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Introduction

Malgré les avancées incessantes effectuées tamiatare de traitement que de détection et de
prévention, le cancer reste la cause mortelle de gé 147.500 personnes en France d’aprés une
estimationde ['Institut National de Veille Sanitaire en 20152 méme étude dénombre 207.000
nouveaux cas diagnostiqués au cours de cette ameéeance métropolitaine. Ces chiffres font du
cancer la cause mortalité et le probléme de samidiiqoie le plus important en France et dans le
monde.

Plusd’'une personne sur 100 est concernée par une raaladro-dégénérative apres 65 ans. En
2005, on estime a 855 000 le nombre de persongssmtant une démence, soit 1,4% de la population
francaise (Alzheimer, Parkinson, ...). Les prévisiordiquent que ce chiffre sera de 1,3 millions en
2020 et de plus de 2 millions en 2040. Ces malagt&st pour I’heure dépourvues de tout traitement
efficace, les neurosciences cognitives sont dewedas axes majeurs de recherche, en contact étroit
avec les services hospitaliers de neurologie gsglehiatrie.

Dans ces deux domaines, comme dans I'ensemble piEsaktés médicales, I'imagerie est
devenue un outil indispensable pour le diagnostite suivi thérapeutique d’une maladie. L'imagerie
médicale fournit plus que de simples informationstamiques, relatives a la localisation et aux
dimensions d’'une Iésion. Des méthodes d'imagemetfonnelle, métabolique ou moléculairevivo
ont été développées et translatées a la clinigas.n@thodes s'intéressent a la fonction des organes
au métabolisme cellulaire et a différents processusiéculaires. Elles s’appuient sur des
rayonnements capables de pénétrer profondémentaatissus et sur I'utilisation de marqueurs et de
traceurs adaptés, éventuellement endogénes, siticgdme agents de contraste visant un organe, un

type de cellule, ou une molécule particuliére guasainsi mise en évidence par l'imagerie.

Le sujet de cette these s'inscrit dans la perspeatu laboratoire d’accueil, de développer de
nouvelles méthodes d'imagerie médicale au sernadaecherches en neurosciences, et plus récemment
en oncologie. Ce travail de doctorat a été réalasss le Laboratoire d’'Imagerie et de Neurosciences
Cognitives (LINC) de [I'Université de Strasbourg. UdNC integre plusieurs approches en
neurosciences intégratives autour de I'imageriélm@te, de I'’étude des fonctions cognitives et des
pathologies du systeme nerveux modélisées chemrigeur ou évaluées chez I'homme. Les
thématiques de recherche de I'équipe « Imagerigvim» qui m’'a accueilli ont évolué durant cette
thése. Les techniques d'imagerie développées stené de plus en plus vers la cancérologie, pour le
diagnostic tumoral et la détection d’extensions askgttiques ou ganglionnaires, lors d’examens
cliniques ou en imagerie per-opératoire.

Les avancées importantes en génétique ont permissia au point de modeles de pathologies
humaines transposés sur des petits animaux. Ceglesodnimaux sont devenus des outils trés
précieux de la recherche biomédicale. Les méthatiesagerie fonctionnelle ou moléculaire
permettent de recueillin-vivo des informations biochimiques, pharmacologiquegéngtiques et de
suivre leurs évolutions chez un méme animal, notamrpour évaluer I'efficacité thérapeutique de
nouveaux traitements. L'imagerie préclinique perdetimiter le nombre d’animaux requis pour une
étude et de réduire les erreurs dues a la vat@bilierindividuelle.

L'importance de cet outil de recherche et les enganitaires et humains rappelés ci dessus ont
motivé le travail de cette thése.

Les modéles animaux, devenus un outil essentie$ dmrmrecherche médicale ont favorisé le
développement de nouvelles méthodes dimagerie. Awptés des méthodes d'imagerie
conventionnelles telles que la radiologie, I'éclaprie ultrasonore, I'lmagerie par Résonance
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Magnétiqgue (IRM) et les techniques nucléaires, djg@rie optique en général et la Tomographie
Optique Diffuse (TOD) en particulier ont connu uévdloppement important ces vingt derniéres
années. Les nouveaux facteurs de contraste offartsimagerie optique constituent une opportunité
scientifique majeure pour la recherche biomédicies la lutte contre les maladies évoquées plus
haut.

La Tomographie Optique Diffuse (TOD) utilise la ligme proche infrarouge pour explorer des
organes, voire des étres vivants entiers. La luenpéoche infrarouge est essentiellement absorkée pa
I’lhémoglobine. Cette technique fournit des inforimas fonctionnelles sur la perfusion et
I'oxygénation tissulaire. Ces parametres physigogs sont déterminés de maniere directe, rendant
leur quantification possible. Les applications attes de la TOD concernent principalement la
mammaographie, I'imagerie cérébrale, et I'imagetepétit animal.

