libres et thématisés, programmes transversaux, recherche translationnelle). Les Cancé-
ropôles assurent entre autres le relais des AAP (Appels A Projets) financées par l’INCa ou par
d’autres organismes telles que la LNC (Ligue Nationale Contre le Cancer) ou l’ARC (Association
pour la Recherche sur le Cancer) auxquels nous souhaitons participer à court terme.

Les missions du Cancéropôle Grand-Est (CGE) sont de soutenir les activités de recherche
innovantes en favorisant les croisements entre recherche fondamentale et clinique, et de
mettre en adéquation les politiques de R&D des 5 régions du Grand-Est pour le soutien de
projets collaboratifs et pluridisciplinaires en s’appuyant notamment sur un réseau de pla-
teformes technologiques et hospitalières. Compte tenu des forces en présence sur le site Nancéen
en recherche fondamentale et clinique, une structuration locale forte nous donnerait les moyens
de renforcer notre présence au sein des activités du CGE.
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IV.3.2 Recherche en Ingénierie Pour la Santé “orientée biophotonique”

Les enjeux liés au développement de la biophotonique sont considérables [72, 49] car ils
concernent les aspects sociétaux (amélioration de la santé humaine et de l’environnement), tech-
nologiques (les technologies biophotoniques servent de nombreuses applications de systèmes
complexes : endoscopie, criblage moléculaire, photo-thérapie et photo-diagnostic in vivo. . . ) et
économiques (en 2005, la biophotonique représentait 8 milliards d’euros et servait un marché
global de 25 milliards d’euros). Du point de vue industriel, les différentes initiatives internatio-
nales confirment que la biophotonique est à même de créer de nouvelles richesses, tant sur le plan
des savoir-faire qu’en matière de création d’entreprises et d’emplois. Le croisement des savoir-
faire des domaines optique, STIC et sciences du vivant apparaît comme un véritable défi
en termes de formation, de recherche et d’industrie.

Dans le cadre du 7ePCRD européen (Programme Cadre de Recherche et de Développe-
ment), les principaux conducteurs politiques du thème Santé concernent : la santé des citoyens
européens, la compétitivité des industries et activités liées à la santé en Europe et les problèmes
de santé globaux, incluant les épidémies émergeantes. Ce programme, doté d’un budget de 6
milliards d’euros sur 7 ans (2007-2013), soutient la recherche collaborative fondamentale
et appliquée qui inclut les activités de découverte, la recherche “translationnelle” et le début
des essais cliniques (phase I et II). Parmi les 3 principaux domaines d’activités du thème Santé,
le domaine “Biotechnologie, outils génériques et technologies pour la santé humaine” se com-
pose de 4 axes dont celui intitulé “Détection, diagnostic et monitoring” mettant l’accent sur les
approches non-invasives ou minimalement invasives. En l’occurrence, dans le cadre du
premier appel à projet intitulé “Detection, diagnosis and monitoring” en date du 17 Avril 2007,
3 des 4 sujets proposés concernaient le développement de systèmes d’imagerie hybride, les
nouvelles méthodologies optiques pour la détection, le diagnostic et le suivi de maladies ou
des processus associés, et les nouvelles sondes d’imagerie vectorisées pour le diagnostic in vivo
précoce et/ou l’évaluation de réponses thérapeutiques. Le développement de nouveaux outils et
de nouvelles technologies et le soutien à la recherche translationnelle 14 (approches de type “from
bench to bed-side”) permettent d’assurer la continuité dans la recherche collaborative pour la
santé. Cette continuité va dans le sens naturel de l’évolution des pratiques médicales : re-
cueil d’informations diagnostiques de moins en moins opérateur-dépendant (mesures objectives)
et procédures de moins en moins invasives (in vivo, sans agent de contraste).

Le secteur de la recherche en biophotonique s’est fortement structuré au cours de ces 15
dernières années, en France grâce aux Sociétés Françaises d’Optique (SFO) et des Lasers Médi-
caux (SFLM), et au niveau international avec les sociétés savantes EOS 15, OSA 16, ASLMS 17,
ASP 18 et SPIE 19. Ces dernières publient entre autres les revues d’intérêt (pour nos activités)
suivantes : Journal of Optics A - Pure and Applied Optics, Applied Optics (FI = 1.7), Optics
Letters (FI = 3.7), Virtual Journal of Biomedical Optics, Applied Spectroscopy (FI = 1.9), Op-
tical Engineering (FI = 0.8), Journal of Electronic Imaging (FI = 0.5), Journal of Biomedical
Optics (FI = 3.5), Lasers in Surgery and Medicine (FI = 2.7), photochemistry and photobiology
(FI = 2.2) et organisent de nombreux congrès nationaux (OPTDIAG, Journées SFO Photo-
nique et Sciences du vivant) et internationaux (congrès biennaux Photonics Europe à Strasbourg
et Biomedical Optics à Munich organisés par SPIE Europe, et congrès annuels Medical ima-

14. mise en application médicale des résultats scientifiques de la recherche fondamentale
15. European Optical Society
16. Optical Society of America
17. American Society Laser Medicine and Surgery
18. American Society for Photobiology
19. International Society for Optical Engineering
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ging, Photonics West, Photonics Asia, Optics and Photonics, Smart Structures/Nondestructive
Evaluation for Health Monitoring + Diagnostics, entre autres). Une analyse de la nature des com-
munications issues du congrès SPIE BiOS 2008 à San José donne une indication des directions
de recherche privilégiées actuelles :

– diagnostics et thérapies photoniques (dont 5 sessions orientées dermatologie, 4 en urologie,
8 en cancérologie sur 46),

– systèmes et technologies cliniques (dont 6 sessions consacrées aux systèmes de diagnostic
clinique , 4 à l’imagerie biomédicale multimodale, 2 à la biopsie optique),

– optique tissulaire, interactions lumière-tissu, et ingénierie tissulaire,
– imagerie, microscopie et spectroscopie biomédicale (dont 11 sessions sur 43 portant sur les

méthodes optiques de diagnostic et les applications biomédicales de la diffusion).
Plus largement dans le domaine biomédical, l’IFMBE 20 publie avec Springer le journal “Medical
and Biological Engineering and Computing”, organise les conférences européennes de l’IFMBE
et soutient les conférences IBME 21, ainsi que l’EMBEC 22. Enfin, l’IEEE publie plusieurs revues
orientées vers les applications biologiques et médicales telles que : IEEE Journal of Quantum
Electronics (avec l’IEEE Lasers and Electro Optics Society), IEEE Transactions on Biomedical
Engineering (FI = 1.6), IEEE Transactions on Medical Imaging (FI = 3.3). Elle organise égale-
ment plusieurs congrès internationaux annuels d’intérêt pour nos travaux dans les domaines du
biomedical et de l’optique, notamment : European Conference on Biomedical Optics (ECBO),
IFAC Symposium on Modelling and Control in Biomedical Systems (MCBMS), IEEE Interna-
tional Symposium on Biomedical Imaging : Macro to Nano (ISBI).

IV.3.3 “Pluridisciplinarité”,“Interdisciplinarité”,“Transdisciplinarité”, Qui a dit
facilité ?

Comme détaillé au §A.II.2.2.3 page 23, notre projet de recherche, piloté par la finalité médi-
cale, vise le développement et l’application de concepts, de méthodes, de moyens et d’outils
pour la caractérisation de tissus biologiques par spectro-imagerie in vivo. Il s’agit d’une
entreprise par nature transdisciplinaire impliquant d’aborder et de résoudre ensemble les pro-
blématiques associées aux différents axes disciplinaires (instrumentation, traitement d’images,
classification spectroscopique, modélisation numérique, modèles expérimentaux, etc.) et de les
valoriser de façon équilibrée mais différente selon les communautés scientifiques en place (photo-
physiciens, photo-biologistes, “instrumentalistes scientifiques”, “traiteurs de signaux”). Si la plu-
ridisciplinarité 23 consiste à faire appel à plusieurs disciplines pour concourir à un projet pré-
existant, la construction et le fonctionnement de notre projet de recherche s’inscrit de façon plus
ambitieuse dans une démarche interdisciplinaire 24 c’est-à-dire le regroupement de plusieurs

20. International Federation for Medical and Biological Engineering
21. International BioMedical Engineering
22. European Medical and Biological Engineering Conference
23. La pluridisciplinarité correspond au premier échelon de rapprochement entre deux disciplines [78]. Pierre

Delattre [30] définit la pluridisciplinarité “comme une association de disciplines qui concourent à une réalisation
commune, mais sans que chaque discipline ait à modifier sensiblement sa propre vision des choses et ses propres
méthodes. A ce titre, la pluridisciplinarité existe depuis longtemps, même si son importance c’est accru de nos
jours. Toute réalisation technique mettant en eux des corps de métier divers correspond en fait à une entreprise
pluridisciplinaire.”
24. Selon Delattre [30], “le but de l’interdisciplinarité est d’élaborer un formalisme suffisamment général et

précis pour permettre d’exprimer dans ce langage unique les concepts, les préoccupations, les contributions d’un
nombre plus ou moins grand de disciplines qui, autrement, restent cloisonnées dans leurs jargons respectifs. Il
va de soi que, dans la mesure où un tel langage commun pourra être mis au point, les échanges souhaités s’en
trouveront facilités. En outre, la compréhension réciproque qui en résultera est l’un des facteurs essentiels d’une
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disciplines dans le but de se donner une vision élargie sur le problème et s’enrichir ainsi d’une
diversité disciplinaire qui lui ouvre de nouvelles perspectives.

Compte tenu de la dichotomie antagoniste entre la pluri- ou trans-disciplinarité intrinsèque
des activités de recherche en IPS/GBM et l’organisation plutôt “mono-”disciplinaire des sys-
tèmes nationaux d’évaluation de ces activités au niveau individuel (CNU) et collectif (CNRS,
MESR), nous essayons de porter une attention constante à cet équilibre. Les résultats de nos
travaux sont ainsi évaluables et évalués au niveau individuel principalement par les sections 63
et 61 du CNU pour les aspects liés à l’instrumentation scientifique et au traitement du signal
respectivement (sections qui par ailleurs reconnaissent chacune en leur sein les applications en
GBM), et au niveau du GT IPS et du laboratoire par les sections 7 (Sciences et technologies
de l’information -informatique, automatique, signal et communication-) et 30 (Thérapeutique,
pharmacologie et bio-ingénierie) du CNRS. Il est donc capital de pouvoir tenir compte de ces
éléments par exemple dans la définition des sujets de thèses ou des objectifs des projets, dans la
constitution des équipes de recherche, et dans le choix des congrès et des revues pour publications.
La prise en compte de cette transversalité s’exprime entre autres au travers de la création des
Commissions InterDisciplinaires du CNRS (par exemple, CID 43 : Modélisation des systèmes
biologiques, bioinformatique), de la création de l’Inter-groupe “Extraction de l’information et
physique des images” commun aux GDR ONDES et ISIS (portant sur l’imagerie quantique, mi-
croscopique, tomographique, multispectrale, etc.), dans le cadre du GDR Statistiques et Santé,
ou encore lors de journées thématiques communes de ces derniers avec les GDR STIC-Santé ou
MFV (Microscopie Fonctionnelle du Vivant). Notre contribution dans ce sens a consisté notam-
ment à publier un article dans un numéro spécial dédié aux applications en cancérologie de la
revue Traitement du Signal, l’une des branches de l’activité du GRETSI (Groupe de Recherche
et d’Etudes du Traitement du Signal et des Images). A court terme, nous souhaitons également
développer notre participation active dans les GDR (STIC-Santé en particulier), au travers de
présentations de nos travaux ou de l’organisation de réunions thématiques.

Pour finir, depuis mon entrée en thèse en 1997, mes travaux d’enseignement et de recherche ont
toujours été orientés vers la promotion, le développement et la valorisation des activités en
ingénierie pour la santé àNancy. C’est la raison pour laquelle, je souhaite pouvoir poursuivre
mon implication dans cette direction en contribuant au renforcement et au développement de
projets transversaux fédérateurs entre les principaux acteurs de recherche hospitaliers (CHU,
CAV), universitaires (UHP, INPL) et des EPST (CNRS, INSERM) du site de Nancy, vers un
pôle fort et visible en ingénierie pour la santé.

meilleure intégration des savoirs. [...] Mais cette fusion entre plusieurs domaines, porte en elle les germes de la
genèse d’une nouvelle discipline, qui changeant d’échelle pour prendre plus de recul et assimiler des “corps de
métier” différents, n’en gardera pas moins des frontières rigides. Ainsi la pluridisciplinarité et l’interdisciplinarité
sont des manipulations artificielles de l’objet “discipline” qui ne poursuivent pas le même but.”
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Chapitre I

Production scientifique

I.1 Indices quantitatifs

Table I.1 – Tableau récapitulatif des indices quantitatifs de production scientifique : nombre de
publications par période, type de revues avec Impact Factor, thèses encadrées

Nombre par période Impact
Publications 1999 2003 Total Factor

2002 2008 (99-08) (2007)
Revues internationales à comité de lecture (cf. §I.2.1) 8 10 18
Technology and Health Care 1 1 -

Clinical Haemorheology and Microcirculation 3 1 4 0.98

Recent Research and Development in Optical Engineering 1 1 -

IEEE Transactions on Biomedical Engineering 1 2 3a 1.62

Rheologica Acta 1 1 1.11

Biorheology 1 1 1.5

Journal of Biotechnology 1 1 2.56

Biotechniques 1 1 2.76

Bio-Medical Materials and Engineering Journal 1 1 0.79

Journal of Biomedical Optics 2 2b 3.5

Computerized Medical Imaging and Graphics 1 1c 0.85

European Journal of Physics – Applied Physics 1 1d 0.78

Revues nationales à comité de lecture (cf. §I.2.2) 1 2 3
Journal des Maladies Vasculaires 1 1 0.22

Innovation et Technologie en Biologie et Médecine 1 1 -

Traitement du signal 1 1e -

Conférences internationales à comité de lecture (cf. §I.2.3) 10 17 27f

Conférences nationales (cf. §I.2.4) 1 16 17
Ouvrages Scientifiques et divers (cf. §I.2.5) 2 2
Brevets (cf. §I.2.6) 1 1
Thèses co-encadrées ou co-dirigées (soutenues) (cf. §I.2.7) - 6(3) 6(3)

aarticles en intégralité pages 115, 163 et 197, barticles en intégralité pages 207 et 223, carticle
en intégralité page 179, darticle en intégralité page 235, earticle en intégralité page 127, fdont 2
articles en intégralité pages 149 et 155.
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I.2 Liste des publications

I.2.1 Revues internationales à comité de lecture

ANoter : Les références [RI14, RI15, RI16, RI17, RI18] renvoient à des articles acceptés
en révisions majeures et mineures (comme indiqué pour chacun d’eux) et consultables en

intégralité dans le chapitre III page 177, par souci de transparence.

[RI1] T. Gigout, W. Blondel, J. Didelon, V. Latger, D. Dumas, F. Schooneman, and J.F.
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osmotic response. Technology and Health Care, 7 :371–380, 1999.

[RI2] D. Dumas, V. Latger, M.L. Viriot, W. Blondel, and J.F. Stoltz. Membrane fluidity and
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Recent Research and Development in Optical Engineering, 2 :295–315, 1999.

[RI4] W.C.P.M. Blondel, B. Lehalle, G. Maurice, X. Wang, and J.F. Stoltz. Rheological pro-
perties of fresh and cryopreserved human arteries tested in vitro. Rheologica Acta,
39 :461–468, 2000.

[RI5] J. Didelon, W.C.P.M. Blondel, P. Mazeron, S. Muller, T. Gigout, M. Gentils, G. Cau-
chois, and J.F. Stoltz. Validation of a test of the red cell membrane osmotic resistance.
Clinical Hemorheology and Microcirculation, 23 :31–42, 2000.

[RI6] W.C.P.M. Blondel, J. Didelon, G. Maurice, J.P. Carteaux, X. Wang, and J.F. Stoltz.
Investigation of 3d mechanical properties of blood vessels using a new in vitro tests
system. results on sheep common carotid arteries. IEEE Transactions on Biomedical
Engineering, 48 :1–10, 2001.

[RI7] J.F. Stoltz, W.C.P.M. Blondel, D. Bensoussan, B. Lehalle, X. Wang, and V. Labra-
dor. New trends in vascular engineering. Clinical Hemorheology and Microcirculation,
24 :263–272, 2001.

[RI8] W.C.P.M. Blondel, B. Lehalle, M.-N. Lercher, D. Dumas, and J.-F. Stoltz. Rheological
properties of healthy and atherosclerotic human arteries. Biorheology, 40 :369–376, 2002.

[RI9] C. Choserot, E. Péry, J.C. Goebel, D. Dumas, J. Didelon, J.F. Stoltz, and
W.C.P.M. Blondel. Experimental comparison between autofluorescence spectra of
constrained fresh and cryopreserved arteries. Clinical Hemorheology and Microcircu-
lation, 33 :235–242, 2005.

[RI10] M. Abbaci, M. Barberi-Heyob, J.-R. Stinès, W. Blondel, D. Dumas, F. Guillemin, and
J. Didelon. Gap junctional intercellular communication capacity by gap-frap technique :
a comparative study. Biotechnology Journal, 2(1) :50–61, 2007.

[RI11] R. Miranda-Luna, C. Daul, W.C.P.M. Blondel, Y. Hernandez-Mier, and D. Wolf. Image
mosaicing of endoscopic video sequences : registration algorithm and endoscope calibra-
tion. IEEE Transactions on Biomedical Engineering, 55(2) :541–553, 2008.

[RI12] M. Abbaci, M. barberi heyob, W. Blondel, F. Guillemin, and J. Didelon. Assaying the
molecular permeability of gap junctional intercellular communication. Biotechniques,
Sous presse / Under publication, 2008.
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[RI13] M. Amouroux, W.C.P.M. Blondel, F. Granel-Brocard, F. Marchal, and F. Guillemin. A
preliminary study on skin phantoms to test spatially resolved - diffuse reflectance spec-
troscopy as a tool to help diagnose cutaneous melanoma : a non-invasive measurement
of breslow index. Bio-Medical Materials and Engineering Journal, Sous presse / Under
publication, 2008.

[RI14] E. Pery, W.C.P.M. Blondel, J. Didelon, and F. Guillemin. Simultaneous characteriza-
tion of optical and rheological properties of carotid arteries via bimodal spectroscopy :
experimental and simulation results. IEEE Transactions on Biomedical Engineering,
Accepté (révision mineure) / Accepted for publication (minor revision), 2008.

[RI15] E. Pery, W.C.P.M. Blondel, C. Thomas, and F. Guillemin. Monte carlo modeling of
multi-layer tissues with multiple fluorophores : simulation algorithm and experimental
validation on phantoms. Journal of Biomedical Optics, En révision / Under revision,
2008.

[RI16] M. Amouroux, G. Diaz-Ayil, W.C.P.M. Blondel, G. Bourg-Heckly, A. Leroux, and
F. Guillemin. Classification of ultra-violet irradiated mouse skin histological stages
by bimodal spectroscopy (multiple excitation autofluorescence and diffuse reflectance).
Journal of Biomedical Optics, Accepté pour publication / Accepted for publication, 2008.

[RI17] Y. Hernandez-Mier, W.C.P.M. Blondel, C. Daul, F. Guillemin, and D. Wolf. Fast
construction of panoramic images for cystoscopic exploration. Computerized Medical
Imaging and Graphics, En révision / Under revision, 2008.

[RI18] G. Diaz-Ayil, M. Amouroux, W.C.P.M. Blondel, G. Bourg-Heckly, Y. Granjon, and
F. Guillemin. In vivo diagnosis of mouse skin precancerous stages using autofluores-
cence and diffuse reflectance bimodal spectroscopy : instrumentation, spectral feature
extraction and linear classification. European Physical Journal - Applied Physics, Ac-
cepté pour publication / Accepted for publication, 2008.

I.2.2 Revues nationales à comité de lecture

[RN1] J.F. Stoltz, B. Lehalle, W.C.P.M. Blondel, D. Bensoussan, and F. Paulus. Introduction
to vascular engineering. Journal des Maladies Vasculaires, 26(3) :183–190, 2001.

[RN2] J.-R. Stinès, M. Abbaci, W. Blondel, M. Barberi-Heyob, D. Dumas, F. Guillemin, and
J. Didelon. Instrumental optimisation of gap-frap technique related to gap junctions
functionality for different cell types. ITBM-RBM, 26 :279–281, 2005.

[RN3] W. Blondel, Ch. Daul, S. Villette, R. Miranda-Luna, Y. Hernandez-Mier, G. Bourg-
Heckly, and D. Wolf. Autofluorescence endoscopic spectro-imaging and 2D-cartography
for in situ localisation and diagnosis of cancerous lesions. Traitement du Signal, 23 :213–
233, 2006.

I.2.3 Conférences internationales à comité de lecture

[CI1] G. Maurice, P. Waché, X. Wang, L. Canteri, W. Blondel, and J.F. Stoltz. Influence of the
non linear properties of the venous vascular wall on the deformation of vasa-vasorum. In
Applied Mechanics and Engineering (ICER’99), volume 4, pages 145–150, Zielona Gora,
Poland, June 27-30 1999.

[CI2] W.C.P.M. Blondel, B. Lehalle, J. Didelon, D. Dumas, L. Canteri, and J.F. Stoltz. In
vitro measurements of static mechanical properties of segments of cryopreserved and pa-
thological human arteries using a new instrumental set-up. In International Conference
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on Medical Diagnostic Techniques and Procedures (ICMDTP), Madras, India, December
15-17 1999.
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measurements of residual stresses and strains in cryopreserved and pathological human
arteries. In International Conference on Medical Diagnostic Techniques and Procedures
(ICMDTP), Madras, India, December 15-17 1999.

[CI4] D. Dumas, V. Latger, Viriot, W.C.P.M. Blondel, and J.F. Stoltz. Permeability oxy-
gen through endothelium by time resolved fluorescence microscopie. influence of plasma
viscosity on tissue hypoxia. In Proceedings of the Microscopy and Microanalysis -
MSA.MAS, volume 5, Portland, OR, USA, August 1-5 1999.

[CI5] W.C.P.M. Blondel, J. Didelon, J.P. Carteaux, X. Wang, and J.F. Stoltz. Evaluation
of a novel instrumental set-up to measure static and dynamic mechanical properties of
segments of blood vessels in vitro - preliminary results. In IEEE Proceedings of the First
Joint BMES/EMBS Conference, volume 2, page 1344, Atlanta, GA, USA, October 13-16
1999.

[CI6] W.C.P.M. Blondel, G. Maurice, B. Lehalle, L. Canteri, X. Wang, and J.F. Stoltz. Dif-
ferences of 3d rheological properties between fresh and cryopreserved human arteries
tested in vitro. In 12th Conference of the European Society of Biomechanics (ESB2000),
Dublin, Irlande, August 27-30 2000.

[CI7] G. Maurice, W.C.P.M. Blondel, and B. Lehalle. Fissuring of the arterial wall during cryo-
geny. In Euromech 4th European Solid Mechanics Conference (ESMC4), Metz, France,
June 26-30 2000.

[CI8] L. Canteri, W.C.P.M. Blondel, J.F. Stoltz, and X. Wang. Mechanical properties of thick
walled blood vessels : orthotropic effects. In Euromech 4th European Solid Mechanics
Conference (ESMC4), Metz, France, June 26-30 2000.

[CI9] M.N. Lercher, W.C.P.M. Blondel, B. Lehalle, G. Maurice, X. Wang, and J.F. Stoltz. Can
duplex scanning predict degeneration of arterial allografts ? In 19th World Congress of
the International Union of Angiology, Ghent, Belgium, May 1-5 2000.

[CI10] W.C.P.M. Blondel, B. Lehalle, M.-N. Lercher, G. Maurice, and J.F. Stoltz. Case com-
parison : Stress-strain distribution in pathological and healthy artery wall. In Euromech
Colloquium 420 : Mechanics of Cells and Tissues, Nancy, France, Avril 24-26 2001.

[CI11] J.-R. Stinès, D. Dumas, W.C.P.M. Blondel, J. Didelon, and F. Guillemin. Discrimination
normal-cancerous cells by gap-frap : feasibility in endoscopy. In SPIE International
Symposium Photonics Europe, pages 5459–56, Strasbourg, France, April 26-30 2004.

[CI12] R. Miranda-Luna, Y. Hernandes-Mier, C. Daul, W.C.P.M. Blondel, and D. Wolf. Mo-
saïcing of medical video-endoscopic images : data quality improvement and algorithm
testing. In ICEEE/CIE 2004 IEEE First International Conference on Electrical and
Electronics Engineering and Tenth Conference on Electrical Engineering, pages 530–535,
Acapulco Guerrero, Mexico, September 8-10 2004.

[CI13] R. Miranda-Luna, W.C.P.M. Blondel, C. Daul, Y. Hernandes-Mier, R. Posada, and
D. Wolf. A simplified method of endoscopic image distortion correction based on grey-
level registration. In IEEE International Conference on Image Processing (ICIP), vo-
lume 5, pages 3383–3386, Singapore, October 24-27 2004.

[CI14] E. Pery, W.C.P.M. Blondel, J.C. Goebel, J. Didelon, and F. Guillemin. Spectral (optical)
and mechanical responses of fresh and cryopreserved issued arteries. In SPIE Photonics
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West Biomedical Optics (BiOS 2005), volume 5695-12, pages 66–74, San Jose, California,
USA, January 22-27 2005.

[CI15] E. Pery, , L. Bauer, W.C.P.M. Blondel, J. Didelon, and F. Guillemin. Monte carlo
simulation of diffuse reflectance spectroscopy in arterial tissues. In EMBEC’05 3rd
European Medical and Biological Engineering Conference, volume 11, pages 1–5, Prague,
Czech Republic, November 20-25 2005.

[CI16] Y. Hernandez-Mier, W.C.P.M. Blondel, C. Daul, and D. Wolf. Constructing panoramic
views of internal walls of a bladder from cystoscopic image sequences. In EMBEC’05 3rd
European Medical and Biological Engineering Conference, volume 11, pages 1–6, Prague,
Czech Republic, November 20-25 2005.

[CI17] R. Miranda-Luna, Y. Hernandez-Mier, W.C.P.M. Blondel, C. Daul, and D. Wolf. Mosai-
cing of video-endoscopic images and evaluation of the resulting cartography. In Imaging
for medical and life sciences Symposium (IMVIE2), Strasbourg, France, March 1-3 2005.

[CI18] M. Abbaci, J.R. Stinès, M. Barberi-Heyob, W.C.P.M. Blondel, D. Dumas, F. Guillemin,
and J. Didelon. In vitro characterization of gap junctional intercellular communication
by gap-frap technique. In European Conference on Biomedical Optics (SPIE-ECBO),
volume 5859-09, Munich, Germany, June 12-16.

[CI19] Y. Hernandez-Mier, W.C.P.M. Blondel, C. Daul, D. Wolf, and G. Bourg-Heckly. 2d
panoramas from cystoscopic image sequences and potential application to fluorescence
imaging. In IFAC Modelling and Control in Biomedical Systems, pages 291–296, Reims,
France, September 20-22 2006.

[CI20] E. Péry, W.C.P.M. Blondel, C. Thomas, J. Didelon, and F. Guillemin. Diffuse reflectance
spectroscopy monte carlo modelling : elongated arterial tissue optical properties. In IFAC
Modelling and Control in Biomedical Systems, pages 41–46, Reims, France, September
20-22 2006.

[CI21] E. Pery, C. Thomas, W.C.P.M. Blondel, J. Didelon, S. Berrahmoune, and F. Guillemin.
Bimodal spectroscopy : an application to an orthotopic rat bladder model. In European
Optical Society (EOS) Annual Meeting, pages 104–105, Paris, France, October 16-19
2006.

[CI22] E. Pery, C. Thomas, W. Blondel, M.A. D’Hallewin, and F. Guillemin. Cancerous tissue
discrimination using autofluorescence and light scattering spectroscopies on a tumor
model in rat bladder : preliminary results. In First Jordanian International Conference
on Biomedical Engineering, Amman, Jordania, November 4-8 2007.

[CI23] G. Diaz-Ayil, M. Amouroux, W. Blondel, G. Bourg-Heckly, E. Pery, Y. Granjon,
F. Guillemin, and O. A’Amar. Instrumentation for in vivo bimodal spectroscopy (auto-
fluorescence and diffuse reflectance) : experimental validation and preliminary results. In
First Jordanian International Conference on Biomedical Engineering, Amman, Jordania,
November 4-8 2007.
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formation useful for bladder cancer detection. In European Conferences on Biomedical
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pages 66280Y–9, Munich, Germany, June 17-21 2007.
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spectroscopie bimodale. In Colloque national Diagnostic et Imagerie Optique en Méde-
cine/Biologie (OPTDIAG), Paris, France, Mai 11-13 2004.
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21-23 2005.
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functionality for different cell types. In Journées Sciences Technologies et Imagerie en
Médecine (JSTIM), pages 167–168, Nancy, France, March 21-23 2005.
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Chapitre II

Sélection d’articles publiés

Cette partie rassemble 5 articles de revues et de congrès. J’ai choisi un échantillonnage présen-
tant 1 article en revue internationale (IEEE TBE, 2001) concernant mes travaux de thèse, 1

article en revue nationale (TS, 2006) concernant les différents aspects du projet de recherche SpID
mené en spectroscopie et en imagerie depuis 2003, 2 articles de conférences internationales (ICIP
et IFAC, 2006) et 1 article en revue internationale (IEEE TBE, 2008), présentant des éléments
détaillés des travaux réalisés et des résultats obtenus en imagerie endoscopique panoramique et
en spectroscopie bimodale.
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 Abstract—In order to investigate the 3D mechanical
properties of blood vessels, a new experimental device is
described allowing in vitro static and dynamic measurements
on segments of arteries with high technical performances.
Static tests are applied to sheep common carotid arteries.
Considering a thick-walled cylindrical model of orthotropic
material under large deformations, a classical 3D approach
based on strain energy density is used to calculate the resulting
mechanical behaviour law in radial and circumferencial
directions and stresses distribution throughout the wall
thickness. Results are presented with reference to unloaded
and zero-stress initial state thanks to simple measurements of
inner and outer circumferences. A particular ratio relating the
two main stresses (circumferential and longitudinal) is
calculated that put into the forth the progressive modifications
in the direction of the predominant stress in the wall and the
specific radial location where these changes occurs. We
observe that this point location is a function of the test
conditions of the specimen i.e. stretching length and level of
pressure.

Index terms— In vitro instrumentation, blood vessels,
biorheology, large strains, anisotropy.

I. INTRODUCTION

On a clinical point of view, the mechanical properties of
the arterial wall [34] are responsible for the blood pressure
wave propagation and play an important role in
cardiovascular diseases [9,27] (like hypertension, aneurysm
development or atherosclerosis). The three-dimensional
mechanical properties of human allografts need also to be
investigated in order to determine how they may be
modified by cryopreservation. On this point, recent studies
did not collect enough data to formally assess that
cryopreservation of arteries has no effects on their
mechanical properties [30]. Mechanical behaviours of
vascular prosthesis [18], allografts [25] and pathological
human vessels need thus to be compared in order to
determine helpful parameters in clinical diagnosis.
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On a more theoretical aspect, the expression of a
mechanical model of the vascular wall [4,38,40] taking into
accounts the inhomogeneity, the anisotropy, the non-
linearity and the visco-elasticity of the material, is an actual
problem of great complexity and interest that needs further
experimental parameters to be introduced. Furthermore,
data obtained from cylindrical segments are more
informative and realistic than tests on flat specimens [20].
The mechanical behaviour law characterising such three-
dimensional structures is defined by stresses and strains
relations taking all directions into consideration. Associated
to limit conditions, initial stress and/or zero-stress state of
the material [15] are also needed to determine the true
stresses state of the structure.

In order to investigate those fields and to calculate
behavioural mechanical parameters, it is necessary to
collect experimental data using an accurate and reliable
system of measurement. Based on previous studies
[3,6,11,13,18,20,22,35,39…], we developed a new
experimental set-up allowing the real-time (static or
dynamic) measurement of diameter, transmural pressure
and longitudinal force of cylindrical segments of blood
vessels, in vitro.

One of the problems in surgical implantation of allografts
(on a mechanical aspect) concerns the difficulty in
evaluating an “appropriate” length of longitudinal
stretching for the arterial graft, while preserving a good
pulsatility. It would therefore be interesting to investigate
the interrelation of longitudinal and transversal elastic
properties of segments of arteries, their interpretation and
the comparison to the results existing in the literature.
These factors depend on the protocol definition and the
experimental conditions, particularly in the case of in vitro
tests. Consequently, the aim of this study was to:
-present the experimental system and methods, and evaluate
the technical performances of the device,
-test and discuss the in vitro mechanical behaviour of
segments of sheep common carotid arteries, in static
conditions, using this apparatus,
-calculate and compare the main resulting three-
dimensional mechanical parameters in radial,
circumferential and longitudinal directions, taking into
consideration unloaded and zero-stress initial states,
-discuss the interest of the results obtained in front of more
clinical applications.

Investigation of 3D Mechanical Properties Of Blood
Vessels Using A New In Vitro Tests System.
Results On Sheep Common Carotid Arteries.

Walter C.P.M. Blondel, Jacques Didelon, Gerard Maurice, Jean-Pierre Carteaux*, Xiong Wang and Jean-François Stoltz



II. MATERIALS AND METHODS

A. Biological Materials

Segments of common carotid arteries (CCA) were post-
mortem surgically dissected from seven female sheep,
following an overdose of Phenobarbital. All animals in this
study received human care in compliance with the
European Convention on animal care. These sheep (INRA
401, EARL BIMA, Pulligny-France) were 2 to 3 years old
with a mean weight of 40 to 45 kg. The in vivo length of
each segment of artery was systematically measured before
sampling, using two clamps and a wire. The segments of
CCA obtained were then temporarily stored at 4°C in M199
medium (GIBCO BRL) supplemented with penicillin,
kanamycin and fungizone, until in vitro tests started.

B. Description Of The Experimental System

The experimental device (Fig.1) mainly consists of:
1. A vertical watertight test chamber built in Plexiglas

and filled with phosphate buffer saline (PBS). Two glass
windows (3mm thick) situated on the optical path of the
diameter detection were realized in order to avoid any
degradation due to time (aging process), biological
contamination or light (photosensitivity).

2. A high resolution vented gage pressure transducer 0-
350 mbar (XTC-190M-0.35BARVG, KULITE, Inc.)
measuring the internal pressure at the entrance of the
vessel referred to ambient atmospheric pressure. This
sensor allows static and dynamic measurements of the
pressure in a wide typical frequency bandwidth from 0 to
160kHz. It can operate in corrosive environment and is
temperature compensated. The resulting transmural
pressure exerted on both side of the segment of artery in
the bath is constant along the vertical length and

calculated when taking into accounts the height of the
bath.

3. A fast linear CCD sensor (FZS1024, SENSOPART
UK Ltd) coupled with extension rings of different
lengths and a 50mm objective. This Video dimension
Analyser (VDA) is fixed on micro-metrics turrets to
allow for positioning adjustment in X (focal length) and
Y (transversal cut of the vessel) directions. The line
pixels back-lighted with high frequency UV source are
scanned at a frequency of 1MHz resulting in a frame
frequency of 100Hz. The resolution is better than 0.1%
of the optical field width.

4. A force sensor 0-20N (DOERLER MESURES, France)
based on a full strain-gauges bridge fixed on a stainless
steel testing body. It is fixed on a micro-metrics
translation table allowing to stretch the segment at
specific lengths while measuring the longitudinal force
exerted. A Kevlar braided wire was chosen to connect
the upper part of the vessel segment to the testing body
because of its high elastic Young’s modulus (4.109N/m2

obtained by uniaxial traction test) and to electrically
isolate the sensor from the test chamber bath
(electrolyte). Nevertheless, the assembly allows the
tested segment to freely elongate on one end.

5. A precise temperature regulation based on immersed
heater and resistive temperature sensor (PT1000)
allowing the bath to be maintained at temperature
ranging from ambient to 40°C. A mixer is activated to
regularly homogenize the temperature of the bath.

6. An acquisition-control-storage system based on 12 bits
AD/DA board (PCADC12B8V/D, DIGIMETRIE,
France) in a microcomputer (PC PentiumII) and
specific electronics and software interfaces developed in
the lab.

7. A hydrodynamics generator used to perform further
dynamic tests. An electromagnetic exciter (EX303C-

Fig.1 Schematics representation and photos (large and close view) of the experimental testing device



50N, PRODERA, France) in series with a proportional-
integrated-derivative (PID) controller are feedback with
a linear variable differential sensor or LVDT (1000
MHR S/N845, SCHAEVITZ ENG., Pennsauken, N.J.)
for perfused liquid volume (displacement) servo-control.
The system is designed to generate any output volume or
pressure waveform in the frequency range of interests
0Hz (DC) to 50Hz using the IEEE488 instrumentation
bus. This actually functional generator was developed
after the present study (static tests on sheep CCA) was
undertaken.

C. Calibration

The evaluation of metrological performances in terms of
accuracy, linearity, reproducibility for each acquisition
channel (including sensing, analog amplification and
analog-to-digital conversion) was first undertaken. It was
also important to verify if no hysteresis due to electronics
acquisition channel was superimposed to mechanical
hysteresis phenomenon (visco-elasticity or thixotropy)
exhibited by the blood vessels. Concerning pressure
measurements, successive increasing and decreasing values
of pressure ranging from 0 to 200mmHg were imposed to
both the pressure sensor and a mercury manometric
column. The evaluation of the force acquisition channel
was realised by means of standard mass with weigh ranging
from 0 to 500g by steps of 20g increasingly and
decreasingly applied to the force sensor. For diameter
measurements, calibrated stainless steel cylinders (18/10
stretched with tolerances –2µm/-14µm) with diameter
values in the range of 0.1mm to 10mm were immersed by
successive increasing and decreasing values, in the place of
a segment of vessel along the same vertical central axis.

Afterwards, the calibration of the channels appending
before each test of artery was simply realised by adjusting
the output minimal and maximal numerical values
respectively to minimal and maximal loads imposed. The
slopes resulting from the three characteristics obtained were
used for calculations of pressure, force and diameter
absolute values.

D. Protocol Of Tests

In order to perform the mechanical tests, each cylindrical
specimen of artery was non-traumatically mounted on

specifically designed polyvinyl chloride (PVC) cannulas
using 0 nonabsorbable braided suture wire, collaterals were
collapsed using 6-0 nonabsorbable suture wire and water-
tightness was verified. Retracted axial length of the vessel
segment was measured between fixing wires. The specimen
was first filled with PBS solution in order to avoid the
presence of any air bubble in the lumen, then immersed
inside the housing chamber also filled with PBS maintained
at 37°C. The vessel was stretched vertically between the
lower drilled cannula fixed for fluid perfusion inside the
vessel and the upper one connected to the force transducer.

