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Coencadrante de thèse : Docteur Anne HUMEAU

Laboratoire Procédés Matériaux Instrumentation - Arts et Métiers ParisTech

2, boulevard du Ronceray – B.P. 3525 – 49035 ANGERS Cedex ED 500





Remerciements

Mes premiers remerciements sont adressés à mon directeur de thèse, Jean-Pierre
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déterministes 51
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méthode des éléments finis. ITBM-RBM, 29 : 20-24, 2008.

5. M. Kervella, T. Tarvainen, A. Humeau, J. P. L’Huillier. Comparaison de deux
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terface d’un milieu multicouche (peau, graisse et muscle) pour trois
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tillés), la méthode de MC hybride (ronds) et le modèle couplé ETR-AD
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zt la position du centre de l’inclusion suivant l’axe z. Les simulations sont
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8.14 Intensité de fluorescence résolue en temps pour trois marqueurs fluores-

cents : Cy5.5 (- -), HPPH-car (lignes continues) et ICG (-.). Les courbes

pondérées par des croix représentent les réponses impulssionnelles des si-

gnaux tandis que les autres courbes prennent en considération les valeurs

moyennes des temps de vie des fluorophores : 1 ns, 3,2 ns et 0,56 ns, pour

les marqueurs Cy5.5, HPPH-car et ICG respectivement. . . . . . . . . . . . 110

8.15 Contour r-z de la densité de photons fluorescents à la longueur d’onde
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1 (source 2) sont représentés en bleu (violet). Pour chaque source lumineuse,
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NGC est précisé. EQM est l’erreur quadratique moyenne de la solution. . . 148
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Introduction

Durant la dernière décennie, des organismes publics ou privés ont déployé des efforts

considérables pour la lutte contre le cancer. Cependant, cette maladie reste encore un des

problèmes majeurs en matière de santé publique. Le plan anti-cancer instauré en mars

2003 pour une durée de 4 ans, avait pour objectif de garantir un accès aux soins de bonne

qualité pour tous. Les mesures de ce plan ont été réparties en plusieurs axes : prévenir,

dépister, soigner, accompagner, comprendre et découvrir [1]. De grandes avancées dans le

traitement et la prise en charge du cancer en France ont ainsi pu être observées. Selon le

professeur Claude Maylin, cancérologue, chef du pôle cancérologie de l’hôpital Saint-Louis

à Paris, les “statistiques sont très encourageantes. En 20 ans, l’espérance de survie à cinq

ans est passée de 50 à 60%. Notre objectif est d’atteindre 75% dans 10 ans”. Cependant,

pour la première fois, le cancer est devenu la première cause de décès en France, d’après le

bulletin épidémiologique hebdomadaire de l’Institut de veille sanitaire (Invs) rendu public

en septembre 2007 [2]. Comment expliquer cette annonce de l’Invs malgré les progrès

considérables de la recherche thérapeutique ? En effet, nous connaissions la radiothérapie

et la chimiothérapie et nous découvrons de nouvelles techniques telles que la tomothérapie,

l’antiangiogénèse, la protonthérapie et la thérapie cellulaire. Or, les effets de tous ces

traitements restent variables selon le stade de la maladie à partir duquel le traitement a

débuté. Le diagnostic des tumeurs à un stade précoce est donc une clé indispensable à la

lutte contre la maladie.

Les techniques de détection se sont donc développées, et notamment dans le domaine

de l’optique biomédicale. Diverses technologies allant de la spectroscopie diffuse à l’analyse

de la fluorescence endogène ou exogène des tissus biologiques ont démontré leur potentiel

au niveau microscopique, mésoscopique et macrospique. Les développements dans ce

domaine sont prometteurs car ces technologies offrent des avantages non négligeables. Ces

techniques sont non invasives, non ionisantes, portables et économiques. La tomographie

optique a donc un fort potentiel pour être développée et appliquée en routine clinique.

Cependant, avant de pouvoir faire la transition entre la recherche technologique et la

pratique clinique, il est impératif de développer des algorithmes robustes aidant les

médecins à effectuer leur diagnostic à partir de mesures optiques. En effet, les mesures

optiques sont influencées par diverses interactions complexes entre les tissus humains et

la lumière. Les processus d’interaction biologique peuvent eux aussi être influencés par
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des variations physiologiques. Les mesures optiques ne sont donc pas uniquement liées à

l’évolution de l’état pathologique des tissus biologiques. Il est donc nécessaire d’étudier ces

interactions en les modélisant et en analysant les sources de variation des mesures, puis

d’extraire les comportements qui fournissent des informations essentielles au diagnostic.

Ce travail de thèse s’inscrit dans cette évolution.

Ce mémoire se divise en trois parties. La première partie (cinq chapitres) introduit les

principes et le contexte de l’optique tissulaire. La deuxième partie est articulée autour de

trois chapitres. Elle décrit les méthodes de modélisation et de simulation de la propagation

de la lumière laser dans les tissus biologiques que nous avons implémentées. La troisième

partie, divisée en deux chapitres, présente les techniques proposées pour la reconstruction

d’image. Elle analyse également la qualité des résultats obtenus et la performance des

méthodes mises en oeuvre.

Ainsi, le chapitre 1 introduit et compare les différentes techniques d’imagerie médicale.

Le cadre théorique de l’interaction de la lumière avec les tissus est abordé en détail dans

le second chapitre. Puis, le troisième chapitre évoque les diverses sources laser existantes

et les caractéristiques des systèmes de mesures optiques. Les avantages et inconvénients

de chacun sont confrontés afin de montrer l’intérêt d’étudier les signaux résolus en temps.

Après une introduction aux problèmes direct et inverse (chapitre 4), nous présentons,

dans le chapitre 5, les deux modèles directs fondamentaux que sont la théorie de transport

radiatif et l’approximation de la diffusion. Nous mettons également en évidence les limites

de ces méthodes analytiques.

Après avoir introduit le contexte et les grands principes d’optique tissulaire dans

la partie I (chapitres 1 à 5), la deuxième partie de ce mémoire décrit les méthodes de

résolution statistiques et déterministes que nous avons développées. Ainsi, le chapitre

6 propose un ensemble de résultats obtenus par des techniques basées sur le modèle

statistique de Monte Carlo. Dans un premier temps, la méthode de Monte Carlo classique

résolue en temps a été mise en oeuvre afin de simuler la propagation de la lumière

diffuse dans des milieux mono- et multicouches. Puis, une proposition d’amélioration par

une méthode hybride est proposée. Ce modèle est résolu en fréquence et associe Monte

Carlo et l’approximation de la diffusion. Ces travaux ont été réalisés en collaboration

avec l’université de Kuopio en Finlande. Les résultats obtenus sont présentés et discutés

pour des applications dans des milieux tissulaires mono- et bicouches. Enfin, ce chapitre

se termine par la description de l’implémentation du processus de fluorescence dans

l’algorithme de Monte Carlo classique résolu en temps. La performance du modèle réalisé

est illustrée par des simulations mises en oeuvre pour des milieux à géométries complexes

en 3D insérant une cible fluorescente en leur sein. La méthode de Monte Carlo permet

donc de remplacer l’expérimentation et est un moyen de vérification des calculs effectués

sur machine par les méthodes numériques déterministes. Sur le plan mathématique, la
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simulation numérique est fondée sur la résolution d’équations aux dérivées partielles

conduisant à l’obtention de solutions approchées. Les techniques numériques sont

plébiscitées par rapport aux méthodes analytiques ou semi-analytiques dans le cas où

la modélisation de géométries complexes est nécessaire. Nous proposons donc, dans le

chapitre 7, une description complète du modèle implémenté par la méthode des éléments

finis pour simuler les interactions laser-tissus biologiques avec une résolution temporelle.

Les étapes de calibrage et de validation sont exposées en détail dans ce chapitre. Le

chapitre 8 utilise les performances de la méthode de simulation par les éléments finis

pour évaluer la sensibilité des signaux de fluorescence résolus en temps issus d’un milieu

hétérogène. La présence d’une tumeur est modélisée par un objet fluorescent inséré dans

un domaine simulant les tissus humains. L’influence de différents paramètres structurels

et informels sur les intensités de fluorescence est étudiée. Nous considérons l’influence de

la profondeur de l’objet fluorescent et la sensibilité de la concentration en fluorophores.

Nous étudions également l’effet que peuvent avoir différentes formes d’inclusion et

plusieurs profils de distribution des fluorophores au sein de la tumeur. Enfin, nous

varions le type de fluorophores en prenant en compte leurs propriétés intrinsèques respec-

tives et nous analysons l’influence de la fluorescence résiduelle dans les tissus environnants.

La troisième partie de ce mémoire présente les méthodes de résolution du problème

inverse mises en oeuvre. Deux techniques non linéaires ont été développées : Gauss Newton

et la méthode des gradients conjugués. Après avoir fait l’état de l’art des techniques de

reconstruction d’image utilisées en tomographie optique diffuse et en tomographie de

fluorescence, nous décrivons les algorithmes implémentés. Les résultats obtenus dans la

partie II (chapitres 6 à 8) sont exploités ici de deux manières : d’une part, les méthodes de

résolution proposées sont non linéaires et font appel à des processus itératifs cherchant à

optimiser les résultats obtenus par le modèle direct. Nous nous basons dans les chapitres 9

et 10 sur un modèle direct résolu par la méthode des éléments finis. D’autre part, l’étude

de la sensibilité des signaux de fluorescence détaillée dans le chapitre 8 nous fournit

un certain nombre d’informations sur les données à extraire et l’influence de différents

paramètres. Une adaptation stratégique et automatique du maillage est également réalisée

et intégrée dans le modèle d’inversion non linéaire. Enfin, le chapitre 10 rend compte

des images reconstruites par les méthodes de reconstruction. Une confrontation des deux

méthodes (Gauss Newton et les gradients conjugués) est proposée pour différents cas

d’étude. Nous considérons tout d’abord un domaine dans lequel est inséré une unique

source fluorescente. Puis, la simulation d’un milieu biologique contenant deux objets

fluorescents est proposée. Nous étudions l’influence de la distance entre les deux tumeurs

ainsi que l’effet de la présence de fluorescence résiduelle au sein des tissus biologiques

environnants.

Enfin, nous terminons ce mémoire par une conclusion des travaux effectués et une

discussion sur les futures directions de ce travail de thèse.
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Chapitre 1

État de l’art des systèmes

d’imagerie médicale
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Pendant longtemps, pour qu’un regard exercé puisse observer un organe, il fallait pra-

tiquer un acte chirurgical. Les progrès actuels de la médecine et des nouveaux dispositifs

technologiques liés à l’image permettent aujourd’hui de révéler l’intérieur du corps hu-

main sans faire usage du bistouri. Plusieurs techniques d’imagerie ont été développées

ces dernières décennies afin d’aider au diagnostic médical. Bien que toutes les méthodes

d’imagerie tirent leur origine de l’interaction d’ondes ou de particules avec la matière, cer-

taines d’entres elles sont appliquées en routine clinique et d’autres restent encore à l’état

expérimental. Chacune d’elles est sensible à un type de contraste particulier, et trouve ses

applications pour des organes différents. Plusieurs techniques peuvent également apporter

des informations complémentaires. Ainsi, on assiste actuellement à la fusion des images

obtenues par deux systèmes différents et réunies dans le même instrument pour les appli-

cations oncologiques ; c’est ce que l’on appelle la multimodalité. Les différentes techniques

d’imagerie médicale et leurs caractéristiques sont brièvement décrites dans ce chapitre afin

de focaliser l’attention du lecteur sur les avantages de la tomographie optique. Le tableau

1.1 résume les différentes caractéristiques des techniques d’imagerie présentées dans ce

chapitre.
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Chapitre 1. État de l’art des systèmes d’imagerie médicale

1.1 Radiologie et tomodensitométrie par rayons X

Dès 1895, Wilhelm Röntgen1 découvreur des rayons X, réalise une première radiogra-

phie de la main de sa femme [3]. Les techniques d’imagerie les plus courantes aujourd’hui

sont encore la radiologie et la tomodensitométrie (scanner) aux rayons X. L’imagerie par

rayons X fournit, depuis le début du XXème siècle, des clichés de bonne résolution des

dents et des os car la faible longueur d’onde des radiations (de 0,01 à 10 nm) permet

aux rayons lumineux de pénétrer en profondeur en évitant le phénomène de dispersion.

Cependant, une faible longueur d’onde est associée à un haut niveau d’énergie (∼ 100 keV)

et rend la technique aux rayons X fortement ionisante et cancérigène. L’exposition des

patients aux radiations doit être de courte durée et peu fréquente car elle peut entrâıner

des dommages irréversibles sur les molécules d’ADN. Le diagnostic par rayons X doit

donc être ponctuel et ne permet pas d’établir un suivi régulier des patients et de leurs

lésions.

Cette technique met en oeuvre la capacité des rayons X à traverser le corps humain en

étant plus ou moins absorbés selon la nature des tissus traversés (les os étant plus opaques

et les muscles plus transparents). Pour obtenir une image de tissus n’ayant pas une

opacité spécifique, on apporte in situ un produit de contraste. C’est le cas pour l’imagerie

des vaisseaux [4, 5], du système digestif [6], pour l’arthroscopie [7] ou l’hystéroscopie

[8]. Ces agents de contrastes sont des éléments à haut poids moléculaire tels que l’iode,

le dioxyde de carbone, la baryte ou le baryum [9–11]. Ils sont fréquemment injectés en

grande concentration (∼ millimoles) et sont de nature toxique.

Enfin, la radiologie ne fournit pas d’information sur la profondeur de la lésion puisque

la structure observée est projetée sur des clichés en deux dimensions. La tomodensi-

tométrie, elle, permet de créer plusieurs prises de vue en coupe de 1 mm d’épaisseur. A la

différence de la radiographie traditionnelle, le film photographique est remplacé par des

capteurs. L’acquisition des clichés, par rotation des capteurs autour du corps du patient,

permet ensuite de reconstruire une vue tridimensionnelle.

1.2 Imagerie par résonance magnétique nucléaire

En 1896, Henri Becquerel2 découvre la radioactivité naturelle de l’uranium. En 1898,

Pierre et Marie Curie2 découvrent le polonium et le radium. C’est en fait la découverte

de la radioactivité artificielle en 1934 par Irène et Frédéric Joliot3 qui va permettre la

naissance de la médecine nucléaire ; encore faudra-t-il attendre une dizaine d’années

1Premier prix Nobel de physique en 1901.
2Prix Nobel de physique en 1903.
3Prix Nobel de chimie en 1935
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1.2. Imagerie par résonance magnétique nucléaire

supplémentaires. Le phénomène de Résonance Magnétique Nucléaire (RMN) est décrit

pour la première fois en 1946 par deux équipes américaines indépendantes : celles de

Felix Bloch4 et d’Edouard Purcell4 [12, 13]. L’imagerie par RMN (IRM) fait son entrée

en clinique au début des années 1980.

Le principe de la RMN consiste à placer des tissus biologiques dans un champ

magnétique intense. Le champ magnétique fait alors apparâıtre en leur sein une ai-

mantation nucléaire mesurée en utilisant le phénomène de résonance. En observant la

résonance des noyaux d’hydrogène, présents en abondance dans l’eau et les graisses des

tissus biologiques, il est possible de visualiser la structure anatomique d’un organe. Cette

méthode peut être utilisée pour le diagnostic de tumeurs cancéreuses ou pour localiser

certaines malformations (par exemple à l’origine d’épilepsie). La qualité anatomique des

images IRM, malgré une sensibilité intrinsèque très faible, est due à ce que l’on détecte les

spins des protons (noyaux d’hydrogène) ; autrement dit, même si le pouvoir de détection

de la RMN est faible, le nombre de molécules émettant un signal est si considérable que

l’on peut détecter une image de très bonne qualité, comparée à celle du tomodensitomètre.

La résolution des images peut atteindre moins d’un millimètre [3]. D’autres avantages

peuvent être cités tels que la bonne pénétration en profondeur et la nature non invasive

de cette technique d’imagerie.

Ces dix dernières années, l’IRM a eu un développement inattendu avec l’imagerie

fonctionnelle (IRMf), en particulier grâce aux travaux de W. Belliveau et al. Son

équipe a publié en 1991 les premières images fonctionnelles du cerveau [14], par op-

position aux images anatomiques représentant seulement la morphologie du cerveau.

L’IRMf permet aujourd’hui de mesurer directement l’activité des différentes zones du

cerveau ce qui a engendré des progrès importants dans l’étude des neurosciences cognitives.

Afin d’améliorer la sensibilité, l’utilisation d’agents de contraste comme le Gadolinium

III se développe. Ils permettent d’affecter le temps de relaxation des molécules d’hydrogène

[15] et ainsi d’accentuer la différenciation entre les tissus environnants et les zones ciblées.

Des chercheurs étudient actuellement la chélation5 du Gadolinium, technique efficace

pour la détection d’angiogénèses tumorales non visibles par les techniques aux rayons X

[16–18]. Cependant, les doses de produits de contrastes atteignent quelques millimoles et

restent nocives pour le patient. Les techniques d’IRM sont très onéreuses, encombrantes

et obligent le patient à rester immobile pendant plus de 30 minutes en présence d’un fort

champ magnétique.

4Prix Nobel de physique en 1952.
5La chélation est un processus physico-chimique au cours duquel est formé un complexe, le chélate,

entre un ligand et un atome métallique.
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Chapitre 1. État de l’art des systèmes d’imagerie médicale

1.3 Utilisation d’isotopes radioactifs

Une autre technique d’imagerie est née dans les années 1970. Elle repose sur l’uti-

lisation de traceurs radioactifs pour marquer différentes molécules d’intérêt biologique

permettant ainsi de suivre in vivo leur devenir dans l’organisme et d’étudier le fonction-

nement des organes. C’est là le principal atout de la Médecine Nucléaire.

En 1975, M. E. Phelps et al. publient des travaux qui marquent la naissance de la

tomographie par émission de positons (TEP) [19]. La TEP repose sur le principe de

scintigraphie6. Une substance radioactive administrée au sujet se répartit dans ses tissus

de façon uniforme ou préférentielle pour un organe cible [3]. Ce traceur émet des positons

dont l’annihilation produit deux photons gamma (γ). Les photons γ sont détectés à

l’aide d’un dispositif placé face au sujet et appelé γ-caméra. A partir des informations

obtenues sur les photons telles que leur énergie et leur direction incidente, les images de

la distribution de la radioactivité dans l’organisme sont formées.

La tomographie d’émission monophotonique (TEMP) ou tomoscintigraphie par

émission monophotonique se base sur le même principe que la TEP. Cependant, elle

ne nécessite pas l’émission de positons. Elle utilise des isotopes radioactifs émetteurs

de simples photons détectés à l’aide d’une γ-caméra composée de scintillateurs. Bien

que l’émission d’un photon unique rende plus délicate la localisation du radiotraceur, la

TEMP peut être utilisée avec des traceurs dont la désintégration est plus lente (∼ heures)

pouvant donc être transportés et stockés beaucoup plus facilement.

Les photons γ peuvent traverser d’importantes épaisseurs de matière. Cette ca-

ractéristique permet leur détection par un dispositif externe, lorsqu’ils ont été émis à

l’intérieur d’un organisme. Par exemple, on réalise des images de la thyröıde en injectant

de l’iode [20] ; le xénon, de part sa nature gazeuse et sa solubilité, convient bien aux

études pulmonaires [21] ; le thallium, qui a des propriétés biochimiques voisines de celle

du potassium, est un marqueur du capital potassique intracellulaire, en particulier pour

le cœur [22, 23] ; les hématies contenant du technétium permettent de visualiser les

cavités cardiaques [24]. Il est généralement nécessaire d’injecter de quelques micro- à

quelques milli- Curie d’atomes radioactifs dans le corps. En plus de leur fort pouvoir

ionisant, les techniques TEMP et TEP sont limitées par leur coût élevé, le temps d’ac-

quisition des informations, ainsi que leur difficulté à détecter les lésions à un stade précoce.

6Il s’agit d’une imagerie “d’émission” car le rayonnement vient du corps après injection d’un traceur
radioactif ; par opposition à l’imagerie conventionnelle radiologique qui est une imagerie de “transmission”
où le rayonnement est externe et traverse les tissus biologiques.
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1.4 Imagerie échographique

C’est dans les années 1950 que l’application des ultrasons dans le domaine de la

marine, par le sonar, inspire la première échographie. En 1952, J. J. Wild et J. M. Reid

présentent les premières images de sections 2D d’un sein obtenues à l’aide d’ultrasons. Ils

baptisent alors cette technique : imagerie échographique ou échométrie [25]. La mesure

des vitesses par effet Doppler est ensuite rapidement appliquée en médecine à la mesure

de la vitesse du sang dans les artères et les veines superficielles.

La pénétration des ultrasons dans les tissus mous7 permet l’exploration de la plupart

des organes à l’exception du squelette et des poumons. Des images échographiques

morphologiques sont obtenues en analysant les échos réfléchis par les tissus. La résolution

des images est plus fine lorsque la fréquence des ondes ultrasonores augmente. Toutefois,

la transparence aux ultrasons des tissus biologiques décrôıt très rapidement lorsque la

fréquence des ondes augmente. Des fréquences ultrasonores comprises entre 2 et 15 MHz

sont habituellement utilisées chez l’homme, pour des résolutions au mieux de l’ordre de

quelques centaines de microns.

Dans les 20 dernières années, de nouvelles applications se sont développées comme

l’exploration des organes par voie endocavitaire ou l’imagerie de l’œil et de la peau avec

des résolutions spatiales pouvant atteindre quelques dizaines de microns [26, 27]. L’effet

non linéaire est également mis à profit avec les produits de contraste ultrasonore. Les

agents de contraste sont des microbulles de gaz encapsulées, dont le diamètre est de

l’ordre de quelques microns, que l’on injecte dans la circulation par voie intraveineuse

[28, 29]. Ils permettent de rehausser le contraste des images de façon considérable dans

tout le compartiment vasculaire et dans les régions richement vascularisées. Mais malgré

son caractère attractif par son faible coût et sa nature non ionisante, l’imagerie par

ultrasons reste sensible aux propriétés mécaniques des tissus [3, 30] et ne permet donc

pas d’obtenir des informations concernant la composition précise des tissus biologiques.

Elle est également limitée par le faible contraste et la basse qualité des images obtenues.

1.5 Tomographie optique proche infrarouge

Aucun des systèmes d’imagerie décrits précédemment (par rayonnement X, rayon-

nement nucléaire, résonance magnétique ou échographique) ne permet d’analyser les

propriétés optiques des tissus biologiques. Pourtant, ces caractéristiques sont des sources

d’informations précieuses sur la structure et l’anatomie des tissus. Dès le début du

XIXème siècle, R. Bright publie un rapport étonnant dans lequel il décrit avoir détecté une

7Tissus servant à supporter les structures et les organes du corps comme les muscles, les vaisseaux
sanguins ou les tissus adipeux.
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hydrocéphalie en observant le crâne d’un patient à l’aide d’une bougie [31]. En 1843, T. B.

Curling, médecin britannique, procède à des examens visuels de tumeurs des testicules en

utilisant également une bougie comme source lumineuse [32]. Malgré quelques diagnostics

optiques isolés et utilisant la lumière visible, c’est à la fin des années 1970 que Jöbsis

est le premier à utiliser l’infrarouge pour mesurer les paramètres hémodynamiques du

cerveau [33].

Dans les deux dernières décennies, l’intérêt médical d’illuminer les tissus biologiques

avec une lumière proche infrarouge (600 nm - 900 nm) s’est développé rapidement

[33, 34]. La fenêtre particulière de longueur d’onde dans l’ordre des proches infrarouge

correspond à la plus faible absorption des principaux chromophores présents dans les

tissus biologiques, tels que l’hémoglobine oxygénée et désoxygénée, l’eau et les lipides

[35, 36]. Cette fenêtre appelée fenêtre thérapeutique permet à la lumière de pénétrer

plus en profondeur dans les tissus, jusqu’à quelques centimètres [37]. Mais le problème

essentiel que posent les tissus biologiques est leur caractère fortement diffusant. Par

le phénomène de diffusion, la trajectoire d’un photon peut s’avérer très complexe. Il

parcourt en moyenne 100 µm entre deux événements de diffusion successifs. Ainsi, la

mesure par transillumination devient extrêmement difficile à réaliser par les méthodes

optiques. Le chapitre 2 détaille davantage les phénomènes d’absorption et de diffusion.

Cependant, malgré les difficultés induites par ces processus, les paramètres traduisant le

pouvoir d’absorption et de diffusion sont riches en information. En effet, les contrastes

induits par les chromophores endogènes peuvent donner de précieuses informations

fonctionnelles sur l’état des tissus. Les cellules tumorales ont besoin de plus de nutriments

pour se développer, le nombre de vaisseaux crôıt donc autour des zones pathologiques.

Ce procédé est appelé l’angiogénèse [38]. L’imagerie optique peut sonder les différentes

concentrations de ces chromophores et ainsi distinguer les zones fortement vascularisées,

fortement absorbantes et donc potentiellement pathologiques. De la même façon, le

pouvoir de diffusion d’un tissu est lié à sa structure. Sachant que les cellules d’une tumeur

bénigne ont une organisation structurée tandis que celles d’une tumeur maligne présentent

une structure désordonnée, la connaissance de cette caractéristique est également une

information précieuse pour l’aide au diagnostic. La tomographie optique se base donc sur

la reconstruction de cartes de répartition des zones d’absorption et de diffusion des photons.

Bien que le contraste endogène provoqué par la distribution hétérogène des chro-

mophores dans les lésions tumorales permette de les détecter dans les derniers stades

d’angiogénèse, les tumeurs à un stade précoce restent non décelables par la méthode

optique diffuse. Le contraste naturel entre les zones tumorales et les zones saines est

d’environ 2 : 1. La résolution spatiale atteint alors péniblement 1 cm. La plus petite

tumeur détectée jusqu’à présent est d’environ 0,5 cm [39]. Une des premières équipes à

avoir utilisé un agent de contraste permettant d’acentuer la différenciation des régions pa-

thologiques avec les tissus environnants est Ntziachristos et al. [40]. En effet, la sensibilité
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1.5. Tomographie optique proche infrarouge

de la tomographie optique diffuse peut être largement améliorée par l’utilisation d’agents

fluorescents. Ces molécules fluorescentes ont tendance à se concentrer préférentiellement

dans les lésions et améliorent le contraste entre tissus malades et tissus sains. Cependant,

la détection de zones de fluorescence prédominantes peut être compromise par l’effet des

tissus environnants. Ces derniers peuvent être à l’origine d’une autofluorescence causée

par les constituants endogènes du milieu ou d’un phénomène de fluorescence résiduelle dû

au transport des fluorophores exogènes par la voie sanguine. C’est ce que nous étudierons

au cours des prochains chapitres.

La tomographie optique par fluorescence est aujourd’hui une technique émergente en

imagerie moléculaire. Les signaux mesurés à la longueur d’onde d’émission de fluorescence

fournissent des informations essentielles pour localiser la source de fluorescence telle

qu’une tumeur précoce insérée dans les tissus biologiques. Cette technique de diagnostic

utilise des radiations non ionisantes et ne requiert que quelques nanomoles d’agents de

contrastes moléculaires [41]. L’imagerie de fluorescence a été développée pour l’étude

génétique du petit-animal [42, 43], la détection de métastases [42, 44, 45], et le contrôle du

développement d’infections bactériennes et des réponses immunitaires [46]. L’attrait des

méthodes optiques pour le diagnostic médical est renforcé par leur nature non ionisante,

non invasive et économique. La tomographie optique de fluorescence a un fort potentiel

pour être développée et appliquée en routine clinique, avec un intérêt particulier pour la

détection et le diagnostic du cancer du sein à un stade précoce [47–51].
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Chapitre 1. État de l’art des systèmes d’imagerie médicale

Tab. 1.1 – Comparaison des modalités d’imagerie médicale conventionnelle.

Modalité Principe Avantages Inconvénients

Rayons X Atténuation des rayons
X par différentes den-
sités de tissus

Excellente résolution
(1 mm)
Bonne pénétration

Radiation ionisante
Contraste faible pour

les tissus mous

Résonance

magnétique
nucléaire
(RMN)

Relaxation des protons
sous l’effet d’un champ
magnétique

Radiation non ionisante
Bonne résolution
(1,5 mm)

Exposition à un champ
magnétique intense

Acquisition lente

Médecine

nucléaire

Suivi de marqueurs ra-
dioactifs

Dose indépendante de la
qualité du cliché
Informations fonction-
nelles

Invasif, fort pouvoir io-
nisant, coût et temps

d’acquisition élevés

Echographie Mesure des ondes acous-
tiques sensibles aux pro-
priétés mécaniques des
tissus

Non ionisant
Faible coût
Sans effet secondaire

Qualité des images
médiocre
Faible contraste

Imagerie

proche
infrarouge

Analyse des propriétés
optiques des tissus bio-
logiques

Non invasif, non ioni-
sant, mesures non trau-
matiques
Peu coûteux, peu en-
combrant et transpor-
table
Résolution au voisinage
de la longueur d’onde

Tissus biologiques
extrêmement diffusants
Fluorescence résiduelle
A l’état expérimental
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Chapitre 2

Principes de l’interaction laser -

tissus
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Afin de mettre en évidence le fort potentiel de la lumière proche infrarouge (near-

infrared : NIR en anglais) comme source d’illumination pour le diagnostic médical, nous

évoquons dans ce chapitre les différentes interactions de la lumière avec les tissus biolo-

giques. Bien que ces interactions soient facilement modélisables à l’échelle microscopique,

quelques précisions sont nécessaires pour une description macroscopique. Lorsque la

lumière, c’est-à-dire en général les ondes électromagnétiques (Figure 2.1), se propage

dans les tissus, plusieurs phénomènes peuvent intervenir : la lumière peut être diffusée ou

absorbée. Ces interactions, schématisées sur la Figure 2.2, sont fortement dépendantes de

la longueur d’onde.

Les ondes électromagnétiques d’énergie élevée, telles que les rayons gamma et X,

sont très peu diffusées et se propagent en ligne droite. Ces rayons sont atténués par le

phénomène d’absorption qui varie selon les tissus. Les ondes d’énergie faible, telles que

les ondes infrarouge et micro-onde, excitent les niveaux d’énergie des molécules ce qui

provoque soit une hausse de température, soit une émission par fluorescence. Le premier

phénomène est utilisé pour des applications thérapeutiques tandis que le second intéresse

les applications diagnostiques. Les ondes d’énergie faible, elles, ne se propagent pas en
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Chapitre 2. Principes de l’interaction laser - tissus

ligne droite. Elles suivent des chemins complexes causés par de multiples processus de

diffusion.

Longueur d'onde

(m)λ

Energie

E (eV)

Fig. 2.1 – Spectre électromagnétique.

Réflectance 

spéculaire

Diffusion

Absorption

Fluorescence

Diffusion 

multiple

Réflectance 

diffuse

Lumière 

fluorescente

Transmittance 

diffuse

Lumière 

incidente

Fig. 2.2 – Représentation schématique des différentes interactions lumière-tissus. La
réflectance et la transmittance sont respectivement la lumière diffusée et transmise à tra-
vers le milieu observé.

2.1 Absorption

Un photon peut être absorbé par une molécule si son énergie correspond à la différence

entre les états électroniques de la molécule. Par conséquent, la probabilité pour un

photon d’être absorbé dépend fortement de sa longueur d’onde. Les éléments absorbant la

lumière sont appelés les chromophores (Figure 2.3). Les chromophores les plus importants

16



2.1. Absorption

dans la région du spectre que nous considérons sont : l’eau, les lipides, la mélanine et

l’hémoglobine [52, 53]. L’eau constitue 60 à 70 % en poids du corps humain et c’est

le composant le plus absorbant au dessus de 1300 nm et en dessous de 200 nm. Les

lipides constituent en moyenne 8 % du poids total de la matière grise d’un cerveau

adulte et 17 % de la matière blanche [54]. Leur pouvoir absorbant se concentre dans le

spectre des ultraviolets (UV). La mélanine présente dans l’épiderme est responsable de la

pigmentation de la peau et protège les tissus des radiations UV. Enfin, l’absorption de la

lumière par le sang dépend de son taux d’oxygénation. L’hémoglobine oxydée représente

90 à 95 % du sang artériel et 50 % du sang veineux [52, 53].

Le paramètre physique utilisé pour décrire le phénomène d’absorption est le coefficient

d’absorption, µa, qui représente la probabilité pour le photon d’être absorbé par unité

de longueur, souvent exprimé en mm−1. L’inverse 1/µa représente le libre parcours

moyen d’absorption c’est-à-dire la distance moyenne parcourue par un photon entre deux

événements d’absorption. Le coefficient d’absorption est décrit par la loi d’atténuation

de Beer-Lambert : I = I0exp(−µaL) où I0 est l’intensité incidente d’un faisceau col-

limaté et I l’intensité transmise à travers un milieu non diffusant, homogène, d’épaisseur L.

La Figure 2.3 présente les coefficients d’absorption des principaux chromophores des

tissus biologiques en fonction de la longueur d’onde, tandis que l’annexe A propose quelques

valeurs moyennes du coefficient d’absorption classées selon le type de tissu ou la partie du

corps observée.

Hb

HbO
2

H
2
O

graisse

derme+épiderme

muscle abdominal

graisse mammaire

fenêtre thérapeutique

(a)

0

0,05

0,10

0,15

0,20

0,25

500 600 700 800 900 1000

Longueur d’onde (nm)

(b)

0

0,01

0,02

0,03

0,04

0,05

650 700 750 800 850 900

Longueur d’onde (nm)

950

Fig. 2.3 – (a) Spectres d’absorption des différents constituants des tissus biologiques,
extraits de [55], (b) zoom sur la fenêtre thérapeutique.

On observe aisément sur la Figure 2.3 que l’absorption globale des tissus biologiques

est minimale dans la fenêtre des ondes rouges et proche infrarouge. C’est donc aux

longueurs d’onde de la fenêtre thérapeutique qu’il convient de travailler pour explorer

en profondeur le milieu biologique illuminé. Enfin, le gain d’énergie dû à l’absorption
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Chapitre 2. Principes de l’interaction laser - tissus

de la lumière est impliqué dans différents processus. Cette énergie du tissu peut être

réémise par fluorescence, contribuant à des réactions photochimiques, ou redistribuée aux

molécules sous forme de chaleur induisant une hausse de température. Dans la section

2.4, nous abordons plus en détail le processus de fluorescence.

2.2 Diffusion

Le problème essentiel que posent les tissus biologiques est leur caractère fortement

diffusant. Les différents processus de diffusion peuvent être classés en deux groupes :

élastiques et inélastiques. La diffusion élastique ne provoque pas de variation de l’énergie

du photon, tandis que la diffusion inélastique module la lumière par interaction avec la

structure énergétique interne de certaines molécules.

Si le photon est diffusé par une particule en mouvement, par exemple un globule

rouge, l’énergie du photon varie par effet Doppler. La variation d’énergie est relativement

faible, ce processus de diffusion est généralement appélé quasi élastique. La fluxmétrie

laser Doppler est une technique utilisée pour mesurer la perfusion microvasculaire dans

les tissus superficiels. Nous invitons le lecteur à se reporter à l’article [56], à la thèse de

A. Humeau [57] et à l’annexe B pour plus de détails. Dans la suite, le terme de diffusion

sera exclusivement utilisé pour décrire la diffusion élastique.