Parallélement aux développements de la TOD, lémitguaes de fluorescence ont connu une réelle
explosion en imagerie cellulaire, et plus récemneenimagerie préclinique. L'utilisation de nouvslle
sondes fluorescentes émettant dans le procheaofiaret de détecteurs ultra-sensibles permet en eff
d’étudier des tissus profonds. L'imagerie tridimiengelle de la fluorescence, basée sur les priacipe
de la TOD, est appelée tomographie moléculairdudbedscence ou Tomographie Optique Diffuse de
Fluorescence (TODF). Cette technique permet derrdiéter les cartes spatio-temporelles de la
concentration, du temps de vie et de l'activatiensdndes fluorescentasvivo. Elle constitue une
nouvelle méthode d’'imagerie métaboliqgue et moléraiaes importante pour le diagnostic et le suivi
thérapeutique, en particulier en cancérologie.

La tomographie optique, TOD ou TODF, présentedtiét supplémentaire de pouvoir étre réalisée
avec des instruments a faible co(t utilisant ddet@mns non ionisantes.

La pénétration de la lumiére dans les tissus biglegs est déterminée par leurs propriétés
d’absorption et de diffusion. Ces mécanismes shust faibles dans le proche infrarouge que dans le
spectre visible, on parle ainsi d'une fenétre théutique située entre 600 et 1000 nm. Dans ce
domaine spectral, les photons peuvent traversesigpits centimétres de tissus. Cependant, la
diffusion de lumiére reste €levée et les photonsatiés ont suivi des trajectoires complexes estres|
points d’entrée et de sortie dans I'organisme étutles techniques de reconstruction utilisant la
rétroprojection des photons ayant traversé leagiss ligne droite, développées en particulier paur
tomographie de rayons X, ne sont plus applicalhles.techniques de TOD et TODF doivent prendre
en compte les multiples diffusions subies par lestgns détectés pour la reconstruction des images
des propriétés optiques d’absorption, de diffugbie fluorescence, des tissus profonds a pasdir de
mesures effectuées en surface.

L'utilisation de méthodes optiques résolues en gerigurnit plus d’information et permet de
résoudre plus précisément le difficile problemeaeonstruction, par comparaison avec les méthodes
continues ou modulées en fréquence. En pratique tehniques résolues en temps utilisent des
sources d’excitation pulsée dans le domaine des@oondes et enregistrent les profils temporels des
photons détectés a la surface de I'animal.

Le travail de cette thése s'inscrit comme une sdés recherches doctorales de Virginie Zint,
Murielle Torregrossa et Bruno Montcel effectuéessain du laboratoire. Un tomographe optique
permettant d’'effectuer des mesures de TOD et de H@3olues en temps a été progressivement
assemblé dans le laboratoire. Il utilise des diddssr picoseconde pilotées en mode séquentiel. Le
balayage de la surface de I'objet est réalisé géackes fibres optiques et un systéme mécanique
original. La partie détection est composée d’'uretphotomultiplicateur a galettes de microcanaux
multi-anodes et de cartes de comptage de photsohliséen temps. Cet instrument a été congu pour
des études précliniques sur des petits rongetisspuasouris.

La plupart des systémes d’imagerie optique préplimiconventionnels se limitent & I'imagerie de
la surface de I'animal. Des dispositifs plus évelf@urnissent une image 3D. lls nécessitent soit un
dispositif mécanique pour la mise en contact daedi sur I'animal, soit 'immersion de I'animal dan
un liguide de couplage. Ces méthodes sont trésppatiques, en particulier pour des modeles de



pathologie cérébrale, et une configuration sangacbrapplicable sur animal non immergé apparait
plus appropriée.

Les algorithmes classiques de reconstruction d'@anag TOD résolue en temps utilisent les
moments des profils temporels. Plusieurs limitatiances méthodes ont été mentionnées, notamment
la dégradation de la résolution spatiale et la ramav séparation des images d’absorption et de
diffusion ou diaphonie, dues a l'utilisation d’'uambre limité de données.

L’objectif de ce travail de thése est multiple.

Le premier consiste en un développement de l'afpafie de I'adapter a I'imagerie préclinique
sans contact des fibres et de I'animal, ni usage diilieu de couplage. Cette approche nécessite la
connaissance de la surface de I'animal. Un dispodsitnagerie de la surface des animaux examines a
été intégré au tomographe optique. Cette approcBgatement nécessité une modélisation de la
propagation de la lumiére dans 'espace entrex@éraités des fibres et la surface de I'animalt€et
modeélisation est nécessaire a la résolution dulgmub direct, qui consiste a déterminer les profils
temporels des photons détectés aprés avoir trauems@lieu de propriétés connues.