In this study, external diameter, longitudinal force and
internal pressure were continuously measured under static
conditions (steps of pressure). For each segment, sets of
measurements were systematically performed after
preconditioning (application of mean pressure of 120 to
130 mmHg during about 15 minutes followed by 4 to 5
cycles from 0 to 180 mmHg at slow rate) at 3 different
lengths below (LFV - 3%) and above (LFV + 3%) the “in vivo
pre-stretching” length LFV determined by trial and error so
that axial force is independant of pressure [4,10], and stated
to correspond to in vivo length LVV.
After completing the tests, the specimens were cut in slices
(about 1mm in length) and acquisition/processing image
system (SONY camera and Visilog software) then
provided us with the geometrical dimensions of unloaded
rings and zero-stress state open rings (unloaded rings after
radial cut) images.

E. Calculation Of The Mechanical Parameters

The diameter was continuously measured around mid-
length of the tested vessel (far from the borders of fixing
cannulas). Edge effects were thus neglected for calculations
of parameters in circumferencial and radial directions.

The tested segments were considered as uniform, circular,
cylindrical and incompressible thick-walled tubes. We also
assume the CCA wall to behave as an orthotropic, non-
linear elastic continuum and homogeneous material.

In order to characterise the mechanical behaviour of the
vascular wall, a three dimensional approach [8,23,35,37] is
used for stresses calculation based on a classical four
parameters form of strain energy density function W
[14,16,40] :

Fig.2 Experimental Transfer curves of Output Digital values vs. calibrated Diameter (left), Mass (middle) and Pressure (right) :
• Increasing values of Diameter, Mass or Pressure,

Decreasing values of Diameter, Mass or Pressure,
– Mean values of Diameter, Mass or Pressure,
… Mean straight line calculated from linear regression using least squares method.
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where c, aθθ, azz and aθz are the material coefficients and Eθθ

and Ezz are circumferential and longitudinal strains.
The Cauchy’s stress tensor σ was used to describe the
rheological behaviour inside the wall with shear stresses
vanishing because the artery is in axisymmetric plane strain
state under applied loads. Normal components can thus be
expressed as a function of strain energy as follows :
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where Sii are Kirchhoff stresses appropriate for stress-strain
relationships representation, and PH is the hydrostatic
pressure due to incompressibility [7].
A theory of large elastic deformations based on the Green’s
strain tensor [16,36,39] was therefore used with normal
components in radial, circumferential and longitudianl
directions defined as :
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where stretching ratios λii are functions of r :
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In these expressions, L is the longitudinal length and C is
the circumferential length (π × diameter), both in the
deformed state. Lx and Cx are the respective longitudinal
and circumferential lengths in the initial state of reference
ie. unloaded (x = u) and zero-stress (x = 0), with Lu = L0 ,
and C0 corresponding to the measured length of inner or
outer arc of the opened-up ring.
Incompressibility assumption leads to the complementary
relations:
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with Vw volume of the vessel wall, De external diameter, h
thickness, L length of the specimen, and Du, hu, Lu

respectively D, h, L of the segment in unloaded state.
The expression of stress differences allows to eliminate the
hydrostatic pressure from equation (2) [23,37]:
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from which circumferential and longitudinal stresses will be
calculated.
The non-zero local equilibrium relation allows to obtain the
third stress equation as :
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where Ri and Ro are innner and outer radius respectively.
Boundary condition leads to the expression linking the
physical parameter of transmural pressure PT measured :
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Furthermore, the axial force F exerted for different
extensions and on a segment of vessel closed on one end is
expressed as follows :
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The determination of the constants of the theoretical
expression of energy density function was performed
through Levenberg-Marquardt nonlinear regression
(including statistical weights) of PT and F to experimental
data. Performance of the fitting is given by the coefficient
of multiple determination r2. Integral parts were calculated
using the Gauss method with 4 points. In our experiments,
PT was varied from 0 to 180 mmHg with 11 incremental
steps and for 3 values of F corresponding to the 3 lengths
aforementioned, in order to model the global behaviour of
the segment around its reference length LFV. Therefore, we
obtained 66 simultaneous equations.
Based on equations 8 and 7, distributions of stresses in the
wall were calculated at 10 equally spaced points between Ri

and Ro.
Because of their potentiel interest in clinical field,

complementary classically referenced parameters
[19,28,30,31] were also calculated such as the pressure-
strain elastic modulus Ep, the wall stiffness β and the
sectional compliance or compliance per unit length Cpul

defined as follows :
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Tab.1 Values of fitting coefficients for the 5 specimens with reference to unloaded and zero-stress states.
Specimen Initial State c (103N/m2) aθθ azz aθz R2

N°1 Unloaded 6.4337 0.7472 1.6372 -0.2631 0.976
Zero-Stress 5.5062 1.5622 1.7065 -0.3811 0.974

N°2 Unloaded 7.7858 0.7146 1.7079 -0.3401 0.968
Zero-Stress 6.1663 1.3488 1.8317 -0.4912 0.966

N°3 Unloaded 2.9046 2.4395 5.0126 -1.8778 0.949
Zero-Stress 2.3131 3.1979 5.4961 -2.3256 0.949

N°4 Unloaded 8.1020 0.4124 7.4422 -0.7203 0.967
Zero-Stress 0.7506 0.7940 7.7405 -1.0588 0.967

N°5 Unloaded 3.8816 1.3931 1.9270 -0.4131 0.949
Zero-Stress 3.2884 1.9589 2.0411 -05416 0.947



where Dsyst, Ddiast are external diameters respectively at
representative values of systolic and diastolic transmural
pressures Psyst, Pdiast, and Vil is the intra-luminal volume.

The geometrical dimensions (Du, hu, Lu) were calculated
as the mean average of 8 values of diameter and 16 values
of thickness measured on each image of unloaded ring and
for 3 adjacent rings (around the site of observation) of
every specimen. Vw was then determined allowing to
calculate h from the values of D as a function of transmural
pressure PT and in vitro length L of the segment.

Finally, in order to investigate the residual strains in the
vascular wall [7,17,26], the inner and outer arc lengths and
the thickness were measured from digital images of zero-
stress state open rings of arteries. Arcs measurement of the
open sectors was approximated for each image by 16
segments of lines (error less than 1%).

III. RESULTS

A. Performances Of The Experimental Device

A resolution better than 0.1% of Full Scale (FS) was
achieved with a high linearity for every channel as shown
on Fig.2 (coefficient of regression r2 > 0.999 for a linear
regression using least squares method).
Very good reproducibility and high precision were obtained
considering the low spreading-out of systematic (absolute)
and random errors (n = 16, Standard Deviation SD<0.1%).
Results from 4 hours loading studies showed overall errors
levels of less than 1%.

B. Mechanical Properties Of Common Carotid Arteries

1) Residual Strains
In this study, the average measured wall thickness of the

tested segments of CCA in unloaded state was 0.98 mm
±0.18 mm for an average external diameter value of 5.3 mm
±0.8 mm. A mean longitudinal stretching ratio λzz = LVV / Lu

of 1.43 ±0.2 was obtained from the initial dissected
segments while a mean stretching ratio of 1.58 ±0.08 for
λzz = LFV / Lu was measured from the tests conditions for LFV

lengths of 32, 33, 42, 67 and 82  mm.

 

Fig.3 Images of a ring of a tested sheep CCA in unloaded
state (left) with hu = 0.97 mm, Cu = 10.95 mm (inner) and
18.48 mm (outer), and in zero-stress state (right) with
α = 80°, h0 = 1.23 mm, C0 = 13.01 mm (inner) and
17.16 mm (outer).

Fig.3 above presents an example of images of a ring in
unloaded state (used for the measurement of thickness hu

and diameter Du) and of the same ring in zero-stress state
(after radial cut) characterised by an opening angle of
α=80°. The average value of opening angle obtained from
22 rings of CCA was α=85° ±27° (mean ±SD). Mean
circumferential stretching ratios λθθ = Cu / C0 of 0.88 ±0.05
and 1.07 ±0.03 were measured at inner and outer surfaces
respectively. A mean radial (thickness) stretching ratio of
0.93 ±0.1 for λrr = hu / h0 was also found.

2) Stress-Strain Relationships
The values of fitting coefficients obtained from the

optimisation process are provided in Table 1. The
comparison of their values for each specimen between
unloaded and zero-stress initial reference states shows a

Fig.4 Circumferential and radial stress-strain relationships with reference to unloaded (left) and zero-stress (right) initial states
Dotted, continuous and dashed lines correspond to LFV - 3%, LFV and LFV + 3% respectively
Circumferential stress-strains curves are given at internal and external radius

0 50 100 150 200
0

10

20

30

40

50

60

70

80

90

100

Green Circumferential strain (%)

K
irc

hh
of

f C
irc

um
fe

re
nt

ia
l s

tr
es

s 
(1

0e
3 

N
/m

2)

-50 -45 -40 -35 -30
-100

-90

-80

-70

-60

-50

-40

-30

-20

-10

0

Green Radial strain (%)

K
irc

hh
of

f R
ad

ia
l s

tr
es

s 
(1

0e
3 

N
/m

2)

0 50 100
0

10

20

30

40

50

60

70

80

90

100

Green Circumferential strain (%)

K
irc

hh
of

f C
irc

um
fe

re
nt

ia
l s

tr
es

s 
(1

0e
3 

N
/m

2)

-50 -45 -40 -35 -30
-150

-100

-50

0

Green Radial strain (%)

K
irc

hh
of

f R
ad

ia
l s

tr
es

s 
(1

0e
3 

N
/m

2)

Internal
radius

External
radius

Internal
radius

External
radius



similar variation tendency with c and aθz decreasing, azz

increasing slightly and aθθ being multiplied by a factor of
1.2 to 2.

Based on these parameters values, circumferential and
radial stress-strain relationships were obtained. From the
example of specimen N°1, they are plotted in Fig.4 for the
3 lengths of tests and the characteristics in circumferential
direction are represented at internal and external radius. As
far as Kirchhoff stresses are concerned, they are of the
same order of magnitude in circumferential and radial
directions. Maximum circumferential stress at outer surface
is about 20 times higher than maximum stress at inner
surface with unloaded reference while this ratio falls to
about 5 with zero-stress reference (stress level at external
radius slightly decreased and stress level at internal radius
widely increased). Circumferential strains are reduced by
nearly a half at the external surface and increased by 50%
at the internal surface from unloaded to zero-stress initial
configuration, while radial strains stay the same. The
increasing length (LFV - 3%, LFV, LFV + 3%) of the tested
specimen is expressed by a diminution of the
circumferential strains and a slight increase of the radial
ones.

3) Stresses And Strains Distribution In The Wall
Cauchy stresses radial distribution in radial,

circumferential and longitudinal directions are drawn at
each length of test and for 3 values of pressure (60, 100 and
140 mmHg) in Fig.5 (unloaded reference state) and Fig.6
(zero-stress reference state). As shown on Fig.5, at internal
radius, high values of circumferential stress are obtained
(200×103 N/m2 to 500×103 N/m2 depending on pressure and
length), and values of longitudinal stress are lower
(75×103 N/m2 to 250×103 N/m2) but increase significantly
with longitudinal stretch and pressure in comparison to
circumferential stress. The maximal amplitudes of radial
stress represent less than a tenth of the two other
components. In the case of zero-stress initial state (Fig.6),
we may notice similar global tendencies but lowered values
of internal circumferential and longitudinal stresses
(125×103 N/m2 to 375×103 N/m2 and 50×103 N/m2 to
200×103 N/m2 respectively), and increased (non zero)
external stresses, particularly for circumferential ones (of
the order of about 50×103 N/m2 to 75×103 N/m2). Radial
stresses still represent the same small proportion.

In order to compare the two major stress components i.e.
the longitudinal and the transversal elastic behaviour, we
also defined the B ratio (which radial distribution is
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represented on both figures 5 and 6) as the ratio of the
difference between circumferential and longitudinal stresses
to the longitudinal stress. We may observe that all B ratio
curves vary non-linearly in the same way, that is to say
mainly from positive to negative values.
Of a particular interest, the zero-crossing point highlights
the spatial place in the wall where the circumferential stress
(decreasing from inner to outer radius) starts to be lower
than the longitudinal stress (also decreasing from inner to
outer radius but to a lower level). For example, if we
consider the curves at 100 mmHg pressure, we may observe
that this point is situated at about Ri + 0.7h for LFV - 3% and
LFV, and Ri + 0.5h at LFV + 3%. Considering the
corresponding curves with reference to the zero-stress state,
this point does not exist for LFV - 3% and is situated at about
Ri + 0.7h for LFV, and Ri + 0.5h at LFV + 3%. Similar
observation can be made when comparing the effect of
different levels of pressure at LFV only; the zero-crossing
point is located at about Ri + 0.7h for 60 and 100 mmHg,
and Ri + 0.5h at 140 mmHg, while taking the zero-stress
initial state into consideration leads to a location at
Ri + 0.8h, Ri + 0.7h and Ri + 0.45h for respective pressures
60, 100 and 140 mmHg.

4) Complementary Parameters
Numerical results are summarised in Tab.2. Values of the

pressure-strain elastic modulus Ep are in the same order of
magnitude than estimated values of the slopes of the linear
higher parts of the circumferential stress-strain curves in
Fig.4, i.e. between 100×103 N/m2 and 150×103 N/m2. The
values of Cpul are not significant enough to distinguish
between the various lengths of test. On the contrary, mean
value of wall stiffness β is observed to significantly
decrease (17.2 to 15.2) with increasing length.

IV. DISCUSSION

Several experimental devices have been built up to apply
normal forces to a segment of blood vessel. Most of them
used one end-closed specimens of arteries in horizontal test
chambers. In those studies, diameter detection measure-
ments were mainly performed by means of a VDA, whereas
in open circuit configurations sonomicrometer [30], laser
[3] or strain gages [37] were preferred. The longitudinal
force [11,35] and extension [22] were measured in some
works [6,13,18] but with ends of the segment non-free from
natural extension under inflation tests. Inflation protocols
were mainly based on static (step by step) pressure or
dynamic pressure in the sense of 1Hz sinusoidal (systolic-
diastolic) pressure. Only few work was reported [30] on
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large frequency bandwidth tests (0-200Hz) and none
combined all the measurements parameters above-
mentioned. As shown in this static study, our vertical set-up
offer the tested segments to extend freely under inflation
tests while measuring all useful parameters (external
diameter, pressure, longitudinal force, temperature) with
high precision and reliability. Technological performances
of the various components were chosen to allow further
dynamic tests in a wide frequency bandwidth.

Mean opening angles measured (α=85°), assessing the
presence of residual stress and strain in the tested segment,
are the same order of magnitude than other published
results on rabbit CCA [26] with reported mean values of
α = 95°. In the present study, the residual strains were
quantified by simply measuring the retracted axial length,
the inner and outer length of arcs, and the thickness of the
open sector rings; consequently, they were directly fed into
the stretching ratio expressions. The results obtained in the
pressure range of test confirm [8,23,35] the role of residual
strains in reducing the transmural gradients in strains and
stresses, in vivo. However, limitations in terms of
quantifying the “true” residual state are firstly, the radial
distribution of circumferential residual strains is considered
as uniform linearly and secondly, radial and circumferential
residual stresses are not measured experimentally.
The mean longitudinal stretching ratio λzz=1.6 at LFV is
somewhat higher than the one calculated from direct
excision λzz=1.43. Such a difference could be explained by
partly, the difficulty of precise measurement of the in vivo
length of a segment before excision (curvatures) and
mainly, the better conformity of LFV to an intrinsic property
of the material than to the true in vivo length of a segment
that is in situ constrained by surrounding tissues.

Concerning the values of the fitting parameters
determined in this work, they are in good agreement (same
order of magnitude) with the values of similar parameters
published for bovine [37], dogs [35] or rabbits [8] CCAs.
We may add that the introduction of the zero-stress initial
state leads to a uniform variation of all parameters. The
more significantly affected coefficient is aθθ which increase
should compensate the large diminution of maximum
circumferential strain values (outer radius).

Numerous reported results from tests (mainly in vitro) on
canine [3,9,10,12,32,35], rabbit [13,26], rat [5,27,39] and
human [18,24,30] CCA are not easy to compare due to
differences in mechanical assumptions chosen, expressions
of parameters or tests conditions. However, global

tendencies show that in vivo extension ratio λzz is of the
order of about 1.6 to 1.7, Eθθ is 0.5 to 0.6 in vitro, σθθ (mean
stress) is 70 to 100×103N/m2 at mean transmural pressure
(400.103N/m2 max) and elastic modulus is about 0.5 to
2×106N/m2 in vitro. Some of the few mechanical results
published on sheep CCA (in vivo) reported β = 13.6,
Ep = 160×103N/m2 [28] and σθθ = 70×103N/m2 [29] at
mean transmural pressure. Our results are therefore in good
agreement with the fact that arteries become stiffer as they
are distended [11] with 17.2 > β > 15.2,
190 > Ep (103N/m2) > 170 for LFV-3% < LFV < LFV+3%, and
50 (inner radius) < σθθ (103N/m2) < 250 (outer radius).
Our values of corresponding parameters of more clinical
interest are in good correlation with those results; however,
we may add that β is observed to be less pressure
dependant than Cpul , thus giving more discriminating
indications on the mechanical behaviour of the artery at
different longitudinal extensions, in the physiological
range. It can be noticed that relatively high values of SD
reflect the natural variability typically observed for such
biological specimens.

The three-dimensional approach used allowed us to
express the behaviour law in terms of stress-strain
relationships in circumferential and radial directions. Our
results show that the non-linear region of the stress-strain
curves obtained corresponds to the physiological range of
pressure, and that the sheep CCA is in general anisotropic
(slopes of circumferential and radial stress-strain
characteristics are in a ratio of 100) confirming other
studies [40]. Beside this, as these segments of arteries
undergo large deformations, the corresponding mechanical
theory thus needs to be used even if geometrical variations
are more difficult to appreciate because of its non-linearity.
Results in terms of stresses distribution in the wall confirm
the levels of stress are predominant in circumferential and
longitudinal direction with non-linear repartition
throughout the thickness. We also observed that taking the
residual strains into consideration leads to reducing the
transmural gradients in stress in both directions.
Among the major results in this study, the B ratio allowed
us to identify specific spatial location of change in direction
of the predominant stress in the wall. Circumferential stress
is acting predominantly at the inner surface but its intensity
decreases more quickly than the longitudinal stress
intensity, therefore implying every unitary volume element
radially distributed in the wall to be under these normal
stresses with a predominant direction of influence

Tab.2.Mean values of the mechanical parameters of the tested arteries with reference to initial zero-stress state
Numerical values are calculated at transmural pressure PT between 70mmHg and 100mmHg and given ±S.D.
(Standard Deviation)

Mechanical Parameters LFV – 3% LFV (constant F) LFV + 3%

λZZ longitudinal stretching ratio 1.53 ± 0.08 1.58 ± 0.08 1.63 ± 0.09

°EP pressure-strain elastic modulus (103.N/m2) 191 ± 136 173 ± 93 170 ± 88

°Cpul Compliance per unit length (10-3.ml/mm/mmHg) 0.53 ± 0.27 0.44 ± 0.15 0.50 ± 0.25

°β wall stiffness 17.2 ± 12 15.7 ± 8.5 15.2 ± 7.8



(amplitude) changing progressively. We observed that the
longitudinal stress may become higher (at outer surface)
than the circumferential one and the location where this
change happen may widely vary from about Ri + 0.5h
(higher transmural pressure or longer axial length) to
outside the wall (lower pressure or shorter axial length) i.e.
no change in major stress direction. These observations
could be of particular interest in considering their effects on
shear stress in the wall modelled as a multiple layers
structure, or on fissuring directions and depths observed in
the wall of arteries after specific treatment like
cryopreservation [25], one of the possible reason for
rupture of some implanted allografts length determination
of allografts.

V. CONCLUSION

On a metrological point of view, priority was to validate
performances in static conditions. The experimental system
designed allowed the real-time measurement of static
parameters according to the need of precision,
reproducibility and reliability. The technology used will
allow next coming tests to be undertaken in dynamic
conditions.

The results obtained in terms of 3D mechanical behaviour
and stresses distribution in the sheep CCA artery wall
allowed us to highlight and characterise the particular
modifications in relative amplitudes of longitudinal and
circumferential stresses applied and their location
throughout the wall thickness, with reference to unloaded
and zero-stress states.

Work is in progress on the application of these tests to
human healthy, diseased or cryopreserved (allografts)
arteries and their correlation to in vivo data obtained from
clinical echography.
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ABSTRACT 
 
We present a new method of endoscopic camera 
calibration for non-linear radial distortion correction. The 
algorithm implemented computes both projective (camera) 
and polynomial (distortion) transformations. The 
optimization process registrates the corrected distorted 
pattern image with the non-distorted one. Mutual 
information was used as measure of similarity and 
stochastic gradient descent method for optimization. 

The algorithm was tested with two b/w (chessboard, 
concentric circles) and one grey level patterns, for 3 
angular positions of the endoscope (0°, 5° and 10° to 
perpendicular). Convergence time increased with the 
angle. Maximal mean correction error was less than 
0.45 % with optimized distortion parameters calculated for 
the grey level pattern. Tested inclinations did not have 
significant effects on errors. Results obtained show the 
interest of the method proposed that requires only 
approximative perpendicular positioning of the endoscope 
and simple grey level calibration patterns without precise 
geometrical characteristics. 

 
1. INTRODUCTION 

 
Video-based endoscopic systems are viewing inspection 
tools used in standard clinical examination of inside body 
cavities and hollow organs. They permit to generate and to 
record images sequences, each image showing a small part 
of the fully scanned observed area. Therefore, a unique 
global image of this area should constitute a simplified and 
easy to use representation helpful to the clinician in post-
operative observations [4]. Bi-dimensional cartographies 
or high resolution panoramas of the overall surface of the 
observed tissues can be built by mosaicing these 
successive overlapping images. The mosaicing process 
consists firstly in finding the registration parameters of 
two consecutive images from the sequence and secondly in 
combining all the registrated images to build one 
panoramic image. To do so, a search space has to be 
defined. In the case of free distorted acquisition systems, a 

projective transformation is a suitable model for the camera 
and the motion of the viewpoint between images [1,5]. 

However, endoscopes are instruments designed to have a 
small diameter examination tube and a distal tip optics 
allowing image acquisition over a wide field of view (FOV). 
Such lenses therefore produce non-linear geometrical 
distortion (not angular but mainly radial) named barrel 
distortion [2,6], which is a problem for accurate and 
automatic registration. Furthermore, in clinical practice, 
several different endoscopes are used and submitted to 
cleaning (decontamination) processes. This implies 
systematic recalculation of correction parameters for each 
endoscope. The correction method should therefore be easy 
to implement. To perform barrel distortion correction, a 
calibration step is needed for determining the optical 
distortion center and the radial distortion parameters. Most 
recent works on the calculation of correction parameters of 
endoscopes barrel distortion propose methods based on the 
acquisition of an image of a calibration grid with precise 
geometrical characteristics, with or without need of exact 
perpendicular positioning [1,3]. We propose a more 
flexible and easy to handle method to determine the 
coefficients of the non-linear polynomial transformation 
by registering a non-distorted pattern and the 
corresponding distorted image acquired with an 
endoscope. The idea is to determine during the 
optimisation process of the registration both, the 
parameters of a projective transformation matrix (extrinsic 
parameters) and the polynomial coefficients (intrinsic 
parameters). By this way, neither calibration pattern with 
precise geometrical characteristics nor precise positioning 
platform are needed. We present here our method and the 
results obtained for various types of pattern and for 
different angular position of the viewpoint. 
 

2. MATERIALS AND METHODS 
 
2.1. Images acquisition and test protocol 
 
The calibration procedure starts with the acquisition of the 
image of a motionless planar scene characterised by a 
known reference pattern. Images were acquired through a 
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FUJINON FG-100FP fibroscope by a b/w CCD camera 
(Leritier 760 ULL) and digitized using a video board 
Matrox Meteor-II to obtain an image size of 768 x 576.  

By means of a positioning system, the viewpoint (distal 
tip of the endoscope) was set at a distance between 32 and 
39 mm to the scene such that the image pattern filled the 
whole sensor’s FOV. In order to evaluate the influence of 
perspective on the sensibility of the method to give good 
correction parameters, positions of the viewpoint were 
tested with 0°, 5° and 10° angles from the perpendicular to 
the pattern plane. Furthermore, in order to evaluate the 
efficiency of the method according to the nature of 
information contained in images, we tested two black and 
white patterns with particular shapes (chessboard and 
concentric circles) and one grey level image (Figure 1). The 
original non-distorted patterns were images stored in the 
computer. To reduce the processing time, all images were 
processed at dimension of 384 by 288 pixels, resulting in a 
resolution of 163 dpi. 
 
2.2. Distortion correction and perspective models 
 
Non linear radial distortion correction is modelled by the 
optical center coordinates (Cx, Cy) and a radial distortion 
r’ expressed as the following polynomial relationship : 

�
=

⋅=
N

i

i
i rkr

1

'  with k1=1  (1) 

where r is the radial distance between an image point of 
coordinates (x,y) and the optical center, ki are correction 
coefficients used to obtain the undistorted image. 

The number of parameters ki to be calculated depends 
on the importance of the distortion and on the precision 
required to model it. In our case we choose N = 5 which 
was evaluate to be a good compromise between processing 
time and calculation precision. The model used for the 
2D-2D camera-to-scene transformation takes into account 
translations, rotations, viewpoint and scale factor existing 
between the original non-distorted image U and the 
distorted acquired image V : 

VTTTVU ie==    (2) 
where Te is a 2D projective matrix of extrinsic parameters 
and Ti is the intrinsic (polynomial) parameters matrix. 
Since both transformation (projective and polynomial) are 
independents, resulting radial corrections parameters (Cx, 
Cy and ki) can be isolated after the registration procedure 
of calibration in order to perform a systematic radial 
correction of all images acquired with the endoscope as 
long as its optics will not be modified. 
 
2.3. Registration algorithm and parameters calculation 
 
Our method consists in optimizing extrinsic and radial 
distortion correction parameters in order to registrate the 

corrected distorted image to the original non-distorted 
pattern. We performed a 2D-2D grey-level image 
registration method based on mutual information. A 
stochastic gradient descent algorithm was implemented to 
optimize the computation of the parameters of both 
projective and polynomial transformations. 

Mutual information I(U,W) is a very robust measure of 
similarity between superimposed parts of two images U 
and W characterized only by grey level distributions. In 
order to obtain a measure less sensitive to problems of 
poorly informative overlapping areas (like background or 
no particular anatomical structures) we used the following 
form of definition including the entropy of each images 
H(U), H(W) and the joint entropy H(U,W) : 

( ) ( ) ( ) ( )WUHWHUHWUI ,, −+=   (3) 

where W = TV corresponds to a corrected distorted image. 
An iterative global optimisation method of stochastic 
gradient descent (well adapted to overcome narrow local 
maximum that can trap gradient techniques) was 
implemented to determine the parameters values of 
optimised transformation ~T leading to the global 
maximum of the mutual information function such as : 

( )( )TVUIT
T

,maxarg
~

=   (4) 

Typical polynomial and projective initial parameters 
were: optical center = image center, ki = 0, scale 
factor = 0.85 and initial translations and rotations = 0. The 
values of these parameters were updated at each iteration 
of the algorithm so that :  

( ) ( ) ( )( )
T

ViTUI
iTiT

∂
∂+=+ ,

1 λ  at (i+1)th step (5) 

where λ is a convergence rate parameter that is 
progressively reduced when approaching the maximum. 

Error of radial distortion correction was estimated on 
the basis of the chessboard pattern (Figure 1) by 
calculating euclidean distances between centre points of 
corresponding white squares in the binarized endoscopic 
image after correction and in the non-distorted image. In 
order to compare identical types of errors for all patterns, 
the correction parameters obtained for circles and grey 
level patterns and for all viewpoint angles were applied to 
their corresponding distorted chessboard images. The 
corrected images therefore obtained were used for errors 
calculation. Final errors emean and emax were expressed as 
average and maximum errors normalized to the diameter 
of the FOV (449 pixels) [1]. 
 

3. RESULTS AND DISCUSSION 
 
Figure 1 shows the results of the correction obtained for 
the  three  different  patterns  A,  B, C acquired each from 
three angular positions of the endoscope to the pattern 
plane   (0°, 5°  and  10°  deviation   from  perpendicular). 
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Figure 1. Visual results for 3 original patterns A, B and C. 
Ai, Bi, Ci (i=0,5,10) – Distorted endoscopic images of A, B, C at 0°, 5° and 10° from perpendicular. 
Aic, Bic, Cic (i=0,5,10) – Corrected endoscopic images of A, B, C at 0°, 5° and 10° from perpendicular. 
AicB, AicC (i=0,5,10) – Corrected images of A based on correction parameters of B, C at 0°, 5° and 10° from perpendicular. 
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Convergence was normally achieved in approximately 100 
iterations (about 5 minutes computation time) for images 
acquired with endoscope positioned perpendicularly to the 
pattern. When the angle of acquisition increases, the 
number of iterations also increases, therefore the 
probability of reaching a local maximum becomes greater. 
We also observed that the optimisation algorithm was 
more easily trapped around a local maximum in the case 
of the circles pattern, than for both others. Table 1 gives 
the numerical values of the parameters computed by the 
algorithm for experiments in Figure 1. The values of k4 
and k5 are in the same order of magnitude whatever the 
angle for each pattern confirming their little importance in 
the correction. A larger disparity exists between the values 
of k2 and k3 for the 3 patterns at same angles. The 
comparison of the values of normalized errors obtained for 
all images allows to evaluate more exactly  the influence 
of the pattern type and of the inclination angle. For each of 
the 3 images acquired with an angular position up to 10°, 
the inclination does not have a significant influence on the 
mean errors emean (0.21 to 0.34% for A, 0.36 to 0.43% for 
B, 0.38 to 0.45% for C). The values of emean increase from 
A to B to C and comparing for respective angular 
positions, globally of about 30 to 60%. The values of 
maximal errors emax are systematically 2 to 4 times greater 
than their corresponding mean errors values. However, all 
the values obtained for emean are fully acceptable since the 
maximal mean normalized error of 0.45% (obtained for 
the grey level pattern with inclination) is comparable to 
other referenced results [3]. Consequently, a fully 
automated correction-calibration procedure of a video-
endoscope maintained roughly perpendicular and using a 
grey level pattern can be performed with a fully acceptable 
final error. The main advantage of the method over others 
[1,3,4] is its symplicity; no specifically precise paterrn 
geometry is needed and the endoscope can be holded with 
the hand. 

 
4. CONCLUSIONS 

 
The  method  here  proposed  is  easy  to  apply and flexible 

 
since radial distortion correction parameters can be 
determined in few minutes using a simple good contrasted 
grey level pattern acquired with the endoscope roughly 
perpendicular to it. Results were obtained with final errors 
comparable to those given by other methods necessitating 
specific calibration grid and positioning. Further tests are 
conducted in order to obtain and compare more statistic 
results. 
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Table 1. Numerical results after optimisation 
ki and Cx,y – Radial distortion correction coefficients (dimensionless) and optical center coordinates (pixels) 
emean, emax – Mean and maximum errors in pixels (left col.) and normalized in % of the diameter of the FOV (right col.) 

emean emax IMAGE k2  x 10-4 k3 x 10-6 k4 x 10-8 k5 x 10-11 Cx Cy 
pixels % FOV pixels % FOV 

A0 5.36 1.42 2.46 6.54 190.2 118.9 1.33 0.30 3.70 0.84 
A5 3.12 1.92 2.69 6.18 187.7 117.5 1.52 0.34 4.73 1.07  
A10 5.59 1.09 2.32 6.28 188.5 121.0 0.94 0.21 3.68 0.83 
B0 3.53 1.89 2.61 5.60 190.2 122.7 1.59 0.36 3.20 0.72 
B5 4.44 2.04 2.68 5.68 186.4 123.8 1.90 0.43 5.59 1.26  
B10 5.08 1.94 2.50 5.25 184.9 121.9 1.80 0.41 4.98 1.13 
B0 5.99 2.58 3.29 6.79 190.5 125.6 1.67 0.38 7.15 1.62 
B5 3.52 2.21 3.08 6.77 187.8 123.7 2.00 0.45 4.13 0.93  
B10 3.14 2.03 3.02 7.02 186.6 125.3 1.74 0.39 6.20 1.4 
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Mosaicing of Bladder Endoscopic Image Sequences:
Distortion Calibration and Registration Algorithm
Rosebet Miranda-Luna, Christian Daul*, Member, IEEE, Walter C. P. M. Blondel, Yahir Hernandez-Mier,

Didier Wolf, and François Guillemin

Abstract—Cancers located on the internal wall of bladders can
be detected in image sequences acquired with endoscopes. The clin-
ical diagnosis and follow-up can be facilitated by building a unique
panoramic image of the bladder with the images acquired from dif-
ferent viewpoints. This process, called image mosaicing, consists of
two steps. In the first step, consecutive images are pairwise regis-
tered to find the local transformation matrices linking geometri-
cally consecutive images. In the second step, all images are placed
in a common and global coordinate system. In this contribution, a
mutual information-based similarity measure and a stochastic gra-
dient optimization method were implemented in the registration
process. However, the images have to be preprocessed in order to
register the data in a robust way. Thus, a simple correction method
of the distortions affecting endoscopic images is presented. After
the placement of all images in the global coordinate system, the
parameters of the local transformation matrices are all adjusted
to improve the visual aspect of the panoramic images. Phantoms
are used to evaluate the global mosaicing accuracy and the limits
of the registration algorithm. The mean distances between ground
truth positions in the mosaiced image range typically in 1–3 pixels.
Results given for in vivo patient data illustrate the ability of the al-
gorithm to give coherent panoramic images in the case of bladders.

Index Terms—Bladder, cancer, distortion correction, fiber-
scopes, image registration and mosaicing, mutual information,
Parzen’s window, shading correction.

I. INTRODUCTION

VIDEO endoscopic systems are classically used in clinics
for the detection, surgical therapy, and follow-up of can-

cers or other visible tissular lesions located in hollow organs
like the bladder, the oesophagus, the bronchus, the intestine, or
the cervix. Fiberscopes are fibered endoscopes used in such ex-
aminations. Endoscopes generate image sequences, each image
showing only a small limited part of the whole internal wall.
Image mosaicing is a process by which it is possible to build a
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unique panoramic image of an object or a scene from a number
of piecewise (partial) overlapping views. We present the various
motivations and conditions of our study to develop an image mo-
saicing approach to bladder endoscopy.

A. Clinical Motivations and Image Mosaicing

Bladder cancer is the second most common genitor urinary
disease. Transitional cell carcinomas (TCC) constitute nearly
90% of all primary bladder tumors and about 30% of patients
with superficial tumors develop invasive cancer. In the bladder,
the follow-up of transurethral resection of urothelial carcinomas
is a complex task because of their typical multifocality and re-
currence characteristics. It is well known that, for bladder, the
frequency of recurrence and tumor progression are influenced
by grade and stage, primary or recurrent tumor, but also mul-
tifocal growth [1]. Recent works highlighted that carcinoma in
situ (CIS) and multifocality were related to superficial recur-
rence [2] and that lifelong follow-up with cystoscopy is recom-
mended after cystectomy [3]. Some other studies aim to find
additional prognostic indicators to aid clinicians in adapting the
therapy. For instance, microvessel density measurement (linked
to tumor angiogenesis) can be used as an independent prog-
nostic indicator for patients with invasive bladder cancer [4].

All these arguments are in favor of the development of a cys-
toscopy-based solution providing a unique wide area visualiza-
tion of the bladder on which the observation, the clinical diag-
nosis, and the follow-up could be performed. Currently, the only
data available to the physician performing a cystoscopy are a
few photographs of particular views, his own paper sketch of
the bladder (on which he locates these views), and the video-se-
quence of the examination. Therefore, the need of a more effi-
cient type of support was expressed by the urologists to locate
primary sites of lesions as well as neighbor sites where these or
other lesions may progress, from an examination to another on
the same patient.

Complementary to the anatomo-pathology analysis (“gold
standard”) of biopsy samples removed by the clinician, the
evaluation of the evolution of a lesion is performed by com-
paring further cystoscopic examinations over time. In all cases,
searching the few interesting images in the sequences is te-
dious for the clinician, especially if this task is often repeated.
Moreover, from the diagnosis point of view, it is interesting for
clinicians to see at once (without passing from one image to
another) both the lesions and the surrounding tissue lying in a
more or less wide lesion neighborhood.

One way to obtain such a hollow organ representation is to
build a panoramic view (mosaiced image or map) of the internal
wall. Such maps are without any redundant information, and the

0018-9294/$25.00 © 2008 IEEE
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data amount to be stored is also drastically reduced. In the lit-
erature, the term mosaicing refers to processes used to build
unique panoramic images with several images acquired from
different viewpoints. Data registration algorithms are the core
of mosaicing methods. The goal of registration algorithms is to
find the local geometrical transformation superimposing
the common parts of two images ( th and th images) ob-
tained from two different viewpoints. is the transforma-
tion matrix bringing the whole data of the source image in
the coordinate system of the target image . These local trans-
formations can then be used to compute global transforma-
tions placing each image in a global map coordinate system
(e.g., coordinate system of the first image of a sequence).

B. Previous Work

An analysis of review papers dealing with medical image reg-
istration [5], [6] shows a few contributions devoted to the mo-
saicing of medical images. Mammography [7], ophthalmology
[8], microscopy [9], and X-ray angiography [10] are among the
few medical fields in which image mosaicing has been used. No
contribution dealing with the mosaicing of endoscopic image
sequences was found in the literature.

Endoscopes generate radially distorted images (barrel distor-
tion). The instruments must be calibrated to obtain the optical
parameters allowing for distortion correction and robust mo-
saicing. Unlike the mosaicing of endoscopic images, there are
many contributions devoted to the calibration of endoscopes
or other devices with strong distortions (e.g., fish-eye lens
cameras).

In a first class of methods, several classical approaches use
calibration grids or patterns with a well-known and precise ge-
ometry [11]–[14]. An image of the calibration pattern is ac-
quired with the endoscope axis which must be, in some cases, in
an exactly known position [11]. Then, different algorithms can
be used to determine the geometrical link (related to the dis-
tortion parameters) between points in the nondistorted pattern
image (e.g., computed images) and their homologous points in
the acquired pattern image affected by barrel distortion. Even
if these methods are accurate, they have a major drawback be-
cause a very precise calibration piece must be built and/or a posi-
tioning plate-form must be used to maintain the endoscope axis
in a known position. In clinical situations, the endoscope must
be calibrated regularly for control-quality matter. The calibra-
tion methods of the previous contributions are too constraining
for practical use.