Il existe différents régimes de diffusion selon la taille des particules diffusantes au

regard de la longueur d’onde du photon [58] (λ comprise entre 600 et 1300 nm). En effet,

lorsqu’un processus de diffusion élastique est provoqué par une particule dont la taille

est inférieure à λ/10, par exemple un atome ou une molécule, il s’agit de la diffusion de

Rayleigh (Figure 2.4). Si l’élément diffusant est trop grand pour être considéré comme

10 µm

1 µm

0,1 µm

0,01 µm

Cellules

Noyaux

Mitochondries

Lysosomes, Vésicules

Fibres de collagène,

Aggrégats macromoléculaires

Membranes

Diffusion de Mie

Diffusion de Rayleigh

Fig. 2.4 – Taille des microstructures des tissus biologiques (adapté de [54]).
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2.2. Diffusion

un diffuseur de Rayleigh, alors la théorie de Mie décrit le phénomène. La probabilité

d’absorption est donc dépendante de la longueur d’onde suivant la loi de Rayleigh (λ−4)

et approximativement suivant λ−2 pour les grosses particules. La Figure 2.5 montre les

profils de dispersion des régimes de diffusion de Mie (diffusion vers l’avant) et de Rayleigh

(diffusion isotrope).

(a) (b)

Fig. 2.5 – Indicatrices de diffusion (a) de Mie et (b) de Rayleigh [59].

Par analogie avec le phénomène d’absorption, la diffusion est décrite par la probabilité

pour le photon d’être diffusé par unité de longueur, soit le coefficient µs exprimé en

mm−1. Par le phénomène de diffusion, la trajectoire d’un photon peut s’avérer très

complexe. Il parcourt en moyenne 100 µm entre deux événements de diffusion successifs.

Nous pouvons aussi définir le coefficient d’atténuation totale comme étant la somme

des coefficients d’absorption et de diffusion, µt = µa + µs qui décrit la probabilité qu’il

se produise une interaction lumière-tissu par unité de longueur. Quelques exemples de

valeurs du coefficient de diffusion des tissus biologiques sont reportés en annexe A.

Enfin, lorsque la taille des particules diffusantes est largement supérieure à la longueur

d’onde, les lois de l’optique géométrique sont prises en compte [60]. Par exemple lorsque

l’onde incidente change de milieu d’indices de réfraction différents, les lois de Snell et de

Fresnel suffisent à traiter le phénomène. L’indice de réfraction d’un milieu caractérise la

vitesse de phase de l’onde électromagnétique et l’hétérogénéité du milieu. Dans les tissus

biologiques, il varie typiquement de 1,33 à 1,45 [61, 62]. Le tableau 2.1 présente quelques

exemples de valeurs d’indice de réfraction.

Tab. 2.1 – Exemples de valeurs d’indice de réfraction, n, extraits de [53, 61, 62].

Description n

Air 1
Eau 1,33

Tissus déshydratés 1,55
Mélanine > 1, 6

Cytoplasme Entre 1,35 et 1,38
Cerveau, estomac, poumon, reins Entre 1,37 et 1,40

Tissus graisseux 1,45
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Chapitre 2. Principes de l’interaction laser - tissus

2.3 Anisotropie

Le facteur d’anisotropie g est une mesure de la déviation de la lumière après un seul

processus de diffusion. Si un photon est dévié avec un angle θ par rapport à la direction

initiale (voir Figure 2.6), alors g est par définition la composante moyenne de la nouvelle

direction de la trajectoire sur la direction initiale : g =< cos θ >. Le facteur g peut

également être défini à l’aide de la notion de fonction de phase p(θ) décrivant la probabilité

qu’un photon soit dévié de la direction initiale Ω vers une autre direction Ω′ :

g =

∫ π

0
2π p(θ)cos(θ)sin(θ)dθ =< cosθ > (2.1)

La fonction de phase est normalisée telle que :

∫ π

0
2π p(θ)sin(θ)dθ = 1 (2.2)

Fig. 2.6 – Interaction d’un photon avec un milieu ou un objet diffusant.

Le coefficient d’anisotropie traduit la direction préférentielle de l’onde incidente

après diffusion, c’est-à-dire l’indicatrice de diffusion. Il est compris entre -1 et 1. Une

valeur nulle indique que le milieu est isotrope1 (Figure 2.5(b)). Si g = −1, le faisceau

est rétrodiffusé et plus g tend vers 1, plus la diffusion est orientée vers l’avant (Figure

2.5(a)). Le tissu biologique diffuse la lumière préférentiellement vers l’avant, et typique-

ment les valeurs du coefficient d’anisotropie g sont situées dans la gamme 0,70-0,98 [63, 64].

Une autre quantité utile est le coefficient de diffusion réduit, µ′
s, qui est défini par

µ′
s = (1− g)µs. L’inverse du coefficient de diffusion réduit représente la distance moyenne

parcourue par le photon avant que celui ne soit considéré comme isotrope. Enfin, le coef-

ficient de transport linéaire, µtr, est utilisé pour décrire l’inverse de la distance moyenne

parcourue entre chaque interaction dans un milieu fortement diffusant. Il est donné par

µtr = µa + µ′
s.

1Probabilité de déviation identique dans chaque direction.
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2.4. Fluorescence

2.4 Fluorescence

2.4.1 Principe général

Dans les tissus biologiques, le phénomène de fluorescence peut être induit soit par

des agents naturels ou endogènes, soit par des molécules injectées ou exogènes. Les

fluorophores exogènes permettent un dépistage ou un marquage spécifique des zones

ciblées. Dans les deux cas, l’objectif est de recueillir et d’analyser les signaux issus du

phénomène de fluorescence.

Le principe d’interaction entre la lumière et une molécule fluorescente consiste en une

excitation électronique. Le diagramme de Jablonski illustre les transitions électroniques

associées au processus (Figure 2.7). Lorsqu’un fluorophore est illuminé ou “excité” par

un photon d’une certaine longueur d’onde d’excitation λx, le photon est absorbé et passe

de l’état d’énergie fondamental S0 à l’état excité S1. Après une relaxation radiative

de quelques nanosecondes, il revient à l’état fondamental en émettant un ou plusieurs

photons de fluorescence avec une longueur d’onde d’émission λm. Due à la perte d’énergie

induite par le processus de fluorescence, l’énergie du photon d’émission est plus faible (ou

λm est plus élevée) que celle du photon incident (ou photon d’excitation) [65].

Absorption

Emission

S1

S0

Relaxation

Fig. 2.7 – Diagramme de Jablonski.

Différents paramètres permettent de caractériser un fluorophore. Il convient en pre-

mier lieu d’analyser son spectre d’excitation et son spectre d’émission. Selon le principe

Franck-Condon, la transition électronique est beaucoup plus rapide qu’un mouvement

de vibration de telle sorte que la distance internucléaire demeure inchangée au cours

de la transition. La molécule décrit donc sur la Figure 2.8 un chemin “vertical” sans

variation de la distance internucléaire. La Figure 2.8 montre également que le spectre de

fluorescence apparâıt comme l’image miroir du spectre d’absorption.
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Fig. 2.8 – Principe de Franck-Condon et image miroir du spectre d’absorption.

La connaissance du spectre d’excitation du fluorophore permet de déterminer la (les)

longueur(s) d’onde correspondant au meilleur rendement de fluorescence. Le rendement

quantique d’émission de fluorescence, φf , représente le rapport du nombre de photons de

fluorescence émis sur le nombre de photons absorbés. Ce rendement dépend aussi bien

de la longueur d’onde que de la température ou de la structure du milieu. Il s’exprime

par Γ
Γ+knr

avec Γ le taux de déclin radiatif, et knr le taux de déclin non radiatif de l’état

excité S1 à l’état stable S0. L’efficacité d’un fluorophore est aussi caractérisée par le temps

mis pour émettre après l’arrêt de l’excitation (temps de relaxation ou temps de vie).

Le temps de vie s’exprime par 1
Γ+knr

et dépend de la structure des tissus environnant

la molécule fluorescente. Enfin, nous exprimons le pouvoir d’absorption des fluorophores

par µfx,m = 2, 3.C.ǫfx,m, où C est la concentration en molécules fluorescentes, exprimée

en moles (M), ǫfx et ǫfm sont respectivement les coefficients d’extinction aux longueurs

d’onde d’excitation et d’émission de fluorescence, exprimés en M−1.mm−1. Les indices x

et m caractérisent respectivement le processus d’excitation ou d’absorption de la lumière

et l’émission de lumière fluorescente.

2.4.2 Autofluorescence des tissus biologiques

Les fluorophores endogènes sont nombreux. Ils sont naturellement présents dans les

tissus et sont responsables de la fluorescence de tous les tissus biologiques, provoquant
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2.4. Fluorescence

un phénomène appelé autofluorescence. En 1911, Stübel est le premier à décrire le fort

potentiel du phénomène d’autofluorescence pour l’analyse du petit animal, et ce dans le

spectre des UV [66]. En 1924, le français Policard observe l’effet des porphyrines dans

les tissus tumoraux [67]. Dans les années 1980, Alfano et al. [68] et Yang et al. [69]

entreprennent des travaux précurseurs dans le domaine de l’autofluorescence des tissus

biologiques humains néoplasique et non néoplasique.

A ce jour, les fluorophores endogènes les plus étudiés pour le diagnostic optique des

lésions précancéreuses de divers organes sont le tryptophane, les flavines, la porphyrine,

le coenzyme nicotineamide adénine dinucléotide (NADH), l’élastine et le collagène. La

spectroscopie et l’imagerie de l’autofluorescence des tissus biologiques sont aujourd’hui

des outils de diagnostic pour diverses spécialités de la médecine telles que la bronchologie

[70, 71], l’urologie [72, 73] et la gynécologie [74, 75]. En effet, il est rapporté que

l’autofluorescence des bronches change lors du processus de cancérisation. Au niveau du

tissu cervical, il a été démontré que la contribution du NADH à l’autofluorescence totale

augmente lorsque le tissu progresse d’un état normal à un stade néoplasique, alors que

la contribution du collagène diminue [76]. L’augmentation de la fluorescence du NADH

serait liée à une activité métabolique plus élevée du tissu dysplasique, alors que la baisse

de fluorescence du collagène serait induite par une diminution de la densité des fibres de

collagène. L’autofluorescence du collagène, quant à elle, apporte des informations sur la

quantité et l’intégrité du tissu conjonctif2 [76–78]. Les principaux fluorophores endogènes

des tissus biologiques sont listés dans le tableau 2.2. Les Figures 2.9 et 2.10 montrent

leurs spectres d’excitation et d’émission.

Tab. 2.2 – Caractéristiques des principaux fluorophores endogènes [79, 80]. Les riboflavines
et les pyridoxines sont respectivement les vitamines B2 et B6. Acronymes et symboles :
(N)ADH, (nicotamine) adénine nucléotide ; λx, longueur d’onde excitatrice ; λm, longueur
d’onde émettrice ; φf , rendement quantique.

Groupe Nom λx (nm) λm (nm) φf

Acides aminés Phénylalanine 260 280 0,024
Tyrosine 275 300 0,2
Tryptophane 290 350 0,14

Protéines Lipofuscine 340 ; 395 430-460 ; 540
Collagène 325 400
Elastine 325 400

Flavines Flavine ADH 450 530 0,019
Riboflavine 370 530 0,025
Pyridoxine 330 420 0,02-0,15

Nicotinamide NADH 340 435 0,019

Porphyrines Hématoporphyrines 410 ; 540 610 ; 675 0,11-0,32

2Le tissu de soutien constitué de fibres de collagène assurant à la peau sa fermeté et son élasticité.

23



Chapitre 2. Principes de l’interaction laser - tissus

Longueur d'onde (nm)

200 250 300 350 400 450 500

0

50

100

150

200

250

300

350

In
te

n
si

té
 d

e 
fl

u
o
re

sc
en

ce
 (

u
.a

.)

Collagène

Flavines

Porphyrines

Elastine

NADH

Tryptophane

Fig. 2.9 – Spectres d’absorption des principaux fluorophores endogènes [81].
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Fig. 2.10 – Spectres d’émission des principaux fluorophores endogènes [81].

Nous observons aisément que la plupart des fluorophores biologiques présentent un

pic d’excitation dans l’UV ou le bleu : malheureusement, à ces longueurs d’onde, la

pénétration de la lumière dans les tissus est extrêmement limitée. Pour une détection

optimale, nous sommes donc amenés à faire appel à des fluorophores (endogènes ou
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2.4. Fluorescence

exogènes) dont le pic d’excitation est situé plus loin dans le spectre et notamment

compris dans la fenètre thérapeutique (typiquement de 600 nm à 900 nm). Pour chaque

application, il s’agira donc de trouver un compromis entre ces diverses contraintes.

L’excitation lumineuse choisie pour déclencher la réaction d’un fluorophore spécifique

conduit toujours à une fluorescence “parasite” des autres fluorophores du tissu. Dans

la plupart des cas, on souhaite s’affranchir de cet effet parasite par une discrimination

spectrale.

2.4.3 Fluorescence induite par des agents exogènes

Il est possible de forcer le phénomène de fluorescence en administrant des fluorophores

exogènes non toxiques et facilement administrables. Parmi les fluorophores actuellement

utilisés nous pouvons citer les fluororophores organique et inorganiques. A ce jour, deux

de ces fluorophores ont été utilisés en routine clinique en gynécologie, particulièrement

pour le diagnostic du cancer du col de l’utérus [82, 83]. Il s’agit de l’hématoporphyrine (ou

photofrine II) et de l’acide 5-amino-lévulinique (5ALA). D’autres fluorophores organiques

ont été développés afin de bénéficier de leurs propriétés photochimiques optimales

pour une utilisation dans le spectre proche infrarouge. On peut citer la rhodamine, la

fluorescéine, le vert d’indocyanine, utilisés pour mesurer le flux sanguin ou pour localiser

des matières biologiques spécifiques. Nous exposons ici les caractéristiques des trois types

de fluorophores que nous utiliserons dans la suite du document.

Le vert d’indocyanine (Indocyanine Green : ICG en anglais) est sûrement le plus

populaire. Les molécules d’ICG sont de bonnes candidates pour accentuer le contraste

des tissus biologiques grâce à leurs pics d’excitation et d’émission situés dans la fenêtre

thérapeutique ; 805 nm et 835 nm, respectivement [84]. L’ICG est utilisé cliniquement de-

puis 1961 pour le monitoring des fonctions cardiaques et pour mesurer le flux sanguin lors

de tests hépathiques [85, 86]. Avec des caractéristiques proches de celles de l’ICG, les fluo-

rophores de type CyDye (Cy3, Cy5, Cy5.5) présentent également un fort potentiel pour

l’aide au diagnostic. Bien que leurs spectres d’excitation et d’émission soient légèrement

décalés vers le bleu par rapport à ceux de l’ICG (les pics d’émission du Cy3, Cy5, et Cy5.5

apparaissent respectivement à 575 nm, 675 nm et 710 nm), ce type de fluorophore s’associe

aux anticorps et aux peptides. Cette combinaison fait d’eux des agents de contraste effi-

caces pour marquer les lésions tumorales [87, 88]. Les spectres d’excitation et d’émission

de l’ICG et du Cy5.5 sont reportés sur la Figure 2.11.

Le troisième agent fluorescent exploité dans ce document est le HHPH-car (hexylpy-

ropheophorbide modifié par du carotène). Cette association a été étudiée pour réduire la

toxicité de la molécule de base afin de pouvoir le considérer comme un agent de contraste

utile au diagnostic médical [84]. Il a été développé pour la détection de lésions tumorales
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Fig. 2.11 – Spectres d’excitation et d’émission de fluorescence du vert d’indocyanine (a)
et du cyanine 5.5 (b), adaptés de [84].

chez le rat et le hamster [89]. Le tableau 2.3 résume les principales caractéristiques des

trois fluorophores : l’ICG, le Cy5.5 et le HPPH-car.

Les molécules fluorescentes vont se concentrer préférentiellement dans les lésions et

améliorent le contraste entre tissus malades et tissus sains. Leur transport est assuré

par la forte vascularisation des tumeurs. Cependant, la détection de zones de fluores-

cence prédominantes peut être compromise par l’effet des tissus environnants. Ces der-
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2.4. Fluorescence

Tab. 2.3 – Caratéristiques principales de trois agents de contraste fluorescents : ICG,
Cy5.5 et HPPH-car [84].

Longueurs d’onde Rendement Temps de vie, Coefficient

excitation - émission quantique de relaxation d’extinction

λx-λm (nm) φf τf (ns) ǫfx (M−1.mm−1)

ICG 805 - 835 0,016 0,56 1,3.104

Cy5.5 660 - 710 0,20 1 2,5.104

HPPH-car 660 - 710 0,15 3,2 0,45.104

niers peuvent être à l’origine d’un phénomène de fluorescence résiduelle dû au transport

des fluorophores exogènes par la voie sanguine. Aussi, des recherches sont en cours afin

de réduire ces difficultés grâce aux nanotechnologies. En effet, l’utilisation de nanostruc-

tures métalliques permettrait de modifier les caractéristiques intrinsèques des fluorophores

[90–92]. Ces nouveaux marqueurs fluorescents font partie de la famille des quantum dots.

Il s’agit de fluorophores inorganiques formés de nanocristaux de semi-conducteurs. Des

quantum dots de tailles différentes mais produits à partir du même matériau émettent à

des longueurs d’onde différentes lorsqu’ils sont excités par un même rayonnement. Cette

propriété révolutionne l’imagerie biomédicale car elle permet, à partir d’une seule lon-

gueur d’onde d’excitation, de visualiser simultanément plusieurs fluorophores de couleurs

différentes, chacun correspondant à une cible spécifique. De plus, ces agents activables selon

une cible particulière résistent beaucoup mieux au photoblanchiment3 que les fluorophores

organiques traditionnels et présentent une plus faible phototoxicité dans le temps [92, 93].

Le développement intensif des nanotechnologies ces dernières années laisse augurer des

avancées importantes dans le domaine de l’imagerie optique in vivo.

3Perte d’émission de fluorescence sous l’effet d’un rayonnement d’excitation prolongé.
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Systèmes de mesures optiques
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Après avoir décrit les principes de base de la propagation de la lumière dans les tis-

sus biologiques, nous abordons ici les différentes approches de mesure des systèmes op-

tiques. Les méthodes d’imagerie optique sont généralement classées en fonction des pho-

tons qu’elles analysent. En imaginant quelques uns des chemins que peuvent suivre les

photons, on peut traduire trois “classes de photons” qui se propagent entre la source et le

détecteur (voir Figure 3.1) :

1. Les photons balistiques (ou cohérents) qui ne subissent pas de collision avec les

diffuseurs, ils se propagent en ligne droite et atteignent donc les premiers le détecteur.

On sait qu’ils sont rares mais on peut calculer leur temps de vol théorique : à la vitesse

de la lumière, 170 ps sont nécessaires pour traverser en ligne directe 5 cm de tissu

biologique [79].

2. Les photons serpentiles subissent peu d’évènements de diffusion, ont une trajectoire

plus complexe, mais se propagent de façon assez proche des photons balistiques. Ils

sont peu retardés : pour les mêmes 5 cm d’épaisseurs, ils sont détectés entre 240 et

290 ps.

3. Enfin, les photons multidiffusés, eux, suivent des chemins extrêmement complexes.
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Chapitre 3. Systèmes de mesures optiques

Fig. 3.1 – Illustration des photons balistiques, serpentiles et multidiffusés, extraite de [94].

La solution idéale serait donc de détecter uniquement les photons balistiques qui suivent

le principe de Fermat qui s’énonce par le fait que la lumière se propage d’un point à un

autre sur des trajectoires telles que la durée du parcours soit minimale. Certaines tech-

niques optiques, comme la microscopie confocale [95–97], ont été mises au point pour

effectuer une sélection spatiale des photons balistiques. On peut citer également le prin-

cipe de sélection temporelle de ces photons par la technique de time gating. Il s’agit de

réaliser une “fenêtre temporelle” ne laissant passer que les premiers photons. Les sources

doivent délivrer de très courtes impulsions, de l’ordre de la picoseconde, et les détecteurs

doivent avoir un temps de réponse très faible [98]. La largeur de la fenêtre temporelle

dépend de l’épaisseur du tissu exploré et peut être élaborée par effet Kerr [99, 100] ou

par effet Raman stimulé [101, 102]. Cependant, le nombre de photons balistiques décroit

de façon exponentielle en fonction de l’épaisseur des tissus illuminés. Ces techniques ne

sont donc utiles que pour des mesures en surface de tissus “fins” comme l’oeil, la peau ou

les dents. Au délà de quelques centimètres d’épaisseurs de tissus biologiques, la méthode

utilisée est la tomographie optique diffuse (diffuse optical tomography : DOT en anglais)

ou la tomographie optique de fluorescence. Nous décrivons dans ce chapitre les différentes

approches possibles tant au niveau du positionnement des sources et détecteurs, qu’en

terme de domaine de résolution des mesures effectuées en tomographie optique (optical

tomography : OT en anglais).

3.1 Géométries de mesure

Lorsque nous éclairons un milieu diffusant, si celui-ci n’est pas trop épais, une partie

de la lumière incidente peut le traverser. On parle d’étude en transmittance (T), ou

mesure par transillumination, si on analyse la lumière après traversée du milieu. En

revanche, on parle d’étude en réflectance (R), ou mesure en surface, si on s’intéresse à la

partie rétrodiffusée. Par définition, la réflectance et la transmittance sont les distributions
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3.1. Géométries de mesure

de la luminance respectivement réfléchie et transmise par une surface en fonction de

l’éclairement dans un angle solide.

La motivation de nos travaux étant la mise au point d’une technique de diagnostic

médical, l’intensité de la lumière utilisée pour éclairer le tissu ne doit pas être trop impor-

tante afin de ne pas détériorer les structures illuminées (méthode non invasive). Les mesures

en transmittance ne sont par conséquent appliquées qu’aux tissus de faible épaisseur, tel

le doigt ou le sein [103]. La Figure 3.2 illustre les trois géométries de mesure les plus cou-

ramment utilisées en OT. La technique de scan par transillumination (voir Figure 3.2(a))

s’inspire des mammographies classiques par la technique des rayons X [104, 105]. Mais

à cause du fort pouvoir diffusant des tissus biologiques, cette technique ne suffit pas à

elle-même pour fournir toutes les informations nécessaires à la reconstruction d’images

médicales. Elle est davantage utilisée en spectroscopie lorsque plusieurs projections sont

obtenues à différentes longueurs d’onde d’excitation [36, 106]. Les méthodes ciculaires (Fi-

gure 3.2(b)) et de surface (Figure 3.2(c)) sont généralement utilisées pour l’imagerie du

cerveau [107, 108] et des tissus mammaires [109, 110].

(a) (b) (c)

Tissus compressés

Scan

Tissus compressés

Source

Détecteur

Fig. 3.2 – Illustration des trois géométries de mesures les plus courantes en tomographie
optique diffuse et tomographie optique de fluorescence : (a) scan par transillumination
pour l’exploration des membres et pour la mammographie, (b) tomographie circulaire et
(c) tomographie de surface pour l’illumination du cerveau et du sein.
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3.2 Domaines de résolution

En plus des méthodes liées au positionnement des sources et détecteurs, on dis-

tingue trois techniques différentes selon la source de lumière utilisée. On parlera ici

de réflectance (resp. transmittance) résolue dans le temps, dans l’espace et dans

le domaine fréquentiel. Nous proposons dans ce paragraphe une brève description des

trois domaines d’acquisition, l’ensemble des caractéristiques étant résumé sur la Figure 3.3.

Spatial Fréquentiel Temporel

Source

Détection

Avantages

Inconvénients

Relation

- Source modulée en intensité 

   à des fréquences radios ( ~100 MHz)

- Détection de l'amplitude et de la phase

- PM ou analyseur de spectre

- Diode laser pulsées picoseconde 

  ou laser femtoseconde. 

  Taux de répétition: 50-100 MHz
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   corrélés dans le temps (TCSPC)
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- Pénétration des tissus en profondeur

- Riche en information

- Sensibilité performante

-  Limité en fréquence, dépendant de 

   l'avancée technologique en HF

- Acquisition lente

- Système onéreux
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  monchromatique

- Détecteur ponctuel : PMT ou photodiode

- Caméra CCD refroidie

- Simple et économique

- Acquisition rapide

- Peu d'information

- Sensible au couplage de fibre

Composante continue Transformée de Fourier

Intégration par rapport au temps

Fig. 3.3 – Caractéristiques des systèmes de mesure pour la tomographie optique diffuse
et la tomographie de fluorescence selon la source de lumière utilisée : continue en intensité
(domaine spatial), modulée en intensité (domaine fréquentiel), impulsionnelle (domaine
temporel).

3.2.1 Système continu en intensité

Les premiers systèmes a être développés en optique biomédicale, sont ceux utilisant une

source continue en intensité (Continous wave : CW en anglais). Cette source peut être une

lumière blanche filtrée ou une lumière monochromatique. L’intensité rétrodiffusée ou trans-

mise se mesure grâce à un PMT (Photo Multiplicateur Tube) ou une simple photodiode

[111, 112]. L’intensité mesurée en un point à la surface du tissu étudié dépend uniquement

de l’atténuation de la lumière excitatrice à la traversée du milieu (Figure 3.4(a)). A cause

du fort pouvoir diffusant des tissus biologiques, la lumière suit des chemins complexes

entre le point d’illumination et le point de détection, il devient alors extrêmement difficile
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d’extraire des informations sur la distribution des propriétés optiques du milieu exploré

à partir d’une unique mesure d’atténuation de l’intensité lumineuse. Il convient donc de

faire varier la distance r entre la source et le récepteur sur le tissu étudié et d’analyser la

variation de l’atténuation. Bien que les mesures fournissent peu d’informations utiles et

soient extrêment sensibles au couplage des fibres optiques en surface, les systèmes continus

en intensité restent les plus simples et les plus économiques à adopter.
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Fig. 3.4 – Illustration des principes d’imagerie optique selon la source d’excitation uti-
lisée : (a) source continue en intensité, (b) source modulée en amplitude et (c) source
impulsionnelle. Pour chaque technique, les schémas de gauche représentent l’intensité lu-
mineuse incidente illuminant les tissus biologiques et les schémas de droite représentent
l’intensité lumineuse mesurée à la surface du milieu.

3.2.2 Mesure modulée en amplitude

Une deuxième technique de mesure consiste à illuminer le milieu à explorer par une

source modulée en intensité (Frequency domain photon migration : FDPM en anglais) [113–

117]. Le signal d’excitation est sinusöıdal et modulé à des fréquences variant généralement

de 30 MHz à 200 MHz [65]. Par ses propriétés optiques, le milieu va atténuer l’amplitude

de l’onde d’excitation et le signal mesuré après propagation à travers le milieu va subir un

déphasage par rapport au signal incident (Figure 3.4(b)). Les systèmes de détection uti-

lisent des photomultiplicateurs ou des analyseurs de spectres afin de récolter l’amplitude

et la phase du signal mesuré à la surface du milieu. Une étude pour des hautes fréquences

permettraient d’obtenir des informations prometteuses. Les sources modulables actuelle-

ment disponibles sont capables de supporter des fréquences de modulation de l’ordre de
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1 GHz [118]. Cependant, elles restent très onéreuses, exigent un contrôle strict du courant

d’alimentation, une stabilisation en température et induisent un bruit important sur les

signaux [119].

3.2.3 Acquisition résolue en temps

Les systèmes développés pour une acquisition résolue en temps (Time-domain photon

migration : TDPM en anglais) nécessitent une source laser d’une impulsion pico- ou fem-

toseconde avec un taux de répétition de 50 à 100 MHz [120, 121]. Les signaux recoltés à

la surface du milieu sont atténués par le milieu. Lorsque la lumière d’excitation interagit

avec des molécules fluorescentes, le signal de fluorescence détecté est décalé en temps par

rapport au signal incident (voir Figure 3.4(c)). Ce décalage temporel représente le “temps

de vol” des photons et la décroissance cinétique de fluorescence. Les mesures peuvent se

faire à l’aide d’un système de comptage de photons corrélés dans le temps (Time Correla-

ted Single Photon Counting : TCSPC en anglais) ou par une caméra à balayage de fente

[122] avec une résolution temporelle d’au moins 1 ps [65]. Les techniques de résolution

temporelle offrent l’avantage de fournir un plus grand nombre d’informations structurelles

et informelles que les autres techniques (CW et FDPM). En effet, elles permettent par

exemple des analyses à de très hautes fréquences et une mesure directe du temps de vie

des fluorophores.
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Après avoir mis en évidence le fort potentiel de la tomographie optique, étudié les

différentes interactions laser-tissus et décrit les techniques de base en instrumentation,

nous souhaitons introduire la notion de résolution des problèmes direct et inverse. Le

but d’une application au diagnostic médical est d’obtenir une image en deux ou trois

dimensions permettant de différencier les zones saines et les zones malades. Le médecin

peut ainsi, en routine clinique, détecter et localiser une pathologie. Mais comment obtenir

ce type d’image à partir des signaux récoltés par les différentes techniques de mesure

décrites précédemment ? La réponse est simple à énoncer mais complexe à mettre en

oeuvre : il s’agit de résoudre les problèmes direct et inverse.

Dans de nombreux domaines de recherche tels que la mécanique, la géophysique ou

l’imagerie médicale, nous cherchons à caractériser les paramètres physiques d’un objet en

se basant sur une série de données mesurées. En général, les lois de la physique fournissent

les bases nécessaires permettant de prédire le résultat d’une mesure à partir d’un modèle.

Ce modèle qui, par définition, est la représentation simplifiée ou idéalisée de la réalité

physique, constitue le problème direct. L’opération opposée, appelée problème inverse,

consiste à reconstruire un modèle à partir des données mesurées sur un objet. Ce type de

reconstruction se rencontre très fréquemment en imagerie médicale. En tomodensitométrie

par exemple, la mesure de l’atténuation des rayons X passant au travers d’un patient

représente le problème direct. Nous cherchons ensuite à reconstituer une image de la

densité des tissus expliquant les absorptions mesurées via une procédure d’inversion.

Dans la pratique, le trajet des rayons X est indépendant des propriétés du corps et est
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rectiligne. Une simple procédure de rétroprojection suffit dans ce cas pour inverser les

données.

En tomographie optique, la propagation de la lumière est très diffuse et dépend forte-

ment des propriétés de l’objet, ce qui signifie que le problème inverse est clairement non

linéaire et donc plus compliqué à résoudre. La résolution de notre problème peut être vu

sous l’angle du calcul de la réponse d à des sollicitations X. d est l’intensité lumineuse

diffuse ou fluorescente mesurée à l’interface du milieu analysé, les sollicitations X sont la

source, les conditions initiales, les conditions aux limites . . .

4.1 Problème direct : modéliser pour mieux appréhender

Le système (par exemple la partie du corps analysée) dépend habituellement de pa-

ramètres, symboliquement notés p : géométrie, structure et caractéristiques optiques res-

ponsables des diverses interactions laser-tissus. Le problème direct consiste alors à calculer

la réponse d à partir de la donnée des sollicitations X et des paramètres p (voir Figure 4.1).

Les équations de la physique donnent en général la réponse d comme fonction implicite de

X et p : G(X, d; p) = 0. La notation G symbolise les équations de la physique du problème

considéré. Dans la plupart des cas, le problème direct est bien posé au sens d’Hadamard,

ce qui signifie la réalisation des trois conditions : existence d’une solution, unicité de la

solution et stabilité de la réponse par rapport aux erreurs.

Système
p

X

Entrée

(sollicitation)

d

Sortie

(réponse)

?

Fig. 4.1 – Représentation schématique de la problématique directe.

La résolution du problème direct consiste donc à proposer un modèle physique G

permettant de modéliser les sollicitations X et les paramètres p et de simuler la propagation

de la lumière dans les tissus biologiques ainsi que la mesure de la lumière transmise ou

rétrodiffusée d. Le modèle ainsi obtenu a pour but :

– de pouvoir anticiper l’influence de plusieurs paramètres afin d’éviter tout risque

sur les patients comme le dosage des agents de contraste, la puissance de la source

lumineuse. . .

– de comprendre et d’analyser les résultats obtenus expérimentalement en les confron-

tant aux données simulées par le problème direct ;

– de valider l’algorithme de résolution inverse qui repose essentiellement sur la qualité

et l’efficacité du problème direct.

Le chapitre 5 reprend les méthodes de résolution analytiques de base utilisées pour
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modéliser le rayonnement électromagnétique optique : la théorie de transport et l’approxi-

mation de la diffusion. La seconde partie de ce document décrit des méthodes déterministes

et probabilistes développées pour résoudre le problème direct en tomographie optique.

4.2 Problème inverse : reconstruire et diagnostiquer

Lorsqu’on est face à un problème inverse, il s’agit généralement de situations où on

est dans l’ignorance au moins partielle du système. Le terme inverse rappelle qu’on uti-

lise l’information concernant le modèle physique “à l’envers” : connaissant les sorties, on

cherche à remonter à certaines caractéristiques, habituellement internes (voir Figure 4.2).

Système
p

X

Entrée

(sollicitation)

d

Sortie

(réponse)

?

Fig. 4.2 – Représentation schématique de la problématique inverse.

Bien que le problème inverse soit considéré comme étant l’opération exactement

opposée au problème direct, il reste complexe à résoudre. En effet, une série de données

réelles contient toujours des erreurs et ces dernières peuvent se propager aux paramètres

du modèle. De plus, le fait qu’un nombre fini de données soit disponible pour évaluer

un modèle nécessitant une infinité de degrés de liberté signifie que le problème inverse

n’est pas unique. Par ailleurs, les données ne contiennent en général pas suffisamment

d’informations pour déterminer un modèle de manière équivoque.

La reconstruction d’image en tomographie optique consiste à estimer la distribution

spatiale de différents paramètres permettant la différenciation entre les régions saines et

les régions pathologiques : généralement µa, µ′
s et la distribution de fluorescence. Cette

reconstruction est établie à partir de l’intensité lumineuse mesurée à la surface du milieu

biologique. Plusieurs travaux [37, 41, 65] ont déjà mis en évidence le caractère mal posé du

problème inverse en tomographie optique, au sens où au moins une des trois conditions n’est

pas vérifiée : existence, unicité et stabilité de la solution. En effet, en raison d’incertitudes

expérimentales, des données d pourront être incompatibles avec l’entrée X. Des situations

présentent également des possibilités de solutions multiples. Enfin, une caractéristique

très répandue est la très grande sensibilité d’une solution par rapport à une perturbation

des données. C’est pourquoi, la résolution du problème inverse en tomographie optique

n’est pas chose aisée. Elle nécessite avant tout un modèle direct fiable et rapide sur lequel

elle peut se baser. Enfin, des techniques de régularisation et des informations a priori

permettent de pallier les difficultés induites par le caractère mal posé. C’est ce que nous

développerons dans la troisième partie de ce document.
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Du transport à la diffusion
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5.1 Théorie de transfert radiatif . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40

5.2 Approximation de la diffusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43

5.3 Conditions aux limites . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44

5.3.1 Conditions aux limites nulles . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44

5.3.2 Conditions aux limites extrapolées . . . . . . . . . . . . . . . . . 44

5.3.3 Conditions aux limites de courant partiel . . . . . . . . . . . . . 46

5.4 Source incidente et source fluorescente . . . . . . . . . . . . . . 47

5.4.1 Source incidente . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47

5.4.2 Source fluorescente . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47
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Au fil des siècles, au gré des avancées de la physique, les scientifiques ont proposé

différentes théories pour expliquer la nature et le comportement de la lumière. A la fin du

XV II ème siècle est apparue une théorie, l’optique ondulatoire, expliquant la plupart des

phénomènes visibles : la réflexion (miroir), la réfraction (déformation d’un objet plongé

dans l’eau), la diffusion (brouillard), l’interférence (franges d’interférences), la diffraction

et la polarisation. Cette théorie analytique, intégrée par Maxwell à la théorie des ondes

électromagnétiques, définit la lumière comme une onde électromagnétique, constituée

d’un champ magnétique et d’un champ électrique qui lui est orthogonal. Cependant,

l’optique ondulatoire ne permettait pas d’expliquer certains phénomènes, tels que l’effet

photo-électrique ou l’effet Compton. Ces phénomènes purent être expliqués au début du

XX ème siècle par une nouvelle théorie : la théorie corpusculaire. Celle-ci introduit la

notion de grains élémentaires de lumière indépendants les uns des autres : les photons.