Le deuxiéme objectif de ce travail est le traitemdadimensionnel de la propagation de la lumiere
dans 'animal. Le laboratoire ne disposait en affet de logiciels de reconstruction 2D ne prenaat p
en compte la trajectoire réelle des photons détecté

Le troisiéme obijectif de cette thése est de famduer les algorithmes de reconstruction dans le
but de réaliser des images de TOD 3D sur petit @anitans la configuration de mesure sans contact,
en utilisant plus d’information que les seuls moteates profils temporels.

Le dernier objectif de cette thése est d'étendsenethodes précédentes a la reconstruction
d’'images de fluorescence TODF 3D.

Les éléments nécessaires a la compréhension dawl @insi que les résultats obtenus sont
présentés dans ce manuscrit qui s’articule enhsgipitres.

Le premier chapitre est divisé en deux partiesptemiére est consacrée a la description des
caractéristiques optiques des tissus biologiquésegsaires a la modélisation de la propagatioma de |
lumiere. Nous décrivons ensuite le phénomeéene dsamsde fluorescence et présentons les avantages
offerts par son utilisation. La deuxieme partiesdeeun état de I'art de I'imagerie optique en misgec
en décrivant les différentes méthodes utiliséedirLde cette partie met I'accent sur 'émergenes d
méthodes résolues en temps utilisées dans ladaitette thése.

Le deuxiéme chapitre constitue une introduction asgects pratique mis en ceuvre dans cette
thése. Il porte en particulier sur la descriptiazs groblemes directs et inverses en TOD/TODF.
L’adaptation des méthodes de modélisation a la géterde détection sans contact et a I'émission de
fluorescence clét ce chapitre.

La description du tomographe optique résolu en teogmstitue le troisieme chapitre. Il débute
par la présentation de I'’équipement utilisé poualisér I'imagerie de la surface de I'animal.
L’ensemble de I'équipement TOD / TODF permettanbbdenir les mesures tomographiques est
ensuite détaillé. Ce chapitre se termine par userigion des objets tests réalisés pour la vatidat
de l'instrumentation et des méthodes de reconsrudéveloppées dans cette thése.

Le quatrieme chapitre est consacré au formalisméraatique de la résolution des problémes
direct et inverse décrits dans le chapitre 2. Bempgre partie, nous décrivons la résolution du
probleme direct en utilisant un modéle mathématupiéa propagation de la lumiére dans les milieux
diffusants. Ce modéle consiste en I'approximatiert'équation de transport radiatif par I'équatian d
diffusion. Celle-ci est résolue par la méthode dkEsnents finis tridimensionnelle. Les cartes 4D
spatio-temporelles des densités de photons ainsinobs seront utilisées dans I'évaluation des
algorithmes de reconstruction. Les outils mathéjoas permettant d'inverser le probléeme pour la
reconstruction des images TOD sont décrits dans deexiéme partie. Le probléme inverse est
ramené a un probleme d'optimisation. Les image®n®cuites représentent la distribution des
propriétés optiques permettant de minimiser uneesgion d’erreur entre les données simulées et les
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résultats de mesure. Les différents types de dennéksées dans l'inversion du probleme sont

discutés. Nous proposons une nouvelle méthode saség sélection de points spécifiques des profils
temporels, sensibles a I'absorption ou a la diffaset permettant de diminuer la diaphonie entre les
deux types d'image. Nous présentons aussi lessootdthématiques permettant de tirer profit de
information structurelle a priori fournie par urmaéthode d'imagerie anatomique. Ce chapitre
s’achéve par la présentation d’'un formalisme paanetde simplifier la reconstruction d'images de

fluorescence, appelé approche en lumiére totale.

Les résultats obtenus par simulation sont décrtssde chapitre 5. La premiere partie est
consacrée aux améliorations apportées pour lautésoldu probleme direct dans les configurations
avec et sans contact. Elles portent sur le posiéorent des sources et des détecteurs, la génération
des maillages adaptés aux géométries étudiéespalesde temps de simulation optimaux et la
génération des profils temporels en configuratiamss contact. La validation des méthodes de
reconstruction 3D sur des données simulées comskituseconde partie. Elle se compose d'une
comparaison des images obtenues a partir de ypéstde données, de l'intérét des informations
anatomiques a priori. Des images d'un fantbme darisoet de la concentration d’'une sonde
fluorescence y sont présentées.