A second family of methods exploits the fact that, for per-
spective projections, 3-D straight line projections remain as
straight lines in images without distortions [15]–[17]. The
distortion parameters relate to the geometrical transformations
correcting the images so that curves transform themselves
in straight lines. The advantage of such approaches is that
no precise endoscope positioning system is required for the
calibration. Meanwhile, the methods are based on steps such
as the segmentation of either some straight line points or the
complete straight lines, the matching of homologous points
between distorted and nondistorted images, and the fitting of
curves with straight lines or curves. According to these various
processing steps, the methods are more or less automated and

Fig. 1. Examples of typical images extracted from cystoscopic acquisitions.
(a) Bladder image of a first patient. The blood vessel contours can be segmented.
(b) Bladder image of a second patient. It is visible in the image that no significant
contour can be extracted from the data.

precise. For interactive methods, the calibration needs operator
interventions which should be avoided in clinical situations.
The fully automated algorithms usually give parameters whose
precision is affected by errors performed at one or several
calibration steps.

At each image pair registration step, imprecision errors exist
on the transformation parameter values. Although these errors
are very small, they accumulate all along the image sequence
when placing the images in the global mosaiced image coor-
dinate system. This could generate, for example, significant
superimposition errors between first and final images of loops.
Several methods were proposed in the literature to compensate
the accumulation errors during the mosaicing process. One
solution to avoid such errors is to register simultaneously
all spatial overlapped images (instead of a pairwise image
registration). Such approaches [9], [18], [19], called global
feature-based strategies, are prohibitive in terms of compu-
tation time. Davis [20] and Gonzalez [21] proposed another
interesting accumulation error correction. They first register
pairwise images. In a second step, they perform a global align-
ment of the mosaiced image by slightly changing the whole
parameters of the transformations between the image pairs
(the latter are supposed to be close to the ideal solution). By
adjusting together all local transformation matrices, the global
visual aspect of the mosaiced image can be improved while
preserving the local registration quality.

C. Objectives and Application Requirements

The aim of this work lies in the development of an automated
mosaicing method respecting standard acquisition protocols and
the habits of the clinicians. Several conditions have to be ful-
filled to reach this objective.

The endoscope has to be calibrated outside the clinical exam-
inations. In order to minimize operator interventions and cost,
the calibration must be performed without any positioning de-
vices holding the endoscope in a precisely known position. Fi-
nancial cost can also be minimized with calibration methods
which do not require very accurate calibration pieces with any
particular geometry, patterns, or grids.

Mosaiced images have to be built for bladders. Due to the na-
ture and the variability of the scenes (see the examples in Fig. 1
and the explanations given in Section II-B), it is hardly difficult
to use image primitives, as edges or contours, for robust image
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pair registration. This is the reason why gray-level information
only can be considered for the registration.

The mosaiced image must be as realistic as possible visually.
Since errors accumulate during the image pair registration, the
mosaiced image must be globally corrected without visually af-
fecting the registration quality of consecutive images. A way to
overcome that problem is to take advantage of the fact that 1)
the clinician moves its instrument back-and-forth to the same
anatomical locations (upper air bubble, orifice-like ureter, or ure-
thra) in order to locate its position in the bladder at start of exami-
nation and 2) he usually executes closed-loop paths with the cys-
toscope to scan the bladder. This way of doing (which is not im-
posed by the mosaicing algorithm) can be exploited to improve
the registration quality between first and last images (in the case
they would overlap) by “back-correcting” each local transforma-
tion parameters of the full registered sequence. The local
transformation matrix parameters have to be adjusted all together
in order to close the loops without loosing a significant accuracy
in terms of local registration quality. The algorithm has to take
any first image automatically without any a priori knowledge
or any manual specification or user intervention.

Because mosaiced images could be used by clinicians either
for a second postoperative diagnosis or for comparing it to a
second sequence (usually acquired some weeks or months after
the first one), the proposed mosaicing process does not need to
be performed in real time. In this work, the mosaiced image
accuracy and the algorithm flexibility and robustness are privi-
leged, the processing time being not crucial. The mosaicing has
to work for both rigid (cystoscopes) and flexible (fiberscope)
endoscopes.

II. MOSAICING ALGORITHM

This section starts with a brief presentation of the prepro-
cessing step used both to compensate for the lighting gradient
and to attenuate the fiber pattern seen in images acquired with
fiberscopes. The registration algorithm is then detailed on the
assumption that the distortions have been corrected already at
this processing stage. The third part of this section presents
the endoscope calibration algorithm. The latter is based on the
registration algorithm. Finally, a method for compensating the
error accumulation during the successive image registrations is
proposed.

A. Image Preprocessing

The preprocessing step exploits the fact that the essential part
of the spectral components relating to the optical fiber grid has
typically higher frequencies than the spectral components of
the interesting signals (internal wall texture). For this reason,
filtering the original image with a low-pass Gaussian filter is
sufficient to obtain an image in which the optical fiber grid
was strongly attenuated. In , the essential part of the light gra-
dient components have by far lower frequencies than the spec-
tral components of the internal bladder wall signals. Again, fil-
tering with a Gaussian low-pass filter leads to an image
containing only the light gradient. The images without both op-
tical fiber grid and light gradient are obtained by subtracting
pixelwise from . The preprocessing algorithm and its re-
sults are detailed in [22].

B. Image Registration

The general registration process is mathematically formu-
lated in

(1)

where and are, respectively, the overlapping
parts of the target image ( th image of the se-
quence) and of the source image [ th
image]. The registration consists in finding the parameters of
the local transformation which superimposes best the
common regions of images and . In many cases, and

homologous information (e.g., contours) can be extracted
from the target and source images, respectively, with help of
the segmentation algorithms and . These data are prop-
erly registered when is verified. The ho-
mologous structures are usually superimposed because of an
optimization procedure which maximizes the re-
semblance (similarity, measure ) between the two homologous
structures.

However, the type of the geometrical transformation,
the and homologous structures, the similarity measure

, and the optimization method have to be chosen according to
the criteria such as the nature of the sensor, the image modalities,
or the requested registration accuracy and robustness.

The transformation type of has to be chosen according
to the two criteria: the correct projection type modeling the
transfer function (TF) of the instrument (linear or non linear)
and the rigidity of the acquired surface. If the surface shape
changes between two consecutive acquisitions, the transforma-
tion type between two consecutive images is not linear, even if
the TF of the sensor corresponds to a linear projection model.

The only “nonlinearities” of endoscopes are because of the ra-
dial distortions introduced by the optics. If these distortions can
be corrected (it is effectively the case), then the TF projecting
a 3-D point on a 2-D image plane is a perspective projection
(linear transformation). Moreover, internal bladder walls are not
rigid surfaces. However, due to the high image acquisition speed
(an image acquisition takes 25 ms) the bladder surface defor-
mation is very small and negligible between two consecutive
images. Thus, between consecutive images the bladder surface
can be considered as rigid. Consequently, a perspective form of
transformations can be applied at a good price. The ma-
trices correspond to 2-D/2-D perspective transformations and
displace, in the image, a pixel with coordinates on
the pixel located in . In (2), , , , and pa-
rameters are without dimensions and they relate to the and

scale factors, to the and shearing effect parameters,
and to the 2-D angle (rotation in the image plane). The

and subscripts indicate components along the and image
axes. and , given in pixels, are the components of trans-
lation . Finally, the perspective effect is due to the

, , and parameters which are also without dimensions.
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More details concerning the effect of the 2-D/2-D perspective
matrix parameters can be found in [5]

with

and

(2)

In the case of bladders, no common image primitives (e.g.,
edges) relating to particular anatomical characteristics are sys-
tematically visible between consecutive images of a sequence
or from one sequence to another. Moreover, even if such image
primitives would be available and could be extracted, their vi-
sual aspect varies too much from one patient to another for a
given organ or from one organ type to another. The interpatient
data variability and the fact that contours cannot be systemati-
cally extracted from the images is illustrated in Fig. 1. To be as
general as possible and with concern of robustness, no segmen-
tation algorithm [ and of (1)] is used. The similarity mea-
sure is directly computed with the image gray-level values.
According to the application (organ type, modality type(s), etc.),
a correlation hypothesis statistically linking the gray-levels of
the image pairs is usually searched. If such a link can be estab-
lished, a particular statistical similarity measure can usually be
easily chosen. Such a link between gray-levels is unknown in
the frame of our application.

In such a situation, the mutual information is often chosen,
this measure being robust and flexible [23]–[25]. As formu-
lated in (3), the mutual information
is computed with the gray-level entropies and

of the overlapping parts of images
and and with the joint en-

tropy . and ranging in
[ , ] are the gray-levels of images and

, respectively. and are the
gray-level probability density functions of the overlapping parts
of images and . is a
joint probability density function

(3)

with

The mutual information is maximal when the two images
are registered, i.e., when statistically correlates
with [23]. A stochastic steepest gradient

method is used to find the transformation maximizing
. As formulated in (4), the nine

perspective transformation parameters of (2) are updated at
each iteration in the optimization process. The
denominator means that the functions are successively derived
with respect to each parameter of

(4)

with

The mutual information must be analytically expressed in
order to ensure a robust and precise convergence towards the so-
lution. Indeed, the optimization process is more accurate when
using analytic partial derivatives of
instead of purely numerical derivation methods. The fact that
the gray-level histograms of bladders consist typically of several
peaks [or modi, see Fig. 2(a)] is exploited here. The Parzen’s
window was used to model precisely such histogram shapes
(nonunimodal exponential functions) with sums of Gaussian
functions. In our adaptation of the Parzen’s window, the same

standard deviation (to be determined) is used for all Gaussian
functions of each probability density function ( , , and

for, respectively, , , and ).
Two samples and , consisting, respectively, of and
pixels, are randomly chosen in the overlapping parts of the im-
ages. The gray-levels of the th pixel of and of the th pixel of

are, respectively, called and . The values, acting as
mean values of the Gaussian functions, and the are used both
to estimate the entropies and to optimize the , and
values (see next paragraph). In practice, the empirical entropy

, approximating , is computed as follows hereafter:

(5)

Fig. 2(a) gives an example of an approximation of a real gray-
level probability density function using 2000 Gaussian func-
tions. It was experimentally verified that about 260 Gaussian
functions (optimized at each iteration step) are systematically
sufficient to converge in a robust way towards the solution.

In the proposed adaptation of the Parzen’s window, the
samples and , consisting, respectively, of
and pixels, were randomly chosen in the target
image. Equation (5) was used to determine the empirical
entropy of the target image. The and sam-
ples, consisting, respectively, of and pixels
located in , comprise the homologous pixels of
those included in and ( and

). Equation (5) was also used to determine the
empirical entropy of the source image. The gray levels of the
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Fig. 2. Parzen’s window and parameter space shape examples. (a) Real and approximated probability density functions of the gray-levels of a bladder image.
(b) Convergence step evolution. � = � = � = � . After the oscillation detection, the � parameters equal 85% of the � parameters.
(c) Mutual information space after filtering of both the fiber pattern and the light gradient and image distortion correction. In this parameter space, the two translation
parameters of the perspective registration matrix are represented. The top of the peak is localized in a = 14 pixels and a = 5 pixels.

, , , and samples are used to compute
the joint empirical entropy using an equation which can be
easily derived from (5), the 1-D Gaussian function, and the
sums having simply to be replaced by a 2-D Gaussian function
and double sums.

To maximize the similarity between the approximated and
real probability density functions it is sufficient to minimize the
entropies [24]. The principle of the implemented registration
method is that, at each iteration step of the stochastic gradient,
the algorithm first minimizes the gray-level entropies by ad-
justing the , , and values using the analytic partial
derivatives of , , and with
respect to the standard deviations as given in (6). is the
empirical density probability function. The derivative of the

joint empirical entropy can easily be obtained
by replacing respectively the 1-D Gaussian function, the sum,
and the empirical probability density function of the

empirical entropy by a 2-D Gaussian function, a double
sum, and the joint empirical probability density
function

(6)

with

Then, the algorithm maximizes the mutual information
by adjusting the transformation parameters in (4). An
example of a typical mutual information surface shape is given
in Fig. 2(c). The top of the unique high peak localizes the
parameters of the transformation registering the image
pair. Small local maxima affecting the mutual information
surface are avoided by the stochastic steepest descent method.
With the displacements between two consecutive images being
small, the mutual information value of two completely over-
lapped images is always located on the flank of the peak. In
this situation, the identity matrix can be taken as initial
matrix. Meanwhile, to converge in a robust way towards the
solution, the convergence step must not be the same for all

parameters. For this reason, a different is associated to
each . Thus, (4) can be reformulated as in (7). is again
the empirical probability of a gray level . The deriva-
tives represent gray-level variations according to parameter
value changes. , and are the gray-level gradients of a

coordinate pixel in the and directions, respectively

(7)

with the equation shown at the bottom of the next page.
With the initial mutual information value being on the peak

flank, the first values have to be small enough so that the
algorithm does not pass over the peak during the first iteration

. In order to control the initial displacement, the
values were chosen in such a way that each parameter taken
individually leads to pixel displacements that does not exceed a
given percentage of the diagonal of the source image. The per-
centage was experimentally fixed at 2% (maximal displacement
due to each of about 10 pixels for an image side length of
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341 pixels). As illustrated in Fig. 2(b), the are kept con-
stant while the algorithm is progressing towards the peak top.
When the algorithm oscillates around the top, the values of the

are updated by diminishing their current value by 15%. The
are multiplied by the 0.85 coefficient each time an oscilla-

tion around the peak top is detected. The peak top is supposed
to be reached when leads to the displacements smaller than
1 pixel.

C. Radial Distortion Correction

As formulated in (8), the barrel distortion can be modeled
with the coordinates of the projection of the optical
center in the distorted image and with distortion coefficients.
The polynomial coefficients relate to the lengthening of the
radius [distance, in an image without distortions, between

and the point with coordinates ]. is the
lengthened radius corresponding to the distance between the
coordinates and the point displaced by the distortion
from the coordinates to the ones

with and (8)

A calibration image is generated with a program in order to
determine the distortion parameters of (8). This image, called

, is without any distortions and is used as target in the
registration scheme described in Section II-B. is printed
on a paper sheet and acquired with the endoscope. This image

, with barrel distortions, corresponds to the source data
to be transformed by the registration method. During the regis-
tration, the , , and parameters are optimized together
with the perspective coefficients and with the standard
deviations used for the estimation of the empirical entropies.
When superimposes , the distortion parameters are
known.

It is noticeable that the optical distortion parameters are con-
stant. Thus, an endoscope must ideally be calibrated once for
all or periodically for quality reasons imposed by clinical appli-
cations. The calibration parameters do not have to be computed
again during the hollow organ data registration.

Nondistorted black and white images with different
patterns (one with a chessboard, one with concentric circles,
etc.) were generated with a computer and printed on paper
sheets. distorted images were acquired with fiberscopes.
Each pattern was acquired for several angles between the
endoscope axis and the perpendicular on the paper sheet. These
angles range in [ 20 , 20 ]. ( , ) gray-level image
pairs were also generated for various angles. As for the black
and white patterns, the gray-level images were not spe-
cially designed for the calibration (image of the laboratory logo,
etc.). All ( , ) image pairs ( is the inclination angle)
were registered. The calibration parameters obtained for each
image pair were systematically used to correct the distortion of
the chessboard image. The mean distance between homolo-
gous black square centers of the chessboard in the nondistorted
and the corrected distorted image pairs were computed. is
ideally null. These errors are also computed in terms of a
percentage of the field of view (%FOV): ,
where is the image diagonal length. Whatever the calibration
images and acquisition angles, and never exceed 2
and 0.45 pixels, respectively. As experimentally verified (see
Section III), such errors do not affect the visual quality of the
registered image pairs and mosaics.

To sum up, the proposed method is easy to apply and flex-
ible since radial distortion parameters can be determined using
a simple good contrasted pattern acquired with an endoscope
roughly perpendicular to it. Results were obtained with final er-
rors comparable to those given by other reference methods [13],
[14] requiring specific calibration grids and/or positioning de-
vices. Details concerning the calibration algorithm and results
are given in [26].

D. Image Mosaicing

Considering an orthonormal coordinate system in Euclidean
plan with origin and unitary vectors and , the

global transformation matrix places image in the global
map coordinate system corresponding,
for example, to the coordinate system of the first image of
a video sequence. As formulated in (9), the matrices
are used to place the whole image of a sequence in
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Fig. 3. Loop trajectory. I is the first image of the considered loop and it includes the landmark to which the clinician come back. The T local transfor-
mation superimposes the last image I of another loop on I .

by updating the global transforma-
tion with the new local transformation given by the registration
of images and

(9)

It is recalled that the endoscope trajectory consists of loops,
with the clinician coming back regularly to landmarks. Even
if the registration errors between two consecutive images are
small, the positions of the first images of the loop with respect
to the last images lead usually to mosaiced image regions in
which the data are not perfectly registered from the visual point
of view. In Fig. 3 and equation (10), is the th image of a se-
quence and a loop beginning. The last image of the loop is
placed in the coordinate system of using the global

transformation computed with the local transformations.
It is noticeable that (10) is the modified version of (9), with the
global coordinate system being now that of the th image in-
stead of the first image

(10)

is the local transformation superimposing (source
image) and (target image). is the inverse matrix

of and it transforms to superimpose it on .
Ideally, if the are all exactly determined, then

(11)

is verified.

The algorithm improving the registration quality of the im-
ages closing a loop is based on the fact that the local
transformations are all affected by only very small errors. Based
on this observation, two rules can be defined for precisely super-
imposing and .

— The is a local transformation affected by only few
errors. The parameter values of have to tend to-

wards those of . The parameters of the local
transformations have to
be adjusted accordingly.

— The matrices being precise, their parameters have
to be only slightly modified.

These rules are mathematically formulated by the cost func-
tion (12) which has to be minimized. The parameter values of
the matrices are initially those of the local trans-
formations and are adjusted so that converges towards

. The latter and the transformations are all con-
stant. In (13), the local transformations are those given
by the optimization process and minimizing

(12)

(13)

A steepest gradient method is used to minimize [see
(14)]. All perspective parameters of the overall
image pairs (with , , and )
of the loop are updated at each iteration. The cost function
variations depend both on the variations of the
parameters of and on the variations of the parameters
of the global transformation matrix. Equation (14)

shows how the global transformation matrix
variations can be updated using the parameter variations

of the local adjusted matrix. The link
between the variations of the parameters of and

are obtained by deriving (10). Deriving with respect to
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the parameter means that when and
and when or

...
...

...

(14)
with

As for the image registration (see Section II-B), the initial
values are fixed so that each leads to a very small and
controlled displacement. The decrease when increases.

III. RESULTS AND DISCUSSION

A. Material: Positioning Device and Fiberscope

The fiberscope used in this contribution is a FUJINON
FG-100FP (Medical Division, FUJINON, Saint-Quentin-en-
Yvelines, France) having a 105-mm field of view and a
5–100-mm focusing interval. The image channel of the fiber-
scope consists of 15 000 optical fibers and is connected to a
black and white charge-coupled devices (CCD) camera (LHER-
ITIER 760 ULL). The images are digitized with a standard
MATROX meteor II acquisition board.

Micrometric stages (NEWPORT model MUMR8.51) were
used to displace the fiberscope along three orthogonal axes ,

, and . Displacements can be realized with a minimal incre-
mental motion of 10 m and an actuator sensitivity of 1 m.
The fiberscope axis is initially parallel to the axis. Rotations
in the plane and fiberscope axis inclinations with respect
to the axis can also be controlled.

B. Quantifying Mosaicing Accuracy Using a Phantom

No reference data are available for patients since neither the
correspondence between homologous pixels of two consecu-
tive images nor the local and the global matrices are

known for examinations. For this reason, the only way to quan-
tify the mocaising accuracy is to use a realistic phantom and mi-
crometric devices allowing precisely controlled displacements
of the fiberscope.

The phantom is a pig bladder picture which simulates in a
quite realistic way human bladders. The bladder was incised,
opened up, and photographed with a camera without distor-
tions. The pig bladder texture [see Fig. 4(a)] is similar to the
texture of a human bladder. The area covered by the picture is
a square with 16-cm sides. The micrometric devices described
in Section III-A were used to displace the fiberscope over
the picture along a well-controlled trajectory. The fiberscope
was first placed over the left upper corner of the pig bladder
picture and image I1 was acquired. The endoscope was then
translated along and the I2–I15 images were acquired with
0.5-cm -translation steps. Images I16–I29 were acquired
at each 0.5-cm -translation and with scale factor changes.
Images I29–I34 were acquired with 0.5-cm -translations and
perspective changes. The loop was closed (images I35–I48)
using 0.5-cm -translations. The FOV of the fiberscope was
large enough to cover the whole area of the pig bladder picture.

A second picture [see Fig. 4(b)] was used for the mosaicing
accuracy assessment. This picture contains a grid formed by
black squares. The distances between the centers of neighboring
squares equal 1 cm along and . Using the micrometric device,
the image I1 of the grid was acquired with the fiberscope placed
in exactly the same position as for the image I1 of Fig. 4(a).
The pig bladder trajectory was exactly reproduced to acquire
grid images, all of the images shown at the exactly same picture
region as their corresponding images in Fig. 4(a).

The fiberscope was calibrated and the distortions of the im-
ages of the two sequences were corrected. The images were
also filtered to attenuate the light gradients and the optical fiber
patterns. The images of the pig bladder sequence were regis-
tered to find the local transformations. The resulting
global transformations were used to build the mosaiced image of
both the bladder and the grid with squares. The square centers,
with coordinates in , were
extracted from the grid map. For the th square,
should ideally be equal to the real coordinates known
by construction in and acting as reference.
Based on this observation, the mosaicing error is quantified in
(15) by the mean distance, being the number of black
squares. This measure can be used for the accuracy assessment
of both registration of the consecutive images and mosaicing
after the placement of the th image in the global mosaiced
image coordinate system

(15)

Fig. 5(a) shows the reconstructed map (mosaiced image) ob-
tained with the images of Fig. 4(a). For two consecutive images,
the mean distance between the ideal square center positions
and the corresponding positions in the map given in Fig. 5(b)
(bladder mosaiced image superimposed by the grid of squares)
is 1.047 pixels. Even if this distance is small, it is noticeable
in Fig. 5(a) that the first image I1 and the last image I48 are
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Fig. 4. Phantom acquisition protocol. (a) Pig bladder picture. (b) Grid of squares. The translation steps along ~x and ~y equal 0.5 cm (28 pixels).

Fig. 5. Pig bladder mosaicing. (a) Pig bladder mosaiced image without loop
correction. (b) Dark square superimposition on (a). The grid of square images
were registered with the T obtained with the pig bladder images. (c) Pig
bladder mosaiced image after loop correction. (d) Grid of squares superimposed
on (c). The squares are now located on perpendicular lines. The image borders
were intentionally not corrected so that the image superimposition and limits in
the mosaiced image remained visible.

badly superimposed. The consequence of the error accumula-
tion during the global matrix updating is that the perspective
given by becomes more and more wrong. This fact can be
observed in Fig. 5(b) in which all black squares should ideally
be located on perpendicular lines. The error between I1 and
I48 equals 43.14 pixels.

Fig. 5(c) shows the mosaiced image after the loop correction.
It is noticeable that the perspective of images I1 and I48 is now
visually the same. The mean distance between images I1
and I48 decreased strongly because it passed from 43.14 pixels
(without loop correction) to 3.35 pixels (with loop correction).
This result is illustrated in Fig. 6 which shows that the loop
correction effectively diminishes the mean alignment errors
between the first and last images of the loop. For images I5–I25,
the mean errors increase a bit without affecting the local
visual registration quality (the matrices remain accurate).
For images I25–I36 (with perspective changes), the pixel po-

Fig. 6. Influence of the loop correction on the e mean distances quantifying
the error accumulation. For the ith image I , the T global transformation was
used to place the pixels in the (O ; ~x ; ~y ) coordinate system. This
figure provides, in the global mosaiced image coordinate system, the distances
between the ideal black square center positions and the corresponding computed
ones [given by T and visualized in Fig. 5(d)].

sitioning in is improved because the
mean errors decrease after the loop correction. For the I37–I48
images (images closing the loop) the pixel positioning errors
have considerably decreased. It is also noticeable in Fig. 5(d) that
the black squares are visually located on perpendicular lines.

We verified also that the correction of the global transforma-
tion matrices has only a very small influence on the registration
quality of consecutive images. On average, the distances be-
tween consecutive images remain almost unchanged before and
after the loop correction. It was also the case for the mosaiced
image of Fig. 5(c) for which the mean passed from 1.047 to
1.05 pixels.

The tests performed with the pig bladder picture proved that
the registration algorithm, together with the loop correction
method, leads to mosaiced images in which images are placed
with a few pixel error. However, even if the tested phantom
is realistic enough, the real fiberscopic images are better con-
trasted. This is mainly because in examinations the organs are
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Fig. 7. Human data results. (a) Mosaiced image of a first bladder. (b) Trajectory
of the image centres of the fiberscope in the bladder. (c) Mosaiced image of a
second bladder. (d) Trajectory of the image centers of the fiberscope for the
second bladder and some images used to build the map.

directly acquired without passing through a picture which is
less contrasted and illuminated than the real scenes. The tests
performed with the phantom placed the algorithm neither in an
ideal situation nor in a more favorable situation than in the case
of real examinations.

C. Patient Data Results

Fig. 7 shows results for two different patients. These exam-
ples are representative for all of the results obtained for other

patients and they highlight the robustness of the proposed algo-
rithm. The two sequences were acquired with two different en-
doscopes (cystoscope and fiberscope). Both “bladder textures”
and illuminations were very different from one sequence to an-
other. In spite of these differences, the clinicians who visually
analyzed the results found that the mosaicing algorithm led to
coherent mosaiced images.

For these sequences, the mosaic correction algorithm was not
applied to all images. Loops were detected [images I14–I143 in
Fig. 7(a) and (b) and images I1–I20, I141–I187, and I261–I425
in Fig. 7(c) and (d)] and only the local transformations
between the corresponding images were adjusted to correct the
global registration quality. Proceeding in this way is justified
as follows. In loops, there are rather large perspective changes
between consecutive images, while for linear endoscope dis-
placements [e.g., images I20–I141 in Fig. 7(c) and (d)] the ge-
ometrical links between consecutive images are very close to
rigid transformations. We observed that the registration errors
are greater for perspective transformations than for rigid trans-
formations. As a consequence, the accumulated errors remain
small for the latter transformations. The visual aspect of the mo-
saiced images remains coherent by only correcting the
transformations related to images belonging to loops.

The mosaicing algorithm was written in C language and
tested on a 3.2-GHz Pentium IV processor with 2 GB of RAM.
The proposed optimization method requires, on average, 250
iterations to register two consecutive images. Each image pair
registration takes 80 s. There are 3.78 and 11.3 h needed to build
the mosaiced images of Fig. 7(a) (170 images) and Fig. 7(d)
(499 images), respectively. Even if the computation times are
high, such processing times are not a crucial problem since the
aim of the mosaicing was either to facilitate a second diagnosis
performed usually one or several days after the online diagnosis
or to compare an initial mosaiced image to a second one built
with the data acquired several weeks or a month after the first
one (lesion evolution assessment).

The loop correction algorithm takes usually several minutes
[typically up to 3 min as for the sequence of Fig. 7(d)]. The
calibration (registration of a distorted and the corresponding
nondistorted image) requires 1 min. The computation time of
these two algorithm parts are negligible with respect to the pro-
cessing time of the whole method.

IV. DISCUSSION: APPLICABILITY AND LIMITS OF THE METHOD

The mosaicing algorithm was initially developed for bladder
endoscopy application. With the internal wall of such organs
being concave, the surfaces seen by the instrument are smooth
(without discontinuities). This means, in particular, that no
strong illumination changes occur in the images. As for many
registration methods, the limitations of our algorithm for mo-
saicing bladder images are related to two main factors, namely,
image quality (image contrast, cystoscope axis orientation with
respect to the internal wall surface, etc.) and data variability
from one patient to another. As explained in Section III-B, a
pig bladder picture was used to simulate in a quite realistic way
images of human bladders (i.e., visible texture/structures). This
phantom was not only used to quantify the mosaicing accuracy
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but it permitted also to assess the limitations of the proposed
algorithm according to various acquisition conditions.

First, tests were performed with the phantom to quantify the
limits of the authorized deviations (angles) of the endoscope tip
viewpoint axis to the perpendicular of the internal wall surface.
For deviation angles ranging in [ 45 , 45 ], the algorithm was
systematically able to register all consecutive images. To the as-
sociated physicians, this angle interval is by far the most suffi-
cient because they are able to precisely control the cystoscope
tip axis orientation (cystoscopes have different angle of tip op-
tics and fiberscopes are flexible).

Second, we quantified the maximal values of the param-
eters of the local transformation matrices which permit a robust
registration of two consecutive images. Using the pig bladder
phantom, we determined that the maximum values authorized
for the -translations [ in (2)], -translations [ in (2)], -an-
gles [rotations in the image plane, see (2)], and scale factor
changes [changes of and , see (2)] are 30 pixels, 30
pixels, 15 , and 20%, respectively. Considering the acquisi-
tion speed (25 images/s) and the weak cystoscope displacement
speed (few millimeters per second), , , , , and values
are in practice by far smaller than the limits determined for these
parameters.

The contrast and the texture (or structures due to details such
as spots, blurs, or blood vessels) are changing according to the
patient and the cystoscope type (endoscopes or fiberscopes).
The variability of the bladder images is illustrated in Fig. 1. Tests
with different patient video sequences proved that the registra-
tion algorithm can handle the variabilities inherent to interpa-
tient data and cystoscope type.

Even if the pig bladder picture simulates quite well human
bladder images, there are differences in terms of contrast and
structures seen in the two data types. It is recalled that the
pig bladder was incised, opened up, and photographed with
a camera. In our experiment, the contrast difference between
human and pig data is mainly because of the physical acquisi-
tion conditions which are not the same for pig and human data.
In particular, the pig bladder pictures are less contrasted (due
to different illumination conditions) than the in vivo human
bladder images. Our registration algorithm was successfully
applied to both pig and patient data. The variability between
the pig and human data being larger than the interpatient data
variability is another indication that the mosaicing algorithm
should handle robustly the variability of human bladder data.

Moreover, from the application point of view, the “visual co-
herence” of the results is a criterion which is at least as important
as the mosaicing error quantification. On one hand, “visual co-
herence” means that the clinician must see a “continuity” from
one image to another placed in the stitched image and, on the
other hand, that the clinician is able to quickly find interesting
organ details in the mosaiced image. For this reason, once we
built a panoramic image of an image sequence, we ask the clini-
cian to look at both the video sequence and the panoramic view
in order to compare them visually. The clinician appreciated the
continuity of marks, spots, blurs, or blood vessels. For all mo-
saiced images, the clinician found that the results were coherent
and that the stitched image was useful to quickly find interesting
regions (e.g., lesions).

It is worth noticing that, even if the mosaicing algorithm
works well for bladders, the proposed approach will be more
difficult to implement robustly in the case of hollow organs
showing tubular geometry or nonsmooth surfaces (colon, oe-
sophagus). On one hand, in tubular organs, the endoscope tip
is often not perpendicular enough to the surface. On the other
hand, nonsmooth surfaces (or surfaces with discontinuities)
can lead to big surface orientation differences or illumination
differences between two consecutive images so that the reg-
istration fails. The proposed algorithm has to be tested with
video sequences of colon or oesophagus in order to determine
the mosaicing limits and to check if the method can be adapted
to such organs.

V. CONCLUSION AND FUTURE WORK

Globally, in medical applications, the automatic construction
of mosaiced images is a little addressed problem. Up to now, no
mosaicing method of endoscopic images was described in the
literature. This contribution is the first one leading to a robust
method for bladder endoscopic image mosaicing.

Even if the computation time was not our primary criterion
here (robustness and mosaiced image correctness were privi-
leged), it could be reduced in several ways. For example, re-
placing the unitary initial matrices by more optimal initial
matices (e.g., by using the previously computed matrix or
by predicting trajectories) can diminish strongly the computa-
tion time. The dynamic selection of each th image (instead of
using all images) can also increase the mosaicing speed. Works
are currently in progress to reduce the computation time of the
mosaicing algorithm.

The registration accuracy can also be improved by not only
detecting loops but by also testing other endoscope displace-
ments like zigzags. For such endoscope trajectories, the image
superimposition is not limited to the registration of only two
consecutive images of a sequence.
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Chapitre III

Sélection d’articles les plus récents

Cette partie rassemble 5 articles de revues internationales, acceptés à l’heure actuelle en
révisions majeures et mineures. J’ai choisi de les faire figurer dans ce manuscrit car ils

constituent, à mon sens, des éléments d’évaluation indispensables pour le projet de recherche
présenté.
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Fast construction of panoramic images for cystoscopic exploration
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Abstract

Cystoscopy is used as a reference clinical examination in the detection and visualization of pathological bladder lesions.
Evolution observation and analysis of these lesions is easier when panoramic images from internal bladder walls are
used instead of video sequences. This work describes a fast and automatic mosaicing algorithm applied to cystoscopic
video sequences, where perspective geometric transformations link successive image pairs. This mosaicing algorithm
begins with a fast initialization of translation parameters computed by a cross-correlation of images, followed by an
iterative optimization of transformation parameters. Finally, registered images are projected into a global common
coordinate system. A quantifying test protocol applied over a phantom yielded a mosaicing mean error lower than 4
pixels for a 1947 × 1187 pixels panoramic image. Qualitative evaluation of 10 panoramic images resulting from videos
of clinical cystoscopies was performed. An analysis realized over translation values from these clinical sequences (in
vivo) is used to modify the mosaicing algorithm to be able to do a dynamic selection of image pairs. Construction
time of panoramic images takes some minutes. At last, algorithm limits are discussed.

Key words: Image registration, mosaicing, endoscopy, bladder, cancer diagnosis.

1. Introduction

1.1. Clinical context

Among hollow organs cancer, bladder cancer is
the 7th most extended cancer in the world [1]. 95%
of bladder tumors originate in the epithelium or
urothelium (surface tumors) [2]. One of the main
problems concerning bladder tumors is their danger-
ous recurrence potential, especially in case of pro-
gression. Recurrence, with an important progression
risk is often associated to Carcinoma In Situ (CIS).
CIS in the bladder is a cancerous lesion that can be
multifocal and diffuse. Due to its nature (flat, non-
papillary tumor, located at the mucous membrane),
CIS may not be detected by conventional cystoscopy

and recurrence risk is therefore increased. Some re-
cent research results led to the recommandation of
lifetime monitoring of patients after partial blad-
der surgical removal (cystectomy) to avoid recur-
rence [3]. Cystoscopy is the reference examination
allowing the physician to visually detect and locate
pathological lesions, specifically cancer, in the blad-
der. A cystoscope is a narrow instrument (soft or
rigid) that is inserted trough the urethra down in-
side the bladder for visualizing the internal bladder
wall. Consequently, the observation of every region
of interest is made through a narrow visualization
window. The physician displaces this reduced field
of view (maximal area of about 1cm2) over nearly
all the tissue surface and the corresponding images
are then recorded on a video system. To follow the
evolution of diseases and simplify organ observa-
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tions, it is proposed to develop a solution for ob-
serving extended tissue regions by using informa-
tion delivered by cystoscopes. Currently, the only
physical media used by clinicians are photographs
of a few particular sites, a bladder sketch with an-
notations and a video of the examination. Over a
photograph, only a limited part of a region of inter-
est may be visible with enough details and resolu-
tion. Over a video sequence, extended tissue areas
can be analyzed along the cystoscope displacements,
but the obtained image sequence consists of a large
amount of redundant data. In addition, as a com-
plementary step to the anatomo-histopathological
examination of tissue samples, the physician must
compare in vivo the same bladder regions from one
examination to another. In this case, finding a par-
ticular region of interest at a particular moment in
the video sequence could be long and annoying for
the physician. Urologists expressed the need for a
fast-access visual medium to effectively locate po-
tential bladder lesions, to easily observe neighboring
regions (around suspicious lesions or zones) and to
make efficient comparison between zones of interest
along their evolution. Finally, this kind of comple-
mentary visual media could be also usefully applied
to fluorescence endoscopic imaging systems recently
developed, giving a spatial correspondance between
fluorescence and white light images i.e. higher diag-
nostic efficiency [4].

1.2. Aim and applications of image mosaicing

Image mosaicing is a process by which a
panoramic image is built by superimposing partial
views (images) of a scene or object. This panoramic
image is a concise representation of data leading
to a considerably reduced data storage space. Mo-
saicing is mainly based on an image registration
process for determining geometric transformations
Ti,i+1 between image pairs Ii et Ii+1, successively
taken from different points of view. These local
transformations are then used to compute a global
transformation Ti+1, that is used to place the last
transformed image Ii+1 (as the precedent images)
in a global common coordinate system (for instance,
the coordinate system of the first image).

Image mosaicing is used today in many different
areas as: consumer photography [5–7], stabilization
of hand-held recorded video (movement compensa-
tion of operators) [8,9], construction of virtual en-
vironments [10–12], submarine exploration [13,14]

or construction of images with super-resolution [15–
17].

In the medical field, some works have been con-
ducted for improving the field of view in ultrasound
imaging by registration of images acquired from
manual displacements [18]. The authors performed
image registration using Mutual Information (MI)
as similarity measure and an 8 degrees of freedom
perspective transformation. Even if images used in
that work were very noisy, no image pre-processing
was used. In conventional X-ray radiology, Yaniv
and Joskowicz [19] have constructed panoramic im-
ages for observing long bones that are not visible
on a single radiograph. To register two or more ra-
diographic images, they considered that no rotation
exists between images and that transformations be-
tween images can be represented by displacements
that are parallel to the projection axis. A ruler was
placed next to each image and alignment manually
performed using ruler marks. But, the main appli-
cations of image mosaicing in the medical field con-
cern ophthalmology, where constructed panoramic
images allow for an easier and more efficient diag-
nosis. The approaches developed for that, generally
use similarity measures based on the comparison of
pixel gray-levels in similar image regions and trans-
formation models up to 6 degrees (affine model) for
image registration. For example, Zhou et al. [20,21]
registered successive angiogram images of the back
of the eye using an inverse compositional-based
registration algorithm [22–24] and modified by in-
troducing a tunable increasing parameter. Some
other approaches, like that from Can et al. [25],
rather use segmentation of visible blood vessels of
the retina to extract intersection points that can
be used to register images. Results of this method
are highly dependant on the segmentation algo-
rithm ability to find blood vessel intersections with
enough robustness. This approach uses a 12 degrees
of freedom transformation model (non linear) to
represent the deformation between images and the
retinal curvature. Up to now, the only referenced
application of image mosaicing to hollow organs,
and specifically to bladder, is the work of Miranda
et al. [26,27,4]. Extended views of internal bladder
walls can be constructed by mosaicing images ex-
tracted from a video sequence, corresponding to
successive views taken by a cystoscope. This ap-
proach uses Mutual Information (MI) as similarity
measure to register images through an iterative op-
timization algorithm (stochastic steepest descent).
Although the panoramic images so constructed are
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visually coherent and this approach is robust, the
computation time of a panoramic image is very
long (several hours). This is due to the analytical
modeling of histograms or probability density func-
tions (Parzen’s window) to compute MI and to the
number of iterations needed in the optimization.