Ces deux théories furent finalement unifiées en 1920 par De Broglie pour former l’optique

quantique : selon le phénomène optique observé, la lumière se comporte soit comme une

onde, soit comme une particule.
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Chapitre 5. Du transport à la diffusion

5.1 Théorie de transfert radiatif

En optique tissulaire, les effets expliqués par la théorie corpusculaire, tels que l’effet

photo-électrique ou l’effet Compton, ne sont pas nécessaires. Il est donc inutile et coûteux

d’utiliser dans son intégralité l’optique quantique. La distribution de la lumière peut

être modélisée par la théorie analytique qui considère la lumière comme un phénomène

aléatoire. Ce modèle est fondé sur des équations mathématiques rigoureuses et complexes

qui demandent de connâıtre différents paramètres dont les propriétés diélectriques en tout

point du milieu. Or, en optique tissulaire ces propriétés ne sont pas connues.

Choisissant alors de ne pas modéliser interférences, diffractions et polarisations, nous

pouvons nous ramener à un modèle plus simple combinant divers éléments provenant

de l’optique géométrique, ondulatoire et quantique : la théorie de transport [123]. Ce

modèle reprend à l’optique quantique, la notion de grains élémentaires de lumière que

nous continuerons d’appeler, par commodité, photons. Nous associons à chaque photon

un spectre discret de longueurs d’onde. Pour chacune d’elles, le photon transporte un

quantum d’énergie. La propagation des photons dépend du milieu dans lequel ils se

trouvent. Le transport statistique moyen des photons et leur énergie dans les milieux

troubles tels que les tissus biologiques, peuvent être exprimés mathématiquement par

l’équation de transport radiatif (ETR) [124, 125].

La théorie de transport est utilisée dans un grand nombre d’applications physiques,

telles que la diffusion des neutrons, la théorie de propagation du son et la propagation de

la lumière dans les milieux troubles. L’idée fondamentale est de considèrer une estimation

statistique de l’énergie transportée dans le milieu. Ceci se traduit par une équation

différentielle appelée équation de transport radiatif qui est équivalente à l’équation de

Boltzmann utilisée pour la cinétique des gaz. Comme les particules sont des photons,

nous devons supposer qu’il n’y a ni forces ni collisions entre eux. Ils se comportent donc

comme un gaz parfait.

La fonction de distribution d’une particule, N(r,Ω, t), exprimée en m−3sr−1, décrit la

distribution de la lumière comme une fonction de la position du photon dans l’espace r,

la direction de propagation Ω et le temps, t [123]. N(r,Ω, t)dr dΩ représente le nombre

de photons dans un volume dr à la position r avec la direction Ω dans l’angle solide

dΩ. La fonction de distribution N(r,Ω, t) d’un photon peut être reliée à d’autres gran-

deurs physiques intéressantes. La luminance énergétique, L(r,Ω, t) (radiance en anglais),

est l’intensité énergétique par unité d’aire projetée (sur le plan perpendiculaire à la di-

rection d’émission) exprimée en Wm−2sr−1. Elle est obtenue en multipliant la fonction de

distribution avec la vitesse et l’énergie des photons. La densité de photons ρ(r, t) [m−3],

c’est-à-dire le nombre de photons par unité de volume, est obtenu en intégrant N sur
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5.1. Théorie de transfert radiatif

toutes les directions possibles :

ρ(r, t) =

∫

4π
N(r,Ω, t) dΩ (5.1)

Le nombre de photons traversant la surface dS pendant un temps dt est donné par

J(r, t) n dS dt , où n est le vecteur normal à dS. Ici, J(r, t) [m−2s−1] est la densité de

courant des photons :

J(r, t) = v

∫

4π
N(r,Ω, t) Ω dΩ (5.2)

avec v = c/n , la vitesse des photons dans le milieu. La densité de photons et la densité

de courant sont intéressantes pour les calculs suivants mais ne sont pas des grandeurs

mesurables. Les grandeurs physiques utiles sont le taux de fluence, φ(r, t) [Wm−2], et le

flux de photons, F (r, t) [Wm−2] :

φ(r, t) =

∫

4π
L(r,Ω, t) dΩ (5.3)

F (r, t) =

∫

4π
L(r, Ω, t) Ω dΩ (5.4)

Tab. 5.1 – Quelques grandeurs de bases et leurs unités.

Grandeur Symbole Unités

Flux radiant φr W
Flux lumineux φL lm

Intensité lumineuse Ir cd
Densité de photons ρ m−3

Densité de courant J m−2.s−1

Taux de fluence φ W.m−2

Flux de photons F W.m−2

Luminance L W.m−2.sr−1

Fonction de distribution N m−3.sr−1

Les grandeurs de bases et leur unités sont reportées dans le tableau 5.1. Enfin, la

variation du nombre total de photons dN pendant le temps dt se propageant dans un

angle solide dΩ à l’intérieur d’un volume V situé autour du point r peut s’écrire :

dN = dΩ dt

∫

V

∂N(r, Ω, t)

∂t
dr (5.5)
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Chapitre 5. Du transport à la diffusion

Cette variation est aussi obtenue par une équation de conservation telle que :

dN = − (a) photons perdus par transmission à travers S du volume V

− (b) photons perdus par absorption à l’intérieur de V

− (c) photons diffusés de la direction Ω vers Ω′

+ (d) photons diffusés dans la direction Ω′ à partir de Ω

+ (e) photons produits par des sources à l’intérieur de V .

(a)(b)

(c)

(e)

(d)

Ω Ω'

Fig. 5.1 – Illustration de l’équation de conservation.

Cet équilibre est représenté par le schéma 5.1. Les cinq termes peuvent être exprimés

mathématiquement :

(a) = v dΩ dt

∮

S
Ω N(r, Ω, t) · n dS = v dΩ dt

∫

V
Ω · ▽N(r, Ω, t) dV (5.6a)

(b) = v dΩ dt

∫

V
µa(r) N(r, Ω, t) dV (5.6b)

(c) = v dΩ dt

∫

V
µs(r) N(r, Ω, t) dV (5.6c)

(d) = v dt

∫

V
µs(r)

∫

4π
p(s’ · Ω) N(r, Ω, t) dV dΩ′ (5.6d)

(e) = dΩ dt

∫

V
q(r, Ω, t) dV (5.6e)

où n est le vecteur normal à l’élément de surface dS. Dans l’équation 5.6e, q(r,Ω, t)

[m−3sr−1s−1] est le terme source. En intégrant les équations 5.5 et 5.6a à 5.6e sur le

volume V , on obtient :

∂L(r, Ω,t)

∂t
= − v Ω · ▽L(r,Ω, t)− vn µt L(r,Ω, t)

+ v µs(r)

∫

4π
p(Ω · Ω′) L(r,Ω′, t) dΩ′ + Q(r,Ω, t) (5.7)
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5.2. Approximation de la diffusion

Dans l’équation 5.7, la distribution des photons N(r, Ω, t) peut être remplacée par la

luminance énergétique L(r, Ω, t). Le terme source est également remplacé par Q(r, Ω, t)

[W m−2s−1sr−1] pour satisfaire la dimension de l’équation. L’équation de transport

radiatif 5.7 ne peut être résolue par une solution analytique simple c’est pourquoi cette

modélisation exige d’être approximée ou décrite par des simulations numériques.

5.2 Approximation de la diffusion

Afin d’obtenir une description mathématique de la propagation de la lumière dans les

tissus biologiques, la théorie de la diffusion est très souvent utilisée comme approximation

de la théorie de transport. En intégrant l’équation de transport 5.7 sur l’ensemble des

angles solides, on obtient l’équation de continuité suivante :

1

v

∂φ(r, t)

∂t
+∇ · F (r, t) = −µa φ(r, t) + Q(r, t) (5.8)

où :

φ(r, t) =

∫

4π
L(r, Ω, t) dΩ (5.9)

F (r, t) =

∫

4π
L(r, Ω, t) Ω dΩ (5.10)

En considérant que le milieu est beaucoup plus diffusant qu’absorbant (µ′
s ≫ µa, avec

µ′
s = µs(1− g) le coefficient de diffusion réduit, et g le facteur d’anisotropie), L peut être

approximée comme un taux de fluence isotrope tel que :

L(r, Ω, t) =
1

4π
φ(r, t) +

3

4π
F (r, t) · Ω. (5.11)

En incluant l’équation 5.11 dans l’équation 5.7 et en intégrant sur l’ensemble des angles

solides on a :

1

v

∂F (r, t)

∂t
=

1

3
∇φ(r, t)− 1

3D
F (r, t), (5.12)

avec D = (3(µ′
s + µa))

−1, la constante de diffusion.

Afin d’obtenir l’équation de la diffusion 5.13, deux hypothèses sont posées : le flux de

photons, F , varie lentement et la source, Q, est isotrope. Enfin, si µ′
s ≫ µa, alors 3Dµa ≪ 1,

nous obtenons l’équation de diffusion suivante :

1

v

∂φ(r, t)

∂t
−D∇2φ(r, t) + µaφ(r, t) = Q(r, t). (5.13)
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Chapitre 5. Du transport à la diffusion

5.3 Conditions aux limites

Par l’approximation de la diffusion, les conditions aux limites exactes de l’équation de

transport sont perdues. Aussi, trois types de conditions aux limites sont souvent utilisées et

examinées dans la littérature [126, 127], nous allons les reprendre brièvement. L’utilisation

de ces méthodes pour résoudre l’équation de diffusion donne [128] :

φ(r, z, t) =
v

(4πDv t)3/2
exp(−µav t) (5.14)

×
{

exp

[
− (z − z0)

2 + r2

4Dv t

]
− exp

[
− (z + z0 + 2zb)

2 + r2

4Dv t

]}
,

où D = 1/[3(µa + µ′
s)] est la constante de diffusion, v est la vitesse de la lumière dans le

milieu, r est la distance séparant le détecteur de la source, et z est la profondeur.

5.3.1 Conditions aux limites nulles

Les conditions aux limites nulles (Zero boundary Condition : ZBC en anglais ou encore

appelées conditions de Dirichlet) considèrent que le faisceau laser est équivalent à une

source isotrope ponctuelle localisée à la profondeur z0 = (µa + µ′
s)

−1 et zb = 0. On

considère alors que le taux de fluence est nulle aux surfaces supérieure et inférieure du

milieu trouble d’épaisseur d, soit [129, 130] :

φ(r, z = 0 ou d, t) = 0 (5.15)

Cependant ZBC n’est pas physiquement juste car l’hypothèse 5.15 ne tient pas compte

de la différence d’indices de réfraction à l’interface entre deux milieux (réflexion de Fresnel).

5.3.2 Conditions aux limites extrapolées

L’hypothèse des limites extrapolées (Extrapolated boundary conditions : EBC an an-

glais) est un modèle correct en ce qui concerne la réflexion de Fresnel. Dans cette approche,

le plan où le taux de fluence est nul se situe à une distance dont la valeur est exprimée en

fonction du coefficient de Fresnel et de z0 (Figure 5.2(a)). Ce modèle a permis d’obtenir

de bonnes approximations [126, 127, 129, 130] lorsque l’observation est effectuée à une

distance supérieure à zb qui est la distance entre l’interface réelle et l’interface virtuelle

telle que :

zb = 2AD (5.16)

avec :
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A =
1 + Reff

1−Reff
(5.17)

Reff = −1.440 n−2
rel + 0.710 n−1

rel + 0.0636 nrel + 0.668 (5.18)

nrel =
nmilieu

nambiant
(5.19)

Afin d’améliorer les conditions aux limites, les sources miroirs ont été introduites. Elles

sont alternativement positives et négatives et sont les images l’une de l’autre par rapport

aux interfaces telles que l’illustre la Figure 5.2.

Image   -1 z  + z

z

z

z

b 0

0

b

0

Interface 

extrapolée

Source   +1

(a)

z

0

d

zb

zb

i = -1

i = 0

i = 1

+

+

+

-

-

-

(b)

Fig. 5.2 – Configuration des paires de sources de la théorie des conditions limites extra-
polées pour un milieu semi-infini (a) et un milieu rectangulaire tissulaire (b).

Si nous considérons maintenant un milieu tissulaire rectangulaire, le faisceau laser

atteint le point source isotrope situé à la profondeur z0 et nous introduisons des paires

de sources images sur les multiples interfaces (Figure 5.2(b)). Le terme source est alors

exprimé par la somme de n paires de sources (positives et négatives) situées à l’intérieur

et à l’extérieur du milieu rectangulaire. La coordonnée z de la ième paire de sources est :

zsi± = −zb + 2i(d + 2zb)± (z0 + zb), (5.20)
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avec d l’épaisseur du milieu et i = 0,±1,±2, . . . . Quand i = 0, la paire de sources est d’un

côté et de l’autre de la surface supérieure. Quand i = 1, la paire de source est l’image de

la paire 0 par rapport à la surface inférieure. Si i = −1, la paire de source est l’image de

la paire 1 par rapport à la sufarce supérieure et ainsi de suite . . . On obtient donc :

φ(r, z, t, z0) =
n∑

i=0

[φ(r, z, t, zsi+)− φ(r, z, t, zsi−)]

∣∣∣∣
z=0 ou z=d

(5.21)

5.3.3 Conditions aux limites de courant partiel

Bien que différents travaux utilisent les conditions aux limites de Dirichlet pour leur

simplicité, les conditions aux limites les plus réalistes sont les conditions de Robin, ou

encore appelées les conditions de courant partiel [123, 127, 129, 130]. Différentes frontières

peuvent être considérées, elles sont représentées sur la Figure 5.3.

Les conditions de Robin s’expriment aux interfaces air-tissus par :

r

z
Φ1

Φ2

Φ3

Faisceau laser

δΩ1

δΩ2 δΩ3

δΩ4

δΩ6

δΩ5

Fig. 5.3 – Illustration du domaine Ω et de ses frontières ∂Ωi.

Φ(ǫ, t) + 2AnD∇Φ(ǫ, t) = 0 (5.22)

et simplement :

∂Φ(ǫ, t)

∂n
= 0 (5.23)

aux frontières ∂Ωi, i = 2, 3, 4, où n est le vecteur normal à ∂Ω au point ǫ, A est défini par

les équations 5.17 à 5.19 et D = 1
3µtr

, la constante de diffusion.
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Enfin, entre deux couches j et j + 1 internes au milieu biologique, nous pouvons prendre

en compte la variation d’indice de réfraction, nj par les conditions de Faris [131] :

nDj∇Φj(ǫ, t) = nDj+1∇Φj+1(ǫ, t) (5.24)

Φj(ǫ, t)

Φj+1(ǫ, t)
=

(
nj

nj+1

)2

pour j = 1 ou 2 (5.25)

Note : La réflectance et la transmittance sont calculées de la même manière que la

densité de courant des photons perpendiculaire à la surface à respectivement z = 0 et

z = d :

R(r, z, t) = −D
∂

∂z
φ(r, z, t)

∣∣∣∣
z=0

(5.26)

T (r, z, t) = −D
∂

∂z
φ(r, z, t)

∣∣∣∣
z=d

(5.27)

5.4 Source incidente et source fluorescente

5.4.1 Source incidente

La source lumineuse incidente est un faisceau laser collimaté diffusant de façon uniforme

et orientée selon z, c’est-à-dire perpendiculairement à la surface supérieure (Figure 5.3),

sa modélisation par l’approximation de la diffusion (éq. 5.13) est alors établie par :

Q(r, z, t) = µsL0(r, z)exp(−µtz)

(
1 + g

µt

µtr

)
U(t) (5.28)

où L0 représente la luminance sur la surface due à l’impulsion laser, g est le coefficient

d’anisotropie, µt et µtr sont respectivement les coefficients d’atténuation totale et de trans-

port et U(t) vaut 1 pendant un temps τp, durée de l’impulsion laser et 0 ensuite [132–134].

Pour une source positionnée à ǫj ⊂ ∂Ω, les conditions aux limites de Robin (Equation

5.22) sont donc de la forme :

Φ(r, z, t) + 2AnD∇Φ(r, z, t) =

{
Q(r, z, t), r ∈ ∪jǫj

0, ailleurs
(5.29)

5.4.2 Source fluorescente

Lorsque les tissus biologiques contiennent des fluorophores, la propagation de la lumière

diffuse et fluorescente dans un milieu biologique peut être décrite par deux équations de
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la diffusion couplées [134, 135]

[
1

v
(

∂

∂t
+ βx)−Dx∇2

]
φx(r, t) = Qx(r, t) (5.30a)

[
1

v
(

∂

∂t
+ βm)−Dm∇2

]
φm(r, t) = Qm(r, t) (5.30b)

où φx et φm sont les composantes de la densité de photon diffusés à l’excitation (indice x)

et à l’émission de fluorescence (indice m). v est la vitesse de la lumière dans le milieu

biologique. La source lumineuse Qx est modélisée par l’équation 5.28. Dx et Dm sont les

coefficients de dispersion de la lumière diffuse et fluorescente tels que :

Dx =
1

3 (µax + µ′
sx)

(5.31)

Dm =
1

3 (µam + µ′
sm)

(5.32)

µax et µam sont les coefficients d’absorption, µ′
sx et µ′

sm les coefficients de diffusion réduits

aux longueurs d’onde d’excitation λx et d’émission λm respectivement. Les taux de crois-

sance de la lumière diffuse et fluorescente βx et βm sont égaux à la somme des coefficients

d’absorption des chromophores (µax,m) et des fluorophores (µfx,m) multipliée par la vitesse

de propagation de la lumière dans les tissus biologiques. Nous avons donc :

βx = v.(µax + µfx) (5.33)

βm = v.(µam + µfm) (5.34)

Les équations 5.30 and 5.30 sont couplées par la fluence d’excitation φx introduite dans le

terme source telle que :

Qm(r, t) = Ψ.µfx(r).φx(r, t) (5.35)

où µfx est le pouvoir d’absorption de la lumière excitée par les fluorophores. Ψ est le

rendement quantique de fluorescence des agents actifs à la longueur d’onde d’émission,

pour une longueur d’onde d’excitation de la source laser donnée.

Afin de tenir compte du temps de vie des fluorophores, τ , dans le calcul du flux total

φτ (r, t), nous procédons à une opération de convolution telle que l’a décrite K. Vishwa-

nath et al dans l’article [136]. Soit pour un milieu biologique contenant n fluorophores,

l’expression du flux total de fluorescence est :

φτ (r, t) = φm(r, t)⊗
i=1∑

n

1

τi
exp(− 1

τi
) (5.36)

avec τi le temps de vie du ième fluorophore.
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5.5 Limites du modèle analytique

Afin d’obtenir une description mathématique de la propagation de la lumière dans les

tissus biologiques, la théorie de la diffusion est très souvent utilisée comme approximation

de la théorie de transport. Cependant, ses conditions de validations sont nombreuses et

contraignantes. En effet, on considère que la distribution angulaire de la radiance est uni-

forme. Or, pour atteindre cette condition il faut que le milieu soit beaucoup plus diffusant

qu’absorbant, soit µa ≪ µs. La plupart des tissus biologiques respectent cette condition,

c’est pourquoi la théorie de la diffusion est considérée comme une bonne approximation

pour modéliser la propagation de la lumière en leur sein et a été la base de plusieurs tra-

vaux en tomographie optique [106–110, 121, 137, 138]. Cependant, cette condition n’est

pas vérifiée pour des solutions relevées près de la source lumineuse, près des interfaces

[139–141] et pour des régions peu diffusantes [142, 143] telles que le fluide cérébrospinal

environnant le cerveau par exemple. De plus, les conditions aux interfaces et la complexité

de la résolution analytique restreignent les possibilités de la théorie de la diffusion. Elle

n’est donc valide que pour des géométries simples et homogènes. Plusieurs méthodes ont

été proposées pour améliorer la pertinence de la théorie de la diffusion pour l’étude des

régions peu diffusantes [144, 145] ainsi que pour corriger la modélisation des interfaces et

de la source [141, 145]. De plus, plusieurs propositions ont été faites sur l’expression du

coefficient de dispersion. Pour plus de détails, nous invitons le lecteur à se reporter aux

articles suivants [146, 147]. La partie II de ce document propose une description et une

comparaison d’autres méthodes de résolution du problème direct par Monte Carlo, Monte

Carlo hybride et les éléments finis permettant de pallier les inconvénients de l’approxima-

tion de la diffusion.
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Deuxième partie

Résolution du problème direct par

des méthodes statistiques et

déterministes
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la méthode de MC hybride . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69
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Généralement, les phénomènes physiques sont représentés par des équations

mathématiques et différentes techniques numériques sont utilisées pour résoudre ces

équations. Cependant, les modélisations mathématiques correspondant à notre étude sont

basées sur des approximations et sont contraintes à de nombreuses conditions de validité.

En effet, la théorie de la diffusion n’est efficace que pour des systèmes simples et n’est

pas valide pour des distances source-détecteur faibles. Or, le but de notre étude est de

considérer des milieux inhomogènes à géométries complexes pour simuler la spectroscopie

tissulaire. Nous avons donc choisi de mettre en place des simulations numériques par la

méthode de Monte Carlo (MC) qui est efficace sur les points où les théories analytiques

échouent. En effet, elle permet de considérer de nombreux paramètres (distribution de

la lumière, longueur du chemin optique, profondeur d’exploration, angle d’émission des

photons . . .) et de donner des résultats corrects pour de faibles distances source-détecteur.
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Dans ce chapitre, après une brève introduction historique, nous expliquons les grands

principes et la mise en place des simulations de la propagation des photons dans les tissus

biologiques par la méthode de MC.

6.1 Bref historique

On appelle méthode de Monte Carlo toute méthode visant à calculer une valeur

numérique, et utilisant des procédés aléatoires, c’est-à-dire des techniques probabilistes

pour décrire un phénomène physique. Le nom de ces méthodes fait allusion aux jeux de

hasard pratiqués à Monte-Carlo.

Halton explique la théorie fondamentale de MC et son histoire depuis les années 1940

[148]. Le véritable développement des méthodes de MC s’est effectué, sous l’impulsion

de John von Neumann et Ulam notamment, lors de la Seconde Guerre mondiale, au

cours de recherches sur la fabrication de la bombe atomique en simulant la diffusion

neutronique dans les matériaux fissionnables. Puis, la méthode de MC fut appliquée dans

divers domaines de l’ingénierie et des sciences tels que la physique nucléaire, la recherche

opérationnelle, la chimie, la biologie et la médecine.

Depuis quelques dizaines d’années, cette technique est étudiée pour des applications

biomédicales. Wilson and Adam [149] sont parmi les premiers chercheurs à avoir introduit

l’algorithme de MC dans l’étude des interactions laser-tissus. Brewster et Yamada [150]

puis Hasegawa et al. [151] ont développé le modèle de Wilson et Adam pour simuler la

distribution de la lumière dans les tissus. Plusieurs équipes de recherche utilisent depuis

lors, les modélisations de MC pour simuler le transport de la lumière dans les milieux

troubles [152–154]. Cependant, leurs travaux sont limités à des études dans l’espace. Notre

étude se penche davantage sur l’implémentation de la technique de MC pour simuler la

propagation de la lumière dans les tissus biologiques dans le domaine spatio-temporel.

Chaque étape de l’algorithme sera décrite en détails dans la suite de ce chapitre et nous

nous intéresserons également à la technique de MC hybride.

6.2 Simulation de la propagation de la lumière diffuse dans

les milieux troubles par la méthode de MC “classique”

La simulation de MC est un puissant outil pour étudier le transport de l’énergie

radiative dans les milieux troubles tels que les tissus biologiques. Les “paquets d’énergie”,

appelés paquets de photons, sont considérés comme des particules sans masse, et non

comme des phénomènes ondulatoires. La technique est basée sur des distributions

de probabilités de nombres aléatoires décrivant les distances parcourues et les angles
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de diffusion des paquets de photons. L’objectif de MC est de traduire un problème

déterministe de manière probabiliste en s’appuyant sur la loi des grands nombres.

L’algorithme de MC débute en lançant un paquet de photons dans le milieu. On

assigne à chaque paquet un poids initial et on le suit tout au long de son trajet.

L’énergie peut être absorbée ou diffusée lors des interactions avec les tissus. Le “parcours

énergétique” des paquets est enregistré jusqu’à ce que les photons s’échappent du milieu

ou qu’ils soient totalement absorbés.

Etant donné que les photons subissent de multiples diffusions, la phase et la polarisa-

tion sont négligeables. En se basant sur les aspects macroscopiques, les propriétés optiques

sont considérées comme uniformes dans un élément de volume unitaire. L’efficacité et la

précision des résultats de MC dépendent fortement du nombre de paquets de photons

lancés. Le nombre total de paquets représente la quantité d’énergie émise par la source.

Cependant, tous les paquets de photons n’atteignent pas le détecteur. Pour atteindre le

maximum d’efficacité, la simulation fait appel à plusieurs étapes d’échantillonnage.

6.2.1 Règles de propagation

La Figure 6.1 illustre la simulation de la propagation de la lumière laser de manière

simplifiée. Initialement, le paquet de photons est lancé à partir du point d’émission avec

un poids unitaire. La direction de la première trajectoire est perpendiculaire à la surface

supérieure. La distance de propagation est la longueur que parcourt un paquet de photons

avant qu’il ne subisse une interaction avec le milieu qu’il s’agisse d’un phénomène d’absorp-

tion ou de diffusion. Si le paquet de photons survit à l’absorption, il est alors diffusé dans

une nouvelle direction. La nouvelle direction est définie par l’angle azimuthal1 et l’angle

de déflexion2. Une nouvelle distance de propagation est alors générée et la procédure est

répétée tant que le paquet de photons est dans le milieu. Quand les photons rencontrent

une interface, ils peuvent être réfléchis à l’intérieur du milieu, leur énergie est mise à jour,

la nouvelle direction est déterminée et la propagation continue. Si le photon s’échappe

du milieu, la réflectance et la transmittance sont mises à jour et un nouveau paquet de

photons est lancé du point d’émission.

Echantillonage des variables aléatoires

La simulation du comportement d’une variable aléatoire est appelée échantillonnage

aléatoire. Elle doit générer des échantillons indépendants les uns des autres dont la distri-

bution respecte la fonction de densité de probabilité de la variable aléatoire échantillonnée.

1Projection de la nouvelle trajectoire sur un axe arbitraire.
2Calculé à partir de la trajectoire précédente.
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Fig. 6.1 – Principales étapes de l’algorithme de MC.

Le principe de la méthode de MC est de représenter une variable distribuée non uni-

formément, telle que la distance de propagation ou l’angle de déflexion, à partir de nombres
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aléatoires uniformes.

La fonction de densité p(x) représente la distribution de la variable aléatoire x dans un

intervalle [a, b]. La variable x, distribuée non uniformément, peut être la distance de pro-

pagation, l’angle de déflexion ou l’angle azimuthal lors de la diffusion. Pour la simulation

de la propagation de la lumière, x doit être un nombre pseudo-aléatoire, généré par ordi-

nateur. La distribution du nombre aléatoire, ξ, est uniforme sur l’intervalle [0, 1]. Bien que

la variable x soit non uniforme, sa fonction de densité de probabilité non uniforme, p(x),

peut être exprimée par le nombre aléatoire unifome, ξ, tel que :

∫ x

a
p(x) dx = ξ pour ξ ∈ [0, 1] (6.1)

La dérivation de l’équation 6.1 est décrite plus en détails dans l’annexe C.

Initialisation du paquet de photons

Pour initialiser le paquet d’énergie, il est nécessaire de fixer un point et une direction

d’émission. La méthode de MC permet de considérer des directions de faisceaux arbitraires

ou collimatées et de décrire le point d’émission en coordonnées cartésiennes.

Fig. 6.2 – Loi de Snell-Descartes.

Quand la lumière incidente rencontre une interface entre deux milieux d’indices de

réfraction différents, une partie du rayon est réfléchie. Il s’agit de la réflexion spéculaire.

En plus de la différence d’indices de réfraction, la réflexion spéculaire dépend autant de

l’angle d’incidence et de la polarisation de la lumière que de la structure et de la forme de

la surface. En négligeant la polarisation de la lumière, la fraction de lumière réfléchie à la

surface, R, est déterminée par la loi de Fresnel :

R =
1

2

[
tan2(θ1 − θ2)

tan2(θ1 + θ2)
+

sin2(θ1 − θ2)

sin2(θ1 + θ2)

]
, (6.2)

où θ1 est l’angle d’incidence, et θ2 est l’angle de transmission dans le deuxième milieu,
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déterminé par la loi de Snell :

n1sinθ1 = n2sinθ2, (6.3)

qui dépend des indices de réfraction n1 et n2 comme illustré sur la Figure 6.2. Pour un

faisceau laser incident perpendiculaire à la surface supérieure, c’est-à-dire quand θ1 = θ2 =

0, l’équation 6.2 est réduite à :

R =

(
n2 − n1

n2 + n1

)2

. (6.4)

Une valeur classique de l’indice de réfraction des milieux tissulaires est 1,4 [61, 62], ce qui

signifie que la réflexion spéculaire est d’environ 3% à l’interface air-tissu. De la même façon,

le rayon lumineux sera réfléchi à l’intérieur du milieu si l’angle d’incidence est supérieur à

l’angle critique θc donné par :

θc = arcsin

(
n1

n2

)
. (6.5)

Par soucis de simplicité, la direction de propagation initiale est perpendiculaire à la surface

et le poids est initialisé à 1 (w = 1). La réflexion spéculaire, due à la différence d’indices

de réfraction entre les milieux, est ainsi facilement prise en compte selon l’équation 6.4 et

le poids restant de la partie se propageant dans le milieu devient :

w = 1−R. (6.6)

Génération de la distance de propagation

La distance de propagation du photon est la distance parcourue avant absorption ou

diffusion. La distance de propagation peut être fixe ou variable. Une distance fixe sim-

plifie l’algorithme et réduit le temps de calcul. Cependant, ce choix présente plusieurs

inconvénients.

La distance de propagation, s, est inversement proportionnelle au coefficient d’extinction

ou au coefficient d’atténuation totale, µt [155]. Généralement la distance de propagation

est très petite devant le chemin moyen parcouru telle que :

s≪ 1

µt
=

1

µa + µs
(6.7)

La distance de propagation doit donc être fixée en tenant compte de l’inégalité 6.7. Si elle

est trop faible, la simulation de MC sera inefficace et demandera de longs temps de calculs

car le photon intéragira peu avec le milieu. Au contraire, si s est trop élevée, le résultat

ne représentera pas le mouvement réel des paquets de photons [155]. La solution adéquate

est donc de considérer une distance de propagation entre 0 et ∞ variable selon la loi de

Beer avec une fonction de densité de probabilité proportionnelle à exp(−µt s) [156]. Cette

fonction de densité peut être reliée à un nombre aléatoire ξ uniformément distribué par

58



6.2. Simulation de la propagation de la lumière diffuse dans les milieux troubles par la
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la technique d’échantillonnage décrite dans l’annexe C. On obtient alors la distance de

propagation suivante :

s =
− ln(ξ)

µt
(6.8)

Propagation des photons

Grâce à l’efficacité de la technique de MC, les modèles aux géométries complexes sont

aisément représentés en coordonnées cylindriques ou cartésiennes. Le mouvement d’un

photon peut donc être représenté par trois coordonnées spatiales (x, y, z) et deux angles

de direction (θ, ϕ) dépendant des précédentes trajectoires. Il s’agit alors des coordonnées

locales (voir Figure 6.2.1(a)). Cependant, il est plus facile de décrire entièrement la position

du photon par trois coordonnées cartésiennes et trois cosinus directionnels (ux, uy, uz) qui

sont les cosinus des angles de direction projetés sur chaque axe. La position du photon est

donc décrite par des coordonnées fixes (voir Figure 6.2.1(b)). Chaque cosinus directionnel

reste constant jusqu’à la diffusion du photon. Après s’être propagé sur une distance s, le

photon passe de la position (x, y, z) à la nouvelle position (x′, y′, z′) de la manière suivante :

x′ = x + ux s

y′ = y + uy s

z′ = z + uz s (6.9)

La nouvelle localisation dépend de la position courante, des cosinus directionnels et de la

distance de propagation.

x

y

z

θ

φ

x

y

z

ux

uy

zu

(a) (b)

Fig. 6.3 – Comparaison entre les coordonnées locales (a) et les coordonnées fixes (b).

Réflexion ou transmission aux interfaces

Lorsque la distance de propagation s est telle que le paquet de photon peut atteindre

une interface, il est d’abord déplacé jusqu’à cette interface et la distance de propagation
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restant à parcourir est mise à jour. En supposant que l’interface sépare deux milieux

d’indices de réfraction différents, nous devons déterminer si le paquet de photons est

réfléchi ou transmis. Pour cela, nous comparons le coefficient de réflexion de Fresnel,

R, déterminé par l’équation 6.2 avec un nombre aléatoire, ξ. Si ξ < R, alors le photon

est réfléchi et sa nouvelle direction est l’image de la précédente par rapport à un axe

perpendiculaire à l’interface. Sinon, le photon est transmis.

Le milieu peut être décrit par plusieurs couches caractérisées par des paramètres op-

tiques différents. Aussi, si le paquet de photons est transmis d’une couche à une autre,

il continue de se propager de la distance de propagation restante, convertie pour la nou-

velle couche selon ses propres propriétés optiques. Si le photon est transmis à travers la

surface supérieure ou inférieure, alors le photon quitte le milieu et la réflectance ou la

transmittance sont respectivement enregistrées.

Processus d’absorption

L’absorption des photons peut être évaluée par la méthode du “tout-ou-rien” ou par

la méthode d’absorption partielle. La première méthode, la plus simple, considère que le

poids du paquet de photons est constant jusqu’à ce que les photons soient totalement

absorbés. L’albedo α = µs/(µa + µs) du milieu est comparé au nombre aléatoire ξ :

Si ξ > α =⇒ le paquet est totalement absorbé,

Sinon =⇒ le paquet continue à se propager.

La deuxième méthode divise le poids en deux parties pour l’absorption et pour la

diffusion. La partie absorbée est 1− α et la partie restante est diffusée. En se propageant

dans le milieu, le poids du paquet de photons décroit progressivement sans jamais atteindre

0. Continuer à propager un paquet avec un poids très faible demanderait trop de temps de

calculs pour recueillir peu d’informations. Cependant, négliger la partie restante violerait

la loi de conservation d’énergie. C’est pourquoi la technique de la roulette est utilisée pour

déterminer l’absorption totale des photons lorsque le poids qui leur est assigné est inférieur

à un seuil prédéfini. La technique de la roulette donne alors au paquet de photons une

chance sur m de survivre avec un poids mw, où m est un nombre entier :

Si ξ ≤ 1

m
, alors w ← mw

Si ξ >
1

m
, alors w ← 0

Cette méthode assure que le paquet de photons est correctement absorbé et que l’énergie

est conservée. Elle permet également un gain de temps de compilation important.
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méthode de MC “classique”

La quantité d’énergie alors cédée au milieu est déterminée par :

∆w = w
µa

µt
(6.10)

et le poids du paquet de photons est mis à jour tel que :

w = w −∆w (6.11)

Procesus de diffusion élastique

Après que le paquet de photon ait survécu à la roulette, il est prêt à être diffusé. Deux

angles sont impliqués dans le processus de diffusion : l’angle de déflection θ ∈ [0, π] et

l’angle azimuthal φ ∈ [0, 2π]. L’angle de déflection est calculé à partir de la trajectoire

précédente tandis que l’angle azimuthal est la projection de la nouvelle trajectoire sur un

axe arbitraire.

La distribution de probabilité du cosinus de l’angle de déflexion, décrite par Henyey et

x
y

Point de diffusion

z

Nouvelle direction

de propagation (u’  ,u’  ,u’ )x y z

Précédente direction

de propagation (u  ,u  ,u  )x y z

Fig. 6.4 – Spécification de θ et φ lors d’une diffusion.