Le dernier chapitre porte sur les résultats expgmtaux obtenus. Il est divisé en deux parties. La
premiére porte sur la caractérisation de I'appa€lle-ci est nécessaire pour la compréhension des
phénomeénes déterminant la qualité des mesuresmétiede de prétraitement et de calibration de ces
mesures est proposée. La modélisation de I'appreahe contact est validée par comparaison des
données expérimentales et des données simulédsuk@&me partie présente les premiers résultats de
reconstruction 3D en utilisant des données expétiales. Ces résultats sont obtenus en utilisant les
moments. Cette méthode permet en effet de fadditeopérations de déconvolution pour tenir compte
de la réponse impulsionnelle du systéeme. Des imdgedeux objets différents ont été reconstruites.
Leur comparaison permet de montrer les limitesudiisation de ce type de données et de justifier
nécessité d'utiliser la méthode proposée, basédassgélection de points spécifiques des profils
temporels.

Le manuscrit se conclut par une discussion du itradalisé et des résultats obtenus. Pour finir,
nous discuterons des perspectives permettant etfaalement aboutir ce travail et de I'ouvrireésd
applications en imagerie préclinique.



1 Bases physiques de I'optique biomédicale

Aujourd’hui, limagerie médicale n’est plus seularheconsidérée comme un élément de
diagnostic et de prévention, mais elle est devemuastrument d’évaluation de la physiologie etale
biochimie in vivo des organes ainsi qu'un outilispensable pour le choix et le suivi thérapeutique
des pathologies. Les techniques d'imagerie médinalévo peuvent étre classées en deux grandes
catégories : 'imagerie anatomique et I'imageriediionnelle. L'imagerie anatomique ou radiologique
utilise différentes techniques, principalement diperie et la tomographie de rayons X, I'imagerie de
résonance magnétique (IRM) et I'’échographie ulmase. Les techniques les plus courantes
d’'imagerie fonctionnelle sont I'imagerie des raygnsvec la tomographie par émission de positons
(TEP) ou la tomoscintigraphie par émission monophigue (TEMP), mais aussi I'lRM.

L'imagerie médicalén-vivo utilise donc principalement les ondes électromagués (EM). Les
techniques utilisées en clinique exploitent towggectre électromagnétique, présenté en figuredisl,
rayonsy dans les services de médecine nucléaire, jusquadiafréquences, dans le cas de I'lRM en
passant par les rayons X dans les services delogdio Les domaines du visible et du proche-
infrarouge sont encore trés peu utilisés en imaganhique, mais connaissent un intérét grandissant
depuis une vingtaine d’années. Plusieurs technidliieagerie optique ont déja investi le domaine de
la clinigue, en particulier la tomographie optiqeehérente (TOC) en ophtalmologie ou la
spectroscopie et la topographie proche infrarobdB$) en neurologie.

Lumiére
IR visible uv

L. d'onde 5,109 10104 500 250 (18] 0.0003 nm

Energle 24810° 014 245 A% 2480 248405 Evems

1 cm = 10 000 000 nanométres
—

Figure 1.1 : Spectre des ondes électromagnétidiies [

D’autres techniques sont encore essentielleméigéats en imagerie préclinique du petit animal,
mais les travaux en recherche translationnelledpprochent rapidement de la clinique. Au premier
rang de ces techniques figurent la tomographieqoetdiffuse (TOD) et la tomographie moléculaire
de fluorescence (TMF ou TODF) qui constituent lagbfle cette thése. Les raisons de cet intérét
croissant pour ces nouvelles techniques dans kherimfrarouge sont multiples. Elles résident pour
une part dans les progres des technologies photsigt informatiques, permettant de répondre a des
questions auparavant sans solution. Une deuxiemsenrast liée a la richesse des informations
spectroscopiques fournies, qu'il s’agisse des pét§® intrinséques des tissus ou des caractémstiqu
de nouvelles sondes fluorescentes fonctionnalisgalsorbant dans le proche infrarouge. Enfin, nous
rappellerons que ces radiations proches infrarop§estrent profondément dans les tissus, permettant
d’explorer des organes sur plusieurs centimétrggafendeurs.

Ainsi, en TOD, chaque tissu biologique sera cars@éar les spectres de ses propriétés optiques.
Ceux-ci fournissent des informations sur sa naétireon état physiopathologique. En effet, un tissu
lésé ne posséde pas les mémes propriétés optiggesegméme tissu sain. Plusieurs causes peuvent
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étre a l'origine de ces modifications des propdéigtiques : une variation de la composition, de la
perfusion ou de I'oxygénation tissulaire, un changet de conformation cellulaire, ou la pénétration
d’agents de contraste absorbants ou fluorescents.