1.3. Objectives and application constraints

The objective of this work was to develop a fast
and automatic mosaicing algorithm to construct
panoramic images of the internal wall of bladders,
useful for the physician in situ. This algorithm must
be able to provide panoramic images without af-
fecting the application protocol of the cystoscopic
examination. After the results obtained from our
precedent study [26], urologists asked for having
these panoramic images rapidly so that they can
evaluate and verify their coherence, their precision
and their exploitability before the end of a clini-
cal examination. Finally, the proposed mosaicing
algorithm must be robust enough to deal with im-
age variability found in cystocopic video sequences
(blood vessels visible or not, lighting conditions,
blur, texture...). Images in figure 1 show these vari-
able acquisition conditions.

2. Mosaicing algorithm

The mosaicing algorithm presented here is com-
posed of three main parts : image pre-processing
(section 2.1), registration algorithm and image
stitching (sections 2.2 and 2.3), and dynamic se-
lection of images to be registered (section 2.4).
This prior selection stage is based on an analysis
of translation information delivered by an initial
image correlation step. This avoids entering into
the iterative part of the registration algorithm for
image series where small displacements or “static”
sequences exist.

2.1. Image pre-processing

In the case of endoscopic images, several geomet-
ric and photometric aberrations must be corrected
or compensated to achieve an efficient registration.
These main effects are: a vignetting effect, due to
the wide field of view (FOV) of the endoscope (wide
angle lens), a fiber optics pattern appearing over im-
ages (when a fiberscope is used) and a radial distor-
tion caused by the cystoscope optics (wide FOV).

The following subsections explain the strategies im-
plemented to solve these problems. Correction of
these effects is essential for a good performance of
the subsequent registration stage. The analysis of
the effects of these perturbations and their correc-
tion are developed in section 3.

2.1.1. Vignetting and fiber pattern
The vignetting effect corresponds to a lighting in-

homogeneity in the image resulting in intensity vari-
ations of very low spatial frequency. They can be
simply modeled as the application to an image with-
out lighting artifacts Io of a multiplicative term Im
and an additive term Ia, such that:

Iv = Io × Im + Ia (1)

where Iv is the image affected by vignetting.
In practice, it is difficult to determine the con-

tribution of each term and in general, approxima-
tions of the lighting gradient are built for correc-
tion. Considering, for example, that the image back-
ground is essentially composed of the illumination
terms, it can be modeled by quadratic or polyno-
mial functions [28]. This approach is suited when the
lighting conditions between images of a sequence do
not change, which is not the case of cystoscopic se-
quences. Another approach implemented in [29–32]
is to apply a high-pass filter to eliminate the corre-
sponding very low frequencies. The characteristics
of the filter are determined with help of the analysis
of Fourier spectra of typical images. This approach
has been implemented in our application because it
offers a good compromise between efficacy and com-
putation time (using adapted implementation tech-
niques). A gaussian mask Gσ(x, y) was used:

Gσ(x, y) =
1

2πσ2
e−

x2+y2

2σ2 (2)

with σ being the standard deviation of the mask and
(x, y) the pixels coordinates.

From the Fourier spectrum of cystoscopic images
(figures 2(a) and 2(b)), we experimentally deter-
mined a standard deviation value for the gaussian
mask in the frequency domain σill = 0.012N , with
N = 256 the width of the square region of inter-
est (ROI) of the image. This value corresponds to
the interval of spatial frequencies [0, 0.012N ] where
the very low frequency components related to light-
ing inhomogeneities are found. Useful information
(bladder texture) is found in higher frequency com-
ponents of the Fourier spectrum. After image back-
ground is obtained (figure 2(c)), it is subtracted from
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

Fig. 1. Some examples of images that can be found in a conventional cystoscopic video sequence. (a) Image with many visible
blood vessels. (b) Elements in suspension (clearer) crossing the field of view of the cystoscope. (c) Blurred image due to
defocusing of the cystoscope. (d) Blurred image due to rapid mouvements of the cystoscope. Very few structures are visible
due to poor lighting conditions. (e) Image taken at a short distance. (f) Image presenting light reflections at the air bubble.

the initial image, leading to a vignetting-corrected
image is corrected (figure 2(d)).

When a flexible cystoscope (fiberscope) is used, a
spatially periodical pattern due to fiber optics bun-
dle is visible on the images (see figure 2(a)) and
can affect the registration robustness. As indicated
by arrows in figure 2(e), the presence of this pat-
tern produces high frequency peaks in the Fourier
spectrum of the image. In the literature, there are
few works addressing this problem. The method pre-
sented in [27] localizes these high-frequency peaks in
the Fourier spectrum to define the cut-off frequency
of a gaussian filter that is next applied to every im-
age of the sequence acquired with the same fibro-
scope. Recently, Winter et al. [33] proposed an au-
tomatic method for the detection of the position of
these peaks in the image Fourier spectrum followed
by the computation of the cut-off frequency of the
low-pass filters to eliminate the fiber pattern. The
main advantage of this method is its capacity to au-
tomatically build adaptive masks. In our applica-
tion, for the same endoscope, the characteristics of
the filter can be computed once for all images.

For the fibroscope used in our tests, spatial fre-
quencies of the fiber pattern are located in the
frequency bandwidth [0.156N, 0.312N ] (see figure
2(e)). The result of the filtering application, using
a gaussian filter with standard deviation in the
Fourier domain σpatt = 0.156

3 = 0.052N , is shown in

figure 2(f).
Two low-pass filterings of very-low frequencies to

eliminate vignetting and of high frequencies to elim-
inate the fiber pattern are combined, resulting in
a band-pass filtering that preserves useful informa-
tion in the frequency bandwidth [0.036N, 0.156N ].
In spatial domain, the sizes of the first and second
gaussian masks are respectively 83 × 83 pixels and
19 × 19 pixels. This filtering operation can be ef-
ficiently implemented in the frequency domain by
masking unwanted frequency regions in the Fourier
spectra of images.

2.1.2. Radial distortion
In [30] and [31], we proposed an algorithm for the

correction of the radial distortion produced by cys-
toscope optics. However, firstly, access to a cysto-
scope for calibration is not always simple in day-
to-day practice and secondly, the correction oper-
ation on every image implies a computation time
that can not be neglected. For the overall cysto-
scopic images analyzed, we observed that radial dis-
tortion values at the central part of the images are
small enough in a reduced Region Of Interest or ROI
(N2 = 400 × 400 pixels typically). Consequently,
radial distortion correction may be avoided on this
reduced-size image which then, can be directly used
in our mosaicing algorithm.
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

Fig. 2. (a) Original fibroscopic image with enlarged fiber pattern and line shapes patterns. (b) Fourier spectrum of image
(a). The continuous line circle at the center part of the image indicates the place of spatial frequencies values of 0, 012N
and the dashed line circle shows the extension of the gaussian mask (3σill). (c) Image resulting from low-pass filtering with
σill = 0.012N . (d) Normalized image after pixel-wise subtraction of image (c) to image (a). (e) Fourier spectrum of image (a).
The white arrows show the frequency components corresponding to the fiber pattern and the gray arrow shows the region of
the spectrum corresponding to line patterns. The continuous line circle corresponds to the value of σpatt = 0.052N and the
dashed line shows the extension of the gaussian mask. (f) Final image resulting from both filterings.

2.2. Image registration

2.2.1. Geometric transformation
The generic process of image registration of suc-

cessive images Ii and Ii+1 from a cystoscopic video
sequence aims to better superpose common parts
of these images. Mathematically described by equa-
tion 3, it maximizes a similarity measure between
extracted characteristics from target image It = Ii
and homologue characteristics from source image
Is = Ii+1 to which geometric transformation Ti,i+1

is applied (◦). f t et fs are specific features extrac-
tion algorithms (corners, lines, curves. . . ) eventu-
ally applied to these images. Parameter values of
transformation Ti,i+1 are selected in a search space
T by means of an optimization algorithm opt to fi-
nally obtain transformation T̃i,i+1 when f t (Ii) ≈
fs (Ii+1 ◦ Ti,i+1) (registered images).

T̃i,i+1 = arg opt
Ti,i+1∈T

S{ft (Ii) , fs (Ii+1 ◦ Ti,i+1)}

(3)
Transformation type T , similarity measure S,

feature extraction algorithms ft and fs and op-
timization method opt must be chosen by taking
into account some constraints. These constraints
include sensor type, image acquisition modality,
available computation time and registration pre-
cision required by the application. The type of
transformation type T is chosen considering on the
one hand, the projection model of the cystoscopic
acquisition system and on the other hand, the de-
formable nature of the bladder wall. Considering
that radial distortion influence is small if we select a
reduced-size window at the central part of acquired
images (as mentioned in previous subsection), the
3D/2D projection model of the cystoscope is linear.
Concerning non-linearities induced by the bladder
wall deformation due to movements or surrounding
organs, a non-linear transformation model could be
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considered for describing the geometrical relation-
ship between adjacent pairs of images. However,
image acquisition rate in videos (25 images/second)
limits the influence of these deformations and it is
therefore possible to implement a linear transfor-
mation model. The most complete 2D/2D linear
transformation model we can use is a perspective
model with a 3 × 3 matrix M defined in homoge-
neous coordinates as:




x′

y′

1


w = [M ]




x

y

1


 =




kx cosφ︸ ︷︷ ︸
m1

−Sx sinφ︸ ︷︷ ︸
m2

tx︸︷︷︸
m3

Sy sinφ︸ ︷︷ ︸
m4

ky cosφ︸ ︷︷ ︸
m5

ty︸︷︷︸
m6

m7 m8 m9







x

y

1




where x = [x, y]T and x’ = [x′, y′]T are the corre-
sponding points in images Ii and Ii+1 respectively,
m1, m5, m2 and m4 are dimensionless transforma-
tion parameters that include scale factors kx et ky,
shearing factors Sx and Sy and in-plane rotation an-
gle φ, tx and ty are translation parameters (in pix-
els), m7, m8, m9 are dimensionless parameters tak-
ing into account perspective effects and w is a factor
related to perspective.

2.2.2. Similarity measure
For the consecutive images from the same cys-

toscopic sequence or from different cystoscopic se-
quences, it is not always possible to extract feature
points or to do region or contour segmentation ro-
bustly, because of great intra- and inter-patient vari-
ability of these characteristics. In addition, in most
sequences, translations are the predominant param-
eters (see section 2.4) and their values between im-
age pairs are small enough to consider that view-
points between consecutive images are little differ-
ent (small displacements). For these reasons, we se-
lected a registration algorithm based on the direct
utilization of gray levels of images i.e. no need of seg-
mentation operations. Similarity measure S is then
computed directly from gray levels of images. For
our application (cystoscopy, monomodality, limited
computation time), the sum of squared differences
(SSD) of gray levels of images can be used:

SSD=
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii+1(x) ◦ (Ti,i+1(M))− Ii(x)]2

=
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii+1(Ti,i+1(x;M))− Ii(x)]2 (4)

where Ii+1(Ti,i+1(x;M)) designates image Ii+1 after
application of transformation Ti,i+1 with the trans-
formation parameter matrix M . SSD is computed
for every pixel of coordinates x that is common to
both images Ii and Ii+1.
This similarity measure has been widely successfully
used in applications such as object tracking [34,24],
mosaicing of consumer-grade photographs [6,7] or
biomedical images [21,20].

2.2.3. Forward and direct compositional algorithms
The definition of the SSD presented in the previ-

ous section was used in the registration algorithm
proposed by Lucas & Kanade (L & K ) [35] to ob-
tain optical flow between images of a sequence for a
stereo vision application. Since then, this algorithm
has been widely applied to moving object tracking
and image mosaicing. In the original article, only
translations were considered, but this algorithm has
been extended for considering other transformation
parameters like in our application. Starting from
known initial transformation parameters M , the L
& K algorithm searches ∆M increments that, when
added to the initial parameters, will provide min-
imal SSD between the transformed source image
Ii+1(Ti,i+1(x;M)) and the target image Ii(x). From
equation 4 and with a known estimation of M , the
algorithm of L&K iteratively minimizes:

SSD =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii+1(Ti,i+1(x;M + ∆M))− Ii(x)]2

(5)
for ∆M increments updating M , such that M ←
M +∆M , and corresponding to the following trans-
formation update:

Ti,i+1(x;M)← Ti,i+1(x;M + ∆M) ≈

Ti,i+1(x;M) +
∂Ti,i+1

∂M
∆M (6)

∆M increments are obtained by a second order
non-linear optimization (Gauss-Newton). The least
square minimization problem SSD leads to the
first derivative computing of the cost function in
equation 5 after linearization by a first order Tay-
lor series expansion of Ii+1(Ti,i+1(x;M + ∆M))
with respect to ∆M that yields what is shown in in
equation 7. With the Jacobian (the first derivative
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



SSD =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii+1(Ti,i+1(x;M)) +∇Ii+1(x)JT (M)∆M − Ii(x)]2

∂SSD

∂M
=

∑

x∈Ii∩Ii+1

[∇Ii+1(x)JT (M)]T [Ii+1(Ti,i+1(x;M)) + ∇Ii+1(x)JT (M)∆M − Ii(x)]
(7)





JT (M) =
∂Ti,i+1(x;M)

∂M
=




∂Ti,i+1(x;M)
∂m1

. . .
∂Ti,i+1(x;M)

∂m9

∂Ti,i+1(y;M)
∂m1

. . .
∂Ti,i+1(y;M)

∂m9




∇Ii+1(x) =
(
∂Ii+1(x, y)

∂x
,
∂Ii+1(x, y)

∂y

)

Hi+1 =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[
∇Ii+1(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

]T [
∇Ii+1(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

]

(8)

of transformed coordinates of the pixel located at
(x, y) with respect to transformation parameters),
the gray-level Gradient and the second derivative
matrix (the Hessian) of source image Ii+1(x) re-
spectively, as shown in equation 8. During this
minimization process, these derivatives must be
computed at every iteration, implying long-time
computation operations (O(n2N) for the Hessian,
with n being the number of transformation pa-
rameters and N the number of pixels). In [23], the
authors observed that when consecutive images to
register are quite similar, as in our application, the
gradient of the source image can be replaced by the
one of the target image. By taking the target im-
age Ii as source image to which the transformation
Ti,i+1 will be applied, and the source image Ii+1 as
target image, the Gradient, the Jacobian and the
Hessian of Ii can be computed once for all, lead-
ing to significantly reduced computation duration
without affecting robustness. For this inverse ap-
proach, they develop a composition algorithm that
can be applied to homographic transformations i.e.
perspective.

The forward compositional (instead of additive)
approach developed in [36,37,23] minimizes:

SSD=
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii+1(Ti,i+1(Ti,i+1(x; ∆M);M))− Ii(x)]2

(9)
with respect to ∆M and by updating T at each it-
eration step such as:

Ti,i+1(x;M)← Ti,i+1(x;M) ◦ Ti,i+1(x; ∆M)

= Ti,i+1(Ti,i+1(x; ∆M);M). (10)

The inverse compositional approach detailed in
[23] minimizes the following expression:

SSD=
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii(Ti,i+1(x; ∆M))−

Ii+1(Ti,i+1(x;M))]2 (11)
with respect to ∆M and iteratively updates:

Ti,i+1(x;M)← Ti,i+1(x;M) ◦ Ti,i+1(x; ∆M)−1

(12)
After a first order Taylor series expansion, equation
11 becomes:

SSD =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[Ii(Ti,i+1(x; ∆M0))+

∇Ii(x)JT (M)∆M − Ii+1(Ti,i+1(x;M))]2 ,
(13)

with ∆M0 the initial increments matrix and ∇Ii(x)
the gradient of initial target image over −→x and −→y .

Considering that the transformation matrix com-
posed of initial increments ∆M0 is an identity ma-
trix, equation 13 is minimized so that:

∂SSD

∂∆M
= 2

∑

x∈Ii∩Ii+1

[
∇Ii(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

]T

[
Ii(x) +∇Ii(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

∆M−

Ii+1(Ti,i+1(x;M))
]2

= 0
(14)

or

∆M = H−1
i

∑

x∈Ii∩Ii+1

[
∇Ii(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

]T

[Ii+1(Ti,i+1(x;M)) + Ii(x)] ,
(15)
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with

Hi =
∑

x∈Ii∩Ii+1

[
∇Ii(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

]T

[
∇Ii(x)

∂Ti,i+1(x;M)
∂M

]
(16)

the Hessian matrix for image Ii(x) and H−1 its in-
verse, whose value can be pre-computed once for
all before the iterative stage. For our application,
we experimentally verified that the forward and in-
verse compositional algorithms yielded very similar
results but the latter was effectively faster, without
lost in robustness and precision. Consequently, we
implemented this approach in our cystoscopic image
mosaicing algorithm.

2.3. Image stitching

In mosaicing, the stitching of the pairwise regis-
tered images from the video sequence is performed
by placing image Ii+1 on a global coordinate system
(Og,

−→x g,
−→y g) corresponding, for example, to the co-

ordinate system of the first image in the sequence.
Optimal local transformations T̃i,i+1 between im-
ages Ii and Ii+1 obtained after completion of the
registration algorithm are used to compute succes-
sive global transformations T̃i+1, such that:

T̃i+1 = T̃i,i+1 × T̃i =
j=i−1∏

j=0

T̃i−j,i−j+1 (17)

with i ∈ [1;n − 1] and n being the number of im-
ages in the sequence. This sequential way of placing
images on the global coordinate system works only
if image registration error is minimum. Mosaicing
error, directly related to registration error, is evalu-
ated in section 3.

To smooth the gray-level discontinuities between
the side pixels of image Ii+1 and those co-localized in
the panoramic image already built, a spatial weight-
ing function is applied. This is done by assigning to
superimposed pixels gray-level values weighted by a
gaussian function such as:




Ipi+1 = w1Ii+1 + w0Ipi

w1 = 0.9e
r

σ2 + 0.1 = 1− w0

(18)

where Ipi and Ipi+1 are respectively, the panoramic
image before and after stitching of image Ii+1. w1

and w0 are the weights assigned respectively to the
pixels of the image to be stitched and to the ones of
the panoramic image already constructed. r is the
radial distance of a pixel i.e. measured with refer-
ence to the stitched image centre and σ is the stan-
dard deviation of the gaussian function.
Based on our own visual (qualitative) observation of
our cystoscopic panoramic images, the value of σ was
fixed at 0.25N (N = 400 pixels). As a result, both
gray-level continuity on image borders and light gra-
dient diffusion on the map are ensured.

2.4. Speed improvements

The speed of convergence (number of iterations)
of the registration process described in the prece-
dent section strongly depends on the initialization
values of the transformation parameters. To rapidly
initialize these parameters with values closer to an
“optimal” solution, we proposed to first compute
the cross-correlation of images using their Fourier
transforms [38], such that:

CC(x, y) = F−1
[
Ii(u, v)I∗i+1(u, v)

]
. (19)

with Ii(u, v) and Ii+1(u, v) the Fourier transform
of target and source images Ii and Ii+1 respectively,
(u, v) the spatial frequencies and ∗ indicating the
complex conjugate.

The matrix CC(x, y) thus computed has a cor-
relation peak whose coordinates constitute a good
approach of the exact translation values existing
between images being registered. However, this in-
formation from cross-correlation is only workable if
variations of the other transformation parameters
stay in the same limits (few degrees in rotation and
up to 10% for scale factor).

In order to demonstrate the usefulness of the
cross-correlation operation and to ensure its ex-
ploitability for our application, a test was performed
over 3860 pairs of images extracted from ten clinical
cystoscopic sequences (acquired in vivo). We com-
pared the translations values obtained from cross-
correlation implemented in our algorithm (present
study) to those obtained from a registration algo-
rithm based on MI mentioned earlier (section 1.2)
and already validated ([26]). Results for two of these
representative sequences are given in figure 3. The
translation values obtained by the two approaches
are globally similar. Mean value of the difference (±
standard-deviation) between translations obtained
for ten sequences is 0.04 (± 2.33) pixels over −→x and
0.02 (± 2.54) pixels over −→y . Maximum difference is
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Fig. 3. Translation parameter values as a function of consecutive pairs of images obtained for a 511 image sequence ((a))
and a 301 image sequence ((b)) from two clinical cystoscopies (in vivo). Left: x translations, middle: zoom inside the dashed
rectangle on the corresponding left graphics, right: y translations. Black-dotted and gray lines are respectively for translation
values obtained from the cross-correlation algorithm (present study) and from the registration algorithm based on Mutual
Information (MI) [26].

34.22 pixels over −→x and 34.44 pixels over −→y . These
results show that cross-correlation applied to cys-
toscopic images allows a simple and fast estimation
of initial translation values close to the optimal so-
lution. The efficient and effective application of cor-
relation highlight the fact that translations are the
predominant varying transformation parameters for
these clinical cystoscopic sequences. The image reg-
istration method described in section 2.2 works well
if the superposed areas between images to register
is higher than 80% of image size (as will be detailed
in section 3). If not, the registration process may
be slowed down or even fail. Thus, for evaluating
the superposition rate between all consecutive im-
ages of our test clinical sequences, we represented
the distribution of the absolute values of x and
y translations (figure 4), obtained by registrating
the 3860 image pairs previously mentioned. These
distributions indicate that the translation values
found are always lower than 50 pixels. Around 90%
of the translation values are lower than 10 pixels.
Mean translation values (± standard deviation)

over −→x and −→y are respectively, 3.20 (± 3.34) and
4.04 (± 4.37) pixels. For the tested sequences, the
maximum translation value was 43.56 pixels (−→y
axis). This high value occurred only once, and was
found in a very specific sequence having the largest
translation values among all tested sequences. Con-
sidering the size of images and the maximum values
of translation obtained for the tested sequences, the
superposition rate between two adjacent images is
always greater than 80%. In addition, cystoscopic
video recorded in clinics are characterized by many
sequences where the cystoscope moves slowly or
stays almost static. In these cases, a significant time
is spent in registering images very close to each
other (little transformed images). Consequently,
we proposed to use the translation estimations de-
livered by the cross-correlation stage to perform a
dynamic selection of image pairs to be registered.
Based on the characterization of x and y translation
distributions over the ten cystoscopic sequences, we
have added a conditional step to our algorithm: the
iterative image registration and the computation of
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Fig. 4. Distribution of absolute values of translations for 10
image sequences (3868 image pairs) over x-axis ((a)) and
y-axis ((b)).

global transformation matrices are only performed
when translations between images are greater than
9 pixels (85% of the translation values in our test
sequences). Once this threshold is reached, iterative
registration of the current image and the last one
registered, as well as update of the global transfor-
mation matrix are performed. Since the iterative
part of the registration algorithm takes the longest
in computation time, a substantial time saving is
obtained by avoiding registration of images that are
too close from each other.

3. Results and discussion

3.1. Quantitative evaluation of the mosaicing
precision on phantom

Quantitative evaluation of mosaicing precision
can hardly be done with video sequences recorded
in clinical conditions (in vivo), where the position
coordinates of the viewpoint of the cystoscope into
the bladder are unknown. To quantify the mosaic-
ing precision, we need to best simulate realistic

conditions of acquisition while having a fine control
of the cystoscope movements. To do so, an acquisi-
tion protocol on a phantom with precise control of
3D movements of the cystoscope was established.
A multi-axis motorized micrometric positioning
system (translation stages UMR8.51 and linear ac-
tuators LTA-HS, Newport, 0.1 µm precision) was
settled for applying in plane translations and scale
factor variations, that is, along−→x ,−→y and−→z axis, as
well as in plane rotations (rotation stage PR50CC,
Newport, 0.01◦ precision) and out of image plane
rotations (rotation stage URS75CC, Newport, with
0.01◦ precision). The sequence of movements was
controlled by a motor drive controller (XPS, New-
port) with a LabView programmed interface. Due
to the size and weight of the acquisition system,
the movements of the cystoscope were simulated by
movements of the phantom on which the image ac-
quisitions were performed. The phantom is a high-
resolution printed photograph (10×12 cm) of the
internal surface of a pig bladder, that was excised
and “wide opened”. From texture and anatomical
viewpoints, a pig bladder is very similar to a hu-
man one. The acquisition of an image sequence was
performed following the predefined path sketched
in figure 5(a). The course of the cystoscope in-
volved movements along every axis composing the
positioning system (2 rotations and 3 translations).
Displacements over the 1st acquisition direction
included a 42 mm translation in −→x , combined to
a 42 mm translation along −→z (scale-factor varia-
tion). Displacement over the 2nd direction involved
a 42 mm translation along −→y coupled to in plane
rotations from 0 to 20◦. The 3d direction of dis-
placement is was composed of a -42 mm translation
along −→x (returning to initial coordinate x = 0)
with out of plane rotation from 0 to 16◦ (perspec-
tive modifications). The last set of movements (4th

acquisition direction) involved translations along−→y and −→z , and in- and out-of-plane rotations simul-
taneously, such that the device came finally back
to its starting position. A total of 169 images were
acquired (42 images for each acquisition direction).
The first (I001) and last (I169) images were acquired
at the same position.

To enable a measure of the construction error in
the panoramic image, a grid of black points regularly
spaced was printed over the bladder photograph (see
figure 5(b)). The panoramic image obtained after
applying our mosaicing algorithm to the acquired
image sequence is shown in figure 5(c). Mosaicing
error computation was carried out in three steps.
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Fig. 5. (a) Illustration of the acquisition path of images I001, I002 . . . I169 applied onto the bladder photograph phantom for
quantifying mosaicing precision. (b) Pig bladder photograph with a regular grid of black points printed on it. These points
have been enlarged to facilitate their observation in this figure. (c) Panoramic image (1947 × 1187 pixels) constructed from 169
images acquired along the path in (a). Black points have been enlarged. (d) Image of the points (centroid of detected points)
segmented in the panoramic image (c) with reference points located in the photograph (b) in the same coordinate system. (e)
Enlarged image of one point in image (d) (pointed by the gray arrow) showing the centroid of the detected point (in light
gray) and the segmented point in the reference image (in dark gray). Mean distance between homologous points is 3.82 pixels.

Firstly, four points manually selected in the first im-
age in the panoramic image are registered with their
counterparts in the digitized photograph. To per-
form this registration, a rigid transformation model
is used (2D translations, rotation and scale factor).
Secondly, the segmentation of every visible points
(31 points) in the panoramic image (figure 5(d)) and
the automatic computation of centroid coordinates
of these segmented points are performed using mor-
phological operators. Thirdly, these coordinates are
compared to the known coordinates of the center
of the points printed on the photograph. Mosaicing
precision given by the distance error measure em was
calculated as the mean Euclidean distance between
the coordinates (xj

m, y
j
m) of Np point centroids seg-

mented in the panoramic image and the coordinates
(xj

r, y
j
r) of the point centroids segmented in the pho-

tograph, such that:

em =
1
Np

Np∑

j=1

√
(xj

m − xj
r)2 + (yj

m − yj
r)2. (20)

Figure 5(d) shows the 31 segmented points in the
panoramic image 5(c) and their 31 counterpart
points in the reference printed photograph. Figure
5(e) is an enlarged image of one of these points
where can be observed in light-gray, the centroids
(barycenters) of points detected in the panoramic
image and in dark-gray, the centroids of points in
the reference printed photograph. At last, the grid
of points with regular vertical and horizontal spac-
ing can be identified in the panoramic image, with
a mean error of 3.82 pixels and a maximum error of
6.73 pixels. The size of the panoramic image being
1947 × 1187 pixels, the maximum error represents
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Fig. 6. 2544 × 4362 pixels panoramic image constructed from
a 301 images sequence. In this image, a polyp can be located
(at bottom left) with respect to the air bubble visible at
top. The graphic at right shows the course of the endoscope
during the acquisition of this sequence, represented thanks
to the computed transformation parameters.

0.57% of image height (1187 pixels). This error per-
centage is very small and low enough for providing
to the physician a good quality panoramic image
efficiently exploited in the case of our application.
This point is further discussed in the following
section.

3.2. Mosaicing of clinical data

Our mosaicing algorithm was applied to cysto-
scopic sequences acquired during conventional clin-
ical procedures for demonstrating its applicability
to real conditions (in vivo) and performing a qual-
itative validation on clinical data. Among 6 video
recordings from 6 different patients (4 to 11 minutes
each), we selected 10 image sequences whose dura-
tion varies from several seconds to several dozens of
seconds. We considered as particularly interesting
those sequences where the air bubble, the ureters,
the trigone, some scars or polyps may be observed.
The primary interest of these anatomical structures
is not to give exploitable elements to the registration
algorithm, but for the physician to more easily asso-
ciate the panoramic image to a particular anatom-

Fig. 7. 1479 × 1049 pixels panoramic image constructed from
a 450 images sequence. Two polyps are visible on the right
top and at the bottom left of the image. In this panoramic im-
age, both polyps can be accurately located one to each other.
The 4 images extracted from along the sequence (right) high-
light the great variations in lighting conditions.

ical place in the bladder. The number of images in
the sequences vary from 150 images (6 seconds) to
1300 images (52 seconds). Representative results for
3 of these sequences are given in figures 6 to 8. It
is worth noticing that, for these sequences where
lighting conditions and texture features vary signif-
icantly, our approach is robust enough against the
variations in images observed. The urologists who
analyzed these panoramic images confirmed their vi-
sual coherence. The mosaicing errors (not measured
here) were estimated as small enough for allowing
the clinician to properly interpret or analyze the im-
age qualitatively. The mosaicing algorithm was pro-
grammed in C language using the OpenCV vision
library. Panoramic images were constructed using
a Pentium IV 3.2GHz and 2Gb RAM computer. A
mean number of 12 iterations was needed by the
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Fig. 8. 1458 × 5471 pixels panoramic image constructed
from 530 images. The air bubble at top and an ureter orifice

at the opposite side of the bladder (bottom right) can be
observed simultaneously on this panoramic image.

optimization algorithm to register a pair of images.
Registration time for an image pair varied between
1.2 and 1.5 seconds. Total construction time (reg-
istration and stitching) was 9.31 minutes for im-
age in figure 6 (301 images), 9.39 minutes for im-
age in figure 7 (530 images) and 12.69 minutes for
image in figure 8 (450 images). These computation
times make possible the construction of one partial
panoramic image of the bladder during the standard
cystoscopic examination procedure. The next sec-
tion give details on how further reduce these compu-
tation times by not registering the totality of images
in a sequence but only those separated by significant
variations of translations.

3.3. Improvements and comparisons

With reference to the study of the occurrence of
translation values between images in the 10 cysto-
scopic sequences used (see section 2.4), we imple-
mented the proposed method of conditional (selec-
tive) registration for translations lower than 9 pixels.
Results show a significant computation time reduc-
tion with this method of image selection (the regis-
tration and stitching times diminished by 40% com-
pared to the algorithm without selection). In this
way, computation times are significantly reduced,
from 9.31 down to 4.74 minutes, from 9.39 to 6.91
minutes and from 12.69 to 6.70 minutes for images
respectively in figures 6, 7 and 8. We observed that
panoramic images constructed with and without im-
age selection are visually quite similar. With this
computation time decrease, constructing panoramic
images of the internal wall of bladders in a time du-
ration lower than the one of the cystoscopic exami-
nation is possible.

To date, the only published work on bladder mo-
saicing is presented in [26]. From a same sequence of
cystoscopic images (in vivo) we compared the two
panoramic images constructed with the mosaicing
algorithm presented in [26] and the one developed
in the present paper. As seen in figure 9, a great
visual similarity can be observed. The mosaicing
mean error using the algorithm developed in [26] is
3.35 pixels after cumulated error correction (43.14
pixels without correction). Using our algorithm, a
mean error of 3.82 pixels and a maximum error of
6.73 pixels were obtained (without cumulated error
correction). Construction of panoramic images us-
ing our method takes some minutes, while the MI-
based algorithm used in [26] takes several hours for
the same panoramic images. In section 2.1, we men-
tioned that image pre-processing is essential in our
application for the registration algorithm to prop-
erly works. To highlight the effect of the fiber pat-
tern and lighting inhomogeneities on the registration
process, the two similarity measures (SSD and MI)
were computed for two regions extracted from two
images acquired with a fiberscope. The translations
between images are a priori known (no other geo-
metric transformation between images is involved):
tx = 8 pixels (x-axis) and ty = −47 pixels (y-axis).
Without applying image pre-processing, the coordi-
nates of the two parameter space extremum found
are wrong: (tx,ty)= (-1,-50) for MI and (tx,ty)= (0,-
46) for SSD. Figures 10(a) and 10(b) illustrate the
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Fig. 10. Effect produced by the fiber pattern and lighting inhomogeneities on MI (left column) and on the absolute value of
SSD (right column) computed using images without pre-processing (a) and with pre-processing (b). In the latter case, the cost

functions are convex and a unique global extremum exist that corresponds to the correct value of translations (8, -47)

effect of these artifacts on MI and SSD respectively.
These cost functions (similarity measures) are af-
fected by many local extrema that make harder for
the optimization algorithm to converge towards a
correct value of transformation parameters. When
pre-processing is applied to these images, the cor-
rect results are obtained: (tx,ty)=(8,-47) for the two
similarity measures.

3.4. Limits and applicability of the presented
algorithm

The mosaicing method presented in this paper
was specifically developed for building panoramic
images of the internal wall of human bladders. This
approach can be also applied to other hollow organs,
as the stomach for example. However, its applicabil-
ity to tubular hollow organs (like the colon and the
esophagus) is more difficult namely because of the

endoscope orientation (very high perspective defor-
mation). As for any other registration algorithm, the
two main factors affecting the registration process
in our algorithm are image quality (color contrast,
deformations produced by the cystoscope orienta-
tion) and intra and inter -patient image variability.
However, although a great variability exist between
characteristics of cystoscopic images in a same se-
quence, in general, lighting and texture conditions
do not change so drastically from one image to the
next one in the sequence. The bladder photograph
used to evaluate registration precision was also used
to quantify the limits of the registration method.
So, we applied elementary transformation combina-
tions controlled by the positioning system described
in section 3.1. Considering realistic limits related to
our endoscopic application, the maximum values of
transformation parameters (see equation 2.2.1) ap-
plied to images were: ±50 pixels for tx and ty trans-

14



(a)

(b)

Fig. 9. (a) 1947 × 1187 pixels panoramic image from a se-
quence of cystoscopic images constructed using the algo-
rithm presented in this work. (b) Same panoramic image con-
structed using the MI-based mosaicing algorithm presented
in [26].

lations and ±10◦ for rotation in the image plane (φ
angle). Isometric variations in scale factor (related
to kx and ky parameters) were fixed to ±10%. Vari-
ations in viewpoint (perspective) were simulated by
±10◦ rotations of angles θ and ψ (around x- and y-
axis respectively). It is to be noticed that, consid-
ering the acquisition video rate (25 images/second)
and the limited speed of the cystoscope movements
during a clinical examination (few mm/s), the val-
ues of these parameters in a standard sequence are
much lower than those considered for our tests. The
results of these tests indicate that the impact of ro-
tation angle φ (around z-axis) on the algorithm per-
formance is important. If φ ≈ 10◦ and other trans-
formations are also significative, registration fails.
However, we found that for a superposition rate of
75% of image size and for in plane rotations lower
than 8◦ (in practice, these rotations are smaller than
8◦ anyway), correct registration of images with a
maximum error less than 1 pixel is systematically
obtained. This error is very small indeed, because
the obtained deviation from the true position repre-
sents 0.4% of the height of images (400× 400 pixels).

In addition, the conditions of the video acqui-
sitions on our phantom (pig bladder excised then

“wide opened”) and on a human bladders (clinical
in vivo) are relatively different. More precisely, pig
bladder images as acquired are globally less con-
trasted (weak lighting conditions, non-immersed in
a liquid media, light reflections, mechanical strain
of the bladder wall. . . ) than human bladder images
acquired in clinics. In those circumstances, the dif-
ferences between images acquired on the pig blad-
der photograph and on human bladders in vivo are
more important than the intra-patient differences.
However, our algorithm was successfully applied to
both types of sequences. The good results obtained
for various sequences acquired for different patients
show the ability of our approach to deal with im-
age variability due to intra- and inter -patient dif-
ferences.

Finally, from the clinical application viewpoint,
visual coherence corresponding to continuity and
preservation of the anatomical information is a pa-
rameter at least as important as mosaicing error.
Therefore, the panoramic images constructed and
their corresponding video sequences were compared
by the physicians so as to analyze the presence and
continuity of blood vessels, scars and other anatom-
ical features visible on the bladder wall images. For
all panoramic images, the clinicians found that they
were visually fully coherent. Thanks to this easy-
to-use and easy-to-store media, they were able to
rapidly observe specific zones of interest (lesions for
example) and to precisely locate them in the blad-
der.

4. Conclusion and perspectives

We developed a fast and automatic mosaicing al-
gorithm applicable to cystoscopic video sequences.
Geometric transformations between image pairs are
modeled by a perspective transformation. The pre-
sented mosaicing algorithm consists of a fast ini-
tialization of translation parameters by an image
cross-correlation step, followed by a limited but effi-
cient optimization of all the transformation param-
eters using an inverse composition-based registra-
tion scheme, and finally a projection of successively
registered images onto a global common coordinate
system. A test protocol performed on a phantom al-
lowed us to measure a mosaicing error lower than
0.3% of the panoramic image size (width). We real-
ized a qualitative evaluation of the panoramic im-
ages constructed from 10 different image sequences
obtained from standard cystoscopic examinations.
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An analysis of the distribution of translation val-
ues existing between images for these clinical se-
quences was carried out and exploited to modify our
algorithm for dynamic and automatic selection of
the image pairs to be registered. In this way, con-
struction of panoramic images of parts of a blad-
der takes only some minutes. Even if image mosaic-
ing in real time was not reached (with video rate
of 25 images/second), the computation time taken
by our algorithm, allows the physician to obtain an
exploitable panoramic image before ending the cys-
toscopic clinical examination. All panoramic images
built from clinical cystoscopies constitute easy-to-
use and easy-to-store media but were also visually
fully coherent for the clinicians who were able to
rapidly observe specific zones of interest (lesions for
example) and to precisely locate them in the blad-
der. Complementary work is being carried out to
further reduce this computation time using image
position prediction techniques based on the trans-
lation information between previous images of the
sequence.
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Simultaneous Characterization of Optical and
Rheological properties of Carotid Arteries via

Bimodal Spectroscopy: Experimental and
Simulation Results

E. Pery*, W.C.P.M. Blondel*, J. Didelon, A. Leroux, and F. Guillemin

Abstract—The present study aimed at identifying potential
correlations between rheological and optical properties of artery
rings before and after cryopreservation, at different deforma-
tions, using experimental and simulation results. For experiments,
an artery ring uniaxial mechanical test bench was coupled to
fibered optical spectroscopes measuring 410 nm-excited autoflu-
orescence and 650-850 nm elastically back-scattered intensity
spectra. Furthermore, we developed a statistical simulation pro-
gram of light transport and fluorescence adapted to our specific
experimental configuration. Both spectroscopies gave intensity
spectra with higher amplitude for the cryopreserved samples.
These observations are to be related to histological modifications
affecting the arterial wall of post-cryopreserved samples. We also
observed significative spectral amplitude variations (increasing
autofluorescence intensity and decreasing diffuse reflectance)
as a function of the circumferential strains (0-60%).Using the
simulation, we identified values of absorption, diffusion and
anisotropy coefficients and their variations as a function of state
(fresh-cryopreserved), strains (0, 30%, 60%) and wavelengths
(700, 740, 780 nm). The media and the adventice are respectively
less and more absorbing for post-cryopreserved rings and it is the
opposite for the fresh ones at higher wavelengths. Absorption and
diffusion coefficients are slightly higher, whatever the wavelengths
and strains, for the fresh than for the cryopreserved samples.