Greenstein (1941) donne :

p(cosθ) =
1− g2

2 (1 + g2 − 2 g cosθ)3/2
(6.12)

où g est le coefficient d’anisotropie. D’après les lois d’échantillonnage décrites dans

l’annexe C, nous pouvons exprimer g = cosθ en fonction d’un nombre aléatoire ξ [155] :

cos θ =
1

2 g

[
1 + g2 −

(
1− g2

1− g + 2 g ξ

)]2

si g > 0

= 2 ξ − 1 si g = 0 (6.13)

L’angle azimuthal φ est uniformément distribué entre 0 et 2π et de la même façon, on

obtient :

φ = 2 π ξ (6.14)
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Une fois, les angles de déflexion et azimuthal choisis, la nouvelle direction du paquet de

photons est calculée :

u′
x =

sinθ√
1− u2

z

(uxuzcosφ− uxcosθ)

u′
y =

sinθ√
1− u2

z

(uyuzcosφ− uycosθ)

u′
z = −sinθ cosφ

√
1− u2

z + uzcosθ (6.15)

Si la direction des photons est trop proche de l’axe z (la normale à la surface des tissus),

les équations précédentes ne sont pas valides et nous utilisons [155] :

u′
x = sinθ cosφ

u′
y = sinθ sinφ

u′
z = signe(uz) cosθ (6.16)

6.2.2 Simulations numériques mises en oeuvre

Les simulations de MC mises en place dans nos travaux permettent d’observer la

réflectance et la transmittance résolues en temps dans différents cas. Elles prennent en

compte les quatre critères suivants :

1. La réflectance résolue dans le domaine des fréquences est obtenue par simple

transformation de Fourier de la réflectance résolue temporellement. On considère

qu’au bout de 2 ns, les photons sont totalement absorbés par le milieu. Cependant,

il est souvent nécessaire de simuler la propagation de la lumière jusqu’à environ 6 ns

afin d’effectuer un zéro-padding judicieux pour des calculs de convolution ultérieurs.

2. Les simulations ont toutes été exécutées avec un pas de temps de 1 ps et un pas

spatial de 1 mm.

3. Le “parcours énergétique” des paquets est enregistré jusqu’à ce que les photons

s’échappent du milieu ou qu’ils soient totalement absorbés. L’efficacité et la précision

des résultats de la méthode de MC dépendent fortement du nombre de paquets

de photons injectés. En effet, à cause de leur nature statistique, les simulations

de MC demandent de générer un nombre très important de photons pour obtenir

une variance acceptable. Aussi, les résultats ci-dessous sont obtenus à partir de

simulations lançant plusieurs millions de paquets de photons.

4. Un filtrage médian 7x1 est appliqué sur les signaux de réflectance et de transmittance

afin d’éliminer les valeurs aberrantes dues au processus statistique.
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Simulations dans des milieux monocouches

Afin d’analyser les simulations, notre première approche est de comparer les

réflectances résolues temporellement par MC avec les résultats obtenus par la théorie de

la diffusion (avec des conditions aux limites extrapolées) pour un milieu semi-infini. Les

résultats illustrés par les Figures 6.5 montrent effectivement la performance de MC pour

des distances source-détecteur faibles.
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Fig. 6.5 – Comparaison entre la réflectance résolue temporellement par la théorie de la
diffusion et par la méthode de MC pour une distance source-détecteur de 2 mm (à gauche)
et 6 mm (à droite), pour un milieu semi-infini tel que µa = 0, 1 cm−1, µs = 120 cm−1 et
g = 0, 7.

La deuxième approche a été d’analyser l’influence des différents paramètres optiques

sur l’allure des courbes de la réflectance résolue temporellement et sur le temps de calcul

nécessaire aux simulations. Les courbes présentées sur la Figure 6.6 montrent que lorsque le

coefficient d’absorption augmente, la valeur de la réflectance diminue. Ceci reflètent la di-

minution du nombre de photons atteignant la fibre optique de réception lorsque davantage

de photons sont absorbés par le milieu environnant. Par ailleurs, lorsque le coefficient de

diffusion augmente, la réflectance diminue. Ces résultats mettent en évidence l’importance

de l’influence des caractéristiques des tissus sur les mesures de réflectance. Par ailleurs, le

temps de calcul de la méthode de MC est également grandement influencé par la valeur

des paramètres optiques (voir Figure 6.7).
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Fig. 6.7 – Variation du temps de calcul en fonction des coefficients optiques décrits Figure
6.6 pour des simulations avec un temps de propagation de 1 ns chacune.

La propagation de la lumière dans les tissus est régie principalement par l’absorption

et la diffusion, sachant que la diffusion est le mécanisme dominant. Par conséquent, une

impulsion ultracourte de lumière collimatée entrant dans un milieu hautement diffusant

deviendra diffuse et disperse après quelques mm. Aussi, la Figure 6.8 montre que l’intensité

de la réflectance augmente avec l’épaisseur du milieu étudié. Pour un milieu fin (5 mm), la

transmittance et la réflectance se superposent car les photons ont tendance à se propager

vers l’avant (facteur d’anisotropie égal à 0,7) et n’ont subit que “peu” de diffusions. En

revanche, lorsque le milieu mesure 1 cm d’épaisseur, la réflectance est supérieure au signal

transmis car les photons subissent de multiples diffusions. Enfin, pour un milieu de 10

cm d’épaisseur, la quantité de photons atteignant la surface opposée est négligeable. La

Figure 6.9 présente l’influence de l’épaisseur du milieu simulé sur le temps de calcul par

la méthode de MC.
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Fig. 6.8 – Variation de la réflectance (R) et de la transmittance (T) en fonction de
l’épaisseur du milieu rectangulaire, mesurées à 1 cm de la source avec µa = 0, 1 cm−1,
µs = 120 cm−1 et g = 0, 7. Les intensités sont normalisées par rapport à l’intensité maxi-
male.
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Fig. 6.9 – Variation du temps de calcul en fonction de l’épaisseur du milieu, les ca-
ractéristiques optiques sont identiques à celles décrites Figure 6.8 pour des simulations
de 2000 ps chacune et 5 millions de photons simulés.
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Simulations dans des milieux multicouches

Dans la plupart des applications, les milieux biologiques sont considérés comme étant

homogènes. Malheureusement, cette hypothèse est souvent erronée. En effet, les tissus

biologiques ont une structure hétérogène, composée de plusieurs couches différentes : la

peau, la graisse sous-cutanée et le muscle, par exemple, ou encore les couches crâniennes

entourant le cerveau. On se propose donc à présent de simuler la propagation de la lumière

dans un milieu biologique multicouche par la méthode de MC afin de tester notre modèle

sur des domaines physiques plus réalistes. La Figure 6.10 illustre le domaine physique

étudié. Dans le but d’analyser la méthode de MC, les simulations suivantes prennent en

compte les propriétés des milieux citées dans la thèse de J. Prat [157] ; elles sont résumées

dans le tableau 6.1.

Source laser

Signal réfléchi

Peau

µa1, µ's1

Graisse

µa2, µ's2

Muscle

µa3, µ's3

r

z

d

d

d

1

2

3

Fig. 6.10 – Modèle physique.

Les propriétés optiques du milieu ont été reportées pour une longueur d’onde de 850 nm.

50 millions de photons ont été nécessaires ici afin d’obtenir une variance correcte. Le

temps d’exécution d’une simulation est d’environ 15 heures. La Figure 6.11 présente la

réflectance (z = 0) résolue en temps détectée aux distances source-détecteur r = 15 mm et

r = 30 mm. Les paires de courbes tracées en coordonnées semi-logarithmiques présentent

un comportement très différent pour les temps courts, alors qu’elles se superposent pour les
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méthode de MC “classique”

Tab. 6.1 – Paramètres optiques (PO) utilisés pour les simulations suivantes (g = 0,9).

Tissu d (mm) µa (mm−1) µ′
s (mm−1)

Peau 2 0,012 1,75

Graisse 1-3-8 0,001 0,8

Muscle ∞ 0,0156 0,894

temps supérieurs à 2500 ps. Trois simulations différentes ont été exécutées, les paramètres

optiques considérés sont reportés dans le tableau 6.1, seule l’épaisseur d2 de la couche de

graisse varie de 1, 3 et 8 mm. Cette variation de l’épaisseur du tissu adipeux chez l’homme

est fidèle aux travaux décrits dans [158, 159]. Le comportement de chaque courbe (Figure

6.11) révèle un important changement de pente pour chaque épaisseur de graisse. Plus la

couche de tissu adipeux est épaisse, plus la pente s’accentue. Il y a donc une relation directe

entre la pente du profil semi-logarithmique temporel et l’architecture du tissu. Pour plus

de détails sur l’étude de l’influence de la couche de tissus adipeux, le lecteur se reportera

aux références [55, 158, 159] qui nous ont permis de valider notre modèle de MC.
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Fig. 6.11 – Réflectance temporelle (représentation semi-logarithmique) mesurée à l’inter-
face d’un milieu multicouche (peau, graisse et muscle) pour trois épaisseurs différentes de
graisse d2 et pour deux distances source-détecteur : 15 et 30 mm. Les propriétés optiques
correspondantes sont reportées dans le tableau 6.1.
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L’analyse suivante reprend les caractéristiques des simulations précédentes avec d2 = 3

mm. Dans le cas où la lumière atteint les détecteurs situés à 15 ou 30 mm de la source, les

trajectoires des photons détectés sont enregistrées afin d’obtenir le profil de distribution

spatiale dans le plan r-z. Le chemin moyen parcouru par les photons est représenté par les

“banana’s shapes” des Figures 6.12(a) et (b). Nous remarquons que certains photons sont

guidés le long de l’interface peau/graisse. Peu de photons détectés à 15 mm de la source

se sont propagés à travers le muscle. En effet, la Figure 6.12(a) montre que la plupart

de ces photons ont été diffusés dans la graisse uniquement et n’atteignent pas la couche

inférieure. En revanche, les photons recueillis à 30 mm de la source (Figure 6.12(b)) ont

traversé le muscle plus en profondeur, fournissant ainsi davantage d’information sur le

milieu exploré. C’est pourquoi, les mesures effectuées à des distances élevées permettent

d’analyser de façon plus significative les structures multicouches. Or, la faiblesse de

MC est mise en évidence par cette expérience. Plus la distance de séparation entre la

source et le détecteur est élevée plus la variance des signaux simulés par MC est importante.
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Fig. 6.12 – Parcours moyens des photons (banana’s shapes) détectés à une distance source-
détecteur de 15 mm (a) et 30 mm (b).

La Figure 6.13 reporte les différentes statistiques de la simulation décrite ci-dessus.

Seulement 4 à 5 % des photons atteignent les détecteurs situés entre 20 et 30 mm. Les

résultats présentés sur la Figure 6.13 sont identiques que le modèle simule la propagation

d’1 million ou 50 millions de photons et quelle que soit l’épaisseur de la couche de graisse.
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Fig. 6.13 – Histogramme du pourcentage de photons détectés en réfleectance en fonction
de la position de la fibre détectrice. Note : 10 % des photons sont totalement aborbés au
sein du milieu.

Tous les résultats présentés dans cette section montrent que MC est une méthode de

simulation de la propagation de la lumière fiable et efficace, notamment pour de faibles

distances entre le point d’illumination et le détecteur. Cependant, l’inconvénient majeur

de la méthode de MC est mis en avant par les différentes simulations présentées. En effet,

l’aspect statistique de cette technique exige dans certains cas de simuler la propagation

de dizaines de millions de paquets de photons et demande donc des temps de calcul très

longs. Une technique de simulation plus rapide pourrait remédier à ce problème. C’est

pourquoi nous proposons dans la section suivante d’étudier les avantages des méthodes

hybrides. Toutefois, la méthode de MC classique est considérée comme une technique de

validation d’autres méthodes de résolution du problème direct.

6.3 Résolution en fréquence de l’intensité lumineuse simulée

par la méthode de MC hybride

Bien que la méthode de MC ait de nombreux avantages, l’aspect statistique de

cette technique exige de simuler la propagation de millions de photons et les temps de

calculs sont extrêmement longs. C’est pourquoi, nous proposons ici une autre approche

numérique capable de pallier les inconvénients de l’approximation de la diffusion : il

s’agit de la méthode de MC hybride. Cette dernière permet d’associer la rapidité de

calcul de l’équation de la diffusion et l’efficacité de la méthode de MC classique pour de

courtes distances source-détecteur. Wang et Jacques [160] furent les premiers à proposer

ce modèle hybride pour des simulations résolues spatialement. Alexandrakis et al. [141]

ont ensuite proposé des solutions dans le domaine fréquentiel.
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Notre étude, ici, a pour objectif de comparer deux méthodes de modélisations

numériques hybrides dans le cas d’une résolution en fréquence. La première méthode, en-

core appelée méthode de MC hybride, repose sur des simulations numériques statistiques

dans les zones proches des interfaces et de la source laser, et sur l’approximation de la

diffusion dans les autres zones. La deuxième méthode s’appuie sur l’équation de transfert

radiatif (ETR) au voisinage de la source laser et sur l’approximation de la diffusion (AD)

dans les autres zones [161, 162]. Ce travail a été réalisé en collaboration avec le

laboratoire de physique de l’université de Kuopio en Finlande et nous tenons

à remercier en particulier Tanja Tarvainen. Ces résultats ont fait l’objet de deux

publications dans des revues à comité de lecture [163, 164] et d’une communication orale

en congrès [165].

6.3.1 Modèle couplé ETR-AD

L’équipe de recherche pilotée par Marko Vauhkonen a développé la méthode couplée

ETR-AD que nous allons décrire brièvement. Le modèle couplé ETR-AD, voir Figure

6.14, exige de diviser le domaine biologique en deux sous-domaines. L’ETR est utilisée

pour modéliser la propagation lumineuse dans le sous-domaine ΩRTE pour lequel l’ap-

proximation de la diffusion n’est pas valide (près de la source et des limites du domaine,

et lorsque le milieu est peu ou non diffusant). L’approximation de la diffusion est, quant

à elle, utilisée comme modèle direct dans le sous-domaine ΩAD. L’ETR et l’équation de la

diffusion sont couplées à l’interface Γ entre les deux sous-domaines. Le modèle ETR-AD

peut être résolu par la méthode des éléments finis et son efficacité a déjà été montrée

dans plusieurs études [161, 162].

Ω
rte

Ω
Ω

da

Γ

RTE

AD

Fig. 6.14 – Illustration du domaine physique Ω modélisé par la méthode couplée ETR-AD.
La source est située au centre. L’ETR est appliquée dans le sous-domaine ΩRTE (gris) ;
l’équation de la diffusion est utilisée dans le sous-domaine ΩAD (blanc) ; l’interface Γ sépare
les sous-domaines ETR et AD (ligne pointillée).

70



6.3. Résolution en fréquence de l’intensité lumineuse simulée par la méthode de MC
hybride

6.3.2 Application de MC hybride à un milieu homogène rectangulaire

L’idée principale de la méthode de MC hybride est de considérer que le faisceau laser

est converti en une source isotrope lorsqu’il atteint la zone centrale du milieu. Cette zone

est limitée par deux plans critiques définis aux profondeurs respectives zc = mfp où mfp

(mean free path) représente la distance moyenne avant qu’il y ait interaction entre le

photon et le milieu trouble, et d− zc où d est l’épaisseur du milieu rectangulaire tissulaire

(Figure 6.15). En dehors de la zone centrale, la théorie de la diffusion est inefficace. Aussi,

nous simulons la propagation des paquets de photons par la méthode de MC classique

jusqu’à ce qu’ils atteignent cette zone. L’étape de MC permet d’enregistrer la réflectance

Rmc ainsi que la matrice d’absorption de l’énergie des paquets de photons par le milieu.

A la fin de l’étape de MC classique, les termes de la matrice d’absorption enregistrée

sont convertis par l’étape d’approximation de la diffusion décrite ci-dessous. Ce processus

permet de convertir le faisceau laser en une source isotrope distribuée grâce à la relation

de similarité µ′
s = µs (1−g) et enfin, de calculer Rdiff comme décrit dans [160]. La somme

des deux termes (Rmc et Rdiff ) donne la réflectance totale continue.

d - z

z

z

d

c

c

0

Source isotrope
mfp

MC

MC

Approximation 

de la diffusion

Faisceau incident

Fig. 6.15 – Illustration de MC hybride pour un mileu rectangulaire tissulaire.

6.3.3 Méthode de MC hybride pour un milieu bicouche semi-infini

L’idée principale est identique à l’application précédente, seulement la théorie de

diffusion diffère. Nous considérons que le plan critique est situé à la profondeur zc telle

que zc > d où d est l’épaisseur de la couche supérieure (voir Figure 6.16).
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z
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(Couche supérieure n°1)

Approximation 
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Fig. 6.16 – Illustration de MC hybride pour un mileu composé de deux couches.

La symétrie cylindrique du problème est exploitée pour réduire les variables spatiales x

et y à une variable s en utilisant une transformée de Fourier bidimensionnelle. Une solution

analytique de l’équation de diffusion, tenant compte des conditions limites extrapolées (voir

paragraphe 5.3.2 pour les notations), est alors obtenue sous la forme :

φ1(s, z, ω) =
sinh[α1 (zb + z0)]

D1 α1

D1 α1 cosh[α1 (d + z)] + D2 α2 sinh[α1 (d− z)]

D1 α1 cosh[α1 (d + zb)] + D2 α2 sinh[α1 (d + zb)]

− sinh[α1 (z0 − z)]

D1 α1
si z < d (6.17)

où αi = (Dis
2 + µai + jω/vm)/Di, i = 1, 2, vm est la vitesse de la lumière dans l’ensemble

du milieu, ω = 2π f , f est la fréquence de modulation de la lumière incidente et j =
√
−1.

De la même façon,

φ2(s, z, ω) = Y2{Y1cosh[α1(d− z)] + sinh[α1(d− z)]}, si z ≥ d (6.18)

où :

Y1 = −tanh[α1 (d + zb)], (6.19)

Y2 =
1

Y1

(
1

1
Y1
− D2 α2

D1 α1

{
1

Y1D2 α2
sinh[α2(z − d)]

− 1

D1 α1
cosh[α2(z − d)]

}

− 1

D2 α2
sinh[α2(z − d)]

)
(6.20)

La matrice d’absorption S(ri, zj) obtenue par l’étape préliminaire de MC, est normalisée

pour que les paquets de photons dont l’énergie absorbée est enregistrée aux positions
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(ri, zj) soient considérés comme des points sources isotropes :

Sdiff (ri, zj) =
S(ri, zj)

2 π ridr dz N
, i = 1, . . . Nr, j = 1, . . . Nz (6.21)

où N est le nombre de paquets de photons lancés au cours de la simulation de MC.

L’équation suivante définit Sdiff (s, zj) par une intégration numérique par quadrature de

Gauss-Laguerre [141, 166] :

Sdiff (s, zj) =

∫ ∞

0
Sdiff (r, zj) r J0(s r) dr j = 1, . . . Nz (6.22)

avec Sdiff (r, zj) obtenu par une interpolation cubique naturelle [166] à tous les points

dicrets de la quadrature et J0(s r) est la fonction de Bessel d’ordre zéro.

Enfin, la réflectance totale est donnée par une nouvelle intégration de Gauss-Laguerre :

Rdiff (r) =

Nz∑

j=1

∫ ∞

0
Sdiff (s, zj) φi(s, zj , ω) s J0(s r) ds (6.23)

où i = 1 (Equation 6.17) si zj < d, ou 2 (Equation 6.18) si zj ≥ d.

Finalement, lorsque la réflectance observée par MC classique et le résultat de l’équation

6.23 sont obtenus, les deux termes sont ajoutés pour obtenir la réflectance totale R(r)

pour une pulsation ω donnée :

R(r) = Rmc(r) + Rdiff (r) (6.24)

6.3.4 Résultats et discussions

Les résultats présentés sont extraits des travaux co-écrits avec Tanja Tarvainen

[167–169]. Le problème direct est résolu avec un PC de 2,8 GHz et de 2 Go de mémoire

RAM. Les modèles hybrides pour deux géométries distinctes sont considérés : un milieu

biologique uniforme rectangulaire et un domaine bicouche rectangulaire. Les résultats

sont comparés avec la méthode de MC classique et l’approximation de la diffusion.

Les modèles MC classique et MC hybride sont tous deux implémentés en langage C

standard. La propagation de un million de photons est simulée dans chacun de ces modèles.

Le modèle couplé ETR-AD est résolu par la méthode des éléments finis avec MATLAB

7.0 (R14), (The MathWorks, Inc.). Le domaine physique est divisé en deux parties : la

résolution de l’ETR est appliquée dans les régions proches de la source et de l’interface

supérieure, l’approximation de la diffusion est, quant à elle, utilisée dans le reste du

domaine (voir Figure 6.17). L’interface Γ est située à 2 mm de l’interface supérieure et à

20 mm de la source.
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Les premières simulations ont été menées sur un milieu rectangulaire 40 mm x 60

mm (voir Figure 6.17). La source lumineuse est alors située au centre de l’interface

supérieure du domaine. Le coefficient d’absorption du milieu est µa = 0, 0015 mm−1

et le coefficient de diffusion, µs, est pris successivement égal à 0,2-1,2-2,4 mm−1. Le

facteur d’anisotropie de la fonction de Henyey-Greenstein est égal à g = 0, 5. Dans

toutes les simulations, il est admis que l’indice de réfraction des tissus biologiques vaut

1,4 sur l’ensemble du domaine étudié. La fréquence de modulation est fixée à f = 100 MHz.

Source

(x = 0, y = 0) (x = 60, y = 0)(x = -60, y = 0)

Couche 1

Couche 2

a1 s1

a2 s2

d1

d2

(x = -60, y = 0)

Source

(x = 0, y = 0) (x = 60, y = 0)

d1

d2

Fig. 6.17 – Caractéristiques du domaine physique.

L’amplitude et la phase des signaux simulés sont représentées en fonction de la

distance source-détecteur sur la Figure 6.18. Les résultats de la méthode de MC hybride

sont comparés avec ceux obtenus par la technique couplée ETR-AD et par les simulations

de MC classique. Les signaux simulés par la théorie analytique de la diffusion sont

également représentés Figure 6.18. Le modèle de l’approximation de la diffusion montre

d’importantes erreurs relatives par rapport au modèle de MC classique, en particulier,

pour de courtes distances source-détecteur et pour un milieu peu diffusant. Ces résultats

résultent de la théorie de la diffusion qui n’est pas une bonne approximation dans les

zones proche de la source et des interfaces. De plus, elle n’est valide que pour des milieux

caractérisés par un coefficient de diffusion élevé. La première conclusion est que les

modèles hybrides limitent considérablement les inconvénients de l’approximation de la

diffusion.

Les courbes en pointillés noirs montrent les résultats obtenus par MC hybride lorsque

la profondeur critique est zc = 0,8
µa+µ′

s
. Les courbes en pointillées blancs représentent la

phase et l’intensité lumineuse simulées pour zc = 0,5
µa+µ′

s
, soit zc ≈ mfp. Deux valeurs

de la profondeur du plan critique sont testées dans le cas où le coefficient de diffusion

est le plus faible. Dans ce cas (Figure 6.18(a)), nous remarquons que la méthode de MC
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6.3. Résolution en fréquence de l’intensité lumineuse simulée par la méthode de MC
hybride
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Fig. 6.18 – Amplitudes et phases des signaux de lumière diffuse simulés par la méthode
classique de MC (continue), l’approximation de la diffusion (pointillés), la méthode de MC
hybride (ronds ; voir texte) et le modèle couplé ETR-AD (croix). Le coefficient de diffusion
réduit du milieu tissulaire rectangulaire a été pris successivement égal à (a) 0,2, (b) 1,2,
(c) 2,4 mm−1, les autres propriétés optiques sont maintenues constantes.

hybride est plus fidèle à la méthode de MC classique pour une profondeur critique plus

élevée. En effet, l’étape de MC dans le modèle hybride est alors plus longue et permet

de s’affranchir davantage des inconvénients de l’approximation de la diffusion pour des

milieux peu diffusants. Pour les autres cas d’études (b) et (c), la profondeur critique

optimale est zc ≈ mfp. On peut remarquer que l’erreur entre les deux modèles hybrides

diminue lorsque le coefficient de diffusion du milieu augmente.

Nous avons considéré un deuxième cas d’étude. Celui-ci comprend un milieu biologique

constitué de deux couches afin de tester nos modèles hybrides sur des domaines physiques

plus réalistes. Dans les simulations ci-dessous, l’épaisseur de la couche supérieure a été

fixée à 10 mm, celle de la seconde couche à 70 mm (Figure 6.17). L’amplitude et la phase

des signaux de lumière diffuse ont été calculées avec µa1 = 0, 017 mm−1, µs1 = 3, 5 m−1,

µa2 = 0, 0015 mm−1 et µs2 = 0,2-1,2-2,4 mm−1. Les autres propriétés sont restées

identiques à celles définies dans l’exemple précédent. Les résultats sont indiqués sur la

Figure 6.19. Afin d’éviter les effets de bord, les simulations ont été exécutées pour un

milieu de 80 mm x 60 mm. Les caractéristiques de la méthode de MC hybride restent
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valables. Seule la profondeur critique a été définie par (d1 + α
µa2+µ′

s2
) avec d1 l’épaisseur

de la couche supérieure et α = 0, 5 ou 0, 8.
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Fig. 6.19 – Intensités normalisées et phases des signaux de lumière diffuse simulés par
la méthode classique de MC (continue), l’approximation de la diffusion (pointillés), la
méthode de MC hybride (ronds) et le modèle couplé ETR-AD (croix) pour un milieu
biologique bicouche. Le coefficient de diffusion réduit de la couche inférieure a été pris
successivement égal à (a) 0,2, (b) 1,2, (c) 2,4 mm−1.

Ce deuxième cas d’étude nous permet de confirmer les conclusions précédentes. Les

résultats obtenus par les deux modèles hybrides sont validés par comparaison avec la

méthode de MC classique. La précision des résultats augmente avec le coefficient de

diffusion (de gauche à droite sur la Figure 6.19). Nous notons, de plus, que les modèles

hybrides donnent des résultats satisfaisants dans les zones proches de la source, alors

que les calculs dans ces zones constituent l’inconvénient majeur de l’approximation de

la diffusion classique. La précision des deux modèles hybrides diffère pour les milieux les

plus faiblement diffusants.

Une modification de la profondeur critique permet d’améliorer les performances de la

méthode de MC hybride. En effet, plus zc est élevée, plus la précision est meilleure mais

plus les temps de simulations sont longs. Bien que dans la plupart des cas la précision

des deux modèles hybrides soit proche de la méthode de MC, nous pouvons comparer les
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temps de calculs pour chacune des méthodes. Le nombre de paquets de photons générés

était de un million, à la fois pour la méthode de MC classique, et pour la méthode de

MC hybride. Ce paramètre influence les temps de calculs. Cependant, ces derniers sont

insensibles aux propriétés optiques dans le cas des deux méthodes hybrides. En revanche,

pour MC classique, les valeurs des coefficients optiques modifient grandement ces temps

comme nous l’avons vu au paragraphe 6.2.2. En effet, lorsque le coefficient d’absorption

est bien plus faible que le coefficient de diffusion, les temps de simulations augmentent.

Ceci est dû à l’allongement du trajet parcouru par les photons avant qu’ils ne soient

absorbés complètement. Les temps de calculs moyens pour les simulations de MC pures

sont d’environ 1 heure, alors qu’ils ne sont que de quelques secondes pour les méthodes

hybrides : 50 à 60 s pour le modèle ETR-AD pour les deux géométries, et 30 s pour la

méthode MC-AD pour la plus faible valeur de zc (120 s pour la plus grande). Le challenge

réside maintenant dans le choix d’un compromis entre temps de calcul et précision des

résultats tout en gardant comme objectif de résoudre le problème direct de manière efficace

et rapide afin d’améliorer considérablement les méthodes de résolution du problème inverse.

6.4 Intensité lumineuse issue d’un milieu contenant une in-

clusion fluorescente et résolue en temps par la méthode

de MC

Dans cette quatrième section, nous proposons d’intégrer le processus de fluorescence

dans l’algorithme de simulation. Le but de notre étude est également de pouvoir simuler la

présence de tumeurs dans les tissus biologiques. Aussi, nous souhaitons pouvoir inclure une

hétérogénéité fluorescente au sein du milieu étudié et en déduire la mesure de l’intensité

de fluorescence résolue en temps. La méthode de MC hybride n’est pas optimale pour ce

genre de cas d’étude. En effet, elle reste basée sur une description analytique de l’équation

de la diffusion. L’étude de milieux à géométrie complexe est donc délicate à mettre en

oeuvre et n’apporte pas d’avantage par rapport à la résolution par la méthode de MC

classique. De plus, l’étude de la modélisation de la fluorescence dans le domaine temporel

peut être résolue par la méthode de MC classique. Plusieurs équipes de recherche utilisent

les modélisations de MC pour simuler le transport de la lumière en fluorescence dans des

milieux troubles mais essentiellement pour des analyses spatiales [170, 171], fréquentielles

[172, 173] ou spectrales [174, 175]. Seuls les travaux de Myceck et al. présentent une des-

cription temporelle des signaux de fluorescence [136, 176]. Nous nous proposons également

d’intégrer le processus de fluorescence dans l’algorithme de MC classique afin d’établir un

modèle d’analyse temporelle.
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Chapitre 6. Méthodes de Monte Carlo

6.4.1 Intégration du processus de fluorescence

En partant des bases décrites dans la section 6.2, l’intégration du phénomène de fluo-

rescence nécessite de définir deux probabilités importantes :

– la probabilité qu’un photon soit absorbé par un fluorophore sans émission de fluo-

rescence :

pf1 =
µa

µax + µaf + µsx
(6.25)

– la probabilité qu’un photon soit “converti” en photon fluorescent :

pf2 =
µaf

µax + µaf + µsx
(6.26)

Ainsi, chaque photon débute son parcours dans le milieu biologique en tant que photon

d’excitation. Puis, avant chaque processus de diffusion du photon (Figures 6.1 et 6.20),

nous générons un nouveau nombre aléatoire, ξ, dont la valeur comprise entre 0 et 1 est

comparée avec une valeur seuil κ = 1−exp(−µaf.s). κ représente la probabilité qu’un photon

d’excitation soit absorbé par un fluorophore sur une certaine distance de propagation s

par interprétation de la loi Beer-Lambert. Deux situations sont possibles :

– si ξ ≥ κ, le photon est absorbé sans émission de fluorescence, il continue son chemin

en suivant le processus d’absorption et de diffusion comme tout autre photon d’exci-

tation. La quantité d’énergie alors cédée au milieu est déterminée par ∆w = w.pf1.

Le poids du paquet de photons est mis à jour tel que w = w −∆w.

– si ξ < κ, alors le photon d’excitation est réémis et marqué comme photon fluorescent

ou photon d’émission. Son poids est mis à jour tel que w = φf (w − ∆w) avec

∆w = w.pf2 et φf le rendement quantique d’émission de fluorescence.

Par définition, le temps de vie des fluorophores ou le temps de relaxation, τf , est le

temps passé par les électrons à l’état excité. Les électrons subissant une relaxation non

radiative sont pris en compte par le terme φf . Les électrons qui subissent une relaxation

radiative émettent des photons fluorescents avec un retard tr à intégrer dans le vecteur

temporel de la simulation tel que :

tr = −τf ln(ξ′) (6.27)

avec ξ′ une nouvelle variable aléatoire dont la valeur est comprise entre 0 et 1. Le photon

fluorescent continue ensuite à se propager en suivant les lois d’absorption, de diffusion,

de réflexion et de transmission régies par les propriétés optiques relatives à la longueur

d’onde d’émission de fluorescence λm. En revanche, la fluorescence secondaire n’est pas

prise en compte dans notre modèle de simulation par MC, c’est-à-dire qu’un photon

marqué comme fluorescent ne peut pas réémettre plusieurs fois. L’étude de la fluorescence

secondaire a été développée récemment dans la thèse d’Emilie Pery [94].
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Fig. 6.20 – Intégration du processus de fluorescence dans l’algorithme de MC.
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Chapitre 6. Méthodes de Monte Carlo

Fig. 6.21 – Interface de paramètrage des simulations de MC.

Le graphe 6.20 schématise l’intégration du processus de fluorescence dans l’algorithme

de MC précédemment décrit sur la Figure 6.1. Le programme développé en langage C

simule donc la trajectoire des photons dans un milieu multicouches en trois dimensions en

suivant les différentes étapes de l’algorithme. Afin de faciliter le paramètrage des données

de simulations, une interface a été développée en C♯ et compilée en code managé exécuté

sous le Framework .NET (Figure 6.21). L’interface développée sous l’environnement Visual

Studio permet ainsi :

1. de saisir toutes les données nécessaires au traitement

2. d’offrir les fonctions d’importation et d’exportation de valeurs saisies

3. de faire appel au module développé en langage C (Figures 6.1 et 6.20) et d’exécuter

le traitement de MC

Les nombreuses caractéristiques de simulation, aisément paramètrables grâce à

l’intégration de l’interface, sont reportées dans le tableau 6.2.
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Tab. 6.2 – Caractéristiques paramètrables pour une simulation de MC.

Paramètres de la simulation

– Nombre de photons
– Temps de propagation de la simulation et nombre de pas de temps élémentaires
– Dimensions du milieu étudié (matrice 3D) et dimensions de la maille élémentaire
– Nombre de couches analysées

Paramètres Source-Récepteur

– Position et angle d’inclinaison de la source en surface
– Position du (des) récepteur (s) définie par ses coordonnées et choix multiple : ponctuel ou

global, en transmittance et ou réflectance. La réception des photons pour une position
xd, yd du récepteur se fait pour une ouverture numérique infinie avec une fibre de
0,01 mm de diamètre [171, 172]

Paramètres du milieu trouble. Pour chacune des couches sélectionnées par un onglet :

– Epaisseur de la couche
– Propriétés optiques à la longueur d’onde d’excitation
– Possibilité de considérer la précence de fluorophores uniformément distribués dans la

couche et de définir leurs caractéristiques et les propriétés optiques de la couche à la
longueur d’onde d’émission

– Possibilité de considérer une hétérogénéité sphérique fluorescente ou non au sein de la
couche. Selon le cas, on peut définir : la position du centre de la sphère et son rayon, les
propriétés optiques de l’objet à la longueur d’onde d’excitation, les caractéristiques des
fluorophores, les propriétés optiques de l’hétérogénéité à la longueur d’onde d’émission

6.4.2 Simulations numériques mises en oeuvre

Afin d’illustrer les résultats obtenus par le modèle de MC dans lequel est intégré le

processus de fluorescence, nous proposons trois simulations différentes. Le domaine étudié

est un volume de 64 cm3 dans lequel est distribuée 1 µM de fluorophores de type ICG (voir

section 2.4.3). Les simulations se réfèrent à différentes propriétés optiques caractéristiques

des tissus mammaires et des tumeurs associées (voir tableau A.1). La technique de mesure

en réflectance est utilisée, c’est-à-dire que le récepteur est placé à 10 mm de la source, sur la

même surface. La position de la source est donc (0,0,0) et celle du récepteur (0,10,0) selon

le système (x, y, z). Le domaine et ses différentes configurations sont illustrés sur la Figure

6.22. La taille de la zone fluorescente varie selon les expériences. La première expérience

(Figure 6.22(a)) considère une distribution homogène des fluorophores à l’intérieur du

volume. Ensuite, nous étudions une zone de fluorescence réduite à une couche de 6 mm

d’épaisseur située entre les plans z = 7 et 13 mm (Figure 6.22(b)). Enfin, la zone fluores-

cente est limitée à une sphère de 6 mm de diamètre centrée en (0,0,10) (Figure 6.22(c)).
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Fig. 6.22 – Représentations physiques du volume de 64 cm3 dans lequel est dis-
tribuée 1 µM de fluorophores de type ICG (zones bleues). Les paramètres optiques sont
µax = µam = 0,15 cm−1, µsx = µsm = 40 cm−1 et gx = gm= 0,7.
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Fig. 6.23 – Réflectances diffuse (a) et fluorescente (b) simulées pour un milieu fluorescent
homogène (Figure 6.22(a)), un milieu contenant une couche fluorescente (Figure 6.22(b))
et un milieu contenant une sphère fluorescente (Figure 6.22(c)).