Dans ce chapitre, nous présenterons tout d’abardliféérentes propriétés optiques des tissus
biologigues et nous les associerons a leur composEnsuite, nous évoquerons la propagation de la
lumiére a travers ces tissus. Ce point nous perand# justifier sa modélisation par I'équation de
diffusion. L'exposé des méthodes expérimentalesnpttant d’acquérir les données requises pour
réaliser une imagerie optique in vivo et les teghes numériques utilisées pour la résolution de
I’équation de diffusion constituera la derniéretigatle ce chapitre.

1.1 Caractéristiques optiques des tissus

Pourquoi continuons-nous a voir de la lumiere roonggne les yeux fermés ? La réponse a cette
guestion permet de comprendre les bases de la taptig optique diffuse.

Ce phénomene est d au fait que les tissus bialegigbsorbent plus ou moins la lumiére selon sa
longueur d’'onde. La lumiére rouge, et plus encamche infrarouge (PIR), est moins fortement
absorbée que la lumiere verte ou bleue et pénetfermlément dans les tissus biologiques, a une
profondeur de quelques centimeétf2s De plus, les photons de la lumiére rouge dR Bont moins
diffusés a cause de la diversité des structurssléises, que les autres photons de la lumiéréleisi
Ainsi une épaisseur de quelques millimétres dautisemme la paupiere, absorbe totalement les
composantes de faible longueur d'onde du spectsiblei (bleu, vert), mais laisse passer une
proportion importante de lumiere rouge.

Une description plus rigoureuse de la propagatieriadlumiere dans les tissus, et des modes
d’interaction lumiere-tissus, est présentée dassila.

Maxwell a décrit la propagation de la lumiéere aéra un milieu quelconque a partir des quatre
équations, qui portent aujourd’hui son nom, deet&lomagnétisme et des conditions de continuité des
champs électromagnétiques aux différentes intesfaDel fait de la forte hétérogénéité des tissus
biologiques, I'application de ce formalisme ondoie est trés complexe. Une approche descriptive,
basée sur un bilan énergétique, lui est préféréguition du transfert radiatif, ou ses simplifioas
telles que I'approximation de diffusion qui en ésuseront exposées au chapitre IV. Ces modeles de
propagation de la lumiere dans les tissus nécasditetroduction des caractéristiques du milieu:
I'indice de réfraction et les coefficients d’abstiop et de diffusion.

1.1.1 Indice de réfraction

La réflexion de la lumiére a linterface entre demdieux est due a la différence d'indice de
réfraction entre ces milieux. indice de réfractionn, est défini comme le rapport de la vitesse de la
lumiére dans le vide a sa vitesse dans le mileensé [3]. Dans les milieux biologiques, cet irdie
réfraction varie trés peu d'un tissu a un autradélbend essentiellement de la teneur en eau de ces
tissus. L’indice de réfraction moyen dans les 8sbkiologiques est d’environ 1,40. Cet indice varie
entre 1,33 indice de réfraction de I'eau et 1,50rpm tissu déshydraté [4,5].

1.1.2 Absorption
1.1.2.1 Expression macroscopique de I'absorption

L'absorption des rayonnements par les tissus bigleg dépend de sa composition moléculaire.
A I'échelle atomique, I'absorption de lumiére visilbu PIR est dictée par la physique quantique et
associée a la correspondance entre I'énergie dgenshqui la composent et les différences d’énergie
des électrons sur leurs orbitales moléculairessiAime molécule absorbe un photon de fréquence
quand I'énergie de ce photony,th étant la constante de Planck de valeur 6,62.18, correspond &
I'énergie d'une transition électronique, et viboatielle, de cette molécule. L'énergie incidentesht
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absorbée par la molécule. Cette énergie peut er&ud partiellement réémise sous forme d’'un photon
de fluorescence, ou provoquer, via un transfernetgie sur des états excités métastables, la
production de radicaux libres et induire une r@mcphotochimique et/ou I'’émission d’'un photon de

phosphorescence. Le plus souvent, cette énergietalgment dissipée sous forme de chaleur dans les
tissus.

Une orbitale moléculaire, ou une liaison chimiqeapable d’absorber une radiation visible
constitue un chromophore, et est responsable amltaation des tissus qui contiennent de telles
molécules. A I'échelle macroscopique, la préseneediférents chromophores dans un tissu est
responsable de phénomenes d'absorption complexesiragluisant par de multiples bandes
d’absorption. Chacun de ces chromophores peutr@&dglisé par une sphére de taille proportionnelle
a sa capacité d'absorption. Pour un absorbeur d¢ipnét selon cette modélisation, on définit la
section efficace d’'absorptiosy (mm?2) qui représente la capacité d’absorptiontdemophord. Elle
est fonction de sa taille géométrigigmm?) et de soefficacité d’absorption @, selon la relation :

0. = AQ, (1.1)
e >
()4
\
<\~ 7 >
/ / ;
Aa 0,= QA4

Section géométrique Section efficace
d’absorption
Figure 1.2 : lllustration de la section efficacalSorption [6].