Index Terms—autofluorescence, elastic scattering, optical pa-
rameters, biomechanics, artery.

I. INTRODUCTION

F IBERED optical methods of diagnosis such as
autofluorescence and diffuse reflectance spectroscopies

are used to characterize biological tissues non invasively
and non destructively [1]. The principle consists in lighting
a living tissue with an incident light flux which is then
absorbed, elastically scattered or gives rise to intrinsic
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fluorescence. Consequently, the spectral characteristics of the
outcoming light intensity measured either in transmission
or in reflectance configurations can be related to the
morphological, anatomical characteristics and biochemical
or metabolic activity of the tissue, which vary with aging
or diseases. Furthermore, the differentiation degree between
various types or pathological stages of biological tissues
(healthy, inflammatory, cancerous, atheromatous,. . . ) can be
increased through the complementarity of autofluorescence
and light scattered spectra collected in bimodal reflectance
spectroscopy [2] [3].
The fact that fresh and cryopreserved arterial segments are
characterized by differences in terms of cellular viability [4]
[5] and structure [6] result in modifications of the bio-optical
responses of the vascular tissue [7] [8] (absorption, diffusion,
fluorescence). Thus, by identifying some correlation existing
between the optical properties of arterial tissues and their state
or level of mechanical constraints or strains, new in vitro and
in vivo contactless and atraumatic methods of characterization
of these mechanical properties can be considered. Among
the various types of in vivo and in vitro systems (uniaxial,
biaxial. . . ) developed to study the bio-mechanical behavior of
vascular tissues [7] [9] [10], in vitro tests on rings or segments
are classical and simple to implement. They provide the
acquisition of complete data under “controlled” environment.

The aim of our work was to study the variations of optical
properties (absorption, scattering, and fluorescence) of fresh
and post-cryopreserved artery rings (pig common carotid)
with reference to mechanical strains applied to them (under
uniaxial elongation). Preliminary results already published
by our group have confirmed the existence of differences
between arteries before and after cryopreservation, in their
rheological behaviour [4] [11] and in their optical (spectral)
behaviour using fluorescence spectroscopy [11] or elastic scat-
tering spectroscopy [12]. This paper presents final and original
results of our works concerning first the characterization of
different biomechanical states of these artery rings (fresh
/ post-cryopreserved, various circumferential deformations)
using diffuse reflectance and autofluorescence spectral data,
and second the variations of the absorption (“pure” absorption
and absorption for fluorescence), scattering and anisotropy
coefficients of the artery wall with its mechanical deformation
using Monte Carlo simulation of steady-state light transport
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Fig. 1. Schematic representation of the experimental set-up configuration. x
is the length applied to elongate the vascular ring in the direction of ~F , the
force measured. Monochromatic (LASER) and wide wavelength band (LED)
light excitations are consecutively injected throughout the excitation fiber. The
backscattered intensity spectra are measured from the two collecting fibers
corresponding to two distances between excitation and emission fibers at distal
tip of the probe (0.53 and 1.74 mm).

and fluorescence within a multi-layer model over the wave-
length band [470-850 nm].

II. MATERIALS AND METHODS

A. Experimental system and calibrations

The experimental set-up is based on an apparatus already
described in detail in [11] [12]. Briefly, it consists of a
mechanical test bench to which two fibered spectroscopic mea-
surement systems were added (Fig. 1): an AutoFluorescence
Spectroscope (AFS), which provides the autofluorescence in-
tensity spectra of tissues excited at 410 nm ± 10 nm FWHM
(Full Width at Half Maximum) and an Elastic Scattering Spec-
troscope (ESS), which can record diffuse reflectance spectra
in the visible-to-NIR (Near InfraRed) wavelength band. The
multiple fiber optic probe configuration enable the acquisition
of backscattered intensity spectra from two collecting fibers
corresponding to two distances between excitation (illumina-
tion) and emission (collecting) fibers at distal end of the probe
(0.53 mm and 1.74 mm, called respectively channel 1 and
channel 2) [13] [14] [15].
Step-by-step elongation was performed by micrometric dis-
placements (resolution: 0.02 mm) applied in the direction of
the circumferential traction strength measured

−→
F as sketched

in Fig. 1. Before starting an experiment, the system was
calibrated in force using an extension stainless steel spring
(average diameter: 5.5 mm, wire section: 0.5 mm and 78.25
reels). The fibered spectrofluorimeter calibration required a
light power adjustment using a power meter (841PE, power
sensor UV 818-UV, Newport). To account for the wavelength
dependence of the light source, the fiber spectral transmis-
sion and the spectrometer response, a reference measure-
ment of reflectance from a spectrally flat reflectance standard
(spectralonr) was regularly performed [1]. Optical resolution
of the acquisition system was 8 nm. The calibration procedure
was reiterated for each new sample.

B. Biological materials and protocol of tests

Segments of common carotid arteries were post-mortem
surgically dissected from four young pigs (20 to 30 kg,
4 to 6 months old). All animals received human care in

compliance with the European legislation for animal care.
These segments were temporarily stored at 4C in culture
medium M199 supplemented with antibiotics (penicillin,
streptomycin) and fungicide (fungizone) until in vitro tests
started.

Overall, four pig carotid arteries of about 40-50 mm
uniform length were exploited and cut in thirty two rings
of about 4 mm length. Half of rings of each fresh artery
segment were systematically tested within two days following
surgery. The other half of fresh, not-tested artery, were
directly cryopreserved for one month. The freezing medium
was copied from the protocol of tissue banks [5] and
cryopreservation was performed following a classical step-
by-step temperature descent protocol down to -150C in
nitrogenize liquid.

The in vivo length, external diameter and thickness of each
segment of artery were systematically measured before testing,
as described in [11]. Each ring has a 4 mm length so as to
provide an appropriate contact area with the fiber probe (2
mm diameter). Before mechanical tests began, each sample
was pre-conditioned to an elongation of 10% initial length
during five minutes on the test bench. At each elongation step
applied to an arterial ring under test conditions, the sample
was able to relax for constraints during one minute before
proceeding to the force measurement. Circumferential strains
(εθθ) were applied to the samples from 0% to 60% by steps
of 10%, from reference unloaded state. Corresponding forces−→
F are measured for stress calculations.

C. Mechanical model and parameter calculation

The tested rings were considered as uniform, circular, cylin-
drical and incompressible thin-walled short tubes. The carotid
artery wall was also assumed to behave as an anisotropic,
orthotropic, non-linear elastic continuum and homogeneous
material. A theory of large elastic deformations was used [16]
[17]. Considering a model of annular sample under uniaxial
traction [18], circumferential stress σθθ (N/m2) and strain εθθ
can be given by relations (1).

σθθ =
F

2.L.h
≈ F.x

V
and εθθ = ln

(
x

x0

)
(1)

where x0 and x (mm) are the transverse lengths of the ring
in the initial state and under imposed strain respectively, F
is the measured traction strength (N) and V ∼= 2.L.h.x is the
total arterial ring volume, with L and h (mm) respectively
the axial length and the thickness of the artery wall of the
annular sample under test. Arterial ring ends in contact of the
gripping hooks are not considered in stress calculation because
they undergo additional local stresses [19].
As the ratio of stress to strain is nonlinear, the incremental
elastic modulus Einc, given by (2), was also determined [6].

Einc =
∆σθθ
∆εθθ

(2)
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Fig. 2. Images of histological slices of (a) fresh and (b) cryopreserved artery
rings (transmission microscopy, Growth X10).

D. Spectroscopic data pre-processing

Three data processing steps were applied to raw autofluores-
cence and back-scattered light spectra. For every measurement
(at each elongation), five raw spectra were automatically
acquired at the same point for both autofluorescence and
diffuse reflectance and averaged in order to improve the signal
to noise ratio.

Then, a polynomial smoothing filter (Savitzky-Golay algo-
rithm) [20] [21] was applied to the autofluorescence spectra
to further reduce high frequency noises. For autofluorescence,
a standardization was required for proper shape comparison
between the various spectral curves [22]. We choose a standard
normalization with reference to the area under the curve,
which, in our case, reduces the area under the curve between
470 and 810 nm to unity such as:

Inorm(λi) = I(λi)/b with b = ∆λ
N∑

i=1

I(λi) (3)

where I(λi) and Inorm(λi) denote respectively the measured
and normalized autofluorescence light intensities at
wavelength λi, N is the total number of curve points
(number of sampled wavelength values) and ∆λ is the fixed
wavelength’s sampling step (0.5 nm).

For elastic scattering measurements, spectral response cor-
rection and amplitude standardization are intrinsically taken
into account in the diffuse reflectance calculation defined as
[1]:

R(λ) =
Stissue(λ)− Stissue background(λ)
Sref (λ)− Sref background(λ)

(4)

where Stissue, Stissue background, Sref and Sref background

correspond to mean filtered spectra measured respectively on
tissue with light excitation switched on and off (background
measure including ambient light and detector dark current) and
on spectralonr reference (spectrally flat response) with light
excitation switched on and off.

E. Histological analysis

Fig. 2 shows an exemple of typical transverse histological
cuts of fresh and cryopreserved artery rings, imaged using a
transmission microscope. A Weigert staining was carried out
to reveal collagen and elastin fibers.

In the unloaded fresh sample, the media’s fibrous network
looks continuous with sinuous fibers. Indeed, on the image of
the unloaded cryopreserved sample, the fibrous network seem
more slackened and less folded up, showing an extracellular
matrix looser and less dense than in the fresh sample. These
data are in agreement with histological results of studies
already published on cryopreserved arteries [23]. We observe a
radial distribution of fiber network, which is less homogeneous
for the fresh rings (highest density outwards from the media)
than for the cryopreserved ones (radial distribution homoge-
neous in the media).
These purely morpho-histological observations already let us
predict of possible differences in optical behavior between
fresh and post-cryopreserved samples.

F. Optical model, parameters and numerical simulation

We developed a simulation program (Monte Carlo) of
spatially resolved steady-state light transport (absorption and
multiple diffusion) based on MCML code [24] and from [25]
adapted to our specific experimental configuration (described
in [26]), to which multiple fluorescence was added. Briefly, we
used a three-layer model of artery wall (adventice, media and
intima), each layer being described by thickness, absorption
coefficient µa(λ), scattering coefficient µs(λ), refractive index
n, and optical anisotropy factor g(λ). g is defined as the
mean cosine of the rediffusion angle in the optical phase
function. The Henyey-Greenstein phase function expression
was implemented in our simulation program. With help of
the initial mean thickness and total volume of each artery ring
measured before spectroscopic tests start (see section II-B), we
calculated the total thickness ht of the wall at each different
circumferential strain applied, considering the incompressibil-
ity of the samples at these strains i.e. constant volume (see
section II-C). These different thickness values varying with
circumferential strains were used in our simulation model. In
this three-layered model, we considered that the thickness of
each layer was a constant proportion of the total thickness
(whatever the strain). Based on histological observations, we
choose 45%, 50% and 5% of ht for the adventice, the media
and the intima respectively.
As we previously noticed in [26], the simulated elastic scat-
tering spectra are not properly correlated with experimental
results if we use the few values of optical coefficients for
arteries available in the literature [27] [28]. Therefore, we
calculated optimized values for the optical parameters µAa (λ),
µMa (λ), µIa(λ), µAs (λ), µMs (λ), µIs(λ) and gA(λ), gM (λ) and
gI(λ) of the three layers Adventice (A), Media (M), and
Intima (I).

We decided to keep the numerical values of n(λ) constant
for all layers as found in the literature [27] [28]. The simula-
tion was performed wavelength-by-wavelength by increasing
values from 470 to 850 nm with a wavelength step of 10 nm.
All simulated spectra and optical parameters were then defined
as vectors of N = 21 values. We then searched values of the
optical parameters for every wavelength between 470 and 850
nm (10 nm step), which minimize the cost function hereafter
(equation 5).
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Fig. 3. Mean Incremental Elastic Modulus Einc as a function of circumfer-
ential strain εθθ for fresh (circles) and cryopreserved samples (triangles) (sig-
nificant difference between fresh and cryopreserved sample curves: p < 0.05).
Dotted curves represent the exponential approximations of both experimental
data sets, with R2 their respective coefficient of determination.

Error(p) =
N∑

i=1

|yexp(λ)− ysim(λ; p)| (5)

with yexp(λ) the diffuse reflectance or autofluorescence
intensity spectra acquired experimentally, ysim(λ; p) the
diffuse reflectance or autofluorescence intensity spec-
tra obtained from numerical simulation with p =
[µAa , µ

M
a , µ

I
a, µ

A
s , µ

M
s , µ

I
s, g

A, gM , gI ]T the parameter vector
to optimize. Error(p) was minimized using a simplex op-
timization algorithm.
In order to quantify the difference between experimental and
corresponding simulated spectra, we calculated the mean of
normalized differences as follows:

Errormean =
1
N

N∑

i=1

∣∣∣∣
yexp(λi)− ysim(λi)

yexp(λi)

∣∣∣∣ (6)

III. RESULTS AND DISCUSSION

A. Mechanical results

The mean incremental elastic modulus curves shown in Fig.
3 are significantly different between fresh and cryopreserved
vascular rings (p<0.05, Student T-test). We can notice that
the mean incremental elastic modulus of post-cryopreserved
samples is higher than the one of fresh samples. Other studies
show similar significant differences in the behavior laws
between fresh and post-cryopreserved arterial tissues [4].

However, some studies performed on arterial segments
instead of rings founded values of circumferential stress and
incremental elastic modulus to be higher for fresh arteries
than for cyopreserved ones [29]. This apparent contradiction
may be explained by the difference between these two types
of tests (3D vs circumferential uniaxial). It has been observed
that the values of stresses are higher, at identical strain,
for tests on rings than for tests on arterial segments. Our
results here obtained for the rings (σθθ = 0.15 × 106 N/m2

for εθθ ≈ 0.3) are of the same order of magnitude when
compared to other published ones [18].

A two-way ANalysis Of the VAriance (ANOVA) with
repeated measures revealed that the values of incremental
elastic modulus are significantly different between fresh and

cryopreserved samples (all strains together), and between
strains applied (whatever fresh or cryopreserved samples)
since for this set of measurements, the values of Fcalc (10.1,
38.7) were significantly superior to the critical values Fcrit
(3.9, 2.1), with a significance threshold of 5%. That is,
deformations lead to significant differences in mechanical
parameters measured, like cryopreservation does as well, but
deformations and cryopreservation do not interact together
(Fcalc = 0.1, Fcrit = 2.1). These results are listed in Table I.

B. Spectroscopic experimentation and simulation results

1) Autofluorescence results: Each autofluorescence
intensity spectrum was normalized to its area under the curve
between 470 and 810 nm. Figure 4(a) shows an example of
such standardized spectra of fresh and cryopreserved samples
obtained for a same deformation of εθθ = 30%. We may
observe that the fresh sample curve has a higher amplitude
than the cryopreserved sample one in the range 500-600 nm.
Similar observation is made for all samples. Therefore, as
shown in Fig. 4(a), we defined specific areas under the curve
corresponding to sums of the intensities between 500 and 600
nm for fresh (A) and cryopreserved (C) spectra and between
600 and 810 nm respectively (B, D).

Then, autofluorescence spectrum area ratios Rfresh = A/B
and Rcryo = C/D were calculated accordingly for each
elongation leading to the graphs in Fig. 4(b). The variation
of Rfresh and Rcryo as a function of circumferential strains
εθθ tends to be linear with linear regression coefficients of
0.88 and 0.82 respectively for Rfresh and Rcryo.

A two-way ANOVA with repeated measures (see Table
I) confirmed that the surface ratio values are significantly
different (Fcalc >> Fcrit with p < 0.05) between fresh and
cryopreserved samples (all strains together), and between
strains applied (whatever fresh or cryopreserved samples).
That is, deformations lead to significant differences in
autofluorescence signals measured, like cryopreservation does
as well, but deformations and cryopreservation do not interact
together (Fcalc = 0.3, Fcrit = 2.1). Thereby, whatever
the strain, a fresh arterial ring can be differentiated from a
post-cryopreserved one based on autofluorescence spectra
measurements at 410 nm excitation and using wavelength
band ratio calculation as proposed.

For fluorescence simulation, the optical properties of
pure absorption and diffusion in the medium used at the
excitation wavelength (410 nm) were extrapolated from
the very few number of µa, µs and g values for intima,
media and adventice found in the literature (values at
λ = 476, 580, 600, 633 nm) [27] [28]. The following
values were then implemented: µa(410) = 31/14/30 cm−1

(A/M/I), µs(410) = 297/530/315 cm−1 (A/M/I) and
g(410) = 0.71/0.89/0.79 (A/M/I). The autofluorescence
emission spectrum taken into account in our fluorescence
simulation program was discretized from the spectral emission
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TABLE I
TWO-WAY ANOVA STATISTICAL TEST PERFORMED WITH MECHANICAL DATA (INCREMENTAL ELASTIC MODULUS), AUTOFLUORESCENCE DATA

(SURFACE RATIO), AND DIFFUSE REFLECTANCE DATA FROM CHANNELS 1 AND 2.
INDEPENDANT VARIABLES (OR FACTORS) ARE THE FRESH/CRYOPRESERVED TYPES OF ARTERIES (2 LEVELS) AND THE STRAINS (7 LEVELS). ALL THE

GROUPS HAVE THE SAME SAMPLE SIZE (n = 16). Fcalc AND Fcrit ARE RESPECTIVELY THE CALCULATED AND CRITICAL VALUES OF THE Fratio .

Mechanical data Autofluorescence data
Diffuse reflectance data

Channel 1 Channel 2

Sources of variations Fcalc Fcrit Fcalc Fcrit Fcalc Fcrit Fcalc Fcrit
Fresh / Cryopreserved 10.1 ∗ 3.9 174 ∗ 3.9 7.9 ∗ 3.9 4.1 ∗ 3.9

Strains 38.7 ∗ 2.1 5.9 ∗ 2.1 2.8 ∗ 2.1 1.1 2.1
Interaction 0.1 2.1 0.3 2.1 0.2 2.1 0.5 2.1

∗ indicates that the difference between the data groups is statistically significant, for a significance threshold p < 0.05.

(a) (b) (c)

Fig. 4. 4(a) Example of autofluorescence intensity spectra normalized to the area under the curve (480-810 nm), for a 30% strain. The black and gray lines
correspond respectively to the fresh and cryopreserved samples. A, B, C and D denote the areas under the spectral curves of the fresh artery rings between
500 and 600 nm (A) and between 600 and 810 nm (B), and of the cryopreserved ones between 500 and 600 nm (C) and between 600 and 810 nm (D).
4(b) Mean autofluorescence spectra area ratios for all the fresh samples A/B (black circles) and the cryopreserved ones C/D (gray triangles). 4(c) Example of
experimental autofluorescence intensity spectra (full line) and corresponding simulated spectra (squares) of a fresh sample (Errormean = 3%).

curve previously measured on same artery samples under
confocal microscopy and biphotonic excitation at 820 nm (see
[11]). According to these measurements, the raised spectra
of autofluorescence correspond mainly to the compound
fluorescence of elastin and collagen networks in the media.
Figure 4(c) shows the very good correlation between
simulated and experimental spectra (mean normalized error
less than 3%).

First, simulations were started with values of quantum yield
and absorption coefficient for fluorescence µaf (proportional
to molar extinction and molecular concentration) adapted
from the literature. We performed simulations at the 410 nm
excitation wavelength with identical µaf for all layers and
searched for the values of µa, µs and g in the wavelength
band of emission [470-770 nm] that give the best fit to the
experimental curve of autofluorescence intensity for fresh
arteries at 0% strain. Then, we varied µaf in each layer
(independently) in a wide range of values (typically [1-100]
cm−1) and as a result, we observed that the simulated
autofluorescence intensity spectra vary in amplitude as a
whole. Ratios given in Fig. 4 highlight the fact that these
spectra (normalized spectra) are modified in shape when
strains increase, with increasing amplitude in the lower
wavelength band (500-600 nm) and decreasing amplitude
in the higher one (600-810 nm). Varying µaf allowed us
to change the amplitude of the whole spectrum but not to
deform it in such a way. Consequently, we decided to keep
fixed values of µaf and by optimization we found values of

the optical parameters (absorption, diffusion, anisotropy) of
the medium in the wavelength band of emission allowing
us to obtain proper shape variations of the autofluorescence
spectra as a function of strains.

2) Diffuse reflectance results: Mean diffuse reflectance
spectrum for fresh and cryopreserved artery rings are given
in Fig.5(a).
Fig. 5(b) represents an example of measured and simulated
diffuse reflectance spectra collected at inter-fibre distances
of 0.53 mm (channel 1) and 1.74 mm (channel 2) and for
three different strains applied to a cryopreserved sample. These
results show spectra globally decreasing in light intensity as
strain rises.

As indicated in Table I, a two-way ANOVA with repeated
measures revealed that the values of ratio calculated from
the channel 1 diffuse reflectance spectrum are significantly
different (p < 0.05) between fresh and post-cryopreserved
samples (all strains together), and between strains applied
(whatever fresh or cryopreserved samples). For channel
2, these differences are much less or not significant
indicating that, at the longest inter-fibre distance tested in
our configuration, the diffuse reflectance ratio does not allow
to differentiate between strains. This may be due to the low
intensity level of the signal acquired. That is, deformations
lead to significant differences in diffuse reflectance signals
measured at the shortest inter-fibre distance (channel 1),
like cryopreservation does as well, but deformations and
cryopreservation do not interact together (Fcalc = 0.2,
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(a) (b)

Fig. 5. 5(a) Mean diffuse reflectance spectrum acquired at 0% strain for
fresh (full black line) and cryopreserved artery rings (gray dotted line),
5(b) Example of experimental diffuse reflectance spectrum (full line) and its
corresponding simulated spectrum (points) for a cryopreserved sample, at two
distances between emission and reception fibers (respectively 0.53 and 1.74
mm distances), at 3 different strains: 0% (full line), 30% (fine line) and 60%
(dotted line).

Fcrit = 2.1).

Both autofluorescence and elastic scattering spectroscopies
gave intensity spectra with overall higher amplitude for
the cryopreserved samples than for the fresh ones. It can
correspond to either a decrease in light absorption and/or
a more efficient light diffusion and fluorescence. These
observation are to be related to the fact that cryopreservation
affects the histological organization of the arterial wall (Fig.
2).

The spectral amplitude variations observed as a function
of the level of deformation (increase of auto-fluorescence
intensity and decrease of diffuse reflectance) can find
an explanation in the fact that the samples in traction
become increasingly thin as the deformation increases. The
transmission of the light throughout the tissue thickness
would be some thus increased, with the detriment of the
back-scattered intensity collected. As the artery ring wall
gets thinner under elongation, fluorescent compounds may
potentially be excited with more energy, and the fluorescence
emission intensity in the visible wavelength band (500-600
nm) reaching the surface may also be increased.

Finally, we observed significant variations in
autofluorescence and diffuse reflectance spectra with
reference to circumferential strains between 0% and 60%.
Because these strains lead to structural reorganization of the
arterial tissue and to decreasing of the artery wall volume
probed by our fibered spectroscopic tools, it is of interest to
investigate how the optical parameters of the tissue (µa, µs,
and g) may consequently vary.

3) Optical parameters: In order to better understand
the way optical properties differ between fresh and post-
cryopreserved artery ring samples and between various levels
of deformation, we calculated optimized values for the optical
coefficients µa(λ), µs(λ) and g(λ) in each of the three layers
of the simulation model.

Bar graphs in Fig. 6 summarize the variations of absorption
coefficient µa, scattering coefficient µs, and anisotropy factor

g of the adventice (A), the media (M), and the intima (I), for
fresh (F) and post-cryopreserved (C) samples with reference to
three circumferential strains (0%, 26%, and 47%) and for three
wavelengths: λ = 700, 740, 780 nm. From the mechanical
tests, the mean values (± SD) calculated for the wall thickness
at 0, 0.26 and 0.47 strains were respectively of 0.5 (0.08),
0.19 (0.05), and 0.05 (0.006) mm for the fresh artery rings
and of 0.69 (0.15), 0.34 (0.1), and 0.11 (0.03) mm for the
post-cryopreserved artery rings.

Overall values of µa are found between 1 and 5.6 cm−1

while µs vary from about 130 (lower values for intima) up
to 690 cm−1 (higher values for adventice) and g values from
0.8 up to 0.98.
At 700 and 740 nm, µa globally increases with the
circumferential strain εθθ. µa values of fresh samples are
slightly higher than the ones of cryopreserved samples.

At 700, 740 and 780 nm, µs in adventice stay mainly at
the same order of magnitude whatever εθθ, while µs in media
and intima vary more (decreasing with εθθ increasing).
Values obtained for g are systematically higher in media and
intima than in adventice. These results led to values of µs′
between 41 and 131 cm−1 for the adventice, between 9 and
55 cm−1 for the media and between 1 and 79 cm−1 for the
intima. Significantly higher values of µs′ are found for the
adventice compared to media and intima. They stay in the
same order of magnitude whatever the type of sample (fresh
or cryopreserved) and there is no clear tendency of their
variations as a function of strains.

These results suggest that on average, the media and the
adventice are respectively less and more absorbing for post-
cryopreserved artery rings, regardless the wavelength, and it is
the opposite for the fresh artery for λ = 700, 740 nm. Overall,
we may notice that the values of absorption and diffusion
coefficients are slightly higher for the fresh arteries than for
the post-cryopreserved arteries, whatever the wavelengths and
strains applied.

At our knowledge, there is up to now only few optical
parameter values available from the literature for arterial
tissues. [27] and [28] published the values of absorption,
diffusion and anisotropy coefficient for adventice, media and
intima layers of arteries for wavelengths of 476, 580, 600,
633 and 1024 nm. The optical parameter values found in
the present study are in good agreement with their values
at 633 nm (µa = 5.8/2.3/3.6 cm−1, µs = 195/310/171
cm−1 and g = 0.81/0.9/0.85 for adventice/media/intima
layers respectively) and at 1024 nm (µa = 2/1/2.3 cm−1,
µs = 484/634/165 cm−1 and g = 0.97/0.96/0.97 for
adventice/media/intima layers respectively).

We observed on Fig. 5 that diffuse reflectance decreases
with increasing strains which implies a globally lowered trans-
port of light i.e. an increase of the optical coefficients combin-
ing absorption and diffusion (see Fig. 6), for both fresh and
post-cryopreserved rings. The global stretch-induced increases
in optical properties of tissue observed may be twofold. Firstly,
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(a) λ = 700 nm

(b) λ = 740 nm

(c) λ = 780 nm

Fig. 6. Values of absorption coefficient µa (left column), diffusion coefficient µs (center column) and anisotropy factor g (right column) for the adventice
(A), the media (M), and the intima (I) with reference to three circumferential strains εθθ (0, 0.26 and 0.47) for fresh (F) and post-cryopreserved (C) samples,
at three different wavelengths (top to bottom rows): 6(a) λ = 700 nm, 6(b) λ = 740 nm, 6(c) λ = 780 nm.

when the artery ring is stretched, the structural organization
of the tissue changes (in particular the conformation of the
extra-cellular matrix made of elastinic and collagenic fibers)
as well as, for instance, the shape of the smooth muscular
cells. . . Consequently, the intrinsic absorbing and diffusing
properties of the medium are probably modified. This is also a
consideration to have in the case of post-cryopreserved arteries
to which structural alterations are associated. Furthermore, our
results confirm that diffusion is dominant in arterial tissues
(in agreement with other studies) and then, it contributes also
significantly to the decrease of the back-scattered intensity
measured. Secondly, it is also possible that the amount of
light transmitted throughout the artery wall increases with the
thickness decrease as strains rise leading to a decrease in the
amount of back-scattered light which may also be interpreted
as an increase in µa/µs. The only way to confirm that
would be to measure the transmitted light which necessitates
a more complex experimental configuration. Therefore, when
the artery ring is stretched, it is quite difficult to relate the
variations of the optical properties (absorption and diffusion)
directly or only to chromophore densities (which would be
the case if the medium would only change in volume but
not in internal configuration) because these optical properties
depend also on the anisotropic or inhomogeneous tissular
“remodelling” process happening with the stretching.
In the case of arteries, common uniaxial traction tests on rings
give rapid and simple access to a rheological characterization
with limited instrumentation. In this configuration, the wall
thickness variations of the ring under test can not be measured

but is calculated with reference to the circumferential length-
ening of the tissue. As confirmed in our study, the artery wall
thickness is one the few parameters that influence the mag-
nitudes of both fluorescence and diffuse reflectance signals.
Therefore, other complementary spectroscopic studies should
be performed on artery samples under mechanical constraints
in configurations where the thickness can be experimentally
measured.

IV. CONCLUSION

This study allowed us to obtain coupled results
between rheological and optical (absorption, scattering,
and fluorescence) properties of artery rings before and after
cryopreservation, and at different levels of circumferential
strains. We showed that the autofluorescence intensity
spectra may be used to statistically differentiate between
fresh and cryopreserved states of artery samples. Diffuse
reflectance spectroscopy gave intensity spectra with overall
higher amplitude for the cryopreserved samples than for
the fresh ones. These observations are to be related to
the histological modifications affecting the arterial wall of
post-cryopreserved samples. We also observed significant
spectral amplitude variations (increasing autofluorescence
intensity and decreasing diffuse reflectance) as a function of
the deformation applied to the artery wall (circumferential
strains between 0% and 60%).

Using Monte Carlo simulation, we were able to identify
values of absorption, diffusion and anisotropy coefficients and
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their variations as a function of state (fresh and cryopreserved),
strains (0, 30%, 60%) and wavelengths (700, 740, 780 nm).
Overall, absorption and diffusion coefficients are slightly
more important, whatever the wavelengths and strains
applied, for the fresh artery than for the post-cryopreserved
artery. Furthermore, the shape variations observed in the
autofluorescence spectra due to strains were related to the
modifications of the optical properties of the medium in the
wavelength band of emission rather than to the changes in
fluorescence absorption at excitation wavelength.

As implemented here, autofluorescence and diffuse
reflectance spectroscopies may potentially be considered
as simple complementary tools for tests of integrity or
contactless characterization of the mechanical state of blood
vessel tissues. Applications may concern for instance the pre-
and per-operative evaluation of the mechanical compatibility
between allograft and in situ arteries.

Finally, works are in progress to apply this approach to
cutaneous tissues characterization with special interest in skin
cancer diagnosis.
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Abstract 

Histo-pathological analysis and in vivo optical spectroscopy were 

used to discriminate several histological stages of UV-irradiated 

mouse skin. At different times throughout the 30-week irradiation, 

Autofluorescence (AF) and Diffuse Reflectance (DR) spectra were 

acquired in a bimodal approach. Then skin was sampled and 

processed to be classified, according to morphological criteria, into 

four histological categories: normal and three types of hyperplasia 

(compensatory, atypical and dysplastic). After extracting spectral 

characteristics, Principal Component Analysis (data reduction) and 

k-Nearest Neighbor classifying method were applied to compare 

diagnostic performance of mono-excitation AF (based on each of the 

seven excitation wavelengths: 360, 368, 390, 400, 410, 420 and 430 

nm), multi-excitation AF (combining the seven excitation 

wavelengths), DR and bimodal spectroscopies. Visible wavelengths 

are the most sensitive ones to discriminate compensatory from 

precancerous (atypical and dysplastic) states. Multi-excitation 

provides an average 6 percentage point-increased sensitivity 

compared to the best scores obtained with mono-excitation AF for 

all pairs of tissue categories. Bimodality results in a 4 percentage 

point-increase of specificity when discriminating the three types of 

hyperplasia. Thus bimodal spectroscopy appears as a promising tool 

to discriminate benign from precancerous stages; clinical 

investigations should be carried out to confirm these results. 

 

Key words 
Auto-Fluorescence Spectroscopy; Diffuse Reflectance; 

Photocarcinogenesis; Squamous Cell Carcinoma; Skin Cancer; In 

vivo Diagnosis 

 

 

1     Introduction 

Skin cancer is the most prevalent cancer among fair-skinned populations1. Two main types of skin cancerous lesions originate from 

cells found in the epidermis (the skin epithelium): keratinocytic tumours and melanocytic tumours2. The former type of lesions is the 

most common one and among them, Squamous Cell Carcinoma (SCC) is the most dangerous cancer type as it metastasizes in up to 

7.4% of cases3. The best chance to fully cure SCC is to excise it at its first stages of development before dermis invasion, where the 

vascularization network starts. So-called “first stages” include precancerous (e.g. actinic keratosis) and in situ (e.g. Bowen’s disease) 

stages. Thus, detecting such early stages is of paramount interest for clinical diagnosis. This detection aims at being as specific and 

sensitive as possible. Indeed a survey of general practioners found that 30% had no confidence in correctly triaging skin lesions: 22% 

of cancers would not have been biopsied or referred while benign lesions would have been wrongly biopsied or referred 34% of the 

time4. False negative diagnoses may result in further growth of a lesion making it too extensive for surgical resection. The delay in 

re-presentation of the patient to the clinician may even allow for metastasis to occur with possibly fatal consequences. False positive 

diagnoses result in unnecessary procedures, patient inconvenience and stress, increased morbidity and substantial additional costs4. 

Nowadays several diagnostic techniques are under study (biopsy techniques, molecular markers, ultrasonography, confocal 

microscopy, spectroscopy, fluorescence imaging, electrical impedance, etc.) but the non-invasive ones are particularly well adapted to 

every day clinical practice since they give a chance to follow evolution of lesions and give immediate information. Among them, 

dermoscopy is the most widespread in every day practice. In dermoscopy, the lesion is examined with a 10-x to 100-x magnification 

lens placed directly against skin to which immersion oil has been applied for index-matching. However dermoscopy of keratinocytic 

lesions is still at its infancy because consensus regarding diagnostic criteria has not been established yet1. Furthermore such a 

technique still is based on visual appreciation and thus depends on the physician’s personnal experience. That is why in vivo optical 

spectroscopy (also called “optical biopsy”) is a potentially helpful technique because it aims at providing physicians with quantitative 

i.e. more objective criteria. Assessing spectroscopy’s ability to detect in vivo precancerous skin stages implies to follow the entire 

carcinogenesis in an animal model because it is the only way to get tissue sampling from each carcinogenesis stage. Two ways of 

inducing carcinogenesis have been widely described: chemically- (using DMBA-TPA application)5 and UV-6 induced carcinogenesis 

of mouse skin. However Pentland et al.7 have shown that models to test chemoprevention strategies must specifically consider cancer 
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etiology in their design. The main etiological factor for SCC is Ultra-Violet (UV)-solar (often referred to as “actinic”) radiation8. 

Therefore we chose to privilege the UV-induced carcinogenesis by studying skin neoplastic changes of UV-irradiated SKH1 (hairless 

and albinos) mice throughout the entire carcinogenesis. 

UV radiation is a complete carcinogen i.e. it is responsible for cancer induction, promotion and progression. The typical UV-induced 

DNA damage is the generation of dimeric photoproducts between adjacent pyrimidine bases. Tumor suppressor gene p53 is a 

common target of UV-induced mutations. There is a proliferative advantage of p53 mutant keratinocytes over normal keratinocytes 

that results in neoplastic transformation9. DNA damage also arises spontaneously from endogenous chemicals produced during 

metabolism, oxidative stress, and chronic inflammation10. In pre-clinical studies, exposure of murine skin to UV radiation for 30 

weeks aims at inducing first, an acute inflammation and then an unresolved or “chronic” inflammation that induce continuous 

exposure of tissue to activated immune cells. Such cells secrete soluble mediators which result in excessive tissue remodeling, loss of 

tissue architecture, and enhances risk for development of neoplastic tissue states11. Most importantly, the recognition that a given 

tissue abnormality is associated with cancer development does not necessarily imply that all cancers at that site will develop from 

such lesions. Indeed validation of cancer precursors as intermediate endpoints for cancer development is challenging, since tissue 

sampling necessarily interrupts or alters the course of the natural history of the neoplastic process. In such case, spectroscopy can 

also be a useful tool of investigation. 

In the current study, autofluorescence (AF) spectroscopy and diffuse reflectance (DR) spectroscopy, alone and in combination, are 

investigated as non-invasive techniques to discriminate different stages of UV-irradiated mouse skin. Diagnostic efficiency of each 

technique has been studied separately on a wide variety of organs but Chang et al.12, Breslin et al.13 and Georgakoudi et al.14 showed 

that combining the two techniques in a “bimodal” approach improves diagnostic accuracy of cervical, breast and oesophagus cancer 

respectively. To the best of our knowledge, only one study5 has been published on both spectroscopic and histological evaluations of 

mouse skin carcinogenesis: the main result of this study was that AF spectroscopy using several excitation wavelengths discriminates 

early stages of chemically-induced SCC with improved classification accuracy compared to single wavelength excitation. 

The aim of our study is twofold: i) establish histo-pathological criteria to classify different stages of UV-irradiated murine skin: 

compensatory, atypical and dysplastic hyperplasia, ii) compare mono-excitation AF, multi-excitation AF, DR and bimodal 

spectroscopies’ accuracy (sensitivity and specificity) in discriminating pairs of histological classes thanks to a reduced set of selected 

spectral characteristics. 

 

2      Materials and Methods 

2.1     Tumor model 

The experiment was approved by the French Ethical Commitee on Animal Experiment. Twelve-week old SKH1 female mice 

(Charles River Laboratories, France) were divided in two groups: the first one includes 8 sham-irradiated mice (control group) and 

the second one includes 20 UV-irradiated mice. UV irradiation was provided by a bank of eight fluorescent tubes (TL/12, Philips, 

The Netherlands) set into a UV Research Unit (Daavlin, Belgium) emitting mainly in the UVB range (50% of the emission in the 

290-320 nm spectral range). Mice were irradiated with a fluence of 3 mW/cm², 23 cm away from the lamps for 20 seconds each time. 