Les signaux de réflectance simulés par MC sont reportés sur la Figure 6.23. Le

graphique (a) présente les profils temporels des photons non fluorescents détectés à

10 mm de la source. Le second graphe (b) comprend les trois signaux de réflectance

fluorescente obtenus pour les trois cas d’étude décrits plus haut. Ces signaux simulés

permettent d’observer l’influence de l’étendue de la zone fluorescente à l’intérieur du
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milieu biologique. Nous remarquons que les mesures de réflectance diffuse n’apportent

que peu d’informations car les profils temporels relevés dans le cas d’une distribution

hétérogène de fluorophores dans sphère de 11,3 cm3 ou dans le cas d’une distribution

à l’intérieur d’une couche limitée à 9,6 cm3, se superposent. En revanche, l’analyse des

signaux de fluorescence montrent bien que leur intensité est proportionelle à la taille de

la zone fluorescente.

Cette analyse a pour but d’une part d’illustrer les possibilités du modèle de MC quant

à la simulation du processus de fluorescence pour des géométries complexes et variées et

d’autre part de mettre en évidence ses faiblesses. En effet, les résultats sont obtenus au

bout d’environ 4 heures de calcul pour chaque cas d’étude. Peu de photons sont convertis

en photons fluorescents au cours de la simulation (moins de 15 % des photons atteignant

le détecteur), 30 millions de photons ont été nécessaires ici afin d’obtenir une variance

correcte. L’étude avancée de l’influence de différents paramètres (position du détecteur,

taille et position de la tumeur, concentration et distribution en fluorophores, dimension

du milieu hôte...) exigerait des temps de calcul trop importants. Cependant, le modèle de

MC est une méthode fiable qui “remplace” l’expérience. Elle servira donc dans la suite de

la thèse de modèle de validation. Nous proposons donc de décrire, dans le chapitre 7, un

modèle de résolution plus rapide du problème direct (la méthode des éléments finis) afin

de mener une analyse complète de la sensibité des signaux de fluorescence dans le chapitre

8.
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Chapitre 7

Méthode des éléments finis
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Depuis l’augmentation de la puissance de calcul des ordinateurs, la simulation

numérique déterministe a remplacé l’expérimentation directe trop coûteuse et longue à

mettre en oeuvre. Le chapitre 6 a présenté les avantages de la méthode de MC qui lui

permettent de se “substituer” à l’expérimentation. Toutefois celles-ci (l’expérimentation

et la méthode statistique de MC) ne sont plus, la plupart du temps, qu’un moyen de

vérification des calculs effectués sur machine par les méthodes numériques déterministes.

Sur le plan mathématique, la simulation numérique est fondée sur la résolution d’équations

aux dérivées partielles conduisant à l’obtention de solutions approchées. Il existe de nom-

breuses méthodes d’approximation qui ont été développées pour résoudre le problème

direct ; citons, à titre illustratif, la méthode des différences finies, la méthode des volumes

finis et les méthodes spectrales.

Ces techniques numériques sont plébiscitées par rapport aux méthodes analytiques ou

semi-analytiques dans le cas où la modélisation de géométries complexes est nécessaire. La

première équipe de recherche qui a développé la méthode des éléments finis pour résoudre

le problème direct en tomographie optique est Arridge et al. [140, 174, 175]. La méthode
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des éléments finis (finite element method : FEM en anglais) est ensuite devenue une

technique de référence pour modéliser la distribution hétérogène des propriétés optiques

dans les milieux troubles [173, 177], bien que la méthode des différences finies (finite

difference method : FDM en anglais) [178, 179], des volumes finis (finite volume method :

FVM en anglais) [180] et des éléments de frontières (boundary element method : BEM en

anglais) [181, 182] soient quelques fois utilisées pour des applications spécifiques.

La méthode des éléments finis semble être la mieux adaptée à l’investigation de

structures bi- ou tridimensionnelles complexes. Ce modèle est aussi très utilisé dans

l’industrie, en particulier en aéronautique, dans l’industrie automobile et en météorologie.

Le domaine biomédical fait également appel à la méthode des éléments finis pour des

études en biomécanique cardiovasculaire [183, 184]. Cette méthode est intéressante dans

de nombreux domaines d’applications par sa souplesse d’utilisation, notamment au

niveau de la caractérisation des domaines d’études et de la définition de ses conditions

aux limites. Dans ce chapitre, nous exposons la démarche utilisée pour implémenter

notre modèle direct en fluorescence résolu en temps. Nous décrivons successivement la

formulation de la théorie de la diffusion, la stratégie de maillage utilisée et les critères de

validation du modèle.

7.1 Rappels sur la méthodes des éléments finis

La méthode consiste à rechercher une solution approchée sous la forme d’un champ

global F̃ défini par morceaux sur des sous-domaines du domaine global Ω. Les P sous

domaines Ωi sont définis tels que :

P⋃

i=1

Ωi = Ω et Ω̃i ∩ Ω̃j = 0 ∀i 6= j (7.1)

où Ω̃i désigne l’intérieur de Ωi. Les familles de champs locaux f̃i ou globaux F̃ sont les

espaces des fonctions d’interpolation de l’élément ou du domaine respectivement. Plusieurs

points, les noeuds, sont choisis arbitrairement dans chaque sous domaine. La solution

globale est une approximation de ce champ par interpolation des valeurs nodales. La qualité

de la solution approximée dépend de la division en sous domaines (nombre et dimensions

des éléments), du choix de la famille des champs locaux (généralement polynomiaux) et

des conditions de continuité imposées aux frontières. Pour résoudre un problème par la

méthode des éléments finis, nous procèdons donc par étapes successives :

1. Le problème physique est décrit par une équation différentielle ou aux dérivées par-

tielles. L’équation est satisfaite en tout point du domaine Ω et les conditions limites

sont définies sur la frontière ∂Ω.

2. Le système différentiel est mis sous sa forme intégrale. Il s’agit de la formulation
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variationnelle du problème, appelée également formulation faible.

3. Le domaine Ω est divisé en sous domaines, les mailles. On construit ainsi le maillage

du problème.

4. On procède à la discrétisation du problème en déterminant les valeurs aux noeuds

des éléments.

5. Enfin, la résolution proprement dite consiste à construire la solution approchée à

partir des valeurs nodales.

7.2 Formulation de la théorie de la diffusion

7.2.1 Forme variationnelle par la méthode de Galerkin

La méthode des éléments finis (MEF) est utilisée ici pour résoudre le problème phy-

sique décrit par la théorie de la diffusion. La première étape consiste à décrire le système

d’équations 5.30 sous sa forme variationnelle [140, 174, 175]. L’objectif est d’exprimer les

fonctions de densité d’excitation et d’émission de fluorescence (respectivement φx et φm)

par une solution approximative (φh
x et φh

m) du système 5.30. Par soucis de clarté, nous

généraliserons le développement par une description matricielle du système telle que :

k φ− ∇T (D ∇ φ) = Q (7.2)

où les variables soulignées représentent des matrices. De la même façon, l’équation des

conditions aux limites 5.29 devient :

φ + nT (2AD ∇)φ = 0 (7.3)

avec les définitions matricielles suivantes :

k =

[
1
υ

∂
∂t + βx 0

0 1
υ

∂
∂t + βm

]
φ =

[
φx

φm

]
∇ =

[
∇ 0
0 ∇

]

D =

[
DxI 0
0 DmI

]
Q =

[
Qx

Qm

]
n =

[
n 0
0 n

]

En remplaçant la solution exacte φ par la solution approximative φh dans le système

7.2, nous obtenons :

k φh −∇T (D ∇ φh)−Q = ℜ (7.4)
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où ℜ représente l’erreur résiduelle de l’approximation. Pour la suite, nous définissons l’en-

semble des fonctions intégrables par :

L3(Ω) :=

{
u|

∫

Ω
|u|3 dΩ <∞

}
(7.5)

et l’espace de Hilbert par :

H1
g (Ω) := u ∈ L3(Ω)|∂u

∂x
,
∂u

∂y
,
∂u

∂z
∈ L3(Ω), u|∂Ω = g (7.6)

La formulation faible par la méthode de Galerkin du système 7.2 est obtenue par mini-

misation de l’intégrale sur l’ensemble du domaine Ω du produit de l’erreur résiduelle avec

une fonction test u ∈ H1
0 , soit sous forme matricielle

u =

[
uxx uxm

umx umm

]

d’où :

∫

Ω

[
u(k−∇T D ∇)φhdΩ− u Q dΩ

]
= 0 (7.7)

En utilisant la formule de Green [185] :

∫

Ω
v∇γ.∇u dΩ = −

∫

Ω
γ∇u.∇v dΩ +

∫

∂Ω
vγ∇u d(∂Ω) (7.8)

où ∂Ω représente les frontières du milieu, l’équation 7.7 devient :

∫

Ω
D ∇ φh ∇ u dΩ−

∫

∂Ω
u D φh d(∂Ω) +

∫

Ω
k φh u dΩ =

∫

Ω
u QdΩ (7.9)

Enfin, en incluant les conditions aux limites 7.3, l’équation 7.9 devient :

∫

Ω
D ∇ φh ∇ u dΩ +

∫

∂Ω

1

2A
φh u d(∂Ω) +

∫

Ω
k φh u dΩ =

∫

Ω
u Q dΩ (7.10)

7.2.2 Discrétisation de la formulation faible

La discrétisation de la formulation faible revient à exprimer la solution approchée des

fonctions de densité d’excitation et d’émission de fluorescence par une combinaison linéaire

de fonctions polynomiales telle que :

φh
x,m =

M∑

i=1

φi;x,m ui ∈ Xh ⊂ H1(Ω), (7.11)

où Xh est un espace de Hilbert regroupant l’ensemble des fonctions ui|i = 1 . . . N . Le

domaine physique Ω est divisé en P éléments joints par M noeuds (Ni, i = 1 . . . M). La
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formulation la plus simple est utilisée ici : ui(Nj) = δij(i, j = 1 . . . M). Nous pouvons donc

écrire l’équation 7.10 sous sa forme faible discrète :

M∑

j=1

∫

Ω
uj

M∑

i=1

(k−∇T D ∇) φi ui dΩ

+
M∑

j=1

∫

∂Ω
uj

M∑

i=1

1

2A
φi ui d(∂Ω) =

M∑

j=1

∫

Ω
uj Q dΩ

(7.12)

Plus simplement, nous obtenons l’équation matricielle suivante :

[
A(Dx,m) + B(βx,m) + C + D

∂

∂t

]
φh

x,m = Ex,m (7.13)

avec :

Ai,j =

∫

Ω
Dx,m∇ui ∇uj dΩ (7.14)

Bi,j =

∫

Ω
βx,mui uj dΩ (7.15)

Ci,j =

∫

∂Ω

1

2A
ui uj d(∂Ω) (7.16)

Di,j =
1

υ

∫

Ω
ui uj dΩ (7.17)

Ej =

∫

Ω
Q0x,0m uj dΩ (7.18)

φh
x,m =

[
φh

1(t), . . . , φh
M (t)

]T
(7.19)

(7.20)

7.2.3 Assemblage et intégration du temps

L’assemblage est l’opération qui consiste à construire le système d’équations 7.13 à

résoudre. La méthode de résolution peut être directe ou itérative. L’assemblage de la

méthode de Galerkin permet d’obtenir un système linéaire et symétrique. L’approxima-

tion φh
k (indifféremment φh

xk ou φh
mk) pour la kème source peut alors être calculée par la

décomposition directe de Choleski à partir du système :

φh
k =

[
A(D) + B(β) + C + D

∂

∂t

]−1

E (7.21)

La dernière étape consiste à résoudre φh en tant que fonction du temps :

[A(D) + B(β) + C]

∫ tn+1

tn

φh(t)dt + D

∫ tn+1

tn

∂φh(t)

∂t
dt =

∫ tn+1

tn

E(t)dt (7.22)

89



Chapitre 7. Méthode des éléments finis

Pour cela, une intégration pondérée est appliquée à l’équation 7.22 afin d’obtenir le schéma

aux différence finies d’Euler tel que :

[
θA(D) + θB(β) + C +

1

∆t
D

]
φh

n+1+ (7.23)

[
(1− θ)A(D) + (1− θ)B(β) + C − 1

∆t
D

]
φh

n = θQn+1 + (1− θ)Qn

Si θ = 0, on retrouve le schéma d’Euler explicite ; si θ = 1 celui d’Euler implicite. Dans

notre cas, nous utilisons le schéma de Crank-Nicolson [186] avec θ = 1
2 qui présente une

meilleure stabilité. Nous résolvons donc un problème à chaque pas de temps, en partant

d’un instant initial. La résolution de chaque pas de temps exige donc un calcul itératif

avec tous les problèmes que celui-ci impose : stabilité, convergence et choix de critère

d’arrêt. Cette étape est assurée par des prologiciels appelés solveurs. Une fois le problème

bien défini, le solveur s’exécute sans intervention extérieure. Toutefois, le paramétrage

du pas de temps par l’utilisateur est d’une importance cruciale sur la qualité de l’ap-

proximation par la méthode des éléments finis. Nous illustrons ce point dans la section 7.4.

Plusieurs solveurs sont commercialisés. Nous pouvons citer à titre illustratif FlexPDE

[187, 188] et COMSOL Multiphysics [189]. Ces deux logiciels proposent une formulation

discrète par la méthode de Galerkin et un contrôle automatique de l’intégration temporelle

par la méthode DASSL (Differential Algebraic System Solver en anglais). Le solveur

DASSL est basé sur la méthode d’itération de Newton [190, 191].

Enfin, un opérateur ℵ permet ensuite d’obtenir la solution recherchée F k pour la kème

source telle que F k = ℵ[φk
x,m] où φk

x,m est la solution de l’équation 7.21 pour la kème

source. Par exemple, si la solution recherchée est la réflectance diffuse Rk
x alors l’opérateur

de mesure ℵ reprend l’expression 5.26. Pour plus de détails sur les différents opérateurs de

mesure, nous invitons le lecteur à se reporter à l’article [191].

7.3 Stratégie de maillage proposée

Toute résolution d’un problème par les éléments finis doit débuter par la création du

maillage représentant le domaine d’étude. Cette étape est souvent délicate car la qualité de

l’approximation par éléments finis dépend fortement de la structure du maillage. Comme

nous l’avons vu, l’idée fondamentale de la méthode des éléments finis est de discrétiser

le problème en décomposant le domaine à étudier Ω en sous-domaines appelés éléments

ou mailles tels que nous les avons définis par l’équation 7.1. Les logiciels d’éléments finis

(FlexPDE et COMSOL Multiphysics) proposent trois types de mailles : selon la nature

du problème et les ressources disponibles, nous aurons recours à des éléments linéiques

(1D), surfaciques (2D) ou volumiques (3D).
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7.3. Stratégie de maillage proposée

Chaque maille comporte un certain nombre de noeuds. Les valeurs du champ φh que

l’on cherche à déterminer en ces points constituent les valeurs nodales, les inconnues du

système. Les géométries les plus simples fixent les noeuds aux sommets de l’élément ; dans

ce cas il s’agit d’éléments linéaires. Si nous définissons des éléments de degré supérieur,

des noeuds supplémentaires sont ajoutés sur les arrêtes ; nous parlons alors d’éléments

quadratiques (voir Figure 7.1). Augmenter le nombre d’éléments ou le degré de ces

éléments permet d’affiner la solution, mais augmente le nombre de degrés de liberté de la

structure, et sera donc plus coûteuse en temps de calculs. Un compromis doit donc être

trouvé entre résolution et temps de calcul.

Noeuds supplémentaires = Eléments quadratiques

Tétraèdre Pentaèdre Hexaèdre

Fig. 7.1 – Illustration des principaux éléments volumiques.

La plupart des logiciels propose des algorithmes de maillages automatiques. La méthode

la plus courante est l’algorithme de Delaunay qui permet de mailler un domaine en triangles

ou en tétraèdres. Cette méthode garantit une faible distorsion des éléments. En effet,

le rapport de la plus grande dimension sur la plus petite, appelée distorsion, doit être

compris entre 1 et 5. En revanche, le maillage ne doit pas être excessivement resserré car

plus le maillage est fin et plus le temps de calculs est coûteux. La stratégie de maillage

devient alors délicate ; il s’agit d’affiner le maillage dans les zones significatives (axe de

la source lumineuse, interfaces de mesure, régions caractéristiques . . . ) et d’appliquer un

maillage plus grossier ailleurs. L’utilisateur devra donc spécifier un maillage de manière

semi-automatique basé sur la triangulation de Delaunay. Le logiciel COMSOL Multiphysics

permet de visualiser la qualité du maillage selon un critère purement géométrique (voir

Figure 7.2). La section suivante propose des exemples d’optimisation du maillage afin de

valider le modèle de résolution numérique du système d’équations couplées de la théorie

de la diffusion 7.2.
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(a) 100 noeuds, 176 éléments, 50 éléments aux frontières

(b) 258 noeuds, 478 éléments, 72 éléments aux frontières

(c) 1104 noeuds, 2083 éléments, 203 éléments aux frontières

0,0

0,2

0,4

0,6

0,8

1,0

Fig. 7.2 – Visualisation de la qualité du maillage surfacique de Delaunay selon des critères
géométriques avec COMSOL Multiphysics.

7.4 Validation du modèle réalisé

Le modèle de résolution du problème direct par la méthode des éléments finis semble

être le mieux adapté à l’investigation de structures complexes. Les solveurs numériques

permettent aisément d’appliquer le modèle à un problème physique. Toutefois, le

paramétrage du pas de temps et la construction d’un maillage stratégique sont d’une

importance cruciale sur la qualité de l’approximation. Dans cette section, nous décrivons

un exemple d’optimisation de ces critères par comparaison avec les résultats obtenus par la

méthode de MC. MC sert donc de méthode de validation de la résolution par éléments finis.
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7.4.1 Description du problème physique

Les simulations numériques suivantes ont été conduites sur un modèle physique de

40 mm x 80 mm contenant une cible fluorescente de base circulaire de 6 mm de diamètre

située à 10 mm de profondeur sous la surface supérieure. Les coefficients d’absorption et de

diffusion du milieu ambiant ont été fixés à µax = µam = 0, 015 mm−1 et µ′
sx = µ′

sm = 1, 2

mm−1 (couple PO2 du tableau 8.1). Les profils de fluorescence temporels sont obtenus

pour un marqueur de type ICG distribué unifomément avec une concentration de 1 µM à

l’intérieur de l’inclusion. La technique de mesure en réflectance est utilisée, c’est-à-dire que

le récepteur est placé à 5 mm de la source, sur la même surface. La position de la source

est donc (40, 0) et celle du récepteur (45, 0) selon le système (x, z). L’inclusion est centrée

au point (40, 10). La Figure 7.3 illustre le problème physique dans son ensemble. Nous ne

présentons ici qu’un seul exemple à titre illustratif, cependant le modèle à été validé pour

différentes configurations de domaine et plusieurs types d’inclusions et de fluorophores.

Source 

impulsionnelle 

Signal réfléchi

10 mm

80 mm

40 mm

6 mm

x

z

Fig. 7.3 – Description du domaine physique et du système de coordonnées.

7.4.2 Rafinement du maillage

Afin d’optimiser le maillage du domaine, nous proposons cinq configurations différentes

représentées sur la Figure 7.4. Les configurations (a) et (b) sont obtenues de façon au-

tomatique à partir de la technique de triangulation de Delaunay. Trois sous-domaines

sont définis de façon grossière : la cible fluorescente, l’axe du faisceau laser (2 mm de

largeur) et les tissus environnants. L’algorithme distingue 686 mailles et 315 noeuds

pour la configuration (a) et 1040 éléments et 549 noeuds pour la configuration (b). Le

maillage est ensuite successivement raffiné sur les zones stratégiques. La configuration (c)

présente un maillage resseré le long de l’axe du faisceau laser et au sein de l’inclusion.

Sur les configurations (d) et (e), le rafinement du maillage près de l’interface de mesure

est également pris en compte. Les caractéristiques précises des cinq configurations sont
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reportées dans le tableau 7.1.

0,0

(a) (b)

(c)

(d) (e)

x

z

Fig. 7.4 – Configurations du maillage surfacique de Delaunay selon les critères reportés
dans le tableau 7.1.

Les intensités de lumière diffuse et fluorescente résolues en temps sont reportées sur la

Figure 7.5. Enfin, le tableau 7.1 résume les temps de simulation. Le temps de propagation

de chaque simulation est fixé à 2000 ps et le pas de temps est 0,1 ps (voir section suivante).

Le maillage optimal est donc représenté par la configuration (d) : une densité de 1 le long

de l’axe du faisceau, près du point de mesure et dans la zone fluorescente et un maillage

grossier ailleurs. Cette configuration peut être reportée quels que soient les paramètres

optiques et géométriques du problème à étudier. Les nombres de noeuds et d’éléments

diffèreront selon les dimensions du domaine mais les caractéristiques de maillage resteront

optimales. Une densité plus élevée dans les zones stratégiques ne feraient qu’augmenter le

temps de calcul sans améliorer la qualité de l’approximation. En effet, nous remarquons

que les configurations (d) et (e) se superposent sur la Figure 7.5.
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Tab. 7.1 – Caractéristiques des maillages présentés sur la Figure 7.4.

Configuration a b c d e

Nombre de noeuds 315 549 883 1197 1758

Nombre de mailles 586 1040 1698 2266 3370

Nombre d’éléments aux frontières 96 124 170 230 266

Qualité minimale des éléments 0,7021 0,5163 0,6450 0,6450 0,6393

Ratio de surface de l’élément 0,0070 0,0034 0,0067 0,0071 0,0101

Taille maximale (facteur d’échelle) 1,5 1 1 1 0,55

Taux de croissance des éléments 1,4 1,3 1,3 1,3 1,25

Facteur de courbure 0,4 0,3 0,3 0,3 0,25

Rafinement de l’axe du faisceau x x x

Rafinement de la zone fluorescente x x x

Rafinement près de l’interface de mesure x x

Temps de simulation (s) 105 108 137 152 212

Temps (ps) Temps (ps)
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Fig. 7.5 – Intensités de réflectance diffuse (à gauche) et fluorescente (à droite) simulées
pour différentes configurations de maillage.

7.4.3 Pas de temps de la simulation

Afin de mettre en évidence l’importance du pas de temps dans la qualité de l’approxi-

mation par la méthode des éléments finis, nous proposons de reprendre la configuration

de maillage de la Figure 7.4(d). Les simulations sont exécutées avec un pas de temps de

0,1, 1 et 10 ps, les temps de calculs des simulations sont respectivement 152, 86 et 20 s. La

Figure 7.6 présente les signaux simulés résolus en temps. Il ressort donc que la méthode

des éléments finis doit être appliquée avec un pas de temps de 0,1 ps afin d’obtenir une
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approximation correcte avec un compromis temps de calcul/qualité du résultat optimal.

Temps (ps) Temps (ps)
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Fig. 7.6 – Intensités de réflectance diffuse (à gauche) et fluorescente (à droite) simulées
pour différentes configurations du pas de temps.

7.4.4 Méthode de résolution

Les solveurs automatiques proposent différentes méthodes de résolution du problème

direct. Les taux de convergence sont identiques, seuls les temps de calculs diffèrent. Le

tableau 7.2 présente brièvement les méthodes disponibles et les différents temps de calculs

associés à la simulation optimale du problème décrit dans cette section. Pour plus de

détails, le lecteur se reportera aux références citées dans le tableau 7.2. La méthode la plus

rapide à l’exécution est la méthode de résolution directe de Cholesky que nous avons citée

dans la section 7.2.

Tab. 7.2 – Méthodes.

Méthode de résolution Technique Temps (s) Référence

Sparse linear solver

(TAUCS)

Factorisation directe de
Cholesky

152 [192]

Generalized minimal residual
solver (GMRES)

Minimisation itérative du
résidu sur l’espace de Krylov

173 [193, 194]

Unsymmetric multifrontal

method (UMFPACK)

Factorisation de Gauss
par méthode multifrontale
séquentielle

178 [195, 196]

Sparse object oriented linear

equations solver (SPOOLES)

Parallélisation de la factori-
sation directe de la matrice
creuse

202 [197]
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Chapitre 8

Intensité de fluorescence résolue

en temps issue d’un milieu

hétérogène : étude de la sensibilité

par la méthode des éléments finis
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Ce chapitre est consacré à l’étude de la sensibilité des signaux de fluorescence résolus

en temps en faisant varier différents paramètres structurels et informels. Les résultats

présentés dans les sections 8.1 à 8.5 ont fait l’objet d’une publication en revue à comité de

lecture [198]. La section 8.6 a également été présentée dans un article [199] et lors d’une

communication orale en congrès international [200].

La méthode utilisée tout au long du chapitre pour décrire le problème direct est la

méthode des éléments finis 2D. Afin de simuler la propagation de la lumière diffuse et

fluorescente dans les tissus biologiques, plusieurs simulations ont été mises en place à partir

d’un modèle de dimensions 80 mm x 40 mm, selon les coordonnées x-z. Une tumeur est

simulée et insérée dans le milieu étudié (voir Figure 8.1). Le détecteur est situé à 10 mm de

la source caractérisée par une impulsion de 1 ps de lumière uniforme de 2 mm de diamètre.
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Chapitre 8. Intensité de fluorescence résolue en temps issue d’un milieu hétérogène :
étude de la sensibilité par la méthode des éléments finis

Comme décrit précédemment (voir Chapitre 7), afin d’appliquer la méthode des

éléments finis, trois régions d’intérêt ont été définies et illustrées sur la Figure 8.1(b).

Le domaine est représenté par un maillage de 4549 noeuds et 2232 éléments. Enfin, les

coefficients d’absorption et de diffusion ont été choisis afin de respecter au mieux les ca-

ractéristiques optiques des tissus mammaires pour des longueurs d’ondes comprises entre

600 et 900 nm. Les tissus mammaires sont des milieux hétérogènes constitués de tissu adi-

peux, de tissu glandulaire et de tissu confonctif fibreux. Aussi, les paramètres optiques pris

en compte pour les différentes simulations se basent sur des valeurs moyennes reportées

dans le tableau 8.1. L’écart de Stokes1 étant faible, la différence entre les coefficients d’ex-

citation et d’émission peut être négligée, i.e. Dx = Dm, µax = µam et µ′
sx = µ′

sm. Le

facteur d’anisotropie a été fixé à la valeur 0,7 et l’indice de réfraction est défini à 1,4.

4
0

 m
m

80 mm

Source impulsionnelle 

( 1 ps )

Signal réfléchi

Signal transmis

z

(b)

x

z

t

Fig. 8.1 – (a) Description du domaine physique et du système de coordonnées. (b)
Représentation du maillage de 4549 noeuds et 2232 éléments.

Tab. 8.1 – Paramètres optiques (PO) utilisés pour nos simulations.

µa (mm−1) µ′
s (mm−1)

PO1 0,003 1,7

PO2 0,015 1,2

PO3 0,03 0,7

PO4 0,03 1,7

La concentration de fluorophores contenus dans l’inclusion, C exprimée en µM, est

introduite par µfx,m = 2, 3.C.ǫfx,m , où ǫfx et ǫfm (M−1.mm−1) sont respectivement

les coefficients d’extinction du type de fluorophore aux longueurs d’ondes d’excitation et

1Différence de longueurs d’onde entre les spectres d’absorption et d’émission d’un fluorophore (voir
section 2.4).
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8.1. Influence de la profondeur de l’objet fluorescent

d’émission de fluorescence. Certains photons fluorescents seront ré-absorbés par la cible

elle même, nous considérons donc que ǫfm = ǫfx/2. Trois types de fluorophores vont

être utilisés dans la suite de ce chapitre. Il s’agit de l’ICG, du Cy5.5 et du HPPH-car

dont les caractéristiques ont été décrites dans la section 2.4 et le tableau 2.11. Dans la

suite du chapitre, seront indifféremment évoqués les termes d’inclusion, de cible ou d’objet

fluorescent pour décrire la modélisation de fluorophores distribués au sein d’une lésion

tumorale.

8.1 Influence de la profondeur de l’objet fluorescent

Les premières simulations reportent l’intensité de fluorescence détectée à l’interface air-

tissu du milieu trouble et provoquée par des fluorophores Cy5.5 distribués uniformément à

l’intérieur de l’inclusion. Dans ces conditions, µfx = µfm = 0 dans les tissus environnants,

tandis que µfx = 0, 0575 mm−1 et µfm = 0, 02875 mm−1 au sein de l’inclusion. Ces

valeurs correspondent à une concentration en fluorophores de 1 µM. Les simulations ont

été menées successivement pour des objets de diamètres différents (2 et 6 mm), localisés

à différentes profondeurs zt.
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Fig. 8.2 – Mesure du temps de demi-montée, t1/2 en fonction de la position en profondeur
d’un objet fluorescent (deux diamètres différents sont considérés : 2 mm et 6 mm).

La Figure 8.2 montre le temps, noté t1/2, nécessaire pour atteindre la moitié de l’in-

tensité maximale de fluorescence en fonction de la profondeur de l’inclusion. La valeur du

t1/2 du signal réfléchi en surface est extrêmement sensible à la profondeur de l’inclusion

fluorescente et augmente de façon linéaire pour des profondeurs supérieures à 15 mm. Les

variations du t1/2 pour des diamètres de 2 et 6 mm ont des profils similaires. La différence
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Chapitre 8. Intensité de fluorescence résolue en temps issue d’un milieu hétérogène :
étude de la sensibilité par la méthode des éléments finis

entre ces deux profils s’explique par le fait que le t1/2 est relevé en fonction de la distance

entre le centre de l’inclusion et le détecteur, soit zt (voir Figure 8.1). Par conséquent,

pour des positions du centre fixes, faire varier le diamètre de la cible revient à modifier la

distance entre le détecteur et la surface supérieure de l’objet, soit zt − d/2. Les résultats

obtenus confirment ceux décrits dans [201, 202]. De plus, l’influence des coefficients d’ab-

sorption et de diffusion sur la mesure du t1/2 est reportée sur la Figure 8.3. Ces résultats

montrent que la valeur du t1/2 d’un signal de fluorescence mesuré en surface donne des

informations sur la position en profondeur de l’inclusion fluorescente.
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Fig. 8.3 – Temps de demi-montée, t1/2, du signal de fluorescence mésuré en réflectance
en fonction de la profondeur d’une tumeur de 6 mm de diamètre pour trois couples de
coefficients d’absorption et de diffusion différents : PO1, PO3 et PO4 (voir Tableau 8.1).

8.2 Sensibilité de la concentration en fluorophores

Les Figures 8.4(a) et (b) montrent, pour différentes profondeurs zt de la cible,

que le profil d’intensité de fluorescence est fortement influencé par la concentration en

fluorophores. Pour cette étude, les paramètres pris en compte sont le couple PO2 décrit

dans le tableau 8.1. Est analysée, ici, l’influence de la concentration en Cy5.5 variant

de 0 à 5 µM. Jusqu’à 5 µM, la condition de validité de l’approximation de diffusion,

i.e. µ′
sx << (µax + µfx), reste valide. Les Figures 8.4(a) et (b) mettent en évidence les

concentrations effectives pour lesquelles les signaux de fluorescence réfléchis et transmis

atteignent respectivement leur maximum d’intensité.
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8.3. Etude de différentes formes d’inclusion

Le maximum de l’intensité transmise est alors rapidement atteint pour CTmax =1,2-

1,3 µM puis décroit graduellement au délà de CTmax. Pour des concentrations supérieures

à ce point maximum, le pouvoir d’absorption des fluorophores devient si important que

peu de photons parviennent à s’échapper de l’inclusion. Le maximum de fluorescence

réfléchie augmente progressivement jusqu’à une concentration de 3 à 4 µM puis décroit

lentement. Cependant, la partie ascendante du profil de la courbe représentative dépend

fortement des capacités d’absorption des fluorophores et des chromophores présents dans

la tumeur. En effet, la partie ascendante tend vers un profil linéaire si µfx << µax. Ce

comportement est étroitement lié au couplage des équations 5.30(a) et 5.30(b).

La variation du maximum des signaux réfléchis et transmis en fonction de la distance

entre la source et le centre de l’objet est illustrée sur les Figures 8.5(a) et (b). Deux concen-

trations en fluorophores sont prises en compte 0,1 µM d’une part et 1 µM d’autre part.

Le maximum d’intensité réfléchie décroit exponentiellement avec la profondeur quelle que

soit la concentration en fluorophores. En revanche, le maximum d’intensité de fluorescence

transmise décroit lentement. Il devient supérieur au maximum de fluorescence réfléchie

lorsque la cible est insérée dans la deuxième moitié du milieu observé (zt > 20 mm). Ce

type de comportement est observé lorsque les fluorophores sont distribués uniformément

à l’intérieur de l’inclusion.

8.3 Etude de différentes formes d’inclusion

Trois formes d’inclusions sont illustrées sur la Figure 8.6. L’étude présentée ici consiste

à simuler l’influence de la forme de la tumeur en l’insérant dans le milieu biologique entre

10 et 14 mm le long de l’axe z. Les tumeurs étudiées sont respectivement de base circulaire

(Figure 8.6(a)), de base carrée (Figure 8.6(b)) et de base en forme de “haricot” (Figure

8.6(c)). Cette dernière forme particulière fait référence à différentes études élaborées pour

des applications en oncologie chirurgicale [203] et diagnostique [204, 205]. Les cas (a)

et (b) présentent la même surface tandis que celle de l’inclusion (c) est inférieure aux

précédentes. Les profils de lumière fluorescente relevés aux instants t = 250 ps et 1000 ps

sont représentés sur les Figures 8.6(a) et (b). Les résultats simulés pour chacune des

formes d’inclusion y sont reportés.

Nous notons que lorsque le temps de simulation s’écoule, les profils de fluorescence

se centrent sur l’axe de l’objet-cible. Cependant, les intensités des trois profils diffèrent

en début de simulation (Figure 8.7(a)) tandis qu’à 1000 ps, les profils des inclusions de

volumes identiques se superposent (Figure 8.7(b)).
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Fig. 8.6 – Densités de flux de photons fluorescents à la longueur d’onde d’émission simulés
à l’instant t = 250 ps pour trois inclusions de formes différentes localisées entre 10 et 14 mm
le long de l’axe z. La forme de l’inclusion est représentée en gris.
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Fig. 8.7 – Profils du taux de fluence de fluorescence aux intants t = 250 ps (a) et t = 1000 ps
(b) relevés pour les trois inclusions décrites sur la Figure 8.6.

Les signaux de fluorescence mesurés en réflectance et en transmittance sont représentés

sur la Figure 8.8(a) et (b). Pour les trois cas d’étude, les temps t1/2 sont identiques. Cette

observation permet de conclure que la localisation en profondeur via la mesure du t1/2

est indépendante de la forme de la cible. L’analyse des signaux transmis montrent en

revanche que la mesure de leur intensité maximale donne une indication de la concen-

tration en fluorophores (intensités maximales égales pour volumes égaux) mais ne donne

aucune information particulière sur la forme de l’objet fluorescent. De plus, sur la Figure

8.8(a), les signaux de fluorescence mesurés en réflectance amènent à la même conclusion :

l’intensité maximale diffère pour les trois formes étudiées. Elle est proportionnelle à la

dimension de l’interface supérieure de l’objet fluorescent. En revanche, les signaux de fluo-
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8.4. Profil de distribution non uniforme

rescence mésurés en transmittance traduisent le volume des inclusions (Figure 8.8(b)). Par

conséquent, pour une même concentration en fluorophores, le volume de l’objet fluores-

cent n’influence pas les signaux de transmittance. Il n’y a donc pas de perturbation sur

la mesure du temps d’arrivée des premiers photons et sur la localisation en profondeur

de l’objet-cible. En revanche, la dimension de la surface supérieure de l’objet influence les

mesures en réflectance. Il serait alors judicieux de déterminer la largeur axiale de la cible

avant de pouvoir en déduire sa position en profondeur. Ces caractéristiques de sensibilité

seront à prendre en compte dans la résolution du problème inverse.
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Fig. 8.8 – Réflectance (a) et transmittance (b) de fluorescence résolues temporellement
dans le cas des trois inclusions décrites sur la Figure 8.6.