Le coefficient d’absorption du milieu contengmt(mm®) chromophores i par unités de volume,
noté p (mm?) est défini par :

luai = pia-ai (12)

Pour un milieu contenant plusieurs absorbeurs iségmction, le coefficient d’absorption gst la
somme des coefficients de ses chromophores. Ciobeetf est défini par :

Ha=2.P0, (1.2b)

Lorsqu'une onde plane se propage dans un miliearlzdo®, homogéne et non diffusant, la
diminution relative de l'intensité | sur une traaahépaisseur dx obéit a la loi [7] :

— = —p,dx (1.3)

L’équation (1.3) montre que la quantité de lumié@eprimée par son intensité ou sa densité de
photons, absorbée dans la tranche [x, x+dx] egtgotionnelle au produit gdXx.
L'intégration sur une tranche d'épaisseur x coraldtloi d'atténuation de Beer-Lambert [7]:
1(x) = l,expt4,x) (1.4)

ou |y est I'intensité de la lumiere incidente (& x =\@)ir Figure 1.3.



X
Figure 1.3 : Influence du coefficient d’absorption.

Le Libre Parcours Moyen d’Absorption (LPMA), représente la distance moyenne qu’un photon
effectue avant son absorption et est défini conmiimeerse du coefficient d’absorption :
1
L =— (1.5)
H,

L'absorption d'un milieu dépend donc de sa comjmmsijtde par la concentration de ses différents
chromophores, et de la section efficace de ceuxacconcentration (st exprimée en mole par litre,
et non en molécules par Mmet la loi d’atténuation de Beer Lambert écrite@wune fonction
exponentielle de base 10, selon la forme usuelle :

|(x) = 1910766 (1.4b)
La notion de section efficace est substituée pée de coefficient d’extinction molairg :
Hai = §G In(10)= g oy
(1.6)

La transmissionT d’un milieu d'épaisseur L est définie comme dpport entre l'intensité de la
lumiére transmise et l'intensité initiale :

T(X) :ﬁ 1.7)

lo

La densité optiqu¢DO) d’un milieu d’épaisseur L donnée est calcydae:

DO =log,, (%) =- Iogm(mj (1.8)

lo

Ainsi, la DO d’'un milieu d’épaisseur L est reliésa@n coefficient d’absorption et aux coefficients
d’extinction molaire des ses composants par :

DO = pzLlogio(e) = LY &G (1.9)
i

1.1.2.2 Nature des chromophores tissulaires

La bande spectrale allant de 600nm a 1000nm, glitite rouge et le proche infrarouge, a été
nommée « fenétre thérapeutique » par John A. BRafBt Dans cette fenétre, les principaux
absorbeurs endogénes des tissus sont la mélareae, les graisses et 'hémoglobine du sang,
présente sous deux formes principales : I'oxyhéruiigoe (HbQ) et la désoxyhémoglobine (Hb). La
meélanine n'est présente que dans I'épiderme. Rsualtres tissus, de 600 a 850 nm, I'absorption est
principalement due a I’hémoglobine. Au-dela de 869 I'absorption de I'eau et des graisses ne peut
plus étre négligée. C'est ainsi que la principapliaation médicale des méthodes optiques dans le
proche infrarouge, la spectroscopie proche infrgeo{8PIR), permet de déterminer la vascularisation



et 'oxygénation tissulaire par la déterminatiors dencentrations de Hb et HEOpartir de mesures
d’absorption a plusieurs longueurs d’onde.

1.1.2.2.1 Hémoglobine

C’est une protéine dont la principale fonction kesttransport du dioxygene dans I'organisme
humain et chez les autres vertébrés. L'hémoglasneouve a l'intérieur des globules rouges du sang
ce qui leur confére leur couleur rouge. Elle esspnte dans le corps sous deux formes majoritaires,
I'oxyhémoglobine et la déoxyhémoglobine. L'hémodgtebpermet au sang de transporter plus de
dioxygéne vers les tissus et les organes, musodeseau ..., qu'il ne pourrait le faire par simple
dissolution de ce gaz. Les spectres d'absorptianddeix formes de I'hémoglobine sont présentés
figure 1.4 [9].

La concentration d’hémoglobine est d’environ 350"gdans les globules rouges. Pour un taux
d’hématocrite moyen de 0,45, la concentration ddgiobine dans le sang est de 160'gdu de
5,6.10° mol.L™* (la masse molaire de 'hémoglobine étant de 65%{)00

1.1.2.2.2 Mélanine

La mélanine est un pigment responsable de la d@arae plusieurs tissus biologiques. Chez
’homme, la couleur de la peau, des cheveux etydes dépendent principalement du type de la
mélanine et de sa concentration.