The dose was controlled thanks to an integrated dosimeter. Mice were kept in a small cage set each time at the same place underneath 

the UV Research Unit in order to deliver a dose as homogenous as possible to all mice. Irradiation was performed once a week 

during the first 15 weeks then twice a week during the last 15 weeks. Irradiation was always performed at least 2 days before 

spectroscopic measurements in order to avoid an acute reaction bias of spectroscopic measurements. Ten mice were euthanized after 

1 month of irradiation and ten others after 6 months of irradiation in order to sample acute and chronic UV-induced skin 

modifications respectively. 

 

2.2     Experimental protocol 

Mice were anesthesized with a mix of Ketamine (110 mg/kg, Panpharma, France) and Xylazine (11 mg/kg, Rompun, Bayer, France) 

for a 75 minute-immobilization. They were placed on a 35°C-heated blanket underneath the optical fiber-probe that was fixed on a 

motorized stage in order to control probe’s angle (90°) and pressure repeatability on the skin [Fig. 1(a)]. The probe was put in gentle 

contact with the skin. An experimental protocol was developed to ensure that spectroscopic measurements and histological 

evaluations were obtained from the same tissue site. Since tattoo ink is a light absorber and that needles used to perform tattoo could 

modify skin’s microscopic morphology, a plastic pattern was preferred to tattooing for localization of the measurement sites. As 

shown in Figures 1(a) and 1(b), the pattern was stuck on the mouse’s back in order to make sure that spectroscopic measurements 

were performed every 5 mm in a row, on six spots from neck to tail. Once spectroscopic measurements were done, the beginning of 

the 6 point-row was tattooed in order to know where to start length measurements on histological slides [Fig. 1(b, c)]. Within 6 hours 

of spectroscopic measurements, mice were euthanized performing cervical dislocation. Within 10 minutes of death, back skin was 

excised. To prevent skin from shrinking, each piece of skin was held on a polystyrene piece thanks to needles. Skin was further fixed 

in a formaldehyde solution before imbedding in paraffin. Then 5 µm-slices were stained with standard Hematoxylin and Eosin 

(H&E) for histological classification based on epidermis morphological features. We also stained dermal elastic fibers using Weigert 

specific staining. 

 

2.3     Histological classification 

Hyperplasia is defined as an increase in size of a tissue or organ due to an increase in the number of cells. It may be physiologic, 

compensatory or pathologic10. So we decided to perform a two-step classification. First step aimed at discriminating hyperplastic 

from non hyperplastic skin epidermis. To do so, it was needed to determine a normal (N) epidermis thickness range. As skin does not 

display same thickness on the whole body surface, we proposed to determine a normal thickness range for each spot number i.e. for 

each anatomical location from neck to tail along the backbone. Epidermis thickness of spot #y (y = 1, 2, 3, 4, 5 or 6) on UV-irradiated 

mice will be compared to epidermis thickness of the corresponding spot #y on sham-irradiated mice, thus taking into account 

physiological variations. Thickness measurements were performed on 10 to 100 x-magnified images acquired via a microscope 

(Axioskop, Zeiss, Germany) equipped with a CCD camera (DXC-390P, Sony, Japan).  
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Fig. 1: (a) Picture of an anesthesized mouse on the heated-blancket during spectroscopic measurement. The optical fiber 

probe is put in gentle contact with the skin throughout a plastic pattern stuck on the mouse’s back in order to localize 

spectroscopic evaluation spots. (b) Schematic of the plastic pattern dimensions and black ink tattoo used to localize each 6-

spot row along the backbone. (c) Schematic explaining the method used to localize histological evaluation sites. 
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An image acquisition software (Tribvn ICS, Tribvn, France) and a data processing software (Osiris, Digital Imaging Unit of the 

Geneva Hospital, Switzerland) were used. Gaussian distribution of the data set was checked. Then the normal range was defined 

according to what is commonly recommended for data having a Gaussian distribution: mean ± 2 x Standard Deviation (SD)15. 

Epidermis of a specific spot was classified as “hyperplastic” if its thickness was above the “mean + 2xSD” cut-off value. 

 

2.3     Histological classification 

Hyperplasia is defined as an increase in size of a tissue or organ due to an increase in the number of cells. It may be physiologic, 

compensatory or pathologic10. So we decided to perform a two-step classification. First step aimed at discriminating hyperplastic 

from non hyperplastic skin epidermis. To do so, it was needed to determine a normal (N) epidermis thickness range. As skin does not 

display same thickness on the whole body surface, we proposed to determine a normal thickness range for each spot number i.e. for 

each anatomical location from neck to tail along the backbone. Epidermis thickness of spot #y (y = 1, 2, 3, 4, 5 or 6) on UV-irradiated 

mice will be compared to epidermis thickness of the corresponding spot #y on sham-irradiated mice, thus taking into account 

physiological variations. Thickness measurements were performed on 10 to 100 x-magnified images acquired via a microscope 

(Axioskop, Zeiss, Germany) equipped with a CCD camera (DXC-390P, Sony, Japan). An image acquisition software (Tribvn ICS, 

Tribvn, France) and a data processing software (Osiris, Digital Imaging Unit of the Geneva Hospital, Switzerland) were used. 

Gaussian distribution of the data set was checked. Then the normal range was defined according to what is commonly recommended 

for data having a Gaussian distribution: mean ± 2 x Standard Deviation (SD)15. Epidermis of a specific spot was classified as 

“hyperplastic” if its thickness was above the “mean + 2xSD” cut-off value. 

Since atypical and dysplastic hyperplasias are true cancer precursors whereas compensatory hyperplasia is not10, discriminating CH 

from the two other types of hyperplasia (AH and D) is of utmost medical value. That is why the second step of our classification 

method aimed at classifying hyperplastic skin samples into the following histological classes: compensatory hyperplasia (CH), 

atypical hyperplasia (AH) and dysplasia (D). Atypia is defined as an abnormal cellular proliferation in which there is loss of normal 

architecture and orientation10. Histological features of skin dysplasia are given by Kumar et al.16: because skin dysplasia is usually 

the result of chronic exposure to sunlight and is associated with build-up of excess keratin, these lesions are called actinic keratoses. 

The dermis contains thickened blue-gray elastic fibers (elastosis), a probable result of abnormal dermal elastic fiber synthesis by sun-

damaged fibroblasts within the superficial dermis. The stratum corneum is thickened and, unlike normal skin, nuclei in the cells are 

often retained (a pattern called  “parakeratosis”). Table 1 displays the morphological features on which we based our classification of 

hyperplastic samples in one of the three following classes: compensatory, atypical or dysplastic hyperplasia (CH, AH and D 

respectively). All the criteria were evaluated by a pathologist. Three fields of view (FOV) were examined from each sample. A 

sample was assigned to a class only if classifications of the three FOV were consistent with one another. If they were not consistent, 

then the sample was discarded from histological classification. 

 

Table  1: Morphological features used to classify skin samples into the three different classes of hyperplasia (CH, AH and D). 

⊕⊕⊕⊕: feature that must be found to classify the sample in the corresponding histological class, ⊗⊗⊗⊗: additional features that may 

be found as well. Sham-irradiated mice were considered as normal (N) and used as negative controls. Histological features 

displayed by SCC were used as positive controls. 
 

 Normal (N) Compensatory 

hyperplasia (CH) 
Atypical 

hyperplasia (AH) Dysplasia (D) Bowen’s 

Disease/SCC 
Thickened epidermis  ⊕ ⊕ ⊕ ⊕ 

Mitosis in upper layers  ⊗ ⊗ ⊗ ⊗ 

Hyperkeratosis  ⊗    

Nucleoted upper layers   ⊕ ⊕ ⊕ 

Heterogenous chromatin   ⊕ ⊕ ⊕ 

Cell layer disorganization   ⊕ ⊕ ⊕ 

Parakeratosis    ⊗ ⊕ 

Dyskeratosis    ⊗ ⊕ 

Elastosis    ⊗ ⊕ 
 

 

2.4 Spectroscopy and statistical analysis 

Figure 2 shows the spectroscopy instrumentation developed in order to acquire spatially colocalized AF and DR spectra. A fiber 

probe made of 200 µm-core diameter optical fibers was used: one of these fibers was chosen as the excitation fiber and another one 

was chosen to collect autofluorescence and backscattered light at a 271-µm CEFS (Collecting to Excitation Fiber Separation). The 

spectrometer was an iHR320 spectrograph (Horiba Jobin Yvon, France) including a back-illuminated CCD detector and achieving a 

spectral resolution better than 5 nm in the 350-800 nm spectral range. Our goal was to construct a tunable multi-excitation source, 

based on a short-arc 300W Xenon lamp, remotely software-controlled, capable to generate adjustable centre-wavelengths and 

bandwidths and to automatically switch from one excitation wavelength to the other one (for AF spectroscopy: seven excitation 

wavelengths at 360, 368, 390, 400, 410, 420 and 430 nm, with a Full Width at Half Maximum (FWHM) of 15 nm) and from one 

illumination band to the other one (for DR spectroscopy: 365-545, 450-640 and 550-740 nm in order to cover the UV-Visible range) 

in a series of sequential steps. For this purpose, bandpass linear filters were used (LVF-series, Ocean Optics), composed of a long-pas 

filter and a short-pass filter (respectively referred to as FL1 and FL2 in Figure 2). Both filters are fixed on motorized translation 

stages and wavelength tuning is achieved by sliding filters with respect to each other thanks to a programmable motorized 

micropositioning system. The motorized stages slide on a 45 mm-long bench, which limits their excursion, resulting in a maximal 

transmitted bandwidth of 190 nm. The three illumination bands result from this mechanical limitation: 3 x 45 mm were needed in 
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order to cover the UV-visible spectral range. The three illumination bands (365-545 nm, 450-640 nm and 550-740 nm) partly 

overlap. The reflectance signal was extracted from the spectral ranges for which filter transmission is maximum, resulting in the 

following selected bands: 390-490 nm (illumination band #1), 490-590 nm (illumination band #2) and 590-720 nm (illumination 

band #3). Then these three bands were simply concatenated. Diffuse Reflectance signal in each band was obtained by dividing the 

raw signal acquired in vivo on mouse skin by the signal acquired on a Lambertian surface (WS-1 Diffuse Reflection Standard, Ocean 

Optics). Such reference spectra were collected every day before starting the experiment. This normalization accounts for the non-

uniform spectral response of the acquisition system and for variations of the light-source intensity over the 30-week period of time. 

For AF spectroscopy, spectra were recorded as a whole over the entire acquisition spectral range. In order to reject skin backscattered 

excitation light, three different longpass filters were used with the following cut-off wavelengths: 400 nm for 360 and 368 nm-

excitation wavelengths, 435 nm for 390 and 400 nm-excitation wavelengths and 455 nm for 410, 420 and 430 nm-excitation 

wavelengths. AF spectra were corrected for the non-uniform spectral response of the acquisition system using a radiometric 

calibration source (HL-2000, Ocean Optics). A correction factor spectrum was calculated by dividing the HL-2000 experimentally 

acquired spectrum by the calibration spectrum and used to correct spectra measured on mouse skin. Variations of the light source 

intensity were taken into account by measuring excitation intensity at the probe tip using a calibrated photodiode (818-UV, Newport 

Research Corp.) prior to each experiment. Raw acquired AF spectra were divided by the excitation light power. Fluorescence data 

from a single measurement spot are represented as an excitation-emission matrix (EEM): columns of the matrix spectra correspond to 

emission spectra at each excitation wavelength. 

 

Fig. 2: Schematic diagram of the bimodal spectroscopy system used to acquire mouse skin spectra in vivo. Short arc lamp 

(300W Xenon), F1: anticaloric filter, L1: convex lens, FL1 and FL2: high-pass and low-pass linearly variable filters, Fexc: 

excitation optical fiber, M1, M2 and M3: motorized micrometric translation stages. 

 

Table 2: Spectral features (19 for autofluorescence and 4 for diffuse reflectance) used for spectra classification. Total energy is 

the sum of all spectra intensities in the [λλλλi - λλλλj] bandwidth. Area ratio is the ratio between the sum of intensities in the [λλλλi - λλλλj] 

bandwidth and the sum of intensities in the [λλλλk - λλλλl] bandwidth. Peak ratio is the ratio of intensities at λλλλm and λλλλn. Slope is the 

slope between the intensities at λλλλp and λλλλq. 

 

Spectroscopic statistical analysis was a three-step process: i) spectral features extraction, ii) data reduction and iii) classification. As 

shown in Table 2, 19 spectral features and 4 spectral features were extracted from AF and DR spectra respectively acquired on each 

skin sample (resulting in using 23 spectral features when combining the two modalities for the “bimodal” approach). The  spectral 

parameters were selected in order to be sensitive to the intensity and spectral shape modifications induced by neopplastic 

transformation: total area under the spectrum between λi and λj (Aλi-λj) related to the global backscattered intensity (Diffuse 

Reflectance) and emission intensity (Autofluorescence); area ratios: (Aλi-λj/Aλk-λl); slopes between λp and λq (Sλp-λq) and peak ratios 

λm and λn (Rλm/λn) related to the spectral shape. This large number of features was reduced by applying Principal Component Analysis 

(PCA). This linear transformation technique employed for the dimensionality reduction of the parameter space allows to represent 

most part of the information of the original data set in the first few uncorrelated principal components (PCs)17. Once data reduction 

was done, a k-Nearest Neighbor (k-NN) method was used to build the algorithm for classification of spectra in one of the following 

classes: normal, compensatory hyperplasia, atypical hyperplasia and dysplasia. The k-NN method classifies an unknown sample in 

the class which has the most “similar” or “nearest” sample points in the training set of data. Euclidean distance was used to measure 

distance between points. In this case, we randomly chose 66% of spectra in each histological class as the training set of data. Then, 

any new sample from the validation data set was classified as normal, compensatory hyperplastic, atypical hyperplastic and 

Autofluorescence 

λexc (nm) Total energy (a.u.) Area ratio Peak ratio 

360 A410-700 A410-459 / A459-700  

368 A410-700 A410-470 / A470-700  

390 A460-700 A460-545 / A545-700 R470/634 

400 A461-700 A461-550 / A550-700 R485/633.5 

410 A460-700 A460-542.5 / A542.5-700 R492/633 

420 A462.5-700 A462.5-550 / A550-700 R505/633 

430 A476-700 A476-585 / A585-700 R507/633 

Diffuse Reflectance Total energy Slope Peak ratio 

 A390-720 S580-600 
S615-720 

R423/577 



 6 

dysplastic by comparing it with the standard models for each of the four classes. The algorithm accuracy to classify samples was 

expressed through two parameters: sensitivity (Se) and specificity (Sp). Sensitivity is defined a the number of samples classified as 

pathological by statistical analysis divided by the number of pathological samples determined as such by histology. Specificity is 

defined as the number of samples classified as normal by statistical analysis divided by the number of normal samples determined as 

such by histology. When the two histological classes to be discriminated were two pathological classes, the less advanced state in the 

carcinogenic process was used as the “normal” sample. For instance, when discriminating between AH and D, AH was chosen as 

“normal” and D as “pathological” in the definitions above. In order to obtain an optimal value of the [sensitivity, specificity] couple, 

we studied the influence of the number of neighbors (1<k<15) and of PCs on sensitivity and specificity for each modality (Table 3) 

when discriminating the six pairs of histological classes. Since the first few PCs usually account for most part of total variance of the 

original data set and that the goal is to obtain optimum classification results with as few PCs as possible, classification algorithm was 

performed using only 7 and 10 PCs for multi-excitation AF and bimodality respectively, accounting for 99% of variance of the 

original data set. In the case of mono-excitation AF and DR used alone, since at most to 4 spectral features or less were extracted, 

100% of PCs were used. 

Table 3: Number of Principal Components (PCs) and nearest neighbors (k) tested for each of the four spectroscopic 

modalities: mono-excitation autofluorescence (AF), multi-excitation AF, diffuse reflectance (DR) and bimodality (DR + multi-

excitation AF). 

Mono-excitation AF 

360, 368 nm 
390, 400, 410, 420, 

430 nm 

Multi-excitation AF DR 
DR + multi-

excitation AF 

PCs = 1,2. 

k = 1, 2, ...,15. 

PCs = 1,2, 3. 

k = 1, 2, ...,15. 

PCs = 1,2..., 7. 

k = 1, 2, ...,15. 

PCs = 1,2, 3, 4. 

k = 1, 2, ...,15. 

PCs = 1,2..., 10. 

k = 1, 2, ...,15. 
 

3      Results and Discussion 

3.1     Histology 

Because of inter-individual variable response to UV radiation, we decided to classify skin samples exclusively according to 

histological evaluation and not according to irradiation dose or exposure duration. Figure 3 and Table 4 show the cut-off values 

(maximum normal epidermis thickness) used to define hyperplasia: UV-irradiated epidermis displaying thickness above such 

“normal thresholds” are considered as hyperplastic. A Student’s t-test was performed to compare mean thickness values between 

anatomical spots #1 [mouse head, Fig. 4(a)] and #6 [mouse tail, Fig. 4(b)] and showed that the difference in mean epidermal 

thickness is significantly different with a level of significance p = 0.0006 < 0.05. This emphasizes how important it is to base 

histological comparison of normal and irradiated skin on corresponding anatomical locations, especially in our case where epidermis 

thickness is one of the criteria used to define hyperplasia. 

Each class of hyperplasia was characterized by qualitative features relative to epidermis and dermis observed in stained histological 

sections. At the beginning of UV-exposure (the first 3 to 6 weeks of exposure), skin displays cell proliferation that aims at 

regenerating the tissue leading to a compensatory type of hyperplasia (CH): a thickened epidermis as well as a thickened keratin layer 

(hyperkeratosis) can be observed [Fig. 4(c)] but neither cytological (cell nuclei and layer organization still look normal) nor structural 

(normal dermal elastic fibers) carcinogenic features are displayed [Fig. 5(a)]. After 6 months of UV-exposure, skin has not only 

become hyperplastic but also displays cancerous characteristics. We distinguished two types of cancerous characteristics relative to 

nuclei and keratin maturation respectively. The former ones (heterogenous chromatin, mitosis, cell layer disorganization) are related 

to the class called “atypical hyperplasia” (AH). The second ones (parakeratosis [Fig. 5(b)], dyskeratosis [Fig. 5(c)]) as well as 

elastosis [Fig. 5(d)], appearing in addition to nuclei modifications, are related to dysplasia (D). Using the classification criteria 

defined in Table 1, the 224 mice skin samples were classified as follows: 84 normal, 47 compensatory hyperplasia, 37 atypical 

hyperplasia and 56 dysplasia. 

We used  SCC that developed on a few mice to check that the sampling protocol allowed a precise match of spectroscopic 

measurements and histological evaluations. As shown in Figure 6, SCC appears as a macroscopic abnormal growth on mouse’s skin 

[Fig. 6(a)] on spot #5 of spectroscopic measurement. The abnormal growth shown in Figure 6 (b) and further identified as a SCC by 

histology can also be located on spot #5 of the histological slide. Thus histological classification was provided for each of the 

corresponding spot of spectroscopic measurements. 

 

 

Fig. 3: Histogram showing mean (n = 160) normal epidermis thickness of sham-irradiated mice for the 6 anatomical spots. 

Error bars represent ± 1 SD. 
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Table 4: Normal epidermis thickness cut-off values (defined as mean (n=160) + 2 SD) used to define hyperplasia for each 

anatomical spot (spot #1 is towards mouse’s neck and spot #6 is towards mouse’s tail) in order to account for physiological 

variations of epidermis thickness along the backbone. 

Anatomical spot number 1 2 3 4 5 6 

Mean epidermis thickness + 

2SD (µm) 
21 29 30 27 27 40 

 

 
 

Fig. 4: Representative microscopic images of H&E stained histological sections of mouse skin. (a) Sham-irradiated spot # 1 

displays epidermis (delimited by the white arrow) and keratin on top of epidermis (black arrow). (b) Sham-irradiated spot # 

6 displays basement membrane (white arrow) and dermal collagen fibres (black arrow). Epidermis is significantly thickened 

compared to spot # 1. (c) Spot # 6, after 1 month UV-irradiation: SC: Stratum Corneum, G: Granulous layer, S: Spinous 

layer, B: Basal cell layer. Epidermis is significantly thickened compared to sham-irradiated spot # 6. Scale bar: 50 µm. 

 

 
Fig. 5: Representative microscopic images of H&E (a,b,c) and Weigert (d) stained histological sections of mouse skin after 1 

month UV-irradiation (a) and after 6 month UV-irradiation (b,c,d) displaying the morphological epidermis and dermis 

features used to classify skin samples in each of the three histological classes (CH, AH, D). (a) Compensatory hyperplastic 

epidermis featuring thickened epidermis (above normal cut-off values), hyperkeratosis (white arrow), normal keratin 

maturation (see G the granulous layer), organized cell layers and chromatin confined within nuclei (black arrow). (b) 

Dysplastic epidermis featuring keratin dysmaturation (parakeratosis: white arrow and no visible granulous layer), cell layer 

disorganization and heterogenous nuclei chromatin. (c) Dysplastic epidermis featuring dyskeratosis (black circle). (d) Dermis 

displaying elastosis (black arrow: short and thick elastic fibers) and chronic inflammation (circle: mast cell). Scale bars: 10 

µm (a, b,c) and 50 µm (d). 
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Fig. 6: Matching of anatomical spectroscopic measurement spots (left picture) and histological evaluation sites (right picture) 

 

3.2      Spectroscopy and statistical analysis 

Figures 7 (a), (b), (c) and (d) show EEMs (mean values) obtained for each histological class respectively: N, CH, AH and D. Figure 8 

displays 410 nm-mono-excitation AF (a) and DR (b) mean spectra for each histological class (N, CH, AH and D). As expected, AF 

emission spectra exhibit flavins and keratin (410 nm excitation, 510 nm emission) as well as porphyrins (410 nm excitation, double-

peak emission at 633 and 672 nm) characteristic emission peaks while DR spectra exhibit characteristic hemoglobin absorption peaks 

(420, 542 and 577 nm). It should be reminded that such spectra are obtained for a 271-µm CEFS. 

 

 
Fig. 7: Mean EEMs from multi-excitation AF spectroscopy of normal (a), compensatory hyperplastic (b), atypical 

hyperplastic (c) and dysplastic (d) mouse skin. Areas attributable to flavins and keratin (1) as well as porphyrins (2) are 

circled. 
 

The aim of the spectroscopic classification is to determine sensitivity and specificity for discrimination of the four histological 

classes using i) mono-excitation AF spectroscopy alone based on each of the seven excitation wavelengths, ii) multi-excitation AF 

spectroscopy based on the combination of the seven excitation wavelengths, iii) DR spectroscopy alone, iv) the combination of DR 

and multi-excitation AF spectroscopies (“bimodal” spectroscopy). We performed a pair-wise comparison: normal vs. each type of 

hyperplasia (N vs. CH, N vs. AH and N vs. D) and each type of hyperplasia vs. one another (CH vs. AH, CH vs. D and AH vs. D). 
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Fig. 8: Mean autofluorescence spectra at 410 nm-excitation (a) and Diffuse Reflectance spectra (b) obtained for each 

histological class (N, CH, AH and D). 
 

Mono-excitation AF spectroscopy Focusing on AF spectroscopy, results concerning sensitivity and specificity are summarized in 

Figures 9 (a) and (b) respectively. It is to be noticed that when discriminating CH from each of the three other histological classes (N, 

AH and D), the longer wavelengths (“visible” wavelengths i.e. all wavelengths except for 360 and 368 nm) reach higher sensitivity 

values than the shorter ones (360 and 368 nm). Compensatory states are at low risk to evolve into SCC, therefore the use of visible 

wavelengths should help reducing the number of unnecessary procedures. It is to be noticed that such visible wavelengths achieve 

their lowest sensitivity level (around 50%) when discriminating between N and AH. It can be hypothesized that keratin layer plays an 

important role in AF spectral discrimination. Indeed N and AH are the only two classes that usually display no abnormally thick 

keratin layer whereas CH may display hyperkeratosis and D often displays parakeratosis. The keratinized layer absorbs and scatters 

the excitation light, thus reducing its penetration into deeper layers. This effect can be seen in Figure 8, where CH, characterized by 

the thickest keratin layer (hyperkeratosis), exhibits a much lower average fluorescence intensity than all other classes. Based on 

information from several studies18,19,20,21 investigating fluorescence of keratin, it is most likely that keratin fluorescence is involved in 

our results concerning AF spectral discrimination although its precise role is difficult to determine, due to the fact that the AF signal 

results from the overlap of various fluorophores located at different depths. However, a tentative explanation accounting for the better 

sensitivity achieved using visible wavelengths than UV ones (360 and 368 nm) when discriminating CH from each of the three other 

histological classes (N, AH and D) would be as follows: keratin layer plays a shielding role, mostly pronounced in UV, reducing the 

excitation of other fluorophores in epidermis (NADH) and dermis (collagen, elastin), which are spectral markers of neoplastic 

transformation. Under UV excitation, the observed AF signal is a mixture of NADH, collagen and keratin emissions with a high 

contribution of keratin possibly blurring the differences in spectral signatures due to other fluorophores. 

 Using either mono- or multi- excitation AF, a drastic decrease of specificity can be observed in Figure 9 (b) when discriminating 

between AH and D compared to all other pair-wise comparisons. Such a low specificity might be explained by the close histological 

characteristics of these two classes (see Table 1). 

Multi-excitation AF spectroscopy As can be seen in Figure 9 (a), compared to any single excitation wavelength, multi-excitation AF 

always provides higher sensitivity, resulting in an average 6% increased sensitivity over all pairs of histological classes. Conversely, 

specificity [Fig. 9(b)] is not improved by multi-excitation (except for CH vs. AH: +2 percentage points): specificity remains higher 

than 92% when discriminating between normal skin and the three types of hyperplasia (CH, AH and D) but drastically decreases 

when discriminating the three types of hyperplasia from one another (82%, 76% and 41% respectively for each pair of histological 

classes). 

DR spectroscopy As shown in Figure 10, DR spectroscopy is fairly more sensitive (+5.6 percentage points) when discriminating the 

three types of hyperplastic tissues from one another (75.3% average sensitivity over the three pairs of histological classes: CH vs. 

AH, CH vs. D and AH vs. D) than when discriminating normal skin from any type of hyperplasia (69.7% over the three pairs of 

histological classes: N vs. CH, AH and D respectively). Mainly due to the low specificity achieved when discriminating AH from D 

(46%), a drastic fall of specificity (-24 percentage points) is observed when discriminating the three types of hyperplasia from one 

another (average specificity of 66% over the three pairs of histological classes). Indeed, the specificity achieved when discriminating 

normal tissue from each type of hyperplasia is as high as 90% (average specificity over the three histological classes).  

Multi-excitation AF, DR and bimodality A comparative analysis between the diagnostic performances of multi-excitation AF alone, 

DR alone and bimodal spectroscopies can be seen in Figure 11. If we were to select only one modality on the basis of sensitivity 

results, multi-excitation AF would be selected. Indeed, on average, over the six pairs of histological classes to discriminate, multi-
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excitation AF is the most sensitive modality: average sensitivity of 82% which is +1 and +10 percentage points compared to 

bimodality and Diffuse Reflectance used alone respectively. Bimodality seems mostly interesting when considering specificity. It is 

either as specific or more specific than multi-excitation AF and Diffuse Reflectance used alone over all pairs of histological classes 

(except for N vs. AH: 94% and 93% for multi-excitation AF and bimodality respectively). Even though specificity remains low, 

bimodality slightly improves specificity (+4 percentage points) when discriminating the three types of hyperplasia from one another 

and achieves a 71% specificity compared to 66% for both multi-excitation AF and DR used alone (average over the three pairs of 

histological classes). 

 

 
Fig. 9 : Average Sensitivity (a) and Specificity (b) achieved by mono-excitation (for each of the seven excitation wavelengths) 

and multi-excitation auto-fluorescence (AF) spectroscopy for the discrimination of the six pairs of histological classes. 
 

 

 

 
Fig. 10: Average sensitivity (Se) and specificity (Sp) achieved by Diffuse Reflectance (DR) for each pair of histological classes. 

 

In order to evaluate the global diagnostic performance taking into account both sensitivity and specificity as a function of numbers of 

k and PCs, a Receiver Operating Characteristic (ROC) representation was used22. We evaluated the best combination of sensitivity 

and specificity corresponding to the data point that is the furthest away from the median line, as shown with  distance d in Figure 12.  

Figures 13 and 14 display ROC representations for each of the four spectroscopic modalities (corresponding to each row of Figures 

13 and 14) and for each pair of histological classes (corresponding to each column of Figures 13 and 14). For every case, all the 

combinations of numbers of PCs and nearest neighbors were tested to see which ones achieve the best diagnostic accuracy i.e. the 

optimum [sensitivity, specificity] couple. The best five performances are indicated for each pair-wise analysis in Figures 13 and 14. 
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Fig. 11: Average sensitivity (a) and specificity (b) of multi-excitation autofluorescence (AF: white), Diffuse Reflectance (DR: 

grey) and bimodal spectroscopy (Multi-excitation AF + DR: dash) when discriminating each pair of histological classes. 

 
Fig. 12: Receiver Operating Characteristic (ROC) plot showing how the optimum classification accuracy couple [sensitivity, 

Se and specificity, Sp] is determined for each spectroscopic modality: blue data cluster, AutoFluorescence (AF); pink, Diffuse 

Reflectance (DR) and red, bimodality (DR+AF). The current plot illustrates the determination of optimum [Se, Sp] couple for 

the discrimination of Normal and Atypical Hyperplasia using DR: the data point that is the furthest away at a distance d is 

kept as the optimum classification result. 

 

Our results are consistent with those reported by Diagaradjane et al.5 in a study aiming at characterizing early neoplastic changes in a 

DMBA/TPA-induced mouse skin tumor model. They used multi-excitation AF in conjunction with a multivariate statistical method. 

Out of the 19 excitation wavelengths (ranging from 280 to 460 nm) used by the authors, the best classification accuracy was obtained 

for 280 and 410 nm (74.3% and 73.1% respectively). We did not test such short wavelengths as 280 nm because their use might be 

questionable in a clinical trial due to the risk of genetic mutations. But in the spectral range (360-430 nm) used by both our teams, 

Diagaradjane also reported that visible wavelengths (410 nm) achieve better classification accuracy than shorter ones (e.g. 360 nm: 

63.9% accuracy). When comparing AF spectroscopy’s classification ability using either one excitation wavelength or a combination 

of the 5 most discriminating excitation wavelengths (out of 19 they tested), they showed that statistical analysis of the combination 

wavelengths resulted in 11.6% increase in the overall classification accuracy when compared to the highest classification accuracy 

obtained with single wavelength analysis. On UV-irradiated mouse skin, our results show an average 9.3 percentage points increased 

sensitivity when considering the discrimination of normal skin from each of the three classes of UV-irradiated skin. 

Chang et al.12 evaluated the diagnostic potential of multi-excitation AF alone, DR alone and bimodality to discriminate human 

(columnar and squamous) normal cervical tissue from different types of precancerous tissues. Their algorithms were tested to 

discriminate pairs of histological classes as well:  normal (columnar or squamous) vs. low or high grade intraepithelial lesions 

(columnar or squamous). They showed that fluorescence alone gives superior performance compared to reflectance alone and that the 

combination of reflectance spectra and fluorescence spectra provides a modest improvement in diagnostic performance. Similarly, in 

our case, we showed that multi-excitation AF yields higher sensitivity than DR and that specificity is only slightly improved by 
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bimodality compared to multi-excitation AF or DR used alone when discriminating the different types of hyperplasia from one 

another. This is precisely the use for which bimodality is of particular value: increasing diagnostic specificity when discriminating 

benign (i.e. CH) from precancerous stages (i.e. AH and D) would be of great medical interest in order to reduce unnecessary biopsies 

 
Fig. 13: Receiver Operating Characteristic (ROC) curves for the discrimination between Normal mouse skin and the three 

types of hyperplasia (Compensatory Hyperplasia, CH; Atypical Hyperplasia, AH; and Dysplasia, D): 

- First row (a, b and c): mono-excitation autofluorescence (AF) spectroscopy. Optimum [Se, sensitivity; Sp, 

specificity] couple is displayed for each excitation wavelength (red, 360 nm; dark blue, 368 nm; pink, 390 nm; green, 400 nm; 

light blue, 410 nm; yellow, 420 nm and orange, 430 nm) 

- Second row (d,e and f): multi-excitation autofluorescence. The best five classification performances are displayed 

with corresponding numbers of neighbors (k) and Principal Components (PCs) (dark blue, red, pink, green and light blue) 

- Third row (g, h and i): Diffuse Reflectance. Same color coding as above. 

Fourth row (j, k and l): Bimodality i.e. multi-excitation autofluorescence combined to diffuse reflectance. Same color coding 

as above. In (l) points are very close and nearly superposed. 
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Fig. 14: Receiver Operating Characteristic (ROC) curves for the discrimination between the three types of hyperplasia from 

one another (Compensatory Hyperplasia, CH; Atypical Hyperplasia, AH; and Dysplasia, D): 

- First row (a, b and c): mono-excitation autofluorescence (AF) spectroscopy. Optimum [Se, sensitivity; Sp, 

specificity] couple is displayed for each excitation wavelength (red, 360 nm; dark blue, 368 nm; pink, 390 nm; green, 400 nm; 

light blue, 410 nm; yellow, 420 nm and orange, 430 nm) 

- Second row (d, e and f): multi-excitation autofluorescence. The best five classification performances are displayed 

with corresponding numbers of neighbors (k) and Principal Components (PCs) (dark blue, red, pink, green and light blue) 

- Third row (g, h and i): Diffuse Reflectance. Same color coding as above. 

Fourth row (j, k and l): Bimodality i.e. multi-excitation autofluorescence combined to diffuse reflectance. Same color coding 

as above. 
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4     Conclusion 

To our knowledge, the current study is the first one giving bimodal spectroscopic evaluation of different stages of UV-irradiated 

mouse skin. We used an animal model to study changes in tissue throughout the carcinogenesis sequence because such information is 

not available with human patients. Based on epidermis and dermis morphological characteristics, a classification of UV-irradiated 

mouse skin stages was performed. With this classification, compensatory hyperplastic (CH) states were distinguished from atypical 

hyperplastic and dysplastic ones (AH and D). The former ones are considered to be benign and the second ones to be precancerous. 

Our results show that visible wavelengths tend to achieve better classification performance than the shorter ones (360 and 368 nm) to 

discriminate benign from precancerous skin samples. These are encouraging results for clinical application since such visible 

wavelengths are harmless. Combining several excitation wavelengths improves diagnostic sensitivity while combining modalities 

(DR and multi-excitation AF) improves diagnostic specificity especially when discriminating the three types of hyperplasia from one 

another. These results suggest that bimodal spectroscopy could be an accurate technique to discriminate normal and benign states (H 

and CH) from precancerous ones (AH and D). We believe sensitivity and specificity of the method could be improved using several 

collection optical fibers instead of a single one. Indeed combining information from a number of points located at variable distances 

from the excitation optical fiber will probe the tissue at several depths23 resulting in a potential better discrimination between the 

different histological classes. This work is currently in progress: data from collection fibers set at 536 and 834 µm from the excitation 

fiber are being combined to the ones collected at  271 µm presented in the current paper to investigate if this combination improves 

the classification accuracy. In order to confirm the diagnostic potential of the method, a further step will be to assess it in a clinical 

trial. 
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This work describes firstly a statistical simulation algorithm developed for simulating the spectral
absorption and emission of several fluorophores in an absorbing and diffusing multi-layer model.
Secondly, a detailed experimental validation of the simulation program was conducted on two sets
of liquid and solid multi-layer phantoms, containing one, two or three fluorophores, within absorb-
ing and scattering media. Experimental spatially resolved reflectance spectra were acquired in the
wavelength band [400-800 nm] and compared to corresponding simulated spectra. The degree of
similarity between experimentation and simulation data was quantified. The results obtained un-
derline good correlations with mean errors varying from 2% to 10% with the number of layers and
the phantom’s composition complexity.

I. INTRODUCTION

Modeling of absorption, diffusion and fluorescence
phenomena in a biological tissue makes possible studying
the distribution of light that propagates in it, while
taking into account its intrinsic optical properties [1, 2].
These physico-optics characteristics depend on notably
the concentrations, the sizes, the morphologies, the
spatial orientations, the biochemical composition and
the metabolic activity of the compounds of the tissue
as well as their structural organization (cell and con-
jonctive tissue layers varying as a function of organ
type for instance) [3]. These elements are fundamental
characteristics of the gold standard histological diag-
nosis of healthy and pathological states of biological
tissues. Among the main tissular absorbing elements
(chromophores) can be found melanin, haemoglobin
and water [4]. The elastic scattering of light in tissues
is due to the variations of the indices of refraction
between intra- and extra-cellular elements (nuclear cells,
cell organelles. . . ) [5]. Finally, multiple fluorescing
macromolecules exist also naturally in living tissues such
as proteins (collagen, elastin), enzymes and co-enzymes
(various forms of flavins, NAD), or porphyrins [6]. These
intrinsic fluorophores have relatively different excitation

∗Electronic address: emilie.pery@ensem.inpl-nancy.fr,walter.

blondel@ensem.inpl-nancy.fr

and emission spectra covering spectral bandwidths
of 280-450 nm and 350-700 nm respectively. These
fundamental elements are processed by diagnosis optical
methods for in vivo biological tissue characterization
[7–9].
Consequently, the knowledge and/or the identification
of tissue optical properties is required in many clinical
applications such as in vivo diagnosis and non inva-
sive follow-up, photodynamic therapy (PDT) or laser
surgery. . . [10]. A large part of photodiagnosis methods
aim at cancerology applications and particularly studies
of epithelial tissues (hollow organs, skin) where 85% of
the cancers uprise. The implementation of spectroscopic
methods in situ can easily be performed by means of
multiple fibre probes (i.e. called point spectroscopy or
optical biopsy) [6, 11]. The diagnosis efficiency of such
approaches has already been validated separately for
autofluorescence, diffuse reflectance and elastic scatter-
ing spectroscopies on numerous tissues (skin [11, 12],
cervix [13], oral mucosa [14, 15], bladder [16], breast
[17]. . . However, it can still be increased by combining
together those methods as shown for cervix [8, 18],
breasts [19], head and neck [20], bronchial tree [21] and
oral cavity [22].