8.4 Profil de distribution non uniforme

Cette section est consacrée à l’étude de différents types de distribution des fluorophores

au sein de l’objet. Les Figures 8.9(a), (b) et (c) montrent les contours x-z de la biodistri-

bution du coefficient d’absorption, µfx, des fluorophores à la longueur d’onde d’excitation.

La cible fluorescente est de base circulaire de 3 mm de diamètre localisée à la profondeur

zt = 5 mm. 1 µM de Cy5.5 est distibuée à l’intérieur de la cible. Trois cas de biodistri-

butions sont simulés et illustrés : uniforme (Figure 8.9(a)), gaussienne (Figure 8.9(b)) et

périphérique (Figure 8.9(c)).

Comme reportés sur la Figure 8.10, les maxima des profils de fluorescences sont localisés

près de la surface (z = 4 mm) à l’instant t = 250 ps et à z = 10 mm à l’instant t = 1000 ps

(Figure 8.10). Nous notons principalement que les maxima de taux de fluence calculés pour

les distributions périphériques et uniformes sont égaux entre eux et tous deux supérieurs

à l’intensité maximale du profil gaussien.

Les signaux temporels de fluorescence transmis et réfléchis sont reportés sur les Fi-
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Fig. 8.10 – Profils du taux de fluence de fluorescence aux intants t = 250 ps (a) et t = 1000
ps (b) relevés pour les trois biodistributions décrites sur la Figure 8.8.

gures 8.11(a) et (b) respectivement. Les profils des intensités simulées sont donc sensibles

non seulement à la concentration en fluorophores mais aussi à la manière dont ils sont

distribués à l’intérieur de la tumeur. L’analyse de la Figure 8.11(a) montre que le nombre

de photons fluorescents détectés à la surface est plus important dans le cas de la biodis-

tribution gaussienne, puis uniforme et périphérique. Ceci peut s’expliquer par le fait que

la concentration des fluorophores en périphérie de l’inclusion agit comme une “barrière”

absorbante que peu de photons parviennent à traverser. Les résultats observés en trans-

mittance sur la Figure 8.11(b) illustrent la même variation bien que l’écart entre les profils

soit nettement moins prononcé.
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8.5. Différents marqueurs fluorescents
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Fig. 8.11 – Réflectance (a) et transmittance (b) de fluorescence résolues temporellement
dans le cas des trois distributions en fluorophores décrites sur la Figure 8.9.

8.5 Différents marqueurs fluorescents

Injecter des fluorophores qui se concentrent en une région précise n’est pas chose

aisée. De plus, l’émission de fluorescence est sujette à différentes limitations dues au

photoblanchiment ou à la saturation de l’état excité. Aussi, pour de faibles concentrations

de fluorophores non toxiques, les signaux de fluorescence recueillis sont extrêment faibles.

Toutefois, cet inconvénient peut être réduit par un choix judicieux du type de fluorophores,

notamment par un rendement quantique φf et un temps de vie τf appropriés à l’étude.

Jusqu’à présent, l’ensemble des simulations de ce chapitre ne prennaient pas en compte

le temps de vie des fluorophores. Seules les réponses impulsionnelles des signaux de fluo-

rescence étaient observées. Dans cette section nous pallions cette approximation. Nous

présentons les résultats obtenus dans le cas d’un milieu trouble contenant une inclusion (6

mm de diamètre) localisée à différentes profondeurs. Les propriétés optiques du domaine

sont décrites par le couple PO2 (voir tableau 8.1). Afin de prendre en compte le temps de

vie des fluorophores dans la réponse simulée, nous appliquons l’opération de convolution

5.36. Dans un premier temps, la réponse impulsionnelle ainsi que la réponse modifiée par

la considération du temps de vie sont représentées sur la Figure 8.12. Elles sont simulées

avec une distribution uniforme de 1 µM de fluorophores Cy5.5 à l’intérieur de la cible. La

valeur du temps de vie moyen de ce type de fluorophore est 1 ns. Les résultats obtenus

montrent que le temps de vie est directement révélé par la pente descendante du profil

de fluorescence et par le décalage temporel de la courbe. Ce comportement cöıncide avec

l’étude [206].
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Chapitre 8. Intensité de fluorescence résolue en temps issue d’un milieu hétérogène :
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Fig. 8.12 – Réponse impulsionnelle (τf = 0) et intensité de fluorescence (τf = 1 ns)
simulées pour 1 µM de fluorophores Cy5.5 distribués uniformément dans une inclusion
située au centre d’un milieu trouble.

Le temps de vie influence également le temps de demi-montée, t1/2. La Figure 8.13(a)

illustre, à ce titre, la variation du t1/2 en fonction de la profondeur de l’inclusion et ce pour

cinq valeurs différentes du temps de vie des fluorophores (0-0,5-1-2-4 ns). Inversement,

la variation du temps de demi-montée est reportée sur la Figure 8.13(b) en fonction du

temps de vie des fluorophores et ce, pour trois positions distinctes de la cible. Nous notons

l’évolution logarithmique de la valeur du temps de demi-montée en fonction du temps de

vie.

Le rendement de fluorescence est aussi un paramètre photophysique important dans

le choix stratégique du type de fluorophores. En effet, les équations de la diffusion 5.30

sont couplées par le terme de la source fluorescente (équation 5.35) qui est directement

proportionnelle au rendement quantique, φf , des fluorophores. Les effets conjoints de la

considération du temps de vie et du rendement quantique sont illustrés par la Figure 8.14.

Les profils de fluorescence temporels sont obtenus pour trois types de marqueurs différents

(Cy5.5, ICG et HHPH-car) distribués unifomément avec une concentration de 1 µM à

l’intérieur d’une inclusion de 6 mm de diamètre située au centre du milieu biologique. Les

intensités sont simulées en respectant les caractéristiques des trois types de fluorophores

décrites dans le tableau 2.3. Nous observons logiquement que plus le rendement quantique

est bas (0,20, 0,15 et 0,016 pour Cy5.5, HPPH-car et ICG respectivement), plus le signal

de fluorescence mesuré est faible. De plus, l’opération de convolution entre la réponse

impulsionnelle et l’expression exponentielle du temps de vie influence les profils temporels
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8.5. Différents marqueurs fluorescents

comme le montre la visualisation logarithmique de la Figure 8.14. Afin de recueillir un

signal de fluorescence conséquent, il convient de choisir un fluorophore avec un rendement

quantique le plus élevé possible et un temps de vie de l’ordre de celui du Cy5.5.
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3,2 ns et 0,56 ns, pour les marqueurs Cy5.5, HPPH-car et ICG respectivement.

8.6 Influence de la fluorescence résiduelle

Cette section est consacrée à l’étude du phénomène de fluorescence résiduelle dû au

transport des fluorophores exogènes par la voie sanguine. Les simulations numériques

suivantes ont été conduites sur un modèle physique de 80 mm x 40 mm contenant une

unique cible fluorescente avec une distribution “parfaite” en son sein ou avec un rapport

de contraste de fluorescence entre la cible et les tissus environnants de 10 : 1 ou 100 :

1. L’inclusion de base en forme de “haricot” (voir Figure 8.15) est localisée à différentes

profondeurs comprises entre 10 et 30 mm. Les coefficients d’absorption et de diffusion

du milieu ambiant ont été fixés à µax = µam = 0, 015 mm−1 et µ′
sx = µ′

sm = 1, 2 mm−1

(couple PO2 du tableau 8.1), afin de simuler la structure des tissus mammaires pour une

longueur d’onde d’excitation de 710 nm. Le fluorophore utilisé pour les simulations est le

Cyanine 5.5 (Cy5.5) dont les rapports de répartitions étudiés sont décrits dans le tableau

8.2.
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Fig. 8.15 – Contour r-z de la densité de photons fluorescents à la longueur d’onde
d’émission à t = 1,5 ns pour une inclusion localisée entre 10 et 14 mm en profondeur
dans le cas d’une concentration parfaite des fluorophores au sein de la tumeur.

Tab. 8.2 – Coefficients d’absorption des fluorophores de la cible et du milieu ambiant à
l’excitation et à l’émission.

Fluorophores - cible Ratio Agents environnants
(mm−1) (mm−1)

µfx µfm µfx µfm

0,0575 0,0287
100 : 1 5,75.10−4 2,87.10−4

10 : 1 5,75.10−3 2,87.10−3

La comparaison des taux de fluence simulés avec différents rapports de contraste

cible : milieu environnant est présentée sur la Figure 8.16. La Figure 8.16(a) montre le

cas idéal pour lequel tous les fluorophores se concentrent dans la tumeur, soit aucune

fluorescence n’est provoquée par les tissus environnants. Chaque taux de fluence présente

un pic distinct localisé à la position de la lésion. Sur la Figure 8.16(b), le signal est

perturbé par la présence de fluorescence résiduelle de 0,01 µM dans le milieu ambiant.

Le maximum des profils de fluorescence se situe au niveau de la position de la cible

lorsqu’elle est localisée à 10, 15 ou 20 mm. Pour des profondeurs supérieures à 20 mm,

le flux de photon fluorescent généré par le milieu ambiant est plus important. Par

conséquent, la détection de la tumeur par des méthodes de localisation devient délicate

voire impossible. De la même façon, la Figure 8.16(c) présente les résultats simulés sur un

modèle physique où la concentration des fluorophores dans la tumeur est imparfaite avec

un rapport de 10 : 1. Dans ce cas, les profils de fluorescence sont fortement influencés

par la fluorescence résiduelle et se confondent pour des objets situés à 20 mm et plus.

Une méthode permettant d’éliminer la fluorescence des tissus environnants consiste à

soustraire deux signaux simulés pour une position source-détecteur identique. Cette

technique a été utilisée avec succès en tomographie optique diffuse [207].
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Fig. 8.16 – Profils de fluorescence selon la distance axiale à t = 1,5 ns pour différents
rapports de contraste de fluorescence et pour des objets insérés dans le milieu biologique
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Les simulations suivantes ont permis de soustraire deux profils temporels : le premier

est obtenu avec une lésion fluorescente insérée dans un milieu contenant également des

fluorophores répartis de façon homogène ; le second signal temporel est calculé afin de

simuler la mesure de la fluorescence résiduelle uniquement. En pratique clinique, la mesure

du second signal serait effectuée “loin” de la source fluorescente. Les résultats obtenus

par soustraction des deux cas de mesures sont ensuite comparés pour différents rapports

de contraste.
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Fig. 8.17 – Graphe du temps de demi-montée des signaux de fluorescence en fonction de
la profondeur de la cible avec deux rapports de contraste cible : milieu environnant, 10 : 1
(a) et 100 : 1 (b).
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Sur la Figure 8.17, le temps de demi-montée, t1/2, de l’intensité de fluorescence

ré-émise est représenté en fonction de la profondeur de la cible fluorescente. L’étude du

t1/2 permet d’extraire des informations a priori sur la position de l’objet (voir section

8.1). Sur la Figure 8.17, les courbes “-.” sont les graphes du t1/2 des intensités de

fluorescence simulées avec la présence de fluorescence résiduelle. Les simulations sont

testées pour des propriétés optiques correspondant aux rapports de contraste 10 : 1 et

100 : 1 reportés dans le tableau 8.2. Les résultats sont représentés sur les Figures 8.17(a)

et 8.17(b) respectivement. Les courbes en trait continu sont les données obtenues pour

une distribution parfaite à l’intérieure de l’objet à détecter. Enfin, les courbes pointillées

font référence aux résultats obtenus après soustractions des deux profils précédents. Nous

remarquons clairement que pour un rapport de 10 : 1, la méthode de soustraction ne

permet pas d’éliminer la contribution des tissus environnants. Cependant, en prenant un

rapport de contraste plus élevé (Figure 8.17(b)), nous retrouvons, après soustraction, la

courbe t1/2 simulée dans le cas idéal lorsque l’objet fluorescent est inséré à moins de 25

mm en profondeur (erreur inférieure à 2%).

Sur la Figure 8.18, le maximum du signal de fluorescence ré-émise est représenté en

fonction de la position en profondeur de la cible. Les simulations reprennent les mêmes ca-

ractéristiques que celles décrites pour l’étude illustrée par la Figure 8.17. Le maximum de

fluorescence est souvent analysé afin de déduire la concentration des fluorophores présents

dans la cible tumorale (voir section 8.2). La Figure 8.18(a) montre que la technique de

soustraction n’est pas efficace lorsque la fluorescence résiduelle est importante (rapport

10 : 1) tandis que la courbe du maximum de fluorescence est correctement reconstruite

(erreur inférieure à 2%) avec un contraste de 100 : 1 (voir Figure 8.18(b)).

Ainsi, la méthode de soustraction utilisée afin de réduire l’importance des propriétés

fluorescentes du milieu biologique environnant une cible tumorale a ses limites. L’extrac-

tion d’informations sur la position en profondeur et sur la concentration en fluorophores

d’une lésion devient difficile à cause de la fluorescence résiduelle. Des recherches sont en

cours afin de réduire ces difficultés grâce aux nanotechnologies. En effet, l’utilisation de

nanostructures métalliques permettrait de modifier les caractéristiques intrinsèques des

fluorophores [92, 93].
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8.7 Tableau récapitulatif de l’influence des différents pa-

ramètres

Le tableau 8.3 reprend l’ensemble des résultats présentés dans ce chapitre. Nous

reportons, pour chaque étude, le paramètre significatif influencé par la variation étudiée.

Nous indiquons également le type de mesure (réflectance ou transmittance) traduisant

cette variation.

De plus, nous avons réalisé la première phase de conception d’un système expérimental

comprenant : un protocole de mesure et la réalisation de fantômes biologiques (voir An-

nexe D). Nos futurs travaux permettront de confronter les résultats simulés décrits dans

ce chapitre et les mesures expérimentales correspondantes. Cette validation expérimentale

permettra d’obtenir de nouvelles informations sur la cinétique des fluorophores. Ainsi,

elle complètera notre analyse de la sensibilité des signaux de fluorescence simulés par la

méthode des éléments finis.

Tab. 8.3 – Tableau récapitulatif de l’influence des différents paramètres.

Variation Paramètre significatif Signal sensible

à la variation

Profondeur de l’objet Temps de demi-montée Réflectance

Concentration en fluorophores Intensité maximale Réflectance

Dimension de l’interface Intensité maximale Réflectance
supérieure de l’inclusion

Volume de l’objet Intensité maximale Transmittance
à concentration égale

Profil de distribution Intensité maximale Réflectance
et transmittance

Type de marqueur Intensité maximale Réflectance
temps de demi-montée et transmittance

pente descendante
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Chapitre 9

Résolution du problème inverse :

théorie
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Le modèle direct résolu par la méthode des éléments finis nous a permis, dans

le chapitre 8, d’analyser le rôle joué par de nombreux paramètres comme la concen-

tration en fluorophores, la fluorescence résiduelle dans le milieu hôte, la taille de

l’objet diffusant. . . Il s’agit à présent d’asseoir le concept à partir de la résolution du

problème inverse en visant en première intention la détection de lésions tumorales précoces.

Comme nous l’avons précisé précédemment, l’algorithme de résolution inverse repose

essentiellement sur la qualité, l’efficacité et la rapidité du problème direct. Cependant, le

choix de la stratégie d’inversion influe également sur la qualité des images reconstruites.

Nous présentons dans ce chapitre l’état de l’art du problème inverse en tomographie

optique avant de décrire les deux méthodes de résolution non linéaires que nous avons

implémentées : la méthode de Gauss-Newton et la méthode des gradients conjugués.
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Chapitre 9. Résolution du problème inverse : théorie

9.1 Stratégies d’inversion en tomographie optique

9.1.1 Etat de l’art

Le problème inverse en tomographie optique est non linéaire, ce qui suppose

généralement une résolution itérative [208] pour laquelle différentes approches peuvent

être envisagées. L’objectif général de la méthode de résolution consiste à reconstruire une

cartographie des paramètres (µa, µ′
s) dans le cas de la tomographie diffuse et µaf et/ou τf

pour la tomographie de fluorescence. Plusieurs stratégies d’inversion ont été appliquées de-

puis 1990. Nous pouvons classer ces différentes approches en quatre catégories distinctes :

les méthodes statistiques (random walk, filtrage de Kalman, modèle Bayésien. . . ), les

méthodes analytiques déterministes (rétroprojection, perturbation, développement de Tay-

lor, transformée de Laplace. . . ), les techniques algébriques (calculs de dérivées, ART. . . ) et

non linéaires (Levenberg-Marquardt, calcul du gradient, méthodes de Newton. . . ). Nous

présentons dans les tableaux 9.1 et 9.2 une liste non exhaustive des études principales

qui ont été menées. Pour chaque étude, le domaine de résolution ainsi que les méthodes

utilisées pour résoudre les problèmes direct et inverse sont précisées. Le terme ”fantôme”

indique que les données initiales sont obtenues expérimentalement, les milieux troubles

étant simulés par des fantômes expérimentaux (voir Annexe D).

Tab. 9.1 – Etat de l’art en tomographie optique diffuse.

Année Auteur Domaine Problème direct Problème inverse

1990 Singer et al. [209] Continu Châıne de Markov Perturbation

1991 Arridge et al. [210] Fréquentiel Diffusion Perturbation

1993 Graber et al. [211] Fréquentiel MC Perturbation

1995 O’Leary et al. [212] Fréquentiel Diffusion Perturbation

1996 Jiang et al. [213] Fréquentiel FEM - Fantôme Taylor

1997 Colak et al. [214] Continu Analytique - Fantôme Rétroprojection

1997 Walker et al. [215] Fréquentiel Fantôme Rétroprojection

1998 Arridge et al. [216] Temporel FEM Gradient

2000 Jiang et al. [217] Continu Fantôme Newton

2000 Kolehmainen et al. [218] Fréquentiel FEM Modèle Bayésien

2000 Gaudette et al. [219] Fréquentiel Diffusion ART - SIRT

2001 Hayakawa et al. [220] Fréquentiel MC Perturbation

2002 Prat [157] Temporel MC Simplex

2003 Huang et al. [221] Fréquentiel FEM - Fantôme Gradient
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Tab. 9.2 – Etat de l’art en tomographie optique de fluorescence.

Année Auteur Domaine Problème direct Problème inverse

1996 O’Leary et al. [222] Fréquentiel Diffusion ART

1997 Chang et al. [223] Continu MC Gradient

1997 Paithankar et al. [224] Fréquentiel FDM Newton

1997 Wu et al. [225] Temporel Fantôme Laplace

1998 Jiang et al. [226] Fréquentiel FEM Levenberg-Marquardt

1999 Chernomordik et al. [227] Continu Random walk Random walk

1999 Roy et al. [228] Fréquentiel FEM Newton modifié

2001 Ntziachristos et al. [229] Continu Born Rytov ART

2002 Eppstein et al. [230] Fréquentiel FDM Modèle Bayésien

2003 Klose et al. [231] Continu FDM Quasi Newton

2003 Sevick-Muraca et al. [232] Fréquentiel FEM Filtre de Kalman

2004 Quan et al. [233] Temporel MC Rétroprojection

2004 Godavarty et al. [234] Fréquentiel Fantôme Modèle Bayésien

2005 Lam et al. [235] Temporel Diffusion Méthode algébrique

2005 Milstein et al. [236] Temporel Diffusion Modèle Bayésien

2006 Laidevant [237] Temporel Diffusion Analytique

9.1.2 Définition de la fonction objective

Dans le chapitre 4, nous avons introduit le caractère mal posé du problème inverse

en tomographie optique, au sens où au moins une des trois conditions n’est pas vérifiée :

existence, unicité et stabilité de la solution. En effet, l’existence et l’unicité sont les deux

conditions classiques pour la résolution d’équation. L’existence peut souvent être assurée

en élargissant l’ensemble des solutions. L’unicité d’un problème inverse peut être obte-

nue en résolvant le problème pour un grand choix d’estimation initiale. La stabilité est

une condition liée au problème physique. Elle signifie qu’une petite perturbation sur les

données observées n’entrâıne qu’une faible erreur sur la solution. Malheureusement, cette

condition n’est jamais vérifiée dans le cas de la tomographie optique. Pour un tel problème

d’optimisation mal posé et non linéaire, la méthode de résolution adéquate est itérative.

Le principe général du processus d’optimisation est représenté Figure 9.1.
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Début

Résolution du problème direct

Calcul de χ

Critère ?

Résolution du problème inverse

Fin

Initialisation p     p0

Mise à jour    p      p +    p∆

oui

non

Fig. 9.1 – Principe général du processus d’optimisation : χ est la fonction objective, p
les paramètres du modèle à optimiser, p0 les valeurs initiales et ∆p la variation calculée à
chaque itération. Les critères d’arrêt sont décrits dans la section 9.3.

Il s’agit de définir les paramètres p d’un modèle optimal par la minimisation d’une fonction

objective ou fonction coût, notée χ. χ représente la fonction des écarts entre les données

mesurées et les données simulées à partir du modèle à ajuster telle que :

χ(p) =
1

2
‖z − F (p)‖2 (9.1)

F est l’opérateur du problème direct, p = (p1, . . . , pN )T ∈ ℜN est la quantité d’intérêt

et z = (z1, . . . , zM )T ∈ ℜM représente les données mesurées. L’algorithme de résolution

itérative d’un problème non linéaire est alors décrit par différentes étapes comme illustré

sur la Figure 9.1 :

1. un modèle initial est résolu par le prolème direct à partir de p0. Dans la suite de

notre étude, le problème direct est résolu par la méthode des éléments finis,

2. le vecteur de mise à jour ∆pn pour l’itération n est ensuite évalué par la méthode

d’optimisation choisie,

3. un nouveau modèle est établi tel que pn+1 = pn + ∆pn,

4. on réitère les deux étapes précédentes jusqu’à ce que la fonction objective atteigne

un minimum.
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9.2. Méthodes d’optimisation non linéaire

Le nombre d’itérations nécessaires pour minimiser la fonction objective dépend de la non

linéarité du problème, de la stratégie d’inversion et du modèle initial choisis. Les itérations

sont souvent contrôlées par le critère de fin de Morozov [238]. Ce principe de divergence

force les itérations à se poursuivre tant que la fonction objective est supérieure à ǫ, une

valeur de tolérance fixée par l’utilisateur (typiquement de l’ordre de 1.10−5).

9.2 Méthodes d’optimisation non linéaire

Les méthodes d’optimisation non linéaires ont l’avantage de présenter une convergence

rapide à proximité d’un minimum mais sont très sensibles aux choix du modèle de départ

et aux minima locaux. Les méthodes stochastiques n’exigent pas le calcul de dérivées mais

demandent une étape importante de calibration ce qui requiert de nombreuses résolutions

du problème direct et par conséquent de longs efforts et temps de calculs. Les méthodes

d’optimisation non linéaires par calcul de dérivées semblent donc être la meilleure approche

dans le cas d’études présentant un grand nombre de paramètres inconnus. Il s’agit de

méthodes de descente caractérisant le vecteur de mise à jour ∆pn par une direction de

descente dn et un pas de descente αn tel que :

∆pn = αn dn (9.2)

Les stratégies d’inversion se différencient par le choix de dn et αn. Tandis que des méthodes

élaborées convergent en peu d’itérations mais exigent le calcul de gradients et de dérivées

secondes, d’autres approches plus simples convergent plus lentement. Nous décrivons dans

cette partie la méthode de Newton et ses variantes ainsi que les techniques basées sur

le calcul de gradients. Les approches évoquées dans ce chapitre reposent sur le calcul de

nombreuses dérivées. Aussi, la définition préalable de quelques grandeurs s’imposent.

Tout d’abord, le gradient ∇χ de la fonction objective est défini par :

∇χ =
∂χ

∂pi
(9.3)

pi est le ième paramètre recherché tel que p = (p1, . . . , pN )T ∈ ℜN et N représente le

nombre de degrés de liberté choisis pour le domaine étudié. Ainsi, sous sa forme discrète,

∇χ est un vecteur de longueur N . La matrice Hessienne Hχ est la dérivée seconde de la

fonction objective telle que :

Hχ =
∂2χ

∂pi∂pj
∈ ℜN ×ℜN (9.4)

Enfin, la matrice jacobienne J est définie par :

J =
∂Fk

∂pi
(9.5)
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avec j = 1, 2 . . .M . Sous sa forme discrète, J est une matrice de dimensions M ×N avec

M le nombre de mesures et N le nombre de degrés de liberté de p.

De plus, à partir de l’expression de la fonction objective 9.1, nous introduisons, par souci

de clareté, la variable v(p) = z − F (p) telle que :

χ(p) =
1

2
‖v(p)‖2 (9.6)

Dans la suite du développement, nous considérons que F admet des dérivées premières et

secondes continues dans l’espace de Hilbert, alors F−1 existe localement au voisinage de

p. Enfin, nous posons le développement en série de Taylor de χ(p) :

χ(p + ∆p) = χ(p) +∇χ ∆p +
1

2
Hχ∆p2 + O(‖∆p‖3) (9.7)

9.2.1 Méthodes de Newton

Dans un contexte d’optimisation, la recherche du minimum de la fonctionnelle χ peut

être ramenée à la recherche du point qui annule son gradient à l’itération courante n + 1.

Nous pouvons poser à partir des équations 9.6 et 9.7 :

∇χ(pn+1) = v′(pn) + v′′(pn) ∆pn = 0 (9.8)

c’est-à-dire :

∆pN = −[v′′(p)]−1v′(p) (9.9)

pn+1 = pn −H−1
χn
∇χn

La méthode de Newton standard [217, 224] exige de connâıtre la matrice Hessienne et le

gradient de la fonction objective 9.6. Le calcul de dérivées secondes étant généralement dif-

ficile, la méthode de Newton est rarement utilisée sous la forme présentée dans l’équation

9.9. La méthode de Gauss-Newton (GN) ou Quasi Newton (QN) permet de remplacer la

matrice Hessienne par une approximation du premier ordre fonction de la matrice Jaco-

bienne. La méthode de cette variante consiste tout d’abord à exprimer le Hessien Hχ par

[239] :

Hχ = v′(p) v′(p) + v′′(p) v(p) (9.10)

= F ′(p) F ′(p) +
k∑

i=1

F ′′
i (p) (zi − Fi(p))

Lorsque que la fonction χ tend vers le minimum recherché :

k∑

i=1

F ′′
i (p)(gi − Fi(p)) ≈ 0 (9.11)
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alors la fonction objective 9.7 devient :

χ(p + ∆p) = χ(p) + χ′(p)∆p +
1

2
χ′′(p)∆p2 (9.12)

= χ(p) +
(
v′(p) v(p)

)
∆p +

1

2

(
v′(p) v′(p)

)
∆p2

= χ(p) + F ′(p) (z − F (p)) ∆p +
1

2
F ′(p) F (p) ∆p2

En posant ∇χ = 0, nous avons :

∆p · ∇χ = F ′(p) (z − F (p)) + ∆p F ′(p) F ′(p) = 0 (9.13)

d’où :

∆p =
[
F ′(p) F ′(p)

]−1
F ′(p) (z − F (p)) (9.14)

avec [F ′(p) F ′(p)]−1 la formulation inverse de F ′(p) de Moore Penroe [240]. Nous obtenons

ainsi la forme itérative de Gauss Newton [231] :

∆pGN = [JT J ]−1 JT (z − F (p)) (9.15)

pn+1 = pn + ∆pGN

Une méthode alternative consiste à approximer le terme de dérivée seconde de

l’équation 9.10 par α I où α est une constante positive et I est la matrice identité. Cette

approximation remplace donc l’hypothèse 9.11 par :

k∑

i=1

F ′′
i (p)(gi − Fi(p)) ≈ α I (9.16)

Comme présentée par l’équation 9.12, la fonction objective devient :

χ(p + ∆p) = χ(p) +
(
v′(p) v(p)

)
∆p +

1

2

(
v′(p) v′(p) + α I

)
∆p2 (9.17)

= χ(p) + F ′(p) (z − F (p)) ∆p +
1

2

(
F ′(p) F (p) + α I

)
∆p2

De la même manière, en posant ∇χ = 0 :

∆p · ∇χ = F ′(p) z − F ′(p) F (p) +
(
F ′(p) F ′(p) + α I

)
∆p = 0 (9.18)

le vecteur de mise à jour ∆p devient :

∆p =
[
F ′(p) F (p) + α I

]−1
F ′(p) (z − F (p)) (9.19)
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Nous obtenons ainsi la forme itérative de la méthode de Levenberg-Marquardt [241, 242] :

∆pLM = [JT J + αn]−1 JT (z − F (p)) (9.20)

pn+1 = pn + ∆pLM

La méthode de Levenberg-Marquardt consiste en fait à amorcer le processus d’optimisation

comme la méthode classique de plus grande pente puis d’évoluer progressivement vers une

formulation de Gauss au fil des itérations. Elle permet également de contrôler la stabilité

de la solution et de limiter le caractère mal posé du problème inverse en régularisant le

système par la méthode de Tikhonov [216, 218, 237] telle que :

χ(pn+1) =
1

2
‖z − F (pn)‖2 + αnA(pn) (9.21)

où A(pn) ≥ 0 et αn > 0. Le choix le plus commun pour A(pn) est de la forme quadratique

suivante [216, 237] :

A(pn) = ‖L(pn − p̂n)‖2 (9.22)

avec L l’opérateur de régularisation (L = I pour le schéma de Tikhonov classique) et

p̂n est une estimation a priori de pn. Le choix du paramètre de régularisation est aussi

stratégique. La valeur du paramètre de contrôle αn est discutée par Bakushinskii [243] et

généralement calculée de manière itérative par :

αn = pn − p0 (9.23)

où p0 est le vecteur-solution initial. Beaucoup d’études ont été menées à ce sujet. Nous ne

développerons pas ce point ici. Pour plus de détails, nous invitons le lecteur à se reporter

aux articles [244–246].

9.2.2 Méthode des gradients conjugués

L’algorithme non linéaire des gradients conjugués (NGC) est considéré comme étant

un des processus d’optimisation les plus efficaces. Les méthodes de type Newton sont

réputées pour exiger une grande capacité de mémoire et la complexité de calcul augmente

considérablement (de manière quadratique) avec le nombre de paramètres recherchés. Pour

de larges problèmes, c’est-à-dire un nombre élevé de degrés de liberté, le calcul de la ma-

trice Hessienne est coûteuse. Les méthodes de gradients conjugués évitent le calcul direct

de la matrice Hessienne. L’augmentation du temps et de la complexité de calcul est linéaire

en fonction du degré de liberté. Cependant, la recherche des directions de descente opti-

males est moins efficace. Les méthodes NGC convergent lentement. Le nombre d’itérations

nécessaires pour atteindre une convergence globale est plus élevé pour les techniques NGC

comparés à celles de Newton. Néanmoins, la complexité de calcul de chaque itération étant
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moindre, la convergence globale pour de larges problèmes est plus rapide. Une comparai-

son précise des méthodes appliquées à la tomographie de fluorescence résolue en temps est

décrite dans le chapitre 10. Nous nous attelons ici à présenter les techniques d’optimisa-

tion non linéaires basées sur le calcul du gradient de la fonction objective uniquement. Les

développements suivant sont inspirés de l’ouvrage [247].

La direction de descente initiale (voir équation 9.2) est d0 = −∇χ(p0) et les autres direc-

tions sont contruites à partir des directions précédentes par la technique d’algèbre linéaire

posée par Gramm-Schmidt [248]. Les directions de descente des gradients conjugués sont

calculées par :

dn+1 = −∇χn+1 + βn dn (9.24)

Le pas βn est fixé par le choix de la variante de l’algorithme des gradients conjugués. Les

deux techniques les plus courantes sont l’algorithme de Polak-Ribière (PR) [249] et celui

de Fletcher-Reeves (FR) [250] :

βPR
n =

∇χT
n+1(∇χn+1 −∇χn)

‖∇χn‖2
(9.25)

βFR
n =

∇χT
n+1∇χn+1

‖∇χn‖2
(9.26)

Les travaux menés par Powell [251] démontrent que la méthode de Fletcher-Reeves admet

une convergence globale de meilleure qualité. Cependant, l’algorithme de Polak-Ribière est

plus efficace dans plusieurs situations, notamment pour des études en tomographie optique

diffuse [216, 221, 251]. C’est donc cette dernière que nous développerons pour résoudre le

problème inverse en tomograhie optique de fluorescence.

9.3 Spécifications des algorithmes implémentés

9.3.1 Informations a priori

Malgré des progrès considérables dans les techniques de modélisation et de reconstruc-

tion d’images, le caractère mal posé de l’imagerie optique limite l’efficacité des stratégies

d’inversion et par conséquent la qualité des images reconstruites. Une façon d’améliorer

la performance du processus de reconstruction est d’utiliser le maximum d’informations

a priori. Des informations anatomiques peuvent être obtenues par l’association d’autres

techniques d’imagerie telles que l’IRM [40, 252, 253] ou l’imagerie acoustique [221, 254–

256]. Les éléments anatomiques fournis par ces techniques permettent alors d’améliorer le

modèle physique et d’augmenter la stabilité du système. En effet, toutes les informations

utilisées à bon escient afin de définir au mieux le problème direct permettront de simuler

des données réalistes ce qui aura bien entendu pour conséquence d’améliorer l’efficacité

du problème inverse et la résolution des images reconstruites [257, 258].
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Par ailleurs, la stabilité du système peut également être améliorée par des processus

de régularisation tels que la méthode de Tikhonov que nous avons évoquée dans la section

précédente. Une autre approche exploitée par plusieurs chercheurs [218, 230, 234, 236]

consiste à considérer le problème inverse selon un modèle Bayésien. Enfin, les quantités

physiques recherchées par la résolution du problème inverse (typiquement (µa, µ′
s) dans

le cas de la tomographie diffuse et µaf et/ou τf pour la tomographie de fluorescence)

peuvent être limitées par des contraintes de valeurs inférieures et supérieures. Un intervalle

peut être considéré d’après notre connaissance préalable des caractéristiques des agents

fluorescents (Tableaux 2.2 et 2.3) et des valeurs moyennes des paramètres optiques des

tissus biologiques (Tableau A.1). L’utilisation de contraintes bornées permet d’éviter

d’atteindre des valeurs aberrantes et accélérer l’algorithme d’optimisation.

9.3.2 Algorithme principal implémenté

Dans nos travaux, l’algorithme de résolution du problème inverse a été développé sous

l’environnement Matlab. La version réalisée se base sur le principe de tomographie de

fluorescence résolue en temps par la méthode des éléments finis en tant que modèle direct.

L’organigramme 9.2 représente le processus détaillé de la résolution du problème inverse.

L’algorithme principal reprend l’ensemble des étapes de l’organigramme. Nous présentons

l’entête de la fonction d’optimisation non linéaire :

p = optimnl(methode, z, pinf , psup, nmax, ǫ, ǫdir, ǫpas); (9.27)

Cette fonction prend en paramètres d’entrée les spécifications présentées dans le tableau

9.3 et retourne les quantités physiques recherchées par la résolution du problème inverse

(typiquement µa et µ′
s dans le cas de la tomographie diffuse et µaf pour la tomographie

de fluorescence).
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Début

Modèle direct, F, résolu en temps 

Critère ? Fin

Initialisation p     p0

Mise à jour    p      p +    p∆

oui

non

Données calculées par la 

méthode des éléments finis

z  = F(p)c

Définition de la fonction objective

χ (p) =      (z - z  )
1
2 c

Calcul du gradient,            , 

    par différences finies 

δ    /δp  χ

Optimisation selon une direction 

de descente définie par 

GC de Polak-Ribière

Calcul du jacobien,  δz  /δp c

Minimisation de 

par Gauss-Newton

χ

Expéricence :

données mesurées z2

Fig. 9.2 – Processus d’optimisation détaillé.
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Tab. 9.3 – Spécifications des entrées et sortie de la fonction d’optimisation optimnl 9.27.