Le rble principal de la mélanine est la protectigmentaire contre les radiations UV, domaine
spectral ou son absorption est la plus élevée. Btaisabsorption dans le PIR n’est pas nulle et sa
présence dans les tissus superficiels peut inferdes mesures en SPIR.

1.1.2.2.3 Eau et graisses

L'eau est le composant principal des tissus bigjogs. Elle peut représenter jusqu'a 80% de la
masse de certains organes, comme le cerveau [D0]. aBsorption devient prépondérante aux
longueurs d’onde supérieures a 950 nm et ne peunhégligée dans la partie supérieure de la fenétre
thérapeutique. Il en est de méme des lipides dggmtent une absorption importante entre 850 et 950
nm. Souvent négligée dans les appareils de SP#Rsdrption optique de ces deux composants
majeurs des tissus peut étre a I'origine d'arté&féats de mesures de paramétres vasculaires ou étre
mise a profit pour obtenir des informations tissek pertinentes ou constituer des facteurs de
contraste en TOD [11].

Une comparaison de ces spectres d’absorption demlsurs principaux du corps est montrée
dans la figure 1.4.
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Figure 1.4 : Spectres d’absorption de I'oxy- etak§shémoglobine, des lipides et de I'eau dans la
fenétre thérapeutique. Les spectres des lipidesnsaltipliés par 5.10et celui de I'eau par 1.1@fin
de représenter 'ensemble a la méme échelle [9].



1.1.3 Diffusion

1.1.3.1 Origine de la diffusion

La diffusion optique résulte d’'une interaction delumiere avec la matieére dans laquelle la
direction du rayonnement incident est modifiée ges hétérogénéités présentes dans le milieu et
constituant des ruptures d’indice de réfraction. diffusion résulte de plusieurs mécanismes
complémentaires : réflexion et réfraction sur cesrfaces, diffraction des faisceaux... La diffusitn
lumiére joue un rdle important dans la distributspatiale des photons et de I'énergie dans lasstiss
Lorsque la lumiére est peu absorbée, comme c’estdedans la fenétre thérapeutique du PIR, la
pénétration en profondeur du faisceau est fortefivaitée par ce phénomeéne de diffusion.

Le modele classique de propagation des ondes @lemtinétiques dans les milieux diélectriques
est le modéle le plus simple pour appréhender émgmene de la diffusion lumineuse. Lors de la
propagation d’'une onde électromagnétique dans lieurdiffusant, le champ électrique associé a
cette onde perturbe I'équilibre des nuages élecioas et des moments dipolaires sont induits sous
I'action des forces de Coulomb.

Ces moments oscillent a la méme fréquence qued'a’eikcitation et créent une polarisation du
milieu. Chaque dip6le devient alors une source Hamp électromagnétique a la fréquence
d'oscillation. Les atomes sont excités les uns safge autres, et propagent I'onde a l'intérieur du
milieu. Ce mécanisme modifie le front d’'onde danailieu et fait varier la vitesse de phase dedn
électromagnétique par rapport a sa vitesse dawnglde Il est explicité par I'indice de réfractiom d
milieu n.

Il est aussi a 'origine d’une dispersion des dimts de propagation de I'onde, de part et d’autre
de la direction incidente de la lumiére. Dans issus vivants, la proximité des particules diffusan
engendre des interférences entre les ondes ré&f&ehiréfractées, la propagation se fait alors dans
toutes les directions. C’est ce qu'on appelle fauglion lumineuse.

La forte diffusion a I'intérieur des tissus biolqges est donc due a la concentration élevée des
structures diffusantes et aux différences d’indleeréfraction entre ces structures et le milieusdan
lequel elles sont dispersées. Les valeurs desemdie réfraction de quelques matériaux sont
présentées dans le tableau 1.1.

Composant Indice de réfraction
Eau 1,33
Air 1,00
Cytoplasme 1,38
Mitochondrie 1,40
Lipides 1,48

Tableau 1.1 indices de réfraction de quelques composants stasstbiologiques

Les tissus biologiques sont composés principalerdagatu et de lipides. La grande différence
entre les indices de réfraction de ces deux comnmp®garincipaux est une des causes de la forte
diffusion dans les tissus. Ainsi la diffusion pétite associée a la proportion en lipides des tig3ars
exemple, les tissus cérébraux contiennent une gr@ndportion de lipides, jusqu'a 17% dans la
matiere blanche et 8% dans la matiere grise [12].