Models of light propagation in tissues are of im-
portance and needed in a number of works where the
extraction of local intra-tissular information based on
global surface measurements is a challenge (fluence spa-
tial distribution, oxygen or chromophore concentration,
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intrinsic fluorescence quantification, optical coefficient
identification . . . ) [2, 3, 9, 23–26].
Monte Carlo method has been widely used during the
past twenty years in a lot of studies for simulating the
propagation of light in turbid and complex medium like
biological tissues are [27]. It consists in propagating a
paquet of elementary energy (photon or group of pho-
tons) step-by-step, with random sampling of the length
and the direction of the displacement steps, and of the
proportion of energy absorbed in each elementary voxel
of the medium, with reference to probability distribution
functions depending on the optical coefficients of the
medium.
The advantage of this statistical simulation method
is for providing firstly, accurate results whatever the
inter-fibre or source-detector distances and secondly,
detailed spatial distribution of fluence while taking into
account a large number of parameters: intensity spectra
of the excitation source, locations and geometries of
illumination and light collection, local coefficients of
absorption and diffusion, refractive indices and diop-
tres. . . [28]

Wilson et al. [29] and Flock et al. [30] were among
the first to introduce the use of Monte Carlo method
for modeling light-tissue interactions and propagation in
multi-layer structures. They validated their algorithm
on highly diffusing phantoms at an unique wavelength
of 633 nm. In 1993, Wu et al. [31] proposed a monolayer
theoretical model coupling absorption, diffusion and
fluorescence and taking into account the quantum
yield and an isotropic emission of fluorescence. An
experimental validation performed on arterial tissues
highlighted that intrinsic fluorescence information may
be extracted from global co-localized measurements of
fluorescence and diffuse reflectance.
Between 1992 and 1995, Wang et al. [28, 32] developed
MCML (Monte-Carlo for Multi-Layered media), refer-
ence program in C code for simulation in multi-layer
models, free on the web, and widely used since then for
simulating light absorption and light diffusion between
350 and 1000 nm, in various experimental configurations
[33, 34], and on different types of tissues [3, 5, 27, 35]. . . .
In comparison, fluorescence simulation has been par-
tially implemented in few works. In 1997, Zeng et
al. [2] simulated fluorescence excitation and emission
following two steps: Monte Carlo calculation of the
fluence distribution at one excitation wavelength of 442
nm, then fluorophore excitation with reference to that
distribution and final calculation of the propagation
for fluorescence emission (7-layer model, 470-750 nm
bandwidth). Following the same approach, Welch et al.
in 1997 [36] applied Monte Carlo for simulating in a
multi-layer model the propagation of an excitation light
at 476 nm and the emission of fluorescence light at 600
nm in order to study factors that influence the shape
of the autofluorescence spectra measured. They showed
that 90% of the emitted fluorescence measured comes

from thicknesses of tissue up to 0.5 mm (at 476 nm).
This algorithm was then modified by Drezek et al. in
2001, and applied to cervical tissues (mono-excitation
at 380 nm) [37]. Müller et al. [23] validated in 2001
a correction method of the absorption and diffusion
contributions in order to recover an intrinsic fluorescence
spectra, taking into account the spectral dimension
of the optical coefficients. However, the algorithm
proposed was not validated for fluorophores with high
quantum efficiency and high absorption, and secondary
emission of fluorescence was not implemented. In 2003,
Liu et al. [27] were the first to describe precisely an
algorithm of statistical simulation of fluorescence with
one excitation wavelength and one emission wavelength.
They also gave the expressions of the optical coefficients
of the model with reference to absorption and diffusion
by fluorescence. A rigorous experimental validation was
carried out with fluorescence and diffuse reflectance on
phantoms for an excitation wavelength of 460 nm and
an emission one at 520 nm. Recently, in 2007, Ma et
al. [26] compared the results obtained with a simplified
analytical model of fluorescence and a simplified method
of Monte Carlo for simulating time resolved fluorescence.
They observed that the Monte Carlo method give better
results when fluorophores lie in areas close to the source
and to the detection fibres as well as for short inter-fibre
distances. In this case, the diffusion approximation
(analytic) may be used for a first and rapid estimate.

Thus, one of the current difficulties resides in the cou-
pled simulation of absorption, diffusion and multiple flu-
orescence in a multi-layer medium, over a broad spec-
tral band. Furthermore, these works also confirm the
necessity for rigorous experimental validation of simula-
tion algorithms prior to proper application to biological
tissues. Consequently, this paper presents the princi-
ple of an algorithm developed for simulating the spec-
tral absorption and emission of several fluorophores in
a multi-layer model. The experimental validation of the
program implemented in C is performed with reflectance
data measured at different distances between excitation
and collection fibres on various mono and multi-layer
phantoms containing absorbing, diffusing and fluorescing
compounds.

II. MATERIALS AND METHODS

A. Monte Carlo Simulations

Basic principle and fundamental algorithm.
The simulation of spatially resolved light transport in
multi-layered models has already been widely well de-
scribed in the literature [28, 38, 39]. We use these basis
for developing our algorithm for multiple fluorescence.
A semi-infinite medium with N layers parallel to each
other is considered, with one excitation optical fibre and
several emission or collecting fibres (Fig. 1). Each layer is
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described by the following parameters: thickness e (mm),
absorption coefficient µa(λ) (cm−1), scattering coefficient
µs(λ) (cm−1), refractive index n, and anisotropy factor
g(λ).
Briefly, the principle of random migration of photons con-
sists in displacing a large number of photons or photon
packets (usually at least a few hundreds of thousands)
in directions and over distances drawn at random with
reference to density probability functions characterizing
the medium (µa, µs, g).
Firstly, the source photons with an unitary initial
“weight” are injected at origin coordinates from a ran-
dom position inside the excitation fibre diameter. Each
new 3D direction of propagation is determined by statis-
tical sampling of:

- the deflection angle θ in [0, π], i.e. the angle be-
tween previous and new direction lines in the same
plane, defined by its cosine based on the Henyey-
Greenstein scattering phase function [40] as:

cos θ =
1
2g

(
1 + g2 −

(
1− g2

1− g + 2gξ

)2
)

(1)

with ξ a random variable uniformly distributed be-
tween 0 and 1.

- the azimutal angle (angle with the previous plane)
ξ in [0, 2π] defined as:

φ = 2πξ (2)

The distance traveled by the photon in the new direction
is defined as a step ∆s of variable size randomly drawn as
a function of probability density depending on the optical
parameters of the layer:

∆s = − ln ξ
µa + µs

(3)

After each displacement (step), a part of the photon’s
weight is deposited due to absorption (proportional to
the ratio of the optical coefficients) at the 3D-coordinates
where the photon is in the medium. The propagation
of a photon ends up either when its decreasing weight
reaches a low threshold value or when they leave the
medium. The weight of the photon going out of the
medium at coordinates corresponding to the positions of
the emission fibres are finally registered.

Algorithms previously developed for fluorescence simula-
tion.
Since 2003, main works already published have vali-
dated simulation algorithms for fluorescence in the case
of mono-fluorophore and mono-layer models [27]. Liu et
al [27] experimentally verified Monte Carlo modeling of
fluorescence and diffuse reflectance measurements in tur-
bid, tissue like phantom models. Considering the optical
parameters of a fluorophore µaf (absorption coefficient

FIG. 1: Schematic representation of the N-layered model used

to simulate light transport in phantoms. e =
NX

i=1

ei is the to-

tal thickness of the phantom and ni, µi
a, µi

s, gi, Sfi
exc, and

Sfi
em are respectively the refractive index, the absorption co-

efficients, the scattering coefficients, the anisotropy factors for
the N-layers, and the excitation and emission spectra of the
fluorophore. n1 and n2 are the refractive index of surrounding
medium, i.e. air (n1 = 1) and plastic (n2 = 1.46).

of the fluorophore) and φ (fluorescence quantum yield),
the authors have defined the absorption probability for
fluorescence like:

p = µaf/(µa + µaf + µs) (4)

The experimental validation was performed on phantoms
with various concentrations of india ink as an absorber,
polystyrene balls as diffusing elements, and FAD (Flavin
Adenin Dinucleotide) as fluorophore, at an unique
excitation of 460 nm and for measurements at an unique
emission wavelength of 520 nm.
Churmakov et al [41] simulated the spatial fluorescence
distribution within the human skin. In their simu-
lation algorithm, each photon packet produces only
one fluorescent event. Their simulation results suggest
that distribution of autofluorescence is significantly
suppressed in the near-infrared spectral region. In 2004,
Chang et al [42] compared the results of Monte Carlo
simulations and of an analytical model of fluorescence in
a two-layer model applied to normal and preneoplastic
epithelial tissue. Their results show that the analytical
model provides a good description of fluorescence for
the normal and precancerous cervical epithelium and
stroma’s optical properties. Finally, Matuszak et al
[43] implemented the simulation of fluorescence spectra
following two steps: the simulation of the excitation
spectrum to obtain the intensity of light inside cells
containing a fluorophore and then, the simulation of
emitted photons (emission spectra).

Simulation algorithm developed for multiple fluorescence
(proposed solution).
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FIG. 2: Flowchart of the fluorescence algorithm part of the
main standard Monte Carlo simulation program.

Each layer of the medium is considered homogeneous
and can contain one or more fluorophores expressed in
the model by the following complementary parameters:
absorption coefficient µaf (λ), fluorescence quantum
yield φ(λ), emission spectra Sfi

em(λ) and molecular
concentration of the fluorophores (Fig. 1).
The implementation of multiple fluorescence includes
three principal steps: firstly the absorption of a photon
by a fluorophore as a function of its absorption spectra
and concentration in the medium, secondly the choice
of an emission wavelength with reference to its emission
spectra, thirdly the generation of the fluorescence photon
in a new direction. These various stages are detailed
on the flowchart in Fig. 2 which is part of the main
classical Monte Carlo algorithm.

Considering an absorbing and diffusing medium con-
taining n fluorophores with absorption coefficients
µafi

(λ) and associated quantum yields φi(λ) (i ∈ [1, n]),
the stepsize ∆s is calculated like:

∆s = − ln ξ
µt

(5)

with µt = µa +
n∑

i=1

µafi
+ µs

where ξ ∈ [0, 1] is a random number generated from a
uniform probability distribution.

At each absorption event, a first test T1 is carried out to
decide if it is statistically due to a fluorescent compound
or not. The probabilities pabs that a photon is absorbed
by a “pure” absorber and pfi that a photon is absorbed
by a fluorophore fi can be defined respectively as:

pabs =
µa

µt
and pfi

=
µafi

µt
(6)

Therefore, a “standardized” random number is calcu-
lated:

ξnorm = ξ ×




µa +
∑

i

µafi

µt


 (7)

(8)

and it is decided that the photon is absorbed either
by a “pure” absorber if 0 ≤ ξnorm < pabs, or by

the fluorophore fi if pabs +
nfmax−1∑

i=0

pfi ≤ ξnorm ≤

pabs +
nfmax∑

j=i+1

pfi (pf0 = 0, nfmax ≥ 2).

In the first case (photon absorbed by a “pure” ab-
sorber), the photon weight is updated with:

ωa = ωb


1− µa

µa +
∑

i

µafi
+ µs


 (9)

ωb, ωa are the photon weights before and after absorp-
tion.

In the second case (photon absorbed by a fluorophore
fi), another test T2 is performed in order to decide if
conversion into fluorescence happens or not, depending
on the fluorophore quantum yield. Again, the principle
consists in generating a random number ξ uniformly dis-
tributed between 0 and 1.

- If this random number is higher than the quantum
yield value φ (φ < ξ ≤ 1), then the incident photon
is not converted into fluorescence. It continues its
way until the next event, after having updated its
energy level with reference to µafi

such as:

ωa = ωb


1− µafi

µa +
∑

i

µafi
+ µs


 (10)

- If 0 ≤ ξ ≤ φ, then the incident photon is fully
absorbed and a new photon of fluorescence is gen-
erated at the same coordinates in the medium. The
first propagation direction of the new emission pho-
ton is randomly sampled between 0◦ and 360◦.

The emission wavelength of the new photon is also ran-
domly sampled according to a probability distribution
corresponding to the emission spectrum of the fluo-
rophore, whatever the absorption wavelength. For ex-
ample, would a fluorophore have an emission peak at a
given wavelength, the highest the probability emission of
a fluorescence photon at this wavelength would be.
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Knowing the values of the emission spectrum Sfi
em(λ) for

each fluorophore fi, the following probability of emission
of a fluorescence photon at wavelength λj is associated:

p[photon(λj)] = v′(λj) =
v(λj)

n∑

j=1

v(λj)

(11)

where j ∈ [1, n] and n account for the total number
of points (wavelengths) used to discretize the emission
spectrum.
A photon of fluorescence can cause another event of
absorption-fluorescence (“cascade” effect). In addition,
an incident photon absorbed at a wavelength λabs

can not be converted to an emission photon with a
wavelength lower than λabs.

In the program developed based on the flowchart in
Fig.2, a specific file was created for each fluorophore in
each layer, in which values of absorption and emission
spectra, quantum yield and absorption coefficient of
fluorophores are stored. The simulation is made in the
ascending way, i.e. the lowest wavelength to the highest
one, with 10 nm sampling steps.

Finally, the function of cumulative distribution Cv′

such as Cv′(λj) =
j∑

i=1

v′(λi) with j ∈ [1, n] is used to

choose the wavelength of emission in the following way:





if ξ ≤ Cv′(λ1)
⇒ emission at wavelength λ1

if Cv′(λj−1) < ξ ≤ Cv′(λj) for j ≥ 2,
⇒ emission at wavelength λj

(12)

with ξ ∈ [0, 1] a uniformly distributed random number.

B. Instrumentation Set-up for Experimental
Validation

We used a spatially resolved reflectance spectroscopy
configuration. It consists in two sources: a laser diode
(Laser 2000, France) at λexc = (410 ± 5) nm for the
autofluorescence excitation, and a deuterium-tungsten
halogen light source (DH2000, Ocean Optics, USA) for
the diffuse reflectance broadband illumination (stable
output from 210 to 1700 nm). Diffuse reflectance and
autofluorescence intensity spectra were measured using
an imaging spectrograph (iHR320, Horiba Jobin Yvon,
France) with a back illuminated CCD detector, and a
diffraction grating (150 gr/mm, blaze wavelength: 500
nm). A specific multiple fibre entrance (probe with 200
µm core diameter fibres and inline bundle at the entrance
of spectrograph). It allows multitrack operation, i.e. the
simultaneous acquisition of 13 spectra corresponding
to 13 different distances between illumination and

acquisition fibres (271 to 1542 µm). Results shown
in the present paper are given for only one distance
between illumination and acquisition fibres (271 µm)
but the results obtained were verified and validated for
all the other distances.

In order to improve signal to noise ratio, three spectra
were automatically acquired for averaging. In order to
improve reproducibility, a tripod was used for maintain-
ing the fibre probe at a fixed position perpendicular to
the phantom surface.

C. Test Phantoms

Phantoms were prepared with specific fluorophores,
absorption and scattering properties and dimensions
detailed hereafter. Liquid phantoms were made of
absorber, scatterer and one or two fluorophores, ethanol
being used as thinner for the liquid phantoms since
emission and absorption spectra of the fluorophores used
here are given with ethanol as thinner [32]. Interest of
mono-fluorophore phantoms was to check the good cor-
relation between measurements and simulation results.
Interest of multi-fluorophores phantoms was to check if
the cascade effect is correctly taken into account. Then,
multi-layers solid phantoms were prepared in two and
three layers with one or two fluorophores.

The Indian ink (Super Black India ink,
Lefranc/Bourgeois, France) was selected as the ab-
sorber. The absorption coefficient of pure India ink, is
available in [27], and the absorption coefficient of India
ink diluted with water (Kabi-Fresenius) at 0.011% was
measured using a spectrophotometer (Lambda EZ210,
in DCPR Department of Physics Chemistry of the
Reactions, Nancy).
Intralipids (Sigma Aldrich) were chosen as scatterer.
They are often employed as scatterers because they do
not have a strong absorption band in the visible. They
are an intravenous nutrient consisting of an emulsion
of phospholipid micelles and water, easily available and
relatively inexpensive [30, 44, 45]. Optical coefficients
of intralipids are available in [30]. Figure 3 represents
the absorbance and the scattering coefficient as a func-
tion of wavelength for pure Indian ink and intralipids
respectively.

Three fluorophores were selected for our experiments
with reference to their distinct or partially overlapping
emission spectra: eosin Y (C20H6Br4Na2O5, Sigma
Aldrich), fluorescein (C20H12O5, Fluka) and crypto-
cyanine (C25H25IN2, Sigma Aldrich). Indeed, eosin Y
dissolved in ethanol has a quantum yield of 0.67 at 490
nm, fluorescein a quantum yield of 0.79 at 425 nm and
cryptocyanine a quantum yield of 0.007 at 650 nm [32].
Moreover, fluorescein is quoted in several articles for
creation and validation of equipment [46, 47].
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FIG. 3: (a) Pure India ink absorbance spectrum [27], (b)
Scattering coefficient of intralipids 10% [30].

FIG. 4: Fluorescein (full line), eosin (thin line) and crypto-
cyanine (dotted line) absorption spectrum measured (a) in
ethanol for liquid phantoms [32], (b) in water (spectropho-
tometer Lambda E270, DCPR, Nancy) for solid phantoms.

Figure 4 represents the absorption spectrum of flu-
orescein, eosin and cryptocyanine in ethanol for liquid
phantoms [32], and in water for solid phantoms, also
measured in DCPR (Nancy).

For all the phantoms, the fluorophores are weighed
systematically to obtain a quantity of 10 µmol of
product. All simulations were performed with 1 000 000
photons launched at 40 wavelengths between 400 and
800 nm with 10 nm steps (i.e. 40 millions photons per
spectrum), to ensure the convergence of results.

Liquid Phantoms. Four liquid phantoms were realized:
L1 (3.32 mg of fluorescein, 8 mL of ethanol), L2 (6.47 mg

of eosin, 8 mL of ethanol), L3 (4.8 mg of cryptocyanine,
8 mL of ethanol), L4 (3.32 mg of fluorescein, 4.8 mg of
cryptocyanine in 16 mL of ethanol like thinner). All
solution phantoms were versed in a black container
comparable with one expanded polystyrene container,
until reaching a height of 5 mm. The L4 phantom
mixing two fluorophores was realized to test the proper
operation of cascading effect (or secondary fluorescence
emission due to another fluorescence photon).

Solid mono- and multi-layer Phantoms. We used a
solution of agarose (Agarose L, VWR Prolabo, France)
at 5% (0.35 mg of agarose powder and 8 mL of distilled
water), that has the property to become liquid at 82◦C
and solid towards 35◦C. Contribution of light scattering
and fluorescence from agarose was checked to be negligi-
ble compared to the contributions of fluorophores with
the wavelengths of excitation chosen for our experiments.
Mono- and multi-layer thicknesses were measured on
sample sections with a vernier micrometer (error: ± 0.02
mm).

A first set of bi-layered phantoms with one fluorophore
(MC1, MC2, MC3) was made with at the bottom (second
layer, thickness e1 = 3 mm), 3.32 mg of fluorescein and
0.35 g of agarose powder in 8 mL distilled water, and
at the top (first layer, thickness e1 = 2.8 mm), either 5
mL of Indian ink diluted at 0.011% (MC1), or 5 mL of
intralipids at 10% (MC2), or a mixture of both (MC3).
For this set of phantoms, the first layer was kept in so-
lution in order to avoid optical properties modifications
of intralipids due to heating. A complementary single
layer phantom (MC4) was also made with 3.32 mg fluo-
rescein, 0.35 g of agarose powder and 8 mL of distilled
water (thickness: 3 mm) in order to compare the spectral
responses obtained for the previous bi-layered phantoms
to the one of the second layer alone.
A second set of two or three-layered phantoms was made
with two different fluorophores. One bilayer phantom
(MC5) was composed of 6.47 mg of eosin, 0.35 g agarose
and 8 mL of water on top layer (thickness: 3 mm) and
of 3.32 mg of fluorescein, 0.35 g of agarose powder and
8 mL of distilled water at the bottom layer (thickness:
2.7 mm). The tri-layered phantom (MC6) was composed
of, on top layer (thickness: 2.7 mm), Indian ink diluted
at 0.011%, on middle layer (thickness: 2 mm), 6.47 mg
of eosin, 0.35 g of agarose powder and 8 mL of distilled
water and, and at the bottom layer (thickness: 5.4 mm),
of 3.32 mg of fluorescein, 0.35 g of agarose powder and 8
mL of distilled water.
Table I recapitulates the characteristics and composition
of the 6 types of multi-layer phantoms tested.

In order to quantify the difference between experimen-
tal and corresponding simulated spectra, we calculated,
for all phantoms, the mean of normalized differences as
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TABLE I: Characteristics of multi-layers phantoms.

Phantom MC1 MC2 MC3 MC4 MC5 MC6

1st layer 5 mL 5 mL 2.5 mL Solution 1

-

6.47 mg eosin
Solution 1India ink intralipids 2.5 mL Solution 2 0.35 g agarose powder

diluted at 10% 8 mL distilled water
at 0.011%

(Solution 1) (Solution 2) (Solution 4)
e1 = 2.8 mm e1 = 3 mm e1 = 2.7 mm

2d layer 3.32 mg fluorescein

-
Solution 3 Solution 4

0.35 g agarose powder
8 mL distilled water

(Solution 3)
e2 = 3 mm e2 = 2.7 mm e2 = 2 mm

3d layer
- - -

Solution 3
-

Solution 3
e3 = 3 mm e3 = 5.4 mm

follows:

Errormean =
1
N

N∑

i=1

∣∣∣∣
Sexp(λi)− Ssim(λi)

Sexp(λi)

∣∣∣∣ (13)

with N the number of curve points, Sexp(λ) the exper-
imental reflectance spectrum, Ssim(λ) the simulated re-
flectance spectrum.

III. RESULTS AND DISCUSSION

A. Primary validation by comparison to simulation
results from literature

The proper operation of our program including our
fluorescence algorithm was first verified for absorption
and diffuse reflectance without fluorophore. Therefore,
our results were compared to other Monte Carlo simu-
lation results referenced in the literature with identical
model parametrization [28, 38, 48].
The total diffuse reflectance of a monolayer slab of
a turbid medium was computed with the following
optical properties: absorption coefficient µa = 10 cm−1,
scattering coefficient µs = 90 cm−1, anisotropy factor
g = 0.75, relative refractive index n = 1 (i.e. refractive-
index-matched boundary), and thickness e = 0.02 cm.
Ten Monte Carlo simulations with 50 000 launched
photons per wavelength were completed. The average
and the standard error of the total diffuse reflectance are
summarized in Table II together with the results from
Van de Hulst [48], Prahl et al [38] and Wang et al [28].
All results agree with each other.

In the same way, we computed the average and the
standard error of the total diffuse reflectance for a semi-
infinite turbid medium that has mismatched refractive

index with the ambient medium and optical properties:
µa = 10 cm−1, µs = 90 cm−1, g = 0 (isotropic scatter-
ing), n = 1.5. Ten Monte Carlo simulations with 5 000
photons per wavelength were completed. Here also, our
results are in good correlation with the ones from Gio-
vanelly [49], Prahl et al [38] and Wang et al results [28]
as shown in Table II.

As a primary validation, those results confirm that
our program with fluorescence algorithm added operates
properly in the absence of fluorophore in the simulation
model.

B. Validation with phantoms in solution

The correlation between simulated and measured emis-
sion spectra for each fluorophore was first verified using
mono-fluorescence phantoms in solution (phantoms L1,
L2, and L3). Experimental and simulation curves are
shown in Fig. 5. Spectra were normalized with refer-
ence to their peak value. A relatively good correlation is
obtained with errors values of 2.2, 1.9, and 2.5% respec-
tively for phantoms L1, L2, and L3.

In order to test the proper operation of secondary
fluorescence absorption (i.e. cascading fluorescence
emission due to the absorption of another “already
emitted” fluorescence photon), results in single and
multiple (or cascading) excitation were compared for the
phantom L4 (fluorescein, cryptocyanine, ethanol) (Fig.
6).

We observe that there is a good correlation between
experimental and simulated reflectance spectra given in
Fig. 6 with a mean error of 5.3%. The emission inten-
sity spectra of fluorescein between 480 and 650 nm (peak
at 540 nm) and of cryptocyanine at wavelengths above
700 nm (emission peak at 730 nm) can be clearly noticed



8

TABLE II: Comparison of published simulation results of average and standard errors of total diffuse reflectance Rd obtained
for a slab of thickness e = 0.02 cm with a matched boundary (µa = 10 cm−1, µs = 90 cm−1, g = 0.75, n = 1) and for a
semi-infinite medium with a mismatched boundary (µa = 10 cm−1, µs = 90 cm−1, g = 0, n = 1.5).

Model Source Rd Average Rd Error

Slab with a Van de Hulst [48] 0.09739 -
matched boundary Prahl et al [38] 0.09711 0.00033
(e=0.02 cm) Wang et al [28] 0.09734 0.00035

Our program 0.09737 0.00019

Semi-infinite medium Giovanelli [49] 0.26000 -
with Prahl et al [38] 0.26079 0.00079
a mismatched boundary Wang et al [28] 0.25907 0.00170

Our program 0.26204 0.00138

FIG. 5: Diffuse reflectance spectra measured (full line) and
simulated (points) for single fluorophore phantoms L1, L2,
and L3 made respectively of fluorescein / ethanol (full line),
eosin / ethanol (thin line), and cryptocyanine / ethanol (dot-
ted line).

FIG. 6: Experimental (full line) and simulated (points) re-
flectance spectra for a two-fluorophores phantom in solution
L4 (fluorescein / cryptocyanine / ethanol).

and their proportional contribution are well reproduced
by the simulation algorithm including cascading fluores-
cence.

C. Validation with multi-layered phantoms

Experimental and simulated reflectance spectra for
multi-layered phantoms MC1 (India ink / fluorescein),
MC2 (intralipids / fluorescein), MC3 (India ink /
intralipids / fluorescein) and MC4 (fluorescein) are given

in Fig. 7. The latter also highlights the way the reflected
fluorescence spectra are modified by the presence of
absorbing and diffusing layers.

Looking at MC4 and MC1 phantom’s spectra com-
paratively, it can be noticed that the addition of a
purely absorbing top layer (Indian ink) leads to a global
amplitude attenuation, while the overall shape of the
spectrum stays similar. By comparing MC4 and MC2

spectra, we may observe that the presence of a diffusing
top layer (intralipids) causes a strong attenuation of the
collected signal and also a change in the curve shape. In
the case of phantom MC3, the absorbing and diffusing
top layer leads to attenuation and shape modification of
the reflected spectra.
For these four different configurations, the results
obtained experimentally and by simulation agree well.
The lowest mean percent error obtained between experi-
mental and simulated spectra is 2.5% for phantom MC4

(fluorescein), 6.0% for MC2 (intralipids, fluorescein),
7.1% for MC1 (India ink, fluorescein), and the maxi-
mum mean percent error is 9.4% for MC3 (India ink,
intralipids, fluorescein). It can be noticed that the mean
percent error is slightly higher for the solid phantom
MC4 (2.5%) than for the phantom L1 in solution (2.2%).

Figures 8(a) and 8(b) represent the measured and
simulated reflectance spectra respectively for the bi-
layers phantom MC5 with two fluorophores (eosin in
top layer, and fluorescein in bottom layer) and for the
tri-layers phantom MC6 with the same two fluorophore
layers and an upper absorbing layer (India ink / eosin /
fluorescein). The mean percent error calculated between
experimental and simulated spectra is 9.3% for the
bi-layers phantom MC5 with two fluorophores (eosin,
fluorescein) and 10.6% for the tri-layers phantom MC6

(India ink, eosin, fluorescein). It is to noticed that
the mean percent error increases with the addition
of an absorbing layer, and with the number of layers
(increased thickness).
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FIG. 7: From top to bottom: experimental (full line) and
simulated (points) reflectance spectra for phantoms MC4 (flu-
orescein), MC1 (India ink / fluorescein), MC3 (India ink /
intralipids / fluorescein) and MC2 (intralipids / fluorescein)
from top to bottom.

FIG. 8: Measured (full line) and simulated (points) re-
flectance spectra (a) for a bi-layers phantom MC5 with two
fluorophores (eosin in top layer, and fluorescein in bottom
layer), and (b) for a tri-layers phantom MC6 with the same
two fluorophores but with an upper absorbing layer added
(India ink / eosin / fluorescein).

Execution times vary with the composition of the
phantoms, and more particularly with the optical pa-
rameters used in the simulation. Using a pentium 4, 2.4
GHz and 512 Mo RAM computer, execution times (20
million photon per spectra) vary from 6 min for MC4

(fluorescein, agarose) to 34 min for three-layered phan-
tom MC6 with two fluorophores (India ink, eosin, flu-
orescein). Simulation time is doubled between mono-

layer mono-fluorophore phantom MC4 and bi-layer bi-
fluorophore MC5 (15 min).

IV. CONCLUSION

A Monte Carlo algorithm has been developed for sim-
ulating the spectral absorption, diffusion and multiple
fluorescence in a multi-layer medium, over a broad spec-
tral band. As a primary validation, the correct operation
of our program including our fluorescence algorithm was
first verified in relation to other Monte Carlo simulation
results referenced in literature for absorption and diffuse
reflectance without fluorescence (same parametrization).
The main experimental validation consisted in comparing
the reflectance spectra measured on phantoms of various
complexities to Monte Carlo simulated spectra of their
corresponding models (mono- and multi-layered). Four
phantoms in solution with three different fluorophores
and six mono- and multi-layered solid phantoms with
one or two fluorophores were used. The good correla-
tion between simulated and experimentally measured re-
sults was quantified based on mean error calculations.
For phantoms in solution, the mean percent errors vary
from 1.9% (one fluorophore) to 5.3% (two fluorophores).
For multi-layered phantoms, these errors go from 6.0%
(two layers), to 9.4% for the tri-layers phantom. The
error values vary as a function of the complexity of the
phantom i.e. the model (for a fixed number of photons
launched). Finally, the proper operation of “secondary
fluorescence” (fluorescence emission due to the absorp-
tion of another already emitted fluorescent photon) has
been demonstrated.
This model proves appropriate for applications to bio-
logical tissues, in which the contribution of absorbers,
scatterers, and fluorophores vary. More specifically this
work will be used for in vivo tissue diagnosis such as pre-
cancer and cancer detection, where the identification of
proper values of the optical parameters for these tissues
implies to take into account the associated phenomenon
of multiple fluorescence.
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Abstract. This paper deals with the development and application of in vivo spatially-resolved bimodal
spectroscopy (AutoFluorescence AF and Diffuse Reflectance DR), to discriminate various stages of skin
precancer in a pre-clinical model (UV-irradiated mouse): Compensatory Hyperplasia CH, Atypical
Hyperplasia AH and Dysplasia D. A programmable instrumentation was developed for acquiring AF
emission spectra using 7 excitation wavelengths: 360, 368, 390, 400, 410, 420 and 430 nm, and DR spectra in
the 390-720 nm wavelength range. After various steps of intensity spectra preprocessing (filtering, spectral
correction and intensity normalization), several sets of spectral characteristics were extracted and selected
based on their discrimination power statistically tested for every pair-wise comparison of histological
classes. Data reduction with Principal Components Analysis (PCA) was performed and 3 classification
methods were implemented (k-NN, LDA and SVM), in order to compare diagnostic performance of each
method. Diagnostic performance was studied and assessed in terms of Sensibility (Se) and Specificity (Sp) as
a function of the selected features, of the combinations of 3 different inter-fibres distances and of the numbers
of principal components, such that: Se and Sp ≈ 100% when discriminating CH vs. others; Sp ≈ 100% and Se
> 95% when discriminating Healthy vs. AH or D; Sp ≈ 74% and Se ≈ 63% for AH vs. D.

Keywords: spectral data classification, in vivo spectroscopy, autofluorescence, diffuse reflectance.
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Biophysical techniques (research methods) – 07.60.-j Optical instruments and equipment

1 Introduction

Because outdoor activities and esthetic considerations
(such as skin tanning) are of growing interest in west-
ern countries, fair-skinned populations have been more
and more exposed to sun light in the past decades. Since
solar ultra-violet (UV) radiation is the main environmen-
tal cause of skin cancer, the incidence of the three ma-
jor forms of skin cancer (melanoma, squamous cell carci-
noma (SCC) and basal cell carcinoma) is growing. Even
though most deaths are attributable to melanoma, SCC
is the most common life-threatening cancer type [1]. In
dermatology, diagnosis is based on direct visualisation
of the lesion. Because such observation depends on per-
sonal experience of the physician, lesions may be falsely
considered benign, may not undergo biopsy, and there-
fore may not be subjected to the reference diagnostic gold

standard i.e. histo-pathology [2]. Currently, full diagno-
sis of suspicious skin lesions implies excision-biopsy of
the lesion followed by anatomo-pathological examina-
tion. Such a diagnosis process is invasive and thus im-
plies pain, increased morbidity and substantial damage
to nearby healthy skin (esthetic inconvenience). More-
over the sensitivity of this method is limited because only
a few tissue samples can be biopsied in a suspicious area.
Noninvasive methods such as MRI, ultrasounds and spec-
troscopy have the potential to eliminate these problems
and also to permit the monitoring of treatment effects [3].
Optical methods (imaging and spectroscopy) in the UV -
Visible - Near-Infra-Red spectral range are of particular
interest because they are harmless (using the non-ionizing
part of the electromagnetic spectrum) and sensitive to
morphologic and functional modifications of biological
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tissues occuring during early stages of cancer develop-
ment [4]. Furthermore to improve inter-observer agree-
ment and diagnosis’accuracy (sensitivity and specificity),
optical spectroscopy can be useful by providing physi-
cians with more objective criteria. Spectroscopy methods
are based on interactions of light with biological tissues.
During the past twenty years, Diffuse Reflectance (DR)
and AutoFluorescence (AF) spectroscopies have been the
most investigated spectroscopy modalities [4]. DR spec-
troscopy is based on elastic scattering of photons within
biological tissues. Elastic scattering is caused by vari-
ations in the refractive index of small particles in the
medium, resulting in dispersion of light in all directions,
without loss of energy, i.e. no wavelength shift between
incident and reflected light. Different types and sizes of
scattering centers can be found within the tissue: col-
lagen fibers, cellular membranes and subcellular struc-
tures (nuclei, mitochondria) [5]. AF spectroscopy is based
on the analysis of fluorescence emission by endogenous
molecules, i.e. materials that are natural constituents of
biological tissues (intra or extra-cellular metabolic prod-
ucts). Such endogenous fluorophores are usually excited
in the 300-450 spectral range. These molecules are related
to the stucture arrangement of cells and tissues (such as
collagen, elastin, etc.) and to the cellular metabolism (such
as NAD(P)H, flavins, etc.). As a result, different morpho-
functional conditions of the skin related to pathologic al-
terations such as cancer development can be character-
ized using either AF, DR or both [5]. As shown in previ-
ous works [6–8], combining both modalities (DR and AF)
provides a more accurate diagnosis (increased sensitivity
and specificity). A typical optical spectroscopy set-up in-
cludes a light source, an optical fiber bundle (including
excitation and collection fibers) put in gentle contact with
the skin and a spectrometer. Optical fibers allow spec-
troscopy to be used not only on skin but also on less acces-
sible anatomical sites such as hollow inner organs (blad-
der, oesophagus, cervix, etc.) Most optical fibre bundles
are currently used with different Collection-to-Excitation
Fibre Separations (CEFS) and with various geometrical
configurations in order to optimize signal collection [9,
10] and to probe tissues at various depths. Systems for
DR spectroscopy (380-950 nm or 300-800 nm) associated
to AF excitations between 300 and 500 nm have been built
and used in several studies [11–13]. They were composed
of an arc-lamp and a monochromator in order to get a
large number of fluorescence excitation wavelengths and
wide spectral range for diffuse reflectance. These systems
used 7 to 46-fibre bundles and highly sensitive multi-track
acquisition devices (intensified CCD). The spectroscopic
set of acquired data consists in AF and DR spectra whose
shape and intensity vary as a function of tissue structure
and CEFS. Such a set of spectra represents a large amount
of data to be reduced and analyzed. Various methods
of processing spectral data were previously described.
They ususally include three steps: i) features extraction:
although full spectra can be directly processed, most of
the time, specific spectral features (such as areas, peak
intensities, ratios, etc.) are extracted; ii) spectral data set

reduction based on factorial analysis mostly using Prin-
cipal Component Analysis (PCA); iii) classification based
on different types of supervised and non-supervised al-
gorithms, the latter allowing to calculate sensitivity (Se)
and Specificity (Sp), both being diagnostic parameters of
clinical interest, with reference to histological classes. The
choice of the method will influence the obtained values
of sensitivity and specificity.
The aim of the current work is to assess bimodal spec-
troscopy’s accuracy in classifying UV- irradiated mouse
skin samples into four histological precancerous classes.
The objectives are threefold: i) develop a bimodal spec-
troscopy instrumentation for in vivo acquisition of AF and
DR spectra from mouse skin. Since the measurement pro-
tocol lasted for several months, calibration and normal-
ization procedures were developed to account for the sys-
tem thoughput variations (light source intensity, acquisi-
tion set-up) over the 30-week period of time; ii) extract
an extended set of “a priori”spectral data, then select the
most discriminative ones with reference to each pair-wise
discrimination; iii) investigate whether improvements in
classification performance could be obtained using dif-
ferent linear classification methods (namely k-Nearest
Neighbor, Linear Discriminant Analysis or Support Vec-
tor Machine).

2 Materials and Methods

2.1 Bimodal multi-excitation spectroscopy set-up

Figure 1 presents a scheme of the developed multi-ex-
citation-collection spatially resolved spectroscopic sys-
tem. Source light injected in the excitation fibre (Fexc)
comes from a short-arc 300W Xenon lamp with a parabolic
mirror (Eurosep, France). The lamp emits mainly in the
300-800 nm spectral range. An anti-caloric filter (F1) pro-
tects optical components from heating by infra-red wave-
lengths. Light from the lamp is focused at the entrance of
the optical excitation fiber (Fexc) using the convex lens L1.
A bandpass filter F2 is used to limit the excitation spectral
range to 350-450 nm in order to avoid at best the transmis-
sion of light interfering with the endogenous fluorescence
emission, mainly emit in the 450-700 nm range. The set-up
consists in a dynamically-tunable excitation fluorescence
system: center wavelength and Full Width at Half Max-
imum (FWHM) can be set thanks to the combination of
linearly variable high-pass (FL1) and low-pass (FL2) fil-
ters. Both filters are fixed on translation stages (UMR 8.51,
Newport) controlled by a motorized micrometric posi-
tioning system (actuators LTA-HS, 0.1 µm precision and
XPS controller, Newport) used to tune excitation peaks
(between 350 and 460 nm) as well as illumination band-
widths (FWHM between 15 and 25 nm) in a precise and
repeatable way. For diffuse reflectance, three illumina-
tion spectral bands were selected: 365-545, 450-640 and
550-740 nm. We used a 37-optical fibre bundle (available
CEFS are between 250 and 1500 µm). Up to 13 spectra can
be acquired simultaneously thanks to a multi-track imag-
ing spectrograph equipped with a UV back-illuminated
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Fig. 1. Scheme of the bimodal spectroscopy device developed. Short arc lamp (300W Xenon), F1: anticaloric filter, L1: convex lens,
F2: bandpass filter, FL1 and FL2: high-pass and low-pass linearly variable filters, Fexc: exciting optical fibre, M1, M2 and M3:
motorized micrometric positioning actuators used for linear displacement.