Nom Type Description

ǫ Réel positif Facteur de tolérance global

(critère d’arrêt)

ǫdir Réel positif Facteur de tolérance de recherche de di-
rection de descente

ǫpas Réel positif Pas de descente maximal

nmax Entier strictement positif Nombre maximal d’itérations

(critère d’arrêt)
methode Châıne de caractères : ′gc′ ou ′gn′ Choix de la méthode d’optimisation

non linéaire : gradients conjugués ou
Gauss-Newton

p, pinf ,

psup

Vecteurs de réels positifs de lon-
gueur N , le nombre de degrés de li-
berté

Quantité physique d’intérêt,
Contrainte de valeurs inférieures
et supérieures de p

z Vecteur de longueur M , le nombre
de mesures

Données mesurées

9.3.3 Stratégie de redémarrage de l’algorithme des gradients conjugués

La stratégie de redémarrage de l’algorithme est une technique couramment employée

par les procédures d’optimisation par la méthode des NGC [259]. Le but est de redémarrer

une nouvelle itération en définissant une nouvelle direction de descente sous certaines

contraintes. Cette étape est insérée dans l’organigramme 9.2 (partie grisée). Elle permet

de rafrâıchir l’algorithme en supprimant les données et en renouvelant l’itération si la

direction dn+1 satisfait l’équation :

dn+1 = rn+1 + βn+1dn < ǫdir (9.28)

Typiquement, ǫdir est compris entre 1.10−3 et 1.10−5, nous choisissons pour nos

expériences une valeur de 1.10−4. Cette étape permet de différencier les itérations

majeures et mineures dans un processus d’optimisation par NGC. Une itération majeure

est définie par une étape générant une nouvelle estimation de la solution, c’est-à-dire une

étape validée. Une itération mineure est une étape “test” qui a été rejetée car la nouvelle

direction de descente ne satisfait pas l’équation 9.28. De plus, si le processus exige plus

de 20 itérations mineures successives, l’algorithme NGC est stoppé prématurément.
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Les deux algorithmes d’optimisation développés sous Matlab sont résumés ci-dessous :

NGC (1) et GN (2). Une comparaison précise des deux méthodes (Gauss-Newton et

Polak-Ribière) est décrite dans le chapitre 10 où plusieurs cas d’étude sont présentés.

Algorithme 1 : Gradient conjugué de Polak-Ribière

Choisir p01

d0 = r0 = −∇χ(p0)2

Poser n = 03

Tant que χ(pn) > ǫ et n < nmax faire4

Trouver αn qui minimise F (pn + αndn)66

pn+1 = pn + αndn7

rn+1 = −∇χ(pn+1)8

βn+1 = max
(

rT
n+1

(rn+1−rn)

rT
i ri

, 0
)

9

dn+1 = rn+1 + βn+1dn10

Si dn+1 < ǫdir alors11

Aller à 612

Fin si13

Si nmineure > 20 alors14

Quitter15

Fin si16

n = n + 117

Fin tant que18

Algorithme 2 : Gauss-Newton

Choisir p0 et poser n=0;1

Tant que ∇χ(pn) > ǫ et n < nmax faire2

Calculer le pas optimal dans la direction de descente dn = z − F (pn)3

αn = [JT J ]−1 JT
4

pn+1 = pn + αndn5

n = n + 16

Fin tant que7

131



Chapitre 9. Résolution du problème inverse : théorie

9.3.4 Adaptation du maillage

Nous avons analysé dans la section 7.3 l’importance de la stratégie de maillage sur

la qualité de modélisation du problème directe. Il apparâıt donc difficile d’obtenir une

approximation correcte de la cartographie des paramètres à reconstruire par la résolution

du problème inverse sans avoir un modèle direct correctement adapté à l’expérience. Nous

proposons donc d’adapter le maillage du modèle à chaque itération du processus non

linéaire.

Nous choississons, tout d’abord, de diviser le domaine d’étude initial en plusieurs pixels

de dimension 2× 2 mm. Le nombre de pixels correspond au nombre de degrés de liberté à

évaluer par le problème inverse. Chaque pixel est une inconnue du système d’équation

à résoudre par une méthode d’optimisation non linéaire. Un pixel recouvre une zone

géométrique pouvant contenir plusieurs noeuds. A chaque itération, le maillage est adapté

sur les zones définies par les pixels. Si un pixel est défini comme un élément pivot pour

lequel la direction de descente est inférieure à ǫdir et le pas de progression est inférieur

à 1.10−2, alors la région du maillage couverte par ce pixel pivot est resserrée. Si ce n’est

pas le cas, la zone correspondante est relâchée. Le raffinement du maillage est contrôlé par

le paramètre h qui représente la taille maximale des éléments. Si le pixel est un élément

pivot h = 0, 8, sinon h = 1, 2. Un pixel ne peut pas subir deux raffinements successifs.
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Résolution du problème inverse :

applications
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L’imagerie médicale en général joue un rôle important dans la détection, le traitement

et le suivi du cancer. La spectroscopie optique de fluorescence est particulièrement réputée

pour son caractère non invasif ; c’est pourquoi de nombreuses recherches sont menées

pour développer le potentiel de la reconstruction d’image à partir de cette technique (voir

Tableau 9.2). La plupart des travaux ont montré leur performance de résolution dans

les domaines spatial, spectral et fréquentiel. Notre contribution à ce développement se

positionne sur l’étude des profils de fluorescence résolus en temps. En effet, les techniques

de résolution temporelle offrent l’avantage de fournir un plus grand nombre d’informations

structurelles et informelles que les autres techniques (CW et FDPM). Quelques équipes de

recherche ont déjà pris l’initiative d’exploiter les possibilités des signaux de fluorescence

temporels pour la résolution du problème inverse. Wu et al. [225] et Laidevant et al. [237]

proposent une méthode analytique de reconstruction ; Lam et al. [235] et Quan et al. [233]

appliquent des algorithmes algébriques (ART et rétroprojection). Toutefois, l’efficacité de

ces techniques est mise en cause par les multiples diffusions que subissent les photons lors

de leur propagation dans les tissus biologiques.
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Par ailleurs, les études citées ci-dessus sont généralement appliquées sur des milieux

circulaires (Figure 3.2(b)). Cette géométrie de mesure est idéale pour l’imagerie du

cerveau [105, 106] et des tissus mammaires [107, 108] mais ne s’adapte pas à toutes

les parties du corps. Si la représentation du milieu étudié n’est pas circulaire mais

rectangulaire ou cubique, les auteurs admettent que l’illumination et les mesures peuvent

être effectuées sur chaque face du domaine. Or, encore une fois, en pratique, il est difficile

voire impossible d’explorer ainsi certaines parties du corps. La représentation que nous

avons choisie dans l’ensemble du document est une structure rectangulaire dite “slab”

(Figure 3.2(a)). Notre géométrie de mesure permet uniquement le positionnement de

la source et des détecteurs sur les deux faces supérieure et inférieure. Elle imite le cas

pratique où les tissus biologiques sont compressés entre deux plaques parallèles. Lorsque

les travaux publiés dans ce domaine évoquent la possibilité de mesurer les signaux sur

l’ensemble de la limite externe du domaine, ceci se rapproche des procédés exploités en

radiologie ou en IRM. Les techniques linéaires ART ou rétroprojection semblent alors

envisageables (voir Figure 10.1). Cependant, comme nous l’avons cité précédemment, le

fort caractère diffusant des tissus biologiques ne permet pas ce genre de considérations.

Le problème inverse en tomographie diffuse ou de fluorescence est clairement mal posé et

non linéaire.

Enfin, dans la section 8.6, nous avons mis en évidence l’influence de la fluorescence

résiduelle sur les profils de mesure. En effet, la détection de zones de fluorescence peut être

compromise par l’effet des tissus environnants. Ces derniers peuvent être à l’origine d’une

autofluorescence causée par les constituants endogènes du milieu ou d’un phénomène de

fluorescence résiduelle dû au transport des fluorophores exogènes par la voie sanguine. En

fonction du rapport de contraste de fluorescence entre la cible et les tissus environnants,

les signaux schématisés sur la Figure 10.1 peuvent être atténués par un signal parasite qui

ne permettrait pas une mise en évidence si claire de la position de la cible fluorescente.

Fig. 10.1 – Illustration du principe de rétroprojection filtrée extraite de [260].
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Dans ces conditions, en tenant compte des limitations géométriques citées ci-dessus, de

l’éventuelle présence de fluorescence résiduelle et des conditions de résolution temporelle,

nous souhaitons exploiter les performances des deux méthodes de résolution non linéaires

décrites dans le chapitre 9 : Gauss-Newton et les gradients conjugués. Ce chapitre

présente nos résultats (images reconstruites) après implémentation de ces deux techniques

et illustre la comparaison des propriétés de convergence. Ces résultats ont fait l’objet

d’un article soumis à une revue internationale [261].

10.1 Exploitation des profils temporels de fluorescence

Nous rappelons brièvement la définition de la fonction objective décrite dans le chapitre

9. χ représente la fonction des écarts entre les données mesurées et les données simulées à

partir du modèle à ajuster telle que :

χ(p) =
1

2
‖z − F (p)‖2 (10.1)

F est l’opérateur du problème direct, p = (p1, . . . , pN )T ∈ ℜN est la quantité d’intérêt et

z = (z1, . . . , zM )T ∈ ℜM représente les données mesurées.

L’analyse temporelle des signaux de fluorescence permet de considérer différentes va-

riables. Les vecteurs z et F (p) sont définis par la concaténation des moments d’ordres 0,

1 et 2, le temps t1/2 et le maximum d’intensité. La Figure 10.2 illustre l’ensemble de ces

variables.
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Fig. 10.2 – Représentation logarithmique d’un signal de fluorescence résolu en temps et
illustration des variables clés du processus d’optimisation.
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Chapitre 10. Résolution du problème inverse : applications

Le moment d’ordre 0 correspond à l’intégration de l’intensité lumineuse sur l’ensemble

de l’intervalle temporel (équation 10.3). Il est équivalent à l’intensité mesurée en mode

continu. Le moment d’ordre 1 représente le temps moyen d’arrivée des photons au point

de mesure (équation 10.3). Le second moment représente la variance du signal (équation

10.3) et le t1/2 est le temps nécessaire pour atteindre la moitié de l’intensité maximale de

fluorescence, Imax. Les variables z et F (p) sont donc des vecteurs de longueurs (5×NS ×
ND) avec NS le nombre de sources et ND le nombre de détecteurs utilisés pour chaque

simulation. En notant R(t) le signal mésuré en réflectance, les trois premiers moments de

ce signal sont définis par :

M0 =

∫ T

0
R(t) dt, (10.2)

M〈tn〉 =
1

M0

∫ ∞

0
tn R(t) dt avec n = 1 ou 2 (10.3)

10.2 Considération d’un objet fluorescent

10.2.1 Description du modèle et informations a priori

La première analyse des propriétés de convergence des méthodes non linéaires a été

établie pour un modèle de dimensions 80 mm x 40 mm, selon les coordonnées x-z. Un

objet fluorescent simulant une tumeur de 8 mm de diamètre est inséré dans le milieu

étudié (voir Figure 10.3(b)). Les coordonnées du centre de l’objet de base circulaire sont

(xt, zt) = (40, 12). Les coefficients d’absorption et de diffusion ont été choisis afin de

respecter les caractéristiques optiques des tissus biologiques pour des longueurs d’ondes

comprises entre 600 et 900 nm, i.e. µax = µam = 0, 015 mm−1 et µ′
sx = µ′

sm = 1, 2 mm−1.

Le facteur d’anisotropie a été fixé à la valeur 0,7 et l’indice de réfraction du milieu est

défini à 1,4. L’inclusion contient 2 µM de fluorophores Cy5.5 et la fluorescence résiduelle

est considérée comme négligeable. Dans ces conditions, µfx = µfm = 0 dans les tissus

environnants, tandis que µfx = 0, 115 mm−1 et µfm = 0, 0575 mm−1 au sein de l’inclusion.

La première étape de l’analyse consiste à effectuer un scan le long du slab représenté

sur la Figure 10.3(b). Deux scans sont successivement effectués : un sur l’interface

supérieure et un sur l’interface inférieure. Deux scans sont nécessaires afin de récolter

suffisamment d’information quelque soit la position en profondeur de la cible. La source et

le détecteur sont séparés par une distance de 10 mm. L’objectif est d’analyser l’intensité

maximale de chaque signal recolté en fonction de la position d’un point intermédiaire, xI

tel qu’illustré sur la Figure 10.4. Les profils des maxima sont représentés sur les Figures

10.3 (a) et (c).
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S D

x

z

10 mm

x  I

Fig. 10.4 – Configuration de mesure par scan avec xI = (xS + xD)/2.

La position latérale de l’inclusion est alors déterminée à l’abscisse x = 40 mm. Nous

utiliserons les mesures obtenues par deux sources lumineuses pour le processus de recons-

truction. Grâce aux scans, les positions des sources sont stratégiquement fixées aux points

(x1 = 35 ; z1 = 0) et (x2 = 45 ; z2 = 40). La position des détecteurs recueillant les signaux

de fluorescence est illustrée sur la Figure 10.5. Chaque source est associée à 20 détecteurs

partagés entre mesure en réflectance et mesure en transmittance.

Source 1

Source 2

10 détecteurs (réflectance)10 détecteurs (transmittance)

10 détecteurs (transmittance)10 détecteurs (réflectance)

Fig. 10.5 – Représentation du maillage initial du domaine et positionnement des sources
et détecteurs utilisés pour les simulations. Les détecteurs associés à la source 1 (source 2)
sont représentés en bleu (violet). Pour chaque source lumineuse, 10 mesures en réflectance
(flèches) et 10 mesures en transmittance (ronds) sont simulées. La zone centrale de dimen-
sions 8 mm × 40 mm est la région d’intérêt.
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10.2. Considération d’un objet fluorescent

Ces informations sont précieuses car elle permettent de réduire la région d’intérêt à un

espace de dimension 8 mm × 40 mm et d’adapter le maillage initial du problème direct

en le resserrant dans la zone d’intérêt et près des interfaces de mesure. En suivant les

conditions de maillage optimal décrites dans la section 7.4.2, le maillage initial contient

3200 éléments et 1664 noeuds (voir Figure 10.5). Le maillage sera ensuite automatiquement

adapté à chaque itération par le processus décrit dans la section 9.3.4.

10.2.2 Résultats et discussion

Dans la section 9.3.4, nous déclarions que le domaine d’étude est décomposé en pixels

de dimension 2×2 mm. La zone d’intérêt étant réduite à 8 mm × 40 mm, nous pouvons la

diviser en 80 pixels de 4 mm2. Ces pixels représentent les inconnues ou le nombre de degrés

de liberté du problème inverse. Les valeurs du coefficient d’absorption des fluorophores,

µfx, sont bornées par la contrainte inférieure (pinf = 0) et la contrainte supérieure (psup =

0, 3 mm−1). Les paramètres d’entrée de l’algorithme d’optimisation sont préalablement

initialisés : ǫ, ǫdir, ǫpas, nmax, . . . (voir les définitions de la section 9.3.2). Les différentes

valeurs sont reportées dans le tableau 10.1.

Tab. 10.1 – Valeurs des paramètres d’entrée de l’algorithme d’optimisation.

Paramètre Valeur

pinf 0 mm−1

psup 0,3 mm−1

ǫ 1.10−5

ǫdir 1.10−4

ǫpas 1.10−2

nmax 2000

Les reconstructions sont résolues par la méthode de Gauss-Newton et la méthode des

gradients conjugués. Afin d’évaluer l’intérêt d’exploiter la valeur du t1/2 dans le calcul de

la fonction des écarts entre les données mesurées et les données simulées, nous présentons

sur les Figures 10.6(b) et (d) les images reconstruites sans prendre en compte le temps de

demi-montée par opposition aux Figures 10.6(c) et (e) où le t1/2 est inclus dans le vecteur

de données. La distribution du coefficient d’absorption, µfx, des fluorophores dans le

modèle de référence à reconstruire est également représentée sur la Figure 10.6(a). Les

quatres maillages sont composés, à la dernière itération, de 1000 à 1200 éléments et de

580 à 650 noeuds chacun (itération initiale : 3200 éléments et 1664 noeuds). Le maillage

adaptatif permet ainsi de garantir au mieux la stabilité du système et la précision des

données simulées tout en diminuant le temps de calcul des simulations du problème direct

par la méthode des éléments finis.
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Fig. 10.6 – Distribution du coefficient d’absorption, µfx, des fluorophores dans le modèle
de référence (a). Cartographies du µfx reconstruites par la méthode de GN (2ème ligne) et
de GC (3ème ligne) sans prendre en compte le temps de demi-montée (colonne de gauche)
et où le t1/2 est inclus dans le vecteur de données (colonne de droite).

L’analyse des propriétés de convergence des quatre configurations est résumée dans

le tableau 10.2. Nous y reportons le nombre d’itérations, la valeur finale de la fonction

objective, les coordonnées du point saillant du domaine et le temps de simulation. De

plus, nous évaluons l’erreur quadratique moyenne de la solution par :

EQM =

N−1∑

i=1

(pK
i − p0

i )
2

N
(10.4)

où N est le nombre de degrés de liberté (N = 80) et K est la dernière itération.
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Enfin, l’abscisse (respectivement l’ordonnée) du barycentre de l’image reconstruite est

définie par :

xbarycentre =

N−1∑

i=1

xi pK
i

N−1∑

i=1

pK
i

(10.5)

Nous rappelons que le centre de l’objet fluorescent dans le modèle de référence est situé

aux coordonnées (40 ; 12).

Tab. 10.2 – Analyse des reconstructions présentées sur la Figure 10.6. Itér. est l’itération fi-
nale du processus d’optimisation pour laquelle sont reportés les autres résultats. Le nombre
d’itérations majeures (maj.)de la méthode NGC est précisé. EQM est l’erreur quadratique
moyenne de la solution et Temps reporte le temps de calcul de la reconstruction (2.8 GHz
PC - 2 Go RAM).

Méthode Itér. χ EQM Barycentre Maximum Temps

(·10−6) (·10−5) de la ROI de la ROI (s)

GN (b) 98 8,926 0,724 (39, 81; 12, 38) (38, 97; 15, 38) 22542

GN (c) 70 8,234 0,526 (39, 90; 11, 79) (41, 02; 12, 30) 15680

GC (d) 115 (54 maj.) 8,510 0,693 (39, 93; 11, 83) (38, 97; 15, 38) 17028

GC (e) 83 (32 maj.) 7,987 0,506 (39, 94; 12, 10) (40, 96; 12, 30) 12450

Les images reconstruites de la Figure 10.6 montrent clairement que les algorithmes

non linéaires sont efficaces dans ce cas d’étude. De plus, nous observons à l’oeil nu que

les images obtenues en considérant l’information du t1/2 (Figures 10.6(c) et (e)) sont

nettement plus fidèles au modèle de référence. En analysant les résultats de façon plus

rigoureuse, les données du tableau 10.2 confirment cette observation. De manière générale,

les deux méthodes parviennent à redéfinir correctement la zone fluorescente. En effet, les

coordonnées des barycentres des images reconstruites sont proches de celles du centröıde

de l’objet de référence. Malgré tout, grâce à l’intégration du t1/2 dans le vecteur de données

à optimiser, l’erreur quadratique moyenne de la solution est meilleure, la valeur maximale

de µfx est retrouvée (0,011 mm−1) et ses coordonnées sont sensiblement égales à celles du

centre de l’objet de référence. De plus, moins d’itérations sont nécesssaires afin d’atteindre

une tolérance inférieure à 1.10−5 pour les deux techniques d’optimisation lorsque l’infor-

mation du temps de demi-montée est prise en compte. Nous observons également que la

méthode des gradients conjugués converge plus lentement que la méthode de GN (115 et

83 itérations pour GC contre 98 et 70 itérations pour GN). Cependant, la complexité de

calcul de chaque itération étant moindre la convergence globale est plus rapide.
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10.3 Considération de deux objets fluorescents

10.3.1 Description du modèle sans fluorescence résiduelle

A présent, nous souhaitons tester nos techniques d’optimisation sur un modèle de même

dimension que l’exemple précédent (80 mm × 40 mm) mais dans lequel sont insérées deux

inclusions fluorescentes de 8 mm de diamètre. Les paramètres optiques du milieu étudié

sont identiques au cas d’étude précédent. Chacune des inclusions contient également 2 µM

de fluorophores de type Cy5.5. Dans cette section, la fluorescence résiduelle est négligeable,

c’est-à-dire µfx = µfm = 0 dans les tissus environnants, tandis que µfx = 0, 115 mm−1 et

µfm = 0, 0575 mm−1 au sein de chaque inclusion. Dans un second temps (section 10.3.3),

nous étudierons l’influence de la fluorescence résiduelle dans le processus d’optimisation

non linéaire. Deux configurations géométriques sont étudiées :

1. la distance, selon l’axe x, entre les centres des objets est d1 = 12 mm. Leurs

coordonnées respectives sont (x1 = 40 ; y1 = 12) et (x2 = 52 ; y2 = 24) (voir Figure

10.7(b),

2. la distance, selon l’axe x, entre les centres des objets est d2 = 4 mm. Leurs coor-

données respectives sont (x1 = 40 ; y1 = 12) et (x2 = 44 ; y2 = 24) (voir Figure

10.8(b).

Comme précédemment, nous effectuons deux scans successifs le long du slab pour chacune

des configurations. La source et le détecteur sont séparés par une distance de 10 mm (voir

Figure 10.4). Les intensités maximales des signaux de fluorescence simulés le long du slab

sont représentés sur les Figures 10.7 pour la configuration 1 et 10.8 pour la configuration

2. La confrontation des deux profils (scans le long des faces supérieure et inférieure)

permet de délimiter une zone d’intérêt réduite par rapport à l’ensemble du domaine. Les

caractéristiques des zones d’intérêt sont reportées dans le tableau 10.3.

Quatre sources lumineuses sont simulées et 20 détecteurs, partagés entre mesure en

réflectance et mesure en transmittance, recueillent les données exploitées par les méthodes

de résolution du problème inverse. Les informations extraites des figures 10.7 et 10.8

permettent également d’adapter le maillage initial du problème direct en le resserrant

dans la zone d’intérêt et près des interfaces de mesure. Les paramètres de maillage initial

sont déclarés dans le tableau 10.3. La Figure 10.9 fournit également une représentation

visuelle des domaines maillés et illustre la position des quatre sources pour chacune des

configurations présentées ci-dessus. Le maillage sera ensuite automatiquement adapté à

chaque itération comme explicité dans la section 9.3.4.
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Fig. 10.9 – Représentation des maillages initiaux des domaines et positionnement des
sources utilisées pour les simulations : (a) configuration 1 avec d1 = 12 mm, (b) configu-
ration 2 avec d2 = 4 mm.
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Tab. 10.3 – Caractéristiques des maillages initiaux et définition de la zone d’intérêt.

Distance Surface ROI Nb Nb Nb de degrés Figures

d1,2 (mm) (mm2) d’éléments de noeuds de liberté

12 28× 40 6010 3083 280 10.7(b), 10.9(a)

4 20× 40 4871 2522 200 10.8(b), 10.9(b)

10.3.2 Absence de fluorescence résiduelle : analyse des images recons-

truites

Les images reconstruites par les méthodes non linéaires sont présentées sur la

Figure 10.10. A l’analyse des images reconstruites nous pouvons affirmer dans le cas

de deux objets dont les centres sont distants de 12 mm l’un par rapport à l’autre

que la méthode NGC est plus efficace. En effet, les zones fluorescentes présentent

toutes deux un centröıde fidèle au modèle de référence. Leurs positions respectives sont

(41,03 ; 12,31) et (53,33 ; 25,64) pour un modèle de référence avec les coordonnées (40 ; 12)

et (52 ; 24). La valeur maximale correcte est atteinte (µfx,max = 0, 11 mm−1) et ce,

de manière quasi uniforme sur l’ensemble des surfaces délimitées par les cercles noirs.

Ces cercles représentent la position et la surface des zones fluorescentes à retrouver.

Lorsque les centröıdes des cibles à redéfinir sont séparés de 4 mm. La méthode de

GN retrouve les zones effectives. Les centröıdes des inclusions reconstruites se situent

respectivement à (41,03 ; 12,31) et (47,18 ; 25,64). Ils ne sont que légèrement décalés

par rapport au modèle de référence. En revanche, nous remarquons clairement que la

méthode NCG n’arrive à distinguer qu’une seule zone étendue entre les positions originales.

Les propriétés de convergence sont résumées dans le tableau 10.4. Nous notons de nou-

veau que la méthode NGC converge plus lentement que GN (398 contre 276 itérations),

cependant elle atteint une meilleure solution à l’itération finale. En effet, pour des

cibles “éloignées”, l’erreur quadratique moyenne obtenue par NGC est 9, 23.10−5 contre

12, 28.10−5 par GN. La qualité de la solution est toutefois dégradée dans le cas où deux in-

clusions sont présentes dans le milieu à reconstruire car le nombre d’inconnues est plus élevé

par rapport à l’exemple développé dans la section 10.2. En général, la méthode NGC est

plus performante pour de larges problèmes. Cette affirmation est confirmée pour la confi-

guration 1 (cibles distantes de 12 mm). En revanche, la méthode NGC ne converge pas vers

une solution acceptable lorsque les cibles sont disantes de 4 mm (EQM = 40, 78.10−5).

Le nombre d’itérations mineures excède la limite fixée par l’utilisateur ; le processus d’op-

timisation est alors stoppé prématurément. Pour des cibles rapprochées, la méthodes GN

s’avère donc être la plus performante.
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Tab. 10.4 – Analyse des reconstructions présentées sur la Figure 10.10. Itér. est l’itération
finale du processus d’optimisation pour laquelle sont reportés les autres résultats. Le
nombre d’itérations majeures (maj.)de la méthode NGC est précisé. EQM est l’erreur
quadratique moyenne de la solution.

Distance Méthode Itér. EQM Maximums Centres des Figure

d1,2 (mm) (·10−5) de la ROI cibles

12 GN 276 12,28 (43, 07; 14, 36) (40 ;12) 10.10(c)

(53, 33; 24, 62) (52 ;24)

GC 398 9,23 (41, 03; 12, 31) 10.10(e)

(142 maj.) (53, 33; 25, 64)

4 GN 285 12,34 (41, 03; 12, 31) (40 ;12) 10.10(d)

(47, 18; 25, 64) (44 ;24)

GC 432 40,78 (47, 18; 25, 64) 10.10(f)

(156 maj.) (41, 03; 19, 49)

10.3.3 Description du modèle avec fluorescence résiduelle

Dans cette section finale, nous considérons le cas où deux objets fluorescents sont

insérés dans le domaine simulant le milieu biologique. Les conditions géométriques et

optiques sont identiques à l’exemple précédent (voir section 10.3.2). L’unique différence

est l’étude de l’influence de la fluorescence résiduelle. En effet, dans l’exemple présent,

le modèle physique étudié contient deux cibles dans lesquelles la concentration des

fluorophores est imparfaite. Le rapport de contraste de fluorescence entre les cibles

et les tissus environnants est de 10 : 1 , c’est-à-dire µfx = 0, 0115 mm−1 dans les

tissus environnants et µfx = 0, 115 mm−1 au sein de chaque inclusion. Nous étudions

également les deux configurations où les cibles sont distantes de d1 = 12 mm et d2 = 4 mm.

Nous avons mis en évidence, dans la section 8.6, l’influence de la fluorescence résiduelle

sur les profils de mesures. En effet, la détection de zones de fluorescence peut être

compromise par l’effet des tissus environnants. Avec un rapport de contraste de 10 : 1,

les signaux de fluorescence sont nettement atténués par le signal parasite engendré par la

fluorescence des tissus environnants. Aussi, les scans mis en oeuvre dans les sections 10.2

et 10.3.2 n’apportent aucune information a priori fiable sur la position des inclusions.

L’ensemble du domaine constitue donc notre région d’intérêt, ce qui augmente le nombre

de degrés de liberté du problème inverse à 800. La reconstruction du domaine entier est

entreprise à partir des données récoltées par 4 sources et 60 détecteurs par source. Les

positions des sources sont semblables à celles décrites sur la Figure 10.9. Sans aucune

information a priori, le maillage initial est donc resserré sur l’ensemble du domaine. Ses

caractéristiques sont reportées dans le tableau 10.5.
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10.3. Considération de deux objets fluorescents

Tab. 10.5 – Caractéristiques du maillage initial et définition de la zone d’intérêt.

Surface ROI Nb Nb Nb de degrés

(mm2) d’éléments de noeuds de liberté

80× 40 11259 5744 800

10.3.4 Présence de fluorescence résiduelle : résultats et discussion

Les cartographies du µfx reconstruites par la méthode de GN et de GC sont présentées

sur la Figure 10.11. Les images obtenues par la méthode de GN (Figure 10.11(c) et (d))

présentent deux zones distinctes. Les centröıdes sont peu éloignés de ceux des modèles

de référence : (38,97 ; 16,41) et (51,28 ; 25,64) pour d1 = 12 mm ; (36,92 ; 14,36) et

(45,12 ; 26,67) pour d2 = 4 mm. Malgré quelques aspérités, la fluorescence résiduelle des

tissus environnants est correctement reconstruite. En revanche, les zones fluorescentes

restent étendues et floues à l’itération finale. De plus, la valeur maximale est supérieure

à celle attendue (0,126 contre 0,115 mm−1) car les surfaces reconstruites ne sont pas

homogènes. Le point saillant de chaque zone est nettement marqué pour les deux

configurations étudiées.

La méthode NGC, elle, converge vers une solution visuellement de meilleure qualité

lorsque les cibles sont éloignées l’une de l’autre. Les valeurs maximale et minimale

du µfx sont retrouvées bien que la position des centröıdes soit légèrement décalée

par rapport au modèle de référence (43,08 ; 14,36) et (49,23 ; 24,61). Les aspérités du

milieu environnant sont moins nombreuses comparées à la méthode GN. Les zones

reconstruites sont également mieux définies car moins étendues. Enfin, comme dans le cas

d’absence de fluorescence résiduelle, la méthode NCG n’arrive à distinguer qu’une seule

zone étendue entre les positions originales lorsque celles-ci sont très proches l’une de l’autre.

Les propriétés de convergence sont résumées dans le tableau 10.6. Les conclusions

tirées de l’analyse des propriétés de convergence des deux méthodes sont similaires à celles

établies dans ce nouvel exemple. La méthode NGC est plus efficace pour reconstruire

les cibles distantes de 12 mm. En revanche, le nombre maximal d’itération fixé par

l’utilisateur est atteint lorsque les inclusions sont rapprochées. En effet, 2000 itérations ne

sont pas suffisantes pour que la méthode NGC reconstruise le domaine. Toutefois, au bout

de 2000 itérations, la technique de GN permet d’obtenir une cartographie relativement

correcte. Bien que l’erreur quadratique moyenne soit élevée (EQM = 23, 99.10−5), les

deux zones fluorescentes sont redéfinies. L’intervalle de valeurs du µfx est respecté et les

points saillants correspondent approximativement aux centres des inclusions du modèle

de référence. De nouveau, pour des cibles rapprochées, la méthode GN donne de meilleurs

résultats comparés à la méthode de NGC.
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Chapitre 10. Résolution du problème inverse : applications
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Fig. 10.11 – Distribution du coefficient d’absorption, µfx, des fluorophores dans les
modèles de référence (a) et (b) : première colonne d1 = 12 mm, deuxième colonne d2 = 4
mm. Cartographies du µfx reconstruites par la méthode de GN (2ème ligne) et de GC (3ème

ligne) avec un rapport de contraste de fluorescence entre les cibles et les tissus environnants
de 10 : 1.
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10.3. Considération de deux objets fluorescents

Tab. 10.6 – Analyse des images reconstruites avec un rapport de contraste de fluorescence
entre les cibles et les tissus environnants de 10 : 1.

Distance Méthode Itér. EQM Maximums Centres des Figure

dx (mm) (·10−5) de la ROI cibles

12 GN 1465 17,54 (38, 97; 16, 41) (40 ;12) 10.10(c)

(51, 28; 25, 64) (52 ;24)

GC 1813 14,79 (43, 08; 14, 36) 10.10(d)

(755 maj.) (49, 23; 24, 61)

4 GN 2000 23,99 (36, 92; 14, 36) (40 ;12) 10.10(e)

(45, 12; 26, 67) (44 ;24)

GC 2000 39,10 (38, 97; 16, 41) 10.10(f)

(749 maj.)

Ce chapitre a permis de montrer les performances des méthodes non linéaires que nous

avons implémentées et adaptées pour la résolution du problème inverse en tomographie

de fluorescence. Bien que coûteuses en temps de calcul, lorsque le nombre d’inconnues est

élevé, les techniques de reconstruction sont également efficaces en présence de fluorescence

résiduelle. La reconstruction du domaine, sans information a priori, est rendue possible

grâce au rafinement automatique du maillage à chaque itération. Les résultats décrits

dans ce chapitre montrent toutefois la supériorité de la méthode de GN dans les situations

complexes où les cibles sont extrêment proches l’une de l’autre. Afin d’obtenir de meilleurs

résultats et une convergence globale plus rapide, nous proposons dans des expériences

futures de fournir, comme information a priori, un indicateur sur la position en profondeur

d’une cible fluorescente. Cet indicateur, définit dans l’article [262], permet d’obtenir

une information indépendante des propriétés optiques des tissus biologiques. De plus, la

structure hétérogène du milieu (par exemple les couches de tissus adipeux, glandulaire et

confonctif d’un sein) n’influence pas le calcul de cette information [263].

Enfin, l’annexe D propose une description de la réalisation de fantômes biologiques et des

différents éléments de la châıne de mesure qui permettra à moyen terme d’optimiser les

techniques de reconstruction d’images pour une utilisation conjointe avec des données

expérimentales.
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Conclusion et perspectives

Dans les deux dernières décennies, l’illumination des tissus biologiques par une lumière

proche infrarouge (600 nm - 900 nm) a rapidement démontré un fort potentiel pour

l’imagerie médicale. C’est ce qui a été présenté dans le chapitre 1 de la partie I de ce

mémoire. Grâce à la connaissance des différentes interactions laser-tissus dans cette

fenêtre de longueurs d’onde, il est possible de modéliser les milieux biologiques et de

simuler la propagation de la lumière en leur sein. Les méthodes de résolution analytiques

fondamentales sont la théorie de transport et l’approximation de la diffusion. Après avoir

mis en évidence, dans la partie I de ce manuscrit, les limites des méthodes analytiques

classiques, nous avons proposé et implémenté plusieurs méthodes de résolution du

problème direct décrites dans la partie II.

Dans un premier temps, nous avons évalué les performances de la méthode statistique

de Monte Carlo (MC) pour la simulation de la propagation de la lumière diffuse résolue

en temps dans les milieux troubles multicouches (section 6.2). MC est une méthode

de simulation fiable et efficace, notamment sur les points où les théories analytiques

échouent. Cependant, l’aspect statistique de cette technique exige dans certains cas de

simuler la propagation de dizaines de millions de paquets de photons et demande donc des

temps de calcul très longs. Toutefois, nous utilisons la méthode de MC classique comme

une technique de validation des autres méthodes de résolution du problème direct.

Dans un second temps, nous avons réalisé un travail en collaboration avec le labora-

toire de physique de l’université de Kuopio en Finlande (section 6.3). Le but de l’étude

était de proposer une comparaison de deux méthodes hybrides. L’équipe de recherche de

Marko Vauhkonen (Finlande) a développé la méthode couplée ETR-AD et nous avons

implémenté un modèle hybride MC-AD résolu en fréquence. Les résultats obtenus par les

deux modèles hybrides sont validés par comparaison avec la méthode de MC classique.

Nous avons observé que les modèles hybrides donnent des résultats satisfaisants dans les

zones proches de la source. Une modification de la profondeur critique permet d’améliorer

les performances de la méthode de MC-AD. De plus, les modèles hybrides sont des

techniques de simulation nettement plus rapides comparées à la technique purement

statistique. Cependant, la précision des résultats est sensible aux paramètres optiques des

tissus et à la géométrie du domaine étudié. La complexité de mise en oeuvre augmente
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avec la complexité de la structure et des phénomènes à modéliser. La méthode de MC

classique reste donc un modèle de référence.

Nous avons également souhaité développer une application de la spectroscopie de

fluorescence. En effet, la spectroscopie optique par fluorescence est aujourd’hui une

technique émergente en imagerie moléculaire. Les signaux mesurés à la longueur d’onde

d’émission de fluorescence fournissent des informations essentielles pour localiser la source

de fluorescence. Cette technique d’imagerie permet de déceler des tumeurs à un stade

précoce car les fluorophores se concentrent préférentiellement en leur sein, alors que le

contraste endogène des seuls chromophores ne permet de les détecter que dans les derniers

stades d’angiogénèse. La tomographie optique de fluorescence a un fort potentiel pour être

développée et appliquée en routine clinique, avec un intérêt particulier pour la détection

et le diagnostic du cancer du sein à un stade précoce.

Notre contribution à ce développement se positionne sur l’étude des profils de

fluorescence résolus en temps. En effet, les techniques de résolution temporelle offrent

l’avantage de fournir un plus grand nombre d’informations structurelles et informelles

que les autres techniques (CW et FDPM). Aussi, nous avons intégré la prise en compte

du phénomène de fluorescence dans la méthode de simulation par MC classique. Nous

avons alors entrepris d’illustrer les possibilités du modèle de MC quant à la simulation du

processus de fluorescence pour des géométries complexes et variées. Cette méthode fiable

remplace l’expérience et nous sert de modèle de validation.

Dans le chapitre 7, nous avons proposé un modèle de résolution plus rapide du

problème direct afin de mener une analyse complète de la sensibité des signaux de

fluorescence. La MEF semble être la mieux adaptée à l’investigation de structures bi- ou

tridimensionnelles complexes. Cette méthode est intéressante en raison de sa souplesse

d’utilisation, notamment au niveau de la caractérisation des domaines d’étude et de la

définition de ses conditions aux limites. Nous avons exposé la démarche utilisée pour

implémenter notre modèle direct en fluorescence résolu en temps. Nous avons décrit

successivement la formulation de la théorie de la diffusion sur laquelle est basée le modèle,

la stratégie de maillage utilisée et les critères de validation du modèle. Grâce à cette

étude, le modèle est parfaitement calibré pour toute future expérience.

Enfin, dans le chapitre 8, nous avons cherché à objectiver le rôle joué par de nombreux

paramètres comme la concentration en fluorophores, la forme et la taille de l’objet

fluorescent et le profil de biodistribution des fluorophores à l’intérieur de la cible. Pour

cela, la MEF a permis d’analyser rapidement et de manière fiable la sensibilité des signaux

de fluorescence résolus en temps en faisant varier ces différents paramètres structurels et

informels. Nous avons notamment mis en évidence la relation entre la valeur du temps

de demi-montée des signaux et la position en profondeur de la cible fluorescente. L’étude
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de différents marqueurs a permis d’analyser les qualités intrinsèques que doit avoir un

fluorophore afin de recueillir un signal de fluorescence conséquent. Il convient de choisir

un fluorophore avec un rendement quantique le plus élevé possible et un temps de vie

de l’ordre de celui du Cy5.5. La fluorescence résiduelle a également été prise en compte

dans notre étude. Nous avons montré qu’à partir d’un rapport de contraste de 10 : 1, les

profils de fluorescence informatifs sont clairement atténués par le signal parasite engendré

par la fluorescence résiduelle. La localisation précise de la cible est alors délicate à partir

de ce rapport de contraste de fluorescence entre la cible et les tissus environnants. Les

méthodes de simulation développées et analysées dans la partie II ont ainsi, permis d’une

part d’extraire des informations sur l’influence de plusieurs paramètres et, d’autre part,

d’obtenir un modèle direct fiable et performant qui permettra de valider l’algorithme de

résolution inverse qui repose essentiellement sur la qualité, l’efficacité et la rapidité du

problème direct.

La partie III a permis de montrer les performances des méthodes non linéaires

que nous avons implémentées et adaptées pour la résolution du problème inverse en

tomographie de fluorescence. Les données fournies par les profils temporels, notamment

la valeur du temps de demi-montée, apportent des informations précieuses pour le

processus d’optimisation. Nous avons ainsi démontré, à travers plusieurs cas d’étude,

qu’il est possible de reconstruire une cartographie fiable du coefficient d’absorption des

fluorophores au sein d’une structure rectangulaire. Les données temporelles permettent de

compenser l’impossibilité de recueillir des signaux sur chaque interface du domaine. Bien

que coûteuses en temps de calcul, lorsque le nombre d’inconnues est élevé, les techniques

de reconstruction sont également efficaces en présence de fluorescence résiduelle. La

reconstruction du domaine, sans information a priori, est rendue possible grâce au

raffinement automatique du maillage à chaque itération. Les résultats décrits dans le

chapitre 10 montrent toutefois la supériorité de la méthode de GN dans les situations

complexes où les cibles sont extrêmement proches l’une de l’autre.

Enfin, nous avons réalisé la première phase de conception d’un système expérimental

comprenant : un protocole de mesure et la réalisation de fantômes biologiques (voir An-

nexe D). Les travaux futurs permettront de confronter les résultats simulés décrits dans le

chapitre 8 et les mesures expérimentales correspondantes. Cette validation expérimentale

permettra d’obtenir de nouvelles informations sur la cinétique des fluorophores. Ainsi,

elle complètera notre analyse de la sensibilité des signaux de fluorescence simulés

par la méthode des éléments finis et aidera à optimiser la méthode de résolution du

problème inverse afin de localiser une inclusion fluorescente dans un fantôme expérimental.

Ce travail de thèse s’inscrit dans le cadre de nombreux développements et perspectives

à venir. La reconstruction itérative d’un domaine exige des efforts et de longs temps de cal-

cul afin d’obtenir une convergence vers la solution attendue. Le modèle inverse se base, en
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premier lieu, sur l’efficacité et la rapidité de résolution du problème direct. Aussi, ce dernier

pourrait être accéléré en résolvant non pas l’ensemble des profils temporels mais en cal-

culant directement les moments et les informations extraites de celui-ci pour la résolution

du problème inverse. De plus, les dérivées intervenant dans les processus itératifs des

méthodes non linéaires sont actuellement calculées par la méthode des différences finies.

Ces calculs sont extrêmement coûteux en temps. L’idéal serait d’optimiser les méthodes

non linéaires en utilisant une différenciation automatique ou encore en implémentant le cal-

cul des dérivées par la méthode de l’adjoint. Enfin, en se basant sur les résultats présentés

dans cette thèse, nous proposons de poursuivre le développement des méthodes de recons-

tructions en utilisant des réseaux de neurones adaptés à une résolution en trois dimensions.

Les réseaux à apprentissage non supervisé (ou auto-organisationnel) sont particulièrement

adaptés à l’optimisation d’un problème de ce type. Les développements futurs consiste-

ront donc à optimiser nos méthodes grâce à l’apprentissage de réseaux de neurones par

la méthode de Gauss Newton et des gradients conjugués. Ainsi, l’association du modèle

direct performant, de l’optimisation 3D par réseaux de neurones et de tests expérimentaux

visera à terme les applications précliniques dans le cadre du diagnostic précoce des lésions

cancéreuses.
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Annexe A

Tableau récapitulatif de quelques

valeurs de propriétés optiques des

tissus biologiques

Le tableau A.1 présente quelques valeurs moyennes des paramètres optiques µa et µ′
s

des tissus biologiques mesurés à différentes longueurs d’onde comprises dans la fenêtre

thérapeutique [600 - 900 nm]. Ces valeurs sont extraites des références [264–271].

Tab. A.1 – Exemples de valeurs des paramètres optiques µa et µ′
s des tissus biologiques.

Description du Longueur µa µ′
s Référence

tissu biologique d’onde (nm) (cm−1) (cm−1)

Sein 694 0,03 - [264]
750 0,046 ± 0,024 8,7 ± 2,2 [269]
786 0,041 ± 0,025 8,5 ± 2,1 [269]
830 0,046 ± 0,027 8,3 ± 2,0 [269]

avant ménopause 806 0,090 ± 0,008 8,3 ± 0,6 [270]
après ménopause 806 0,030 ± 0,008 6,0 ± 0,1 [270]
tumeur 694 0,10 - [264]

Avant bras 800 0,23 6,8 [266]

Peau 633 0,62 32,0 [265]
780 0,13 20,0 [268]
850 0,12 17,5 [268]

Graisse 780 0,008 8,1 [268]
850 0,01 8,0 [268]

Muscle 780 0,10 9,4 [268]
850 0,156 8,94 [268]

Crâne 674 0,20 10,0 [267]

Cerveau
matière grise 800 0,25 ± 0,01 8,0 ± 1,0 [271]
matière blanche 800 1,00 ± 0,10 40,0 ± 5,0 [271]
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Annexe B

Domaines d’application de la

technique du laser Doppler

Les paragraphes suivants abordent les domaines d’applications de la technique du laser

Doppler (extraits de [57]).

B.1 Microcirculation

La principale fonction du système cardio-vasculaire est de fournir du sang aux

différents organes et tissus dans des circonstances physiologiques changeantes et des

besoins métaboliques variables. Pour répondre à ces exigeances, un système complexe de

vaisseaux sanguins avec une fonction et une architecture spécifiques est nécessaire. Dans

cette architecture vasculaire, les vaisseaux larges se divisent succesivement en vaisseaux

plus petits et les vaisseaux les plus petits forment un réseau complexe appelé réseau

microvasculaire. La structure du lit vasculaire de la peau varie considérablement d’un

endroit à l’autre du corps humain. Dans la majeure partie des cas, le sang pénètre dans

la peau par les petites artères. Une petite artère se divise souvent en plusieurs artérioles

pré-capillaires (30-80 µm). Les artérioles peuvent se diviser en un certain nombre (jusqu’à

dix) de boucles capillaires terminales.

B.2 Structure de la microcirculation

Les artérioles terminales conduisent le sang directement dans les métarioles, qui, dans

certains tissus, constituent un lien direct entre les artérioles et les veinules. Cependant,

plus souvent, les métartérioles sont connectées à un ou plusieurs capillaire (s) par un

muscle lisse, le sphincter précapillaire. Ces sphincters musculaires lisses répondent aux

changements locaux de pH, température, oxygène et agents vasodilatateurs et vaso-

constricteurs, favorisant ainsi le contrôle du flux dans le réseau capillaire. Pour réguler

les pertes de chaleur, le sang peut passer à travers des anastomoses artério-veineuses
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(AVA), qui forment des circuits directs artériole-veinule permettant de court-circuiter

éventuellement les capillaires. Les AVA se trouvent fréquemment au niveau des mains,

des pieds et des oreilles.

Le capillaire est un tube fin, d’une longueur d’environ 1-2 mm et de diamètre de

l’ordre de 4-10 µm. L’absence de muscle lisse dans la paroi du vaisseau fait que le capillaire

dépend à la fois de la pression artérielle et du tonus des sphincters précapillaires pour

le transport des globules rouges à travers le tube endothélial. Le globule rouge, ayant

une vitesse d’environ 0,4-0,8 mm/s, reste dans le capillaire pendant quelques secondes.

Lors de son passage s’effectue des échanges de gaz respiratoires, de fluides et de métabolites.

La vitesse des globules rouges dans les petites veines et artères de différents diamètres

a été étudiée par Le-Cong et Zweifach. Ces deerniers ont noté une relation linéaire entre

le diamètre du vaisseau et la vitesse dans le réseau microcirculatoire du mésentère du

lapin. Des données iddentiques ont été remarquées chez l’humain, dans les capillaires sous

l’ongle. Dans ces capillaires, le flux microvasculaire possède des fluctuations périodiques

spontanées avec une vitesse moyenne de l’ordre de 0,5 mm/s. La densité capillaire varie

énormément en fonction des tissus. Dans les muscles, par exemple, la densité peut atteindre

2000 capillaires / mm2 alors que dans la peau la densité est d’environ 50 capillaires / mm2.

B.3 Circulation cutanée

Pour pouvoir évaluer et comprendre les enregistrements obtenus par la technique du

laser Doppler, la connaissance de la structure de la peau est nécessaire. Nous rappelons

ici, ses principales composantes.

La technique du laser Doppler permet l’analyse de la perfusion au niveau du lit

capillaire. C’est à ce niveau de la peau que sont échangées matières et énergie entre le

sang et les cellules des tissus. Les mesures effectuées par la techniques du laser Doppler au

niveau de la peau reflètent la perfusion dans les capillaires, les artérioles et les veinules.

Une part mineure du signal reflète la perfusion nutritive. La majeure partie du signal

représsente la perfusion thermorégulatrice. La peau, dant l’épaisseur varie de 1,5 à 4

mm et même plus dans certaines régions du corps, est formée de deux parties distinctes,

l’épiderme et le derme. L’épiderme, composé de cellules épithéliales, est la principale

structure protectrice du corps. Le derme est sous-jacent à l’épiderme et constitue la partie

la plus profonde de la peau. Seul le derme est vascularisé ; les nutriments diffusent à

partir des capillaires du derme, par le liquide interstitiel, jusqu’aux cellules de l’épiderme.

L’épiderme est formé d’un épithélium stratifié squameux kératinisé qui se compose de

quatre types de cellules et de qutre ou cinq couches distinctes selon le type de la peau

(épaisse ou fine).
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Fig. B.1 – Vue tridimensionnelle de la peau et des tissus sous-cutanés [57].

La seconde couche de la peau, le derme, est constituée d’une épaisseur de tissu conjonc-

tif, à la fois résistant et flexible. On y retrouve les cellules qui composent habituellement

le tissu conjonctif proprement dit : des fibroblastes, des macrophagocytes et de temps

en temps, des mastocytes et des globules blancs. Le derme est riche en neurofibres, en

vaisseaux sanguins et en vaisseaux lymphatiques. En dessous de la couche de l’épiderme,

se trouve donc un système de capillaires. La longueur d’une boucle capillaire est de 0,2-0,4

mm et une boucle capillaire subvient aux besoins de 0,04-0,27 mm2 de peau environ. En

supposant un diamètre moyen de capillaire de 10 µm, la fraction maximale de volume

sanguin de la couche de tissu capillaire est inférieur à 0,5 %. La couche de capillaires

est fournie par des artérioles de 50 µm de diamètre environ. La peau est drainée par de

nombreuses veinules, dont le diamètre varie entre 40 et 60 µm et par des veines plus

épaisses dans les tissus plus profonds.

Le tissu sous-cutané, qui se trouve juste sous la peau, est appelé hypoderme ou

fascia superficiel (voir Figure B.1). L’hypoderme ne fait pas véritablement partie de la

peau, mais il est en intéraction fonctionnelle avec elle, puisqu’il lui permet d’assurer
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certaines de ses fonctions de protection. En général, le flux microvasculaire est régulé

par les variations du diamètre des vaisseaux. Des mécanismes de contrôle neuraux,

locaux ou myogéniques existent. La régulation neurale est principalement exercée par le

système nerveux sympathique. La régulation locale est, quant à elle, effectuée par des

substances humorales et par des substances produites par le tissu lui-même, comme par

exemple l’histamine. Le contrôle myogénique est induit par des muscles lisses sensibles à

la pression et se trouvant dans la paroi de certains vaisseaux produisent une modulation

de la perfusion des tissus visible sur les signaux laser Doppler.

B.4 Domaines d’application

La perfusion tissulaire est influencée par de nombreuses pathologies, procédures

médicales et administration. Le laser Doppler est utilisé dans un très grand nombre de

domaines. Ci-après sont mentionnées les applications les plus courantes.

Bien souvent, les applications cliniques de la technique du lasser Doppler utilisent une

forme de provocation vasculaire générant une modification de la perfusion au niveau

du site de mesure. La réponse à cette perturbation est alors mesurée et les données

sont utilisées pour faire un état de la ciculation sanguine du sujet à l’endroit étudié. La

perfusion cutanée dépend de la température locale de la peau, de l’âge du sujet, de son

sexe . . .

En dermatologie, la technique du laser Doppler a très vite été reconnue comme un outil

utile pour l’évaluation objective du degré d’irritation de la peau dans les procédures de

tests. Ce degré d’irritation est interprété en terme d’augmentation du flux microvasculaire

au-dessus du flux microvasculaire de base enregistré sur une peau normale.

En pharmacologie, la technique du laser Doppler a été utilisée avec succès lors d’enregis-

trements des effets microvasculaires de substances vasoactives et de médicaments. Une

réponse maximale apparait quelques temps après la prise de ces substances.

En chirurgie plastique, les variations du flux microvasculaire d’une greffe ont montré

qu’elles pouvaient être un paramètre réagissant avent que les signes cliniques de rejet

n’apparaissent.

Dans le domaine de l’endoscopie, la technique du laser Doppler permet les investigations

du flux microvasculaire intestinal et gastrique chez les patients conscients. Sa diminution

peut être un facteur important dans le développement d’ulcères gastriques.

Cette technique peut également être utilisée pour évaluer la perfusion du myocarde en

conjonction à une chirurgie cardiaque. Des études ont montré que les flux microvasculaires

du myocarde peuvent être enregistrés dans le coeur arrêté alors que des enregistrements

effectués sur le coeur battant sont difficiles à interpréter à cause de l’influence des signaux

Doppler générés par les tissus en mouvement.

La technique du laser Dopppler intervient aussi dans différents domaines comme la mesure

intra-opérative du flux microvasculaire cérébral et des tumeurs. D’autres applications
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incluent l’évaluation de la profondeur d’une brûlure, l’étude du syndrome de Raynaud,

l’analyse des variations du flux microvasculaire associées au diabète, la localisation d’une

sténose xhez les patients atteints de pathologies occlusives périphériques . . .

B.5 Conclusion

La technique du laser Doppler est utilisée dans de nombreux domaines cliniques et dans

le secteur de la recherche. Elle permet l’analyse de la perfusion au niveau du lit capillaire.

En pratique, nombreuses sont les études analysant la perfusion suite à une perturbation

vasculaire générant des variations au niveau de la circulation. Une de ces perturbations

consiste à stopper la circulation sanguine locale pendant une courte période. Cela permet

d’examiner la réponse microvasculaire après une privation. Le phénomène généré après

suppression de l’occlusion (augmentation temporaire de la perfusion microvasculaire) est

appelé hyperémie réactionnelle.
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Annexe C

Loi d’échantillonnage des variables

aléatoires

Cette section introduit les principes fondamentaux des lois d’échantillonnage utilisées

dans la méthode de Monte Carlo (MC) pour représenter des variables par des nombres

aléatoires uniformément distribués.

La fonction de densité de probabilité, p(x) détermine le comportement de x dans l’intervalle

[a, b], tel que :

∫ b

a
p(x) dx = 1 (C.1)

La probabilité que x soit compris entre a et x1 est donnée par la fonction de distribution,

Fx(x1), définie par :

Fx(x1) =

∫ x1

a
p(x) dx (C.2)

La fonction de distribution, Fx(x1), égale 0 si x1 = a et 1 si x1 = b. Mais la variable

aléatoire n’est pas nécessairement uniforme sur l’ensemble de l’intervalle de définition.

Cependant, un ordinateur peut générer un nombre aléatoire, ξ, uniformément distribué

dans l’intervalle [0, 1]. Cette variable aléatoire peut être utilisée pour représenter la variable

physique, x. La densité de probabilité, p(ξ) a la propriété suivante :

∫ 1

0
p(ξ) dξ = 1 (C.3)

De plus, p(ξ) est constant et égale à 1 sur l’ensemble de son intervalle de définition. Elle

est donc unifomément distribuée. La fonction de répartition correspondante, Fξ(ξ1), est

définie par :

Fξ(ξ1) =

∫ ξ1

a
p(ξ) dξ = ξ1 pour 0 ≤ ξ1 ≤ 1 (C.4)
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L’objectif principal de cette technique est d’exprimer la probabilité de x dans l’intervalle

[a, x1] en fonction de la probabilité de ξ dans l’intervalle [0, ξ1]. Ces quatre fonctions, p(x),

Fx(x1), p(ξ) et Fξ(ξ1) sont illustrées sur la Figure C.1. La surface en pointillé représente

Fig. C.1 – Illustration de la loi d’échantillonnage de variables aléatoires pour la méthode
de Monte Carlo, extraite de [272].

l’intégrale de p(x) de 0 à x1. Elle est égale à l’intégrale de p(ξ) de 0 à ξ1. Les régions

considérées sont identiques et égales à 1. En fait, les fonctions de répartition de ξ1 et x1

sont égales. En remplaçant les variables ξ1 et x1 par les variables continues ξ et x, on

obtient Fξ(ξ) = Fx(x) où :

ξ =

∫ x

a
p(x) dx (C.5)

Ce développement permet donc d’exprimer la fonction de densité de probabilité p(x) non

uniforme d’une variable physique, x, par un nombre aléatoire uniforme, ξ. Cette technique

d’échantillonnage est appliquée pour déterminer la distance de propagation des photons,

s, l’angle de déflexion, θ, et l’angle azimuthal, φ.
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Mise en place du dispositif de

mesures expérimentales

La première phase de la conception d’un système expérimental a été réalisée

en collaboration avec le laboratoire Propriétés Optiques des Matériaux et

Applications (POMA) de l’Université d’Angers, avec le laboratoire Procédés-

Matériaux-Instrumentation (LPMI) de l’ENSAM d’Angers et le groupe

ESAIP de Saint-Barthélémy d’Anjou. Cette étude a été rendue possible grâce

au soutien financier de la fondation Génésia. La fondation Génésia a été fondée

en 2001 par plusieurs entreprises industrielles et bancaires du grand ouest. Elle a pour

objectifs de provoquer une dynamique dans l’élaboration de projets nouveaux à partir

ou au sein de l’Université et de favoriser l’ouverture de l’Université à son environnement

socio-économique et à l’international. Notre projet a été approuvé et a obtenu le soutien

financier de la fondation.

L’objectif de la première phase du système expérimental était de mettre en place un

protocole et un banc de mesure qui permet de localiser dans un fantôme expérimental, une

inclusion fluorescente de petite taille (< 1 cm) simulant une tumeur à un stade précoce.

Les étapes qui suivront cette première phase consisteront à :

– confronter les mesures expérimentales avec les simulations mises en oeuvre par la

méthode des éléments finis (voir Chapitres 7 et 8),

– optimiser de la méthode de reconstruction d’images (voir Partie III) pour une utili-

sation conjointe avec le banc de tests.

Cette annexe propose une description de la réalisation des fantômes biologiques et des

différents éléments de la châıne de mesure qui permettra à moyen terme d’atteindre ces

objectifs.
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D.1 Réalisation de fantômes biologiques

D.1.1 Matrice

La matrice est le milieu expérimental simulant les tissus biologiques. Elle doit

permettre l’insertion d’une hétérogénéité fluorescente simulant une pré-tumeur. Nous

pouvons citer trois méthodes principales de matrices : les fantômes liquides, solides et

souples. Les propriétés optiques des matrices peuvent être modifiées en ajoutant un

certain volume d’encre ou de sang (pour leur propriété absorbante) et d’intralipide ou de

dioxide de titane (pour leur propriété diffusante). Un spectromètre Lambda 19 (Perkin

Elmer) permet ensuite de mesurer les propriétés optiques en fonction de la longueur d’onde.

Fantômes liquides

Les fantômes liquides sont composés de particules lipides en suspension et d’encre.

L’étude de la fluorescence homogène peut se faire en introduisant des sphères de poly-

styrène d’un diamètre de l’ordre du micromètre [136]. Cependant, les fantômes liquides

doivent être contenu dans un récipient qui influence la mesure de par son indice de

réfraction. De plus, l’insertion d’objet n’est pas évidente. Nous avons donc choisi de

procéder à la comparaison d’une matrice solide et d’une matrice constituée de gel.

Fantômes solides

Des fantômes solides permanents ont été réalisés à partir de résine à base de

styrène. Ce composant polymérise sous l’action d’un catalyseur et se transforme en un

matériau très dur en dégageant de la chaleur (2% de solidifiant volume de résine). La

préparation doit se faire avec précaution afin d’éviter les bulles et les déformations. Il

est intéressant d’anticiper la place des inclusions pour y introduire un autre mélange

de résine ou un mélange liquide simulant les lésions. Ces fantômes sont excellents pour

la répétabilité des études et restent stables pendant des années. Les inconvénients

majeurs sont : la formation inévitable de fissures, bulles ou autres aspérités (voir Fi-

gure D.1) et bien sûr la trop grande rigidité du fantôme par rapport aux tissus biologiques.

Fantômes souples

En raison des inconvénients cités précédemment, nous avons préféré réaliser les

expériences sur une matrice composée de gel d’Agar (voir Figure D.2). Ce type de

fantôme est très peu coûteux à réaliser. De plus, il simule idéalement les tissus biologiques

par sa texture souple et par ses caractéristiques optiques. En effet, le gel d’Agar est

essentiellement constitué d’eau. Cependant quelques précautions sont à prendre car le

temps de vie de ce type de fantôme est court (48 h au réfrigérateur) et il peut facilement

être endommagé à la manipulation.
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Fig. D.1 – Fantôme à base de Styrène contenant une cible de vermiculite contrastée par
de l’éosine.

Fig. D.2 – Fantôme de gel d’Agar.

D.1.2 Fluorophore

Nous souhaitons, pour les premières expériences, utiliser le fluorophore exogène de

type ICG (Sigma Aldrich, I2633). Le vert d’indocyanine est le plus populaire et le plus

accessible dans le commerce sous sa forme la plus pure. L’ICG est soluble dans l’eau

mais à cause des phénomènes d’agrégation et de quenching, l’intensité de fluorescence de

l’ICG diminue considérablement au bout de 10 heures. Nous avons donc mis au point

une technique pour éviter de réaliser un nouveau fantôme toutes les 10 heures et pour

éviter de perdre le pouvoir fluorescent de la molécule. Cette méthode consiste à faire un

mélange d’eau, d’ICG et de polyaspartate de sodium : cette solution aqueuse permet de

stabiliser les interactions non covalentes de l’ICG et ainsi de pouvoir travailler avec le

produit pendant plusieurs jours sans perdre les capacités de fluorescence [273].
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Le polyaspartate de sodium est présenté sous forme solide (PASP, Sigma Aldrich,

P3418). Le protocole de préparation est le suivant :

– diluer 100 mg de PASP dans 5 ml d’eau distillée. La concentration de PASP dans la

solution est C0 = 20 mg/ml d’eau.

– mélanger 1 ml de la solution de PASP à C0 + 1 ml d’eau distillée + 2 mg d’ICG.

La solution obtenue est composée de PASP à 10 mg/ml et d’ICG à 1 mg/ml avec donc

un rapport de concentration de ICG/PASP= 0, 1.

Le jour de la fabrication de la solution ICG-PASP est désigné par le jour 0. Le

quatrième jour, l’ICG seul ne fluoresce plus tandis que la solution ICG-PASP génère

un signal fluorescent jusqu’au 15ème jour. Il peut également être intéressant d’étudier

l’association de l’ICG à des nanoparticules. En effet, des polymères nanoparticules peuvent

porter l’ICG et le protéger de la dégradation : ces nanoparticules sont des polymères

poly-lactique glycolique acide (PLGA). L’article [274] montre que les nanoparticules

polymériques assurent une stabilité aqueuse, thermique et une photo stabilité. De plus, le

temps de vie de l’ICG augmente jusqu’à 2,5 à 3 jours.

D.1.3 Inclusion

Comme nous l’avons déjà mentionné le fluorophore utilisé est l’ICG qui est soluble

dans l’eau. Par conséquent il faut que notre inclusion soit capable de capter la solution

dans laquelle l’ICG est dissout. De plus, cette solution ne doit pas être rejetée de

l’inclusion, même après plusieurs heures. L’ICG doit également être diffusé de façon

homogène dans la cible. Nous avons testé plusieurs types d’inclusions afin de choisir la

plus appropriée pour les études futures. Le tableau D.1 résume tous les types de cible et

leurs caractéristiques.

Tab. D.1 – Comparaison des types d’inclusions.

Absorption Fixation Diffusion Forme
eau et colorant colorant homogène

Chlorure d’aluminium Oui Non Non Billes
Gel de silice Oui Oui Non Billes
Vermiculite Oui Oui Oui Aléatoire

Pâte à modeler Oui Oui Non Adaptable
Albumine activée Oui Oui Oui Billes
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L’éosine étant un colorant soluble dans l’eau, nous l’avons utilisé comme substitution

à l’ICG afin d’effectuer les premiers tests. D’après les résultats, les cibles les plus efficaces

sont la vermiculite et les billes d’Albumine activée. Toutefois, la forme des billes d’albumine

(sphères dont le diamètre varie de 1 à 3 mm) est plus appropriée à notre étude. De plus,

leur capacité d’absorption est plus forte. Cette propriété est essentielle afin de contenir

efficacement le fluorophore en son sein lorsque l’inclusion est insérée dans la matrice de

gel d’Agar.

D.1.4 Bilan

La première phase des travaux a permis de réaliser des fantômes biologiques et d’évaluer

leurs performances. Les études ont abouti aux conclusions suivantes : le fantôme le plus

adapté pour nos mesures expérimentales est constitué de gel d’Agar dans lequel est intro-

duite une bille d’albumine contrastée par de l’Indocyanine Green (ICG). Ces premiers

fantômes ont pu être étudiés grâce à la mise en place d’un premier prototype (banc

expérimental) fonctionnant dans le domaine continu avec un puissance-mètre classique. Les

différentes mesures ont permis d’établir les premières conclusions sur l’influence de la pro-

fondeur d’une tumeur fluorescente insérée dans un milieu tissulaire. Les expérimentations

ayant abouti aux conclusions mentionnées ci-dessus sont décrites en détails dans [275].

D.2 Instrumentation optique

D.2.1 Eléments de la châıne de mesure

Un dispositif de mesure de signaux de fluorescence résolus dans le temps est en cours

de réalisation. Il comporte essentiellement une diode laser pulsée picoseconde émettant à

785 nm (10 mW, 50 MHz, Becker & Hickl, BHLP700 ), un photomultiplicateur (PMC)

à système de refroidissement (Becker & Hickl, PMC-100-20) et un module d’acquisition

TCSPC (Time Correlated Single Photon Counting, Becker & Hickl, Simple-Tau-140).

La Figure D.3 montre le schéma global de la châıne d’acquisition TCSPC. Une diode

laser envoie un faisceau lumineux focalisé sur un prisme qui le renvoie perpendiculairement

sur milieu diffusant. La lumière est collectée par un faisceau de fibres (Newport, 777-1)

placé devant un photomultiplicateur. Le système de mesure utilise une carte à comptage

de photon unique pour exploiter le signal du photomultiplicateur et générer les courbes

temporelles.
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Fig. D.3 – Schéma de la châıne d’acquisition.

Le PMC-100-20 est idéal pour notre étude car sa bande de longueurs d’ondes est com-

prise entre 300 et 900 nm. C’est un photomultiplicateur avec un système thermoélectrique

de refroidissement intégré par effet Peltier. Il est directement alimenté par la carte SPC.

Le PMC est utilisé avec une cathode sensible au proche infrarouge. Il a un temps de

réponse très stable à un taux de comptage élevé. Le générateur à haute tension et le

préamplificateur (32 ∗ 38 ∗ 92 mm) sont intégrés dans le détecteur. Un filtre passe-haut

est placé entre le PMC et l’extrémité du faisceau de fibres réceptrices. Il s’agit d’un filtre

passe-haut 830 nm permettant d’éviter le recouvrement des spectres de fluorescence et

de la raie du laser excitateur (Newport, 10FL20-830, centré sur 830 nm ± 20 nm). Le

prototype de la châıne de comptage contient également trois platines de translation (50

mm, M-UMR, Micro-Contrôle) facilitant la manipulation. L’ensemble est fixé sur un nid

d’abeille parfaitement stable (voir Figure D.4).

Fig. D.4 – Prototype de la châıne d’acquisition.
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D.2.2 Principe et contrôle du TCSPC

Les paragraphes suivants abordent le principe de fonctionnement du TCSPC, ainsi

que son architecture et le contrôle de ses paramètres (extraits de [276]).

La technique de comptage de photons corrélés dans le temps est basée sur la détection

de photons uniques au cours d’une période, la mesure des temps de détection et la recons-

truction du profil sur un intervalle de temps. Les techniques TCSPC considèrent que pour

un taux de répétition du signal source élevé, l’intensité lumineuse est suffisamment faible

pour que la probabilité de détecter plus d’un photon sur une période est négligeable. Le

principe est illustré sur la figure D.5.

Séquence d'impulsion excitatrice, Taux de répétition : 80 MHz

Signal détecté par oscilloscope

Signal fluorescent (attendu)

100 ns

(a)

(b)

(c)

Fig. D.5 – Signal fluorescent généré par une impulsion excitatrice avec un taux de
répétition de 80 MHz (adapté de [276]).

La figure D.5(a) présente le train d’impulsion excitatrice à un taux de répétition de

80 MHz. Le profil de fluorescence attendu lors de l’illumination d’un échantillon fluorescent

est illustré sur la Figure D.5(b). La Figure D.5(c) montre le signal réellement mesuré par

oscilloscope selon la technique TCSPC. Il s’agit de pics aléatoirement distribués le long de

l’axe des temps. Chaque pic indique la détection d’un seul photon du signal fluorescent.

Le TCSPC ignore la détection de plusieurs photons sur une période. Le principe est

illustré par la Figure D.6. Au bout de plusieurs périodes, un grand nombre de photons a

été détecté et la distribution temporelle du profil de fluorescence peut être reconstruite

sous forme d’histogramme (voir Figure D.6).
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Profil original
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Fig. D.6 – Principe du TCSPC (adapté de [276]).
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ADC : analog to digital converter

Fig. D.7 – Architecture du système TCSPC (adaptée de [276]).
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La Figure D.7 présente l’architecture d’un TCSPC. Tout d’abord, le PMC détecte

l’arrivée des photons sous la forme d’impulsions. L’amplitude des impulsions peut varier

considérablement. Aussi, un CFD (constant fraction discriminator : CFD en anglais) sert

de discriminateur assurant le rejet des signaux qui sont en dessous d’un seuil préalablement

fixé. Un second CFD est utilisé comme référence temporelle basée sur l’impulsion de la

source. Les sorties des CFD sont utilisées comme impulsion de début et impulsion de

fin des convertisseurs temps-amplitude (time-to-amplitude converter : TAC en anglais).

Le TAC génère alors un signal proportionnel au temps écoulé entre l’impulsion initiale

et l’impulsion finale. Le TAC est simplement composé d’un générateur en intensité qui

s’enclenche sous l’effet des impulsions et charge un condensateur. La tension finale aux

bornes du condensateur représente le temps d’arrivée du photon. Ce principe est efficace

pour des différences de temps de l’ordre de quelques picosecondes. L’amplitude de sortie du

TAC est ensuite amplifiée par un amplificateur biaisé (biaised amplifier : AMP en anglais)

et transmise au convertiseur analogique numérique (analog to digital converter : ADC en

anglais). La sortie est alors l’adresse allouée en mémoire au temps de détection du photon.

Le logiciel adapté au module Simple-Tau-140 propose une interface de paramètrage (voir

Figure D.8) afin de reconstruire le profil de fluorescence comme illustré sur la figure D.6.

Fig. D.8 – Interface de paramètrage du logiciel adapté au module Simple-Tau-140.
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Grâce à cette première phase de conception, un protocole et un banc de mesure ont été

mis en place et la réalisation de fantômes biologiques est mâıtrisée. Les étapes qui suivront

cette première phase consisteront à confronter les mesures expérimentales avec les données

simulées et à optimiser la méthode de résolution du problème inverse afin de localiser dans

un fantôme expérimental, une inclusion fluorescente.
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tissulaires homogènes et hétérogènes : Modélisation et simulation par la méthode
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