CCD (iHR 320, Horiba Jobin Yvon, France) and an emis-
sion filter-wheel with various filters used to reject the
backscattered excitation light. For our application, we se-
lected 3 different CEFS: 271, 536 and 834 µm so as to probe
the tissue at various depths; as mentionned by Katika et
al. [14] for instance, a 250 µm-CEFS provides information
from a 100 µm-depth in the skin at 442 nm. Integration
times were 500 ms and 50 ms for AF and DR respectively.
Spectra were all acquired using a diffraction grating (150
lines/mm) blazed at 600 nm.
A dedicated software was developed using Visual C++
6.0 (Microsoft corporation) in order to control the transla-
tion stage displacements (for excitation peaks and bands
tuning) and to synchronize the excitation system with the
iHR320 spectrometer acquisition using external trigger-
ing.
The system automatically switches from each acquisition
wavelength to the following one. Such a combination of
procedures can be repeated as many times as required. For
each excitation, 3 spectra were acquired and averaged in
order to improve signal-to-noise ratio.

2.2 Skin cancer animal model and experimental
protocol

The device being described in the current paper was
developed in order to diagnose pre-cancerous stages of
Squamous Cell Carcinomas (SCC) which is the most letal

form of non melanoma skin cancers. Skin tumours are in-
duced by UV-irradiation of SKH1 mice (albino and hair-
less). We chose this way of inducing tumours (also called
‘spontaneous’ tumours) in order to remain as close to hu-
man etiology as possible. Twenty-eight mice were divided
into three groups: group I included 8 sham-irradiated
mice (control group), group II included 10 mice irradi-
ated for 1 month (50 mJ/cm2 weekly dose) and group
III included 10 mice irradiated for 6 months (50 mJ/cm2

once a week for the first 15 weeks then twice a week for
the rest of the irradiation protocol). Mice were anesthe-
sized with a mix of Ketamine and Xylazine during spec-
troscopic measurements. During the 30-week protocol, 2
mice a week were regularly euthanized and back skin
was sampled. Each piece of skin was further fixed in 10%
formaldehyde solution and 5 µm-slices were stained with
standard Hematoxylin and Eosin (to evaluate epidermis
features) and specific Weigert staining (to evaluate der-
mal elastic fibers). Then, based on histo-pathological cri-
teria, main precancerous mouse skin stages characteristics
were identified and skin samples were further classified
in each of the four following classes: Healthy (H), Com-
pensatoty Hyperplasia (CH), Atypical Hyperplasia (AH)
and Dysplasia (D). Such a classification was made thanks
to a pathologist evaluation of epidermis and dermis fea-
tures: epidermis thickness, presence of mitosis in upper
layers of epidermis, hyperkeratosis, nucleoted upper lay-
ers, heterogenous chromatin, cell layer disorganization,
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Fig. 2. Crop bandwidth, mean and filtered AF-410 nm emission. a) mean spectra (red), filtered spectra (black); b) crop bandwidth.

parakeratosis, dyskeratosis and elastosis.
Finally , the histological set of data used in the present
contribution consisted of 84 healthy, 47 compensatory
hyperplastic, 64 atypical hyperplastic and 57 dysplastic
hyperplastic skin samples.
Colocalized AF and DR spectra were acquired on twelve
spots of each mouse’s back skin : six spots along the back-
bone on each side (left and right). Seven excitation wave-
lengths (360, 368, 380, 390, 400, 410, 420 and 430 nm)
were used for AF spectroscopy and three illumination
bands (365-545, 450-640 and 550-740 nm) were used for
DR spectroscopy. Three Collection to Excitation Fibers
Separations (CEFS) were used: 271, 536 and 834 µm.

2.3 Spectral Data Processing

2.3.1 Preprocessing (filtering, spectral correction,
normalization)

After building 3D-matrices made of three (number of
CEFS) 2D-matrices of 30 intensity spectra each (7 excita-
tions for AF and 3 DR illumination bands, n=3 for each),
a 6-step preprocessing was performed on raw AutoFluo-
rescence (AF) spectra:

1. High amplitude narrow peak artefacts suppression: a
4 nm-width (15 points) sliding window was applied
over the entire intensity spectra. Artefacts are detected
based on a variance variation of more than 400% be-
tween successive windows. Then parasitic points are
suppressed based on a 30 time-averaging with the pre-
vious data point.

2. The raw spectral intensity curves acquired are affected
by a random measurement noise characterized by a
Gaussian distribution. In order to improve the signal
signal-to-noise ratio [15,7] 3 acquisitions in a raw were
systematically performed then averaged (n=3, maxi-
mum number compatible with acquisition time); by
this way noise amplitude was reduced by 40%.

3. Residual high frequency was removed using a polyno-
mial smooth filtering (Stavizky-Golay) [16]. The win-
dow size and order of the filter were determined for

each type of spectra (AF or DR) with reference to their
specific shape characteristics. A 22 nm width window
(2nd order) was applied to all AF spectra and 15 to
30 nm width window (2nd order) were used for DR
depending on the spectra width band. The windows
widths and filter order of the implemented filters were
defined in particular to smooth “correctly”the infor-
mative narrowest parts of the curves while preserv-
ing the main shape (for instance porphyrin emission
peaks of width 35-40 nm visible in the 620-690 nm
band, figure 2a).

4. The curve of a typical AF emission spectrum (fig-
ure 2a) acquired can be subdivised in 3 parts, the
central part being the useful informative one. The
lower wavelengths part may exhibit residual intensi-
ties due to the backscattered excitation light (although
filtered), and no more AF signals is observed above 700
nm. In order to only keep the useful part of the emis-
sion spectra acquired (figure 2b, crop bandwidth for
410 AF), we defined the following crop bandwidths of
interest: 410-700nm for AF360 and AF368; 460-700nm
for AF390, AF400 and AF410; 463-700nm for AF420;
476-700nm for AF430; and 390-720nm for DR.

5. The various components of the acquisition system i.e.
optical probe, fibers, lenses, mirrors, diffraction grat-
ings, CCD, have specific spectral responses which af-
fect the shape and amplitude of the acquired spec-
tra. Therefore a correction of the system throughput is
needed and was applied thanks to a calibration lamp
(HL 2000-CAL, Ocean Optics). Correction coefficients
were calculated by dividing the experimentally mea-
sured calibration lamp spectrum (acquired with the
same acquisition configurations as the ones that were
used during mouse skin measurements) by the refer-
ence or calibrated spectrum of the lamp.

6. The excitation source (Lamp Xenon 300W) has a rel-
ative power output that decreases with the opera-
tion time. As measurement protocol lasted for several
weeks, a correction method was implemented to take
this diminution into account. Source light intensity
variations were taken into account thanks to power
measurements at the probe tip every day at start of
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the experiment (Powermeter 841PE and detector UV
818-UV, Newport Corp.). Corrections were performed
thanks to the division of raw spectra by the excitation
light power measured on the same day of experiment.

For Diffuse Reflectance (DR) spectra, preprocessing ap-
proach was the same as the one used for AF spectra up
to step # 4. In this case, once bandwidths of interest were
defined, skin spectra were normalized by standard spec-
tra acquired on a Lambertian surface (WS-1 Diffuse Re-
flection Standard, Ocean Optics) obtained at the shortest
CEFS (271 µm).

2.3.2 Spectral features selection and data reduction

Based on our own observations of the main intensity and
shape variations of acquired spectra and on previously
published studies [17–23], we extracted 762 spectral fea-
tures from each of the 24 spectra acquired on each skin
spot (7 AF + 1 DR at each of the 3 CEFS):
– Areas: under the spectrum betweenλa andλb (Aλa−λb),

under the the spectrum between λa and λb + spectral
intensity contribution (ATλa−λb), above the spectrum
(AAλa−λb), and normalized areas (ANλa−λb)

– Ratio of intensities at λa and λb (Rλa−λb) and ratio of
areas (Aλa−λb/Aλb−λc)

– Spectral fitting residual (F): a 10th − degre polynomial
curve was fitted on the entire spectra and residual
value registered

– Slope betweenλa andλb (Sλa−λb) and normalized slope
(NSλa−λb)

– Median (Me), mean (M) and standard deviation (SD)
of the entire spectra

All these spectral characteristics for AF and DR are given
in detail in Table 1.
A normality Lilliefors test was implemented in order to
keep (for next statistical test) only the spectral charac-
teristics with normal statistical distribution. Then, a T-
Student test was performed between all pairs of histo-
logical classes to set 3 groups of spectral features that
give a pair-wise discrimination of either 6, 5 or 4 pairs of
histological skin classes (Table 2). Spectral features were
extracted for each of the 3 CEFS: 271 (D1), 536 (D2) and
834 (D3) µm.
In order to test spatially-resolved bimodal spectroscopy’s
accuracy in discriminating either 6, 5 or 4 pairs of histo-
logical classes, we combined spectral features as indicated
in Table 2: (D1 and D2), (D1 and D3), (D2 and D3) and
(D1 and D2 and D3).
Once all the spectral features combinations were estab-
lished, data were mean centered and Principal Compo-
nent Analysis (PCA) was performed in order to reduce
data set to a lower dimension and to provide uncorre-
lated data (Principal Components: PCs) for classification.

2.3.3 Classification

The results of three types of linear classification algo-
rithm (k-NN, LDA and SVM) were compared. A super-

Table 2. Number of characteristics finally selected after statis-
tical tests using each of the CEFS combinations of spatially-
resolved bimodal spectroscopy (each distance D1, D2, D3 and
their 4 possible combinations) for spectral features that allowed
a pair-wise discrimination of either 6, 5 or 4 pairs of histological
skin classes

Distance D1 D2 D3 D1+D2+D3 D1+D2 D1+D3 D2+D3

6 pairs 6 2 5 13 8 11 7
≤ 5 pairs 44 59 83 186 103 127 142
≤ 4 pairs 83 98 125 306 181 208 223

vised classification was performed based on the results of
histological analysis. The performance of this classifica-
tion was expressed in the form of Sensibility Se (number
of well classified pathologic samples) and Specificity Sp
(number of well classified healthy samples) calculation.
k-Nearest Neighbors (k-NN) is a simple classification
method giving good results with normal and non nor-
mal populations [24]. Using the Euclidean distance mea-
sure, the distances between validation data set and the
calibration data set is computed with k neighbors sam-
ples number, then each measurement in the validation
set is assigned the majority class belonging to its closest k
neighbors in the training set. A difficulty for this method
is the determination of the appropriate k-value, this is the
reason why we proposed to test a wide range of values
(typically 1 to 15).
The Linear Discriminant Analysis (LDA) aims at defining
a set of axes (so-called linear discriminant functions) that
best represent the distances existing between groups of
data with reference to their variances. This method max-
imizes the ratio of between-class variance to the within-
class variance in any particular data set thereby guaran-
teeing maximal separability. It requires the data set to be
normally distributed [25].
The Support Vector Machines (SVM) applies a transfor-
mation to the data (linear or nonlinear) in a greater dimen-
sion space, then applies a linear discrimination to separate
the data. The objective of SVM is to obtain an optimal sep-
arating hyper-plane that maximizes the margin between
two classes in a multidimensional data space. SVM was
designed to be particularly effective in developing a reli-
able classifier from a training set with a small sample size
[26–28].
For each of the three classification methods, algorithms to
discriminate the 6 pairs of histological classes (H vs. CH,
H vs. AH, H vs. D, CH vs. AH, CH vs. D and AH vs. D) were
developed. True positives (pathologic skin samples that
were correctly classified) and true negatives ("healthy"
skin samples that were correctly classified) were used
to evaluate sensitivity and specificity of the classification
method. In order to test the robustness (generalization ca-
pacity), each algorithm was applied on 100 training and
validation cycles with random selection of 66% of spectra
as training set of data and the 34% left kept as the valida-
tion set of data.
k-NN algorithms were performed using several combi-
nations of number of neighbors (k) and Principal Com-



6 Please give a shorter version with: \authorrunning and \titlerunning prior to \maketitle

Table 1. Spectral characteristics extracted for spectra acquired for each Autofluorescence excitation (e.g. AF-360 for the 360 nm
excitation) and for DR spectra. Total area (AT), Normalized Area (AN) Normalized Slope (NS), Slope (S), Ratio (R) Mean (M),
Standard Deviation (SD), Median (Me), Fitting Residual (F)

λexc(nm) Spectral characteristics

AF-360 and AT410−700, NS410−445, NS410−700, S410−445, S410−700, R455−595, A410−500/AT500−700, M, SD, Me and F
AF-368

AF-390 AT460−700, AT460−545, A460−545, AN460−545, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690, A655−690, AN655−690

NS460−700, NS460−545, NS615−650, NS655−690, NS460−470, NS470−595, NS633−670, NS470−633, S460−700, S460−545

S615−650, S655−690, S460−470, S470−595, S633−670, S470−633, R470−595, R470−633, R545−633, R470−670, R450−670

R633−670, A615−650/A655−690, A460−545/A545−700, , M, SD, Me and F

AF-400 AT460−700, AT460−550, A460−550, AN460−550, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690, A655−690, AN655−690

NS460−700, NS460−550, NS615−650, NS655−690, NS460−475, NS485−595, NS633.5−669, NS485−633.5, S460−700, S460−550

S615−650, S655−690, S460−475, S485−595, S633.5−669, S485−633.5, R485−595, R485−633.5, R550−633.5, R485−669, R550−669

R633.5−669, A615−650/A655−690, A460−550/A550−700, , M, SD, Me and F

AF-410 AT460−700, AT460−550, A460−550, AN460−550, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690, A655−690, AN655−690

NS460−700, NS460−550, NS615−650, NS655−690, NS460−485, NS492−595, NS633−668, NS492−633, S460−700, S460−550

S615−650, S655−690, S460−485, S492−595, S633−668, S492−633, R492−595, R492−633, R550−633, R492−668, R550−668

R633−668, A615−650/A655−690, A460−550/A550−700, , M, SD, Me and F

AF-420 AT463−700, AT463−550, A463−550, AN463−550, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690, A655−690, AN655−690

NS463−700, NS463−550, NS615−650, NS655−690, NS463−490, NS505−595, NS633−668, NS505−633, S463−700, S463−550

S615−650, S655−690, S463−490, S505−595, S633−668, S505−633, R505−595, R505−633, R550−633, R505−668, R550−668

R633−668, A615−650/A655−690, A463−550/A550−700, , M, SD, Me and F

AF-430 AT476−700, AT476−560, A476−560, AN476−560, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690, A655−690, AN655−690

NS476−700, NS476−560, NS615−650, NS655−690, NS476−490, NS507−595, NS633−669, NS507−633, S476−700, S476−560

S615−650, S655−690, S476−490, S507−595, S633−669, S507−633, R507−595, R507−633, R560−633, R507−668, R560−669

R633−669, A615−650/A655−690, A476−560/A560−700, , M, SD, Me and F

DR 390-720 AT390−710, AT390−450, AA390−450, AT430−540, AA500−600, AT500−600, NS390−720, NS390−450, NS500−600

NS390−600, NS430−540, NS470−600, NS580−600, NS640−720, NS430−450, S390−720, S390−450, S500−600, S390−600

S430−540, S470−600, S580−600, S640−720, S430−450, R390−720, R390−450, R500−600, R390−600, R430−540, R470−600

R600−580, R680−720, R420−470, R420−550, R420−575, R575−470, R575−550, R540−550, M, SD, Me and F

Table 3. Number of Principal Components (PCs) and nearest neighbors (K) used to evaluate k-Nearest Neighbors classification
performance using each of the CEFS combinations of spatially-resolved bimodal spectroscopy (each distance D1, D2, D3 and their
4 possible combinations) for spectral features that allowed a pair-wise discrimination of either 6, 5 or 4 pairs of histological skin
classes

Distance D1 D2 D3 D1+D2+D3 D1+D2 D1+D3 D2+D3

6 pairs PC=1,2..., 5 PC=1,2 PC=1,2,3,4 PC=1,2..., 9 PC=1,2..., 6 PC=1,2..., 8 PC=1,2..., 5
K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15

≤ 5 pairs PC=1,2..., 19 PC=1,2..., 21 PC=1,2..., 30 PC=1,2..., 53 PC=1,2..., 34 PC=1,2..., 42 PC=1,2..., 43
K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15

≤ 4 pairs PC=1,2..., 23 PC=1,2..., 33 PC=1,2..., 38 PC=1,2..., 70 PC=1,2..., 47 PC=1,2..., 52 PC=1,2..., 60
K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15 K=1, 2, ...,15

Table 4. Number of Principal Components (PCs) used to evaluate Linear Discriminating Analysis (LDA) and Support Vector
Machine (SVM) each of the CEFS combinations of spatially-resolved bimodal spectroscopy (each distance D1, D2, D3 and their
4 possible combinations) for spectral features that allowed a pair-wise discrimination of either 6, 5 or 4 pairs of histological skin
classes

Distance D1 D2 D3 D1+D2+D3 D1+D2 D1+D3 D2+D3

6 pairs PC=1,2..., 5 PC=1,2 PC=1,2,3,4 PC=1,2..., 9 PC=1,2..., 6 PC=1,2..., 8 PC=1,2..., 5
≤ 5 pairs PC=1,2..., 19 PC=1,2..., 21 PC=1,2..., 30 PC=1,2..., 53 PC=1,2..., 34 PC=1,2..., 42 PC=1,2..., 43
≤ 4 pairs PC=1,2..., 23 PC=1,2..., 33 PC=1,2..., 38 PC=1,2..., 70 PC=1,2..., 47 PC=1,2..., 52 PC=1,2..., 60
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Fig. 3. Receiver Operating Characteristic (ROC) curve. The best
global diagnostic performance for the (SE,SP) couple is achieved
when the data point is the furthest away from the median line.

ponents (PCs accounting for up to 99% of the information
contained in the original set of data) in order to get the
optimum results for sensitivity and specificity. Combina-
tions of the different numbers of k and PCs retained for
each CEFS combinations tested are shown in Table 3. As
shown in Table 4, PCs accounting for up to 99% were
taken into account for both LDA and SVM algorithms.
The best classification accuracy achieved by each of the
378 algorithms tested (21 groups of spectral characteris-
tics x 3 methods of classification x 6 pairs of histological
classes) i.e. the optimum (Se, Sp) couple is found using a
Receiver Operating Characteristic (ROC) test (see Fig. 3)
that plots sensitivity as a function of (1 - specificity).

3 Results

An example of mean AF spectra for a 410 nm-excitation at
the shortest CEFS (D1=271 µm) is given in Figure 4a) for
each histological class: H (n=84), CH (n=47), AH (n=64)
and D (n=56). Significant global intensity differences can
be noticed between H, CH and D on one hand and CH
on the other hand. Global intensity is the highest for H,
a little lower for AH and D (that are close to one an-
other) and the lowest for CH. Focusing on the 500 nm
main emission peak, AH and D display very close inten-
sities (flavins characteristic emission). Typical emission
porphyrins double peaks can be observed at 633 and 670
nm. A slight difference between D and AH is observed
at the 633-nm emission peak (increased intensity for D).
An example of mean DR spectra obtained at the short-
est CEFS (D1) is given for each histological class (H, CH,
AH and D) in Figure 4b). Same type of observation as for
AF can be made: CH displays a significantly decreased

intensity level than H, AH and D. H displays a signifi-
cantly decreased intensity compared to both AH and D in
the 450-700 nm spectral range, especially for wavelengths
longer than 600 nm. It is to be noticed that the global spec-
tral shape of H classified tissues is very different from the
three others. Conversely, intensity and shape of AH and
D mean spectra are very similar. Finally, haemoglobin ab-
sorption 577 nm-peak is deeper for CH, AH and D than
for H.
Sensitivity (SE) and specificity (SP) of pair-wise classifi-
cation are given in the left and the right columns respec-
tively of Figures 5 and 6: a) H vs. CH, b) H vs. AH, c)
H vs. D, d) CH vs. AH, e) CH vs. D, f) AH vs. D. Each
histogramm displays results for the three classification
algorithms (k-NN, LDA and SVM) at each of the possi-
ble combinations of CEFS tested: D1 alone, D2 alone, D3
alone, and D1D2D3, D1D2, D1D3, D2D3.
Results in Figure 5 were obtained from a set of 13 char-
acteristics that are common to the discrimination of the
6 pairs of histological classes. Results in Figure 6 were
obtained using a set of 186 characteristics that are com-
mon to the discrimination of at least 5 pairs of histological
classes out of the 6 tested.
No increase in discrimination accuracy was obtained us-
ing a more extended set of spectral characteristics (306)
common to the discrimination of 4 out of 6 pairs of his-
tological classes compared to the 186 characteristics pre-
viously tested. Thus such results are not showed in the
current paper.
Using any of the classification algorithm for D1 and for
the D1D2D3 combination, very high sensitivy and speci-
ficity levels are obtained (close to 100%) using 13 (D1=6,
D2=2 and D3=5) spectral characteristics (Figure 5). When
discriminating H vs. AH and D, both sensitivity and speci-
ficity increase (Se<90% and Sp close to 100%) when using
the D1D2D3 combination. In the latter case, sensitivity
is higher using the SVM algorithm than the two others.
However, both sensitivity (around 65%) and specificity
(<80%) are very low when discriminating AH from D.
In that case, it is to be noticed that sensitivity is higher
when using the k-NN method than when using the two
others; however specificity is higher using D1 and on a
global scale, SVM gives the highest results using any of
the CEFS combinations.
When considering the 6 pairs of histological classes to dis-
criminate, the D1D2D3 combination reaches higher scores
except for the discrimination of AH and D. SVM tends to
discriminate healthy (H) from any class of pathologic tis-
sue (CH, AH and D) slightly better than k-NN and LDA
algorithms. k-NN is slightly more efficient for longest
CEFS in discriminating pathologic tissues from one an-
other than LDA and SVM. Such results are always ob-
tained for a large number of PCs, i.e. accounting for more
than 99% of the information contained in the original data
set.
Results using the 186 (D1=44, D2=59 and D3=83) char-
acteristics discriminating at least 5 out the 6 pairs of his-
tological classes are shown in Figure 6. Same types of
results as the ones using 13 (D1=6, D2=2 and D3=5) char-
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Fig. 4. Mean preprocessed spectra acquired with the developed spectroscopy set-up at the shortest CEFS (D1 = 271 µm) for each
of the four histological classes (H : n=84, CH: n=47, AH: n=64 and D: n=57). a) AF spectra obtained for a 410-nm excitation. b) DR
spectra.

acteristics are obtained when discriminating CH from any
other histological class: both sensitivity and specificity get
very high (close to 100%) using the D1D2D3 combination
and any classification algorithm. Results obtained whit
extended sets of characteristics (Figure 6) are better than
the ones with reduced sets (Figure 5), when considering
the use of D2 or D3 alone and when considering the dis-
crimination between H from AH and D (Se>95% and Sp
close to 100%) using the D1D2D3 combination. In such
cases, LDA and SVM give better results than the k-NN
algorithm. Compared to results obtained in Figure 5, a
global increase in the discrimination accuracy is noticed
when discriminating AH from D: sensitivity is the highest
when using D1 alone, D2 alone or D3 alone and specificity
is the highest when using any of the three combinations
of CEFS. The highest sensitivity (65%) is obtained using
D1D2D3 with the LDA algorithm. The highest specificity
(80%) is obtained using the D2D3 combination using the
k-NN method (better than both DA and SVM for any
CEFS in this case). Neither sensitivity nor specificity is
significantly increased compared to the scores obtained
an plotted in Figure 5 but they are more "balanced" at
each CEFS alone or in combination. Thus the overall ac-
curacy seems better even though it remains low.
The overall classification accuracy is increased especially
when discriminating H vs. AH and D, using the D1D2D3
combination and using an extended set of spectral char-
acteristics (from 13 to 186). Such best results are obtained
for 10 to 20 PCs i.e. accounting for 90 to 95% of the infor-
mation contained in the initial set of data.
Finally, sensitivity and specificity are close to 100% for all
pairs of histological classes (except for AH vs. D) using
the D1D2D3 combination and for spectral characteristics
discriminating at least 5 out of the 6 pairs of histological
classes. SVM and LDA seem globally a little more per-
formant than k-NN. However, when discriminating AH
from D, both sensitivity and specificity remain lower than
70 and 80% respectively.

4 Discussion

Our results confirm and extend other works published
namely by Diagardjane et al. [19] in AF multi-excitation
on chemically-induced mice skin cancers, by chang et al.
[6] and Georgakoudi et al. [29] in bimodal and trimodal
spectroscopies (AF multi-excitation and DR) on the cervix
or by Inaguama et al. [30] in AF mono-excitation at 410 nm
on human oral cancer. In these studies the authors men-
tioned that haemoglobin absorption peaks (≈ 420, 545 and
575 nm) related to progressive hyperplastic vascular ac-
tivity and autofluorescence emissions related to flavins,
collagen, NADH and porphyrins (≈ 633 and 672 nm) can
be used as biomarkers to differentiate between various
precancerous tissue states. More specifically, the presence
of increased porphyrin intensity peaks is also associated
with hyperplastic modifications implying haemoglobin
transformations [31–33], or changes in the cellular envi-
ronment [20]. Inaguama et al. [30] also stated that por-
phyrin may be continuously excreted by cancerous tis-
sue as metabolites, therefore being found not only in ad-
vanced cancer but also in early cancer stages.

The spectral characteristics (slopes, ratios, areas, etc.) ex-
tracted and selected from our DR spectra are namely re-
lated to haemoglobin absorption peaks and those from
AF spectra are related to endogenous fluorophores emis-
sion spectra of flavins, collagen, NADH and porphyrins.
Looking at the averaged and standardized AF emission
spectra for excitations at 390, 400, 410, 420 and 430 nm we
observed that the overall intensity of the mean spectral
curve in the emission band from 450 to 550 nm (related to
collagen, NADH and flavins), for healthy classified spec-
tra is higher than the one of the three other classes, for
CH class is lower than the one of the other three classes,
for D is slightly higher than AH ones. In the wavelength
band 550 to 700 nm (related to flavins and porphyrins),
the overall intensity of the mean spectral curve for CH
is higher than the one of the three other classes, for H
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Fig. 5. Mean sensitivity (SE) and specificity (SP) using 13 (D1=6, D2=2 and D3=5) characteristics common to the discrimination of
the 6 pairs of histological classes: a) H (healthy) vs. CH (Compensatory Hyperplasia), b) H vs. AH (Atypical Hyperplasia), c) H vs.
D (Dysplasia), d) CH vs. AH, e) CH vs. D et f) AH vs. D using several combinations of Collection to Excitation Fiber Separation
(CEFS): D1=271 µm alone, D2 = 536 µm alone or D3 = 834 µm alone, or D1D2D3 or D1D2 or D1D3 or D2D3 and using each
of the three classification algorithms: k-NN (k-Nearest Neighbor), LDA (Linear Discriminant Analysis) et SVM (Support Vector
Machine). Error bars: standard deviation. PC and K indicated on top of each histogramm correspond to the number of Principal
Components (PC) and of neighbors (K) used to obtain optimum results displayed here.
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Fig. 6. Mean sensitivity (SE) and specificity (SP) using 186 (D1=44, D2=59 and D3=83) spectral characteristics common to the
discrimination of at least 5 out the 6 pairs of histological classes : a) H (healthy) vs. CH (Compensatory Hyperplasia), b) H vs. AH
(Atypical Hyperplasia), c) H vs. D (Dysplasia), d) CH vs. AH, e) CH vs. D et f) AH vs. D using several combinations of Collection
to Excitation Fiber Separation (CEFS): D1=271 µm alone, D2 = 536 µm alone or D3 = 834 µm alone, or D1D2D3 or D1D2 or D1D3
or D2D3 and using each of the three classification algorithms: k-NN (k-Nearest Neighbor), LDA (Linear Discriminant Analysis) et
SVM (Support Vector Machine). Error bars: standard deviation. PC and K indicated on top of each histogramm correspond to the
number of Principal Components (PC) and of neighbors (K) used to obtain optimum results displayed here.
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class is lower than the one of the three other classes, for
AH class is slightly higher than D ones. For DR spectra
acquired at distances D1, D2 and D3, the overall inten-
sity of the mean spectral curve for CH classified spectra
is lower than AH and D classes, for AH class is higher
than CH and D classes, for D class is slightly lower than
AH class. The overall intensity of the spectral curve of the
class H is very different from the three others: for D1 in
the wavelength band 390-450 nm (haemoglobin absorp-
tion peak at 420 Nm) it is higher than the 3 others; in the
band 450-575 nm it is lower than AH and in the band
575-720 it is lower than AH and D. Towards D2 and D3
the overall intensity of the mean spectral curve decreases
for H classified spectra: in wavelength band 390-450 it is
lower than AH but of the same amplitude as D; in the
band 450-720 nm it is lower than AH and D.

While two valleys related to haemoglobin absorp-
tion peaks (545 and 575 nm) are slightly visible for AF
spectra acquired at distance D1, these valleys are more
clearly visible (increased) for AF spectra acquired at dis-
tance D3; furthermore the emission peak intensity at 633
nm (porphyrin) is also increased for AF spectra acquired
at distance D3. In DR spectra acquired at distance D3,
the haemoglobin absorption peaks are increased com-
pared to those acquired at D1. When the distance be-
tween excitation-reception fibers increases, the depth of
skin probed increases [14], therefore absorption (in DR
and AF) and porphyrin emission (in AF) increases (are
more visible) for D3.

In a study characterizing early neoplastic changes in
DMBA/TPA-induced mouse skin tumor model, using AF
multi-excitation in the wavelength band 280-460 nm and
LDA classification, Diagardjane et al. [19] obtained good
results in discriminating different precancerous states.
They defined 5 categories: category I (Healthy), category
II (Inflammation and Hyperplasia), category III (Hyper-
plasia and Dysplasia), category IV (Moderately Differen-
tiated Squamous Cell Carcinoma) and category V (Poorly
Differentiated Squamous Cell Carcinoma). Considering
classifications for categories I, II and III using excita-
tions in the wavelength band 360-420, their results were
62.1% < Se < 69.0% and 82.2% < Sp < 95.6%. In our work
we concentrated on a refined classification within corre-
sponding categories II and III and obtained higher Se and
Sp, while only using NUV-UV excitations wavelengths
higher than 360 nm (i.e. wavelengths with lowest or no
mutagenic potential, in perspective of clinical implemen-
tation). Chang et al. [6] discriminated healthy (Squamous
Normal, SN) vs. Low and High Grades of Squamous In-
traepithelial cervical Lesions (LGSIL, HGSIL), using AF
multi-excitation in the range 330-480 nm and DR spec-
troscopies, in combination with PCA and Mahalanobis
distance algorithm. Several pairs of discrimination were
defined (SN vs. CN, SN vs. LGSIL, SN vs. HGSIL, CN vs.
LGSIL and CN vs. HGSIL). Considering classification of
discrimination pairs with SN and LHSIL using AF multi-
excitation and DR, their results were 53% < Se < 95% and
69% < Sp < 91%. Although our work concerns another
type of epithelium, we proposed here a refined classifica-

tion of normal and low grades lesions into 4 subclasses
(H, CH) and (AH, D). Our results are globally higher with
Se and Sp > 95% and a lowest discriminating capability
for AH vs. D with Sp ≈ 74% and Se ≈ 63%.

Our results (Se and Sp ≈ 100% for CH vs. others; Sp ≈
100% and Se > 95% for H vs. AH or D; Sp ≈ 74% and
Se ≈ 63% for AH vs. D are also in good agreement with
various works that have used classification techniques
like SVM or Artificial Neural Networks (ANN). Lin et al.
[26] developed an algorithm based on SVM (linear and
non linear), using AF excitations at 405 and 436 nm for
discriminating normal and cancerous nasopharyngeal tis-
sues. They achieved Se = 94% and Sp = 97% using linear
SVM and Se = 95% and Sp = 99% with non linear SVM.
PCA can substantially reduce the complexity of an SVM
algorithm without sacrificing the performance of the al-
gorithm. But when they combined PCA and SVM meth-
ods, these algorithms produced the same results. Nayak
et al. [34] developed algorithms based on PCA and ANN,
using pulsed laser-induced autofluorescence at 325 nm
excitation for discriminating normal, premalignant and
malignant human oral tissues. They achieved Se = 100%
and Sp = 92.9% using linear PCA and Se = 100% and
Sp = 96.5% with ANN. Majunder et al. [35] developed an
algorithm based on SVM, using AF excitation at 337 nm
for discriminating healthy squamous vs. early SCC hu-
man oral tissues. They achieved Se = 91% and Sp = 96%.

Finally, in order to improve the discrimination efficiency
of AH vs. D (lowest discriminating capability with Sp ≈
74% and Se ≈ 63%), we carried out classification by adding
more characteristics which exclusively discriminate AH
vs. D to the set of spectral characteristics selected. This ap-
proach did not improve significantly the previous results
achieved. New methods of nonlinear spectral character-
istics selection and nonlinear classification algorithms are
to be tested to further investigate increased performance
for AH vs. D classification.

5 Conclusion

A simple and tunable instrumentation was developed to
acquire both AF and DR spectra in a bimodal approach
at several CEFS and applied to monitor healthy to pre-
cancerous evolution in vivo of skin mice due to chronic
UV-irradiation. Bimodal spectroscopy’s accuracy in dis-
criminating four classes of mouse skin histological stages
was evaluated. Various sets of spectral characteristics (ex-
tracted from the spectral intensity curves) were selected
based on statistical discrimination of the pair-wise classes.
After data reduction by PCA results obtained with three
classification algorithms were compared. Since both sen-
sitivity and specificity are very high when discriminating
healthy from any type of hyperplastic tissue on one hand
and CH from AH and D on the other hand, bimodal spec-
troscopy seems a promising tool to help dermatologists
and histo-pathologists to increase diagnostic accuracy of
skin lesions. However lowest diagnostic accuracy was



12 Please give a shorter version with: \authorrunning and \titlerunning prior to \maketitle

achieved when discriminating AH from D using any of
the three linear classification algorithm we tested. It is to
be noticed that for these 5 pairs of histological classes, spa-
tial resolution improves classification accuracy and SVM
and LDA give better results than the k-NN algorithm.
Further studies need to be done to confirm these results
on human patients.
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Résumé

Ce manuscrit se compose de 3 grandes parties.
La première présente d’une part, un court curriculum vitae et d’autre part, une notice exposant

l’ensemble de mes activités en matière d’enseignement, de recherche, d’administration et autres respon-
sabilités individuelles et collectives depuis 1997.

La deuxième grande partie est consacrée à une description du projet de recherche mené au CRAN de-
puis 2002-2003, dans le domaine de la caractérisation de tissus biologiques à l’aide de méthodes d’imagerie
et de spectroscopie optique UV-Visible, au travers d’une approche “multi-échelles” et “multi-modalités”.
Leurs applications notamment au photodiagnostic in vivo en cancérologie (vessie, peau) sont développée
au travers de 2 axes de recherche en :

– imagerie endoscopique panoramique en lumière blanche (LB) et fluorescence (F), avec la construc-
tion automatique et rapide d’images panoramiques de parois internes de vessies par recalage et mo-
saïquage des images cystoscopiques, les validations quantitatives et qualitatives des performances
des algorithmes développés, et la validation de la superposition d’images panoramiques LB/F au
moyen d’un système d’excitation et d’acquisition Visible/UV multiplexées dans le temps,

– spectroscopie fibrée d’autofluorescence (AF) et de diffusion élastique (DE) résolue spatialement,
avec le développement et la validation métrologique d’un système de multiple excitation d’AF 360-
460 nm et de DE 360-760 nm, le traitement des données spectroscopiques multi-dimensionnelles,
l’extraction, la sélection et la classification supervisée / non-supervisée de caractéristiques spec-
trales, l’identification de paramètres optiques de tissus à l’aide de simulations statistiques (Monte
Carlo, modèles multi-couches), enfin l’application de la méthode à plusieurs études de différencia-
tion in vivo entre les états sains/inflammatoires/cancéreux de la vessie de rats et entre les états
sains/hhyperplasiques/dysplasiques de la peau de souris.

Pour chacun de ces axes, les problématiques, objectifs, principaux résultats et perspectives sont précisées.
Finalement, la troisième et dernière grande partie de ce manuscrit donne la production scientifique

et la version intégrale de plusieurs articles représentatifs.

Mots-clés: instrumentation, calibrage, cystoscopie, spectroscopie optique, multi-modalités, autofluores-
cence, diffusion élastique, simulation statistique, biopsie optique, diagnostic du cancer in vivo, vessie,
peau, recalage et mosaïquage d’images, extraction et sélection de caractéristiques, classification de don-
nées

Abstract

The present manuscript is made of 3 main parts.
The first part includes a short curriculum vitae followed by a notice reporting all my activities in

terms of teaching, research and administration or other individual and group responsibilities since 1997.
The second main part is dedicated to the description of the research project developed in the lab-

oratory CRAN since 2002-2003, in the field of biological tissue characterization with use of UV-visible
optical spectroscopy and imaging methods, through a “multi-scales” and “multi-modalities” approach.
Their applications to in vivo photodiagnosis in cancerology (bladder, skin), are presented with reference
to 2 research axes :

– panoramic endoscopic imaging in wight light (WL) and fluorescence (F), including the automatic
and fast construction of panoramic images of internal walls of bladders using cystoscopic image
registration and mosaïcing, the quantitative and qualitative validations of the performances of the
algorithms developed, and the validation of the superposition of WL/F panoramic images by means
of a time multiplexed Visible/UV excitation and acquisition system,
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– spatially resolved autofluorescence (AF) and elastic scattering (ES) fibred spectroscopy, including
the development, calibration and validation of an instrumentation system with multiple AF exci-
tation 360-460 nm and ES 360-760 nm, the multi-dimensional spectroscopic data processing, the
extraction, selection and supervised / unsupervised classification of spectral characteristics, the
identification of optical parameters of tissues by means of statistical simulations (Monte Carlo,
multi-layers models), and finally the application of the method to some studies for differentiat-
ing in vivo between healthy/inflammatory/cancerous stages in rat bladder tissues and between
healthy/hyperplastic/dysplastic stages of mice skin.

For each of these axes, the scientific questions, objectives, main results and perspectives are given.
Finally, the third and last main part of the present document summarizes my scientific production

and gives the full texts of various representative articles.

Keywords: instrumentation, calibration, cystoscopy, optical spectroscopy optique, multi-modalities, aut-
ofluorescence, elastic scattering, statistical simulation, optical biopsy, in vivo cancer diagnosis, bladder,
skin, image registration and mosaïcing, characteristics extraction and sélection, data classification
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