L’organisation tissulaire joue également un rél@amant dans la diffusion, c’est notamment le
cas pour les fibres musculaires, les fibres deagéhe dans la peau, ou encore les gaines de myéline
dans la matiere cérébrale.
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Enfin, les différents composants de la cellule yaug cytoplasme, mitochondries, ribosomes,
vésicules ..., leurs membranes et leur constituamesries, sont autant de sources de diffusion
tissulaire. La diversité des particules diffusar@d8ntérieur d’un tissu complique la spécificatide
la nature de diffusion.

Cette derniere sera caractérisée par la distributeol’intensité lumineuse diffusée en fonction de
'angle d'observation par rapport a I'onde incidenCette répartition est appelée fonction de phase.
Les différentes tailles des particules responsat#da diffusion dans les milieux matériels condnts
a la définition de deux régimes de diffusion erctam de la longueur d’onde.

- Lorsque la taille des particules est nettementrigfiége a la longueur d’onde, on parle de
diffusion de Rayleigh. En 1871, Rayleigh fut eneefie premier a formuler la théorie de la
diffusion isotrope [13] produite par ces particules

- Lorsque la taille des particules est voisine diteyueur d’onde, on parle de régime de Mie.
En 1908, Mie a généralisé la théorie de la diffasaox particules dont la taille est de I'ordre
de la longueur d'ond¢l4]. A mesure que la taille des particules augmetd diffusion
devient anisotrope. Elle est préférentiellemengde vers I'avant et dépend moins fortement
de la longueur d’'onde.

En modélisant les irrégularités du milieu par daseses, nous pouvons utiliser la théorie de Mie.
Il est alors possible de calculer la fonction dagghde la lumiere diffusée, en fonction de lagaikks
particules, de leur concentration, et de la ruptliredice de réfraction. Afin d’approcher au mielax
réalité, d’autres modeéles existent, ils sont tageux en ressources informatiques [4,15,16] meais
peuvent de toute maniere pas décrire de manigsfagsdinte la complexité des tissus biologiques et
en particulier des divers composants des cellules.

1.1.3.2 Expression macroscopique de la diffusion

De la méme facon que pour I'absorption, chaqueiqudet peut étre assimilée a une sphere de
dimension proportionnelle & son pouvoir de diffasians ces conditions, on définit $ction
efficace de diffusioms (mm?), qui est liée a sa section géomeétrigue(mm?) par un facteur de
proportionnalité appelkefficacité de diffusion @

g5 =AQ, (1.10)

//

Yyvy VY

e AN
[
>
//V , >
/ ~7 (
A I
. S Yo 0s= QA
Section geomeétrique Section efficace de
diffusion

Figure 1.5 : lllustration de la section efficacediféusion. Traduit de la référence [6].

En supposant que les particules diffusantes saitililiées de maniére homogéne, avec une
densité; (mni°), le coefficient de diffusion g(mm™) peut s’écrire:

Hs = PO (1.11)

Pour un milieu contenant plusieurs diffuseurs iragants, le coefficient de diffusion pst la
somme des coefficients de ces diffuseurs et s’écrit
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H=2.p0y (1.11b)

Dans un milieu non absorbant, I'intensité de lumi@éon diffusée | évolue, en fonction de la
profondeur x, selon I'équation suivante, similatecas de I'absorption :

— = —pudx (1.12)

L'intégration sur une tranche d'épaisseur X, d’'ufiem absorbant et diffusant, conduit a
['atténuation du faisceau non diffusé, donc sadisaetion:

| (x) = 1, expE (U, + 4, X) (1.12b)

ou |y est l'intensité de la lumiére incidente (& x =@)ir Figure 1.6. On définit ainsi leoefficient
d’atténuation totalt, = 4, + 44, .

<>
X

Figure 1.6 : Atténuation d’'un faisceau dans uneuikbsorbant et diffusant.

Le Libre Parcours Moyen de Diffusion (LPMD), est défini, comme précédemment pour
I'absorption. Il représente le parcours moyen dhhoton entre deux événements consécutifs de
diffusion :

L =~ (1.13)

Ce coefficient de diffusiongne rend pas totalement compte de la diffusioengtarticulier de la
distribution de la lumiére diffusée selon I'angle diffusion. On introduit pour cela nction de

phase normaliséd (S, $)qui est la probabilité qu'un photon incident suivindirectionS , reparte

dans la directior8' aprés un événement de diffusion. Au vu de la cerildl de la composition des
tissus biologiques, on suppose généralement giomédion de phase ne dépend que de l'angle entre

S et S'. On peut ainsi exprimer la fonction de phase @ctfon du cosinus de I'angiede diffusion.
(Figure 1.7)

On peut également, de maniere simplifiée, caraetéla distribution angulaire de la diffusion par
le facteur d'anisotropie gCe nombre est une mesure de lI'angle moyen de diffusd>, défini
comme le cosinus moyen de I'angle de rediffusion :

g=cos<#>=" f (co® )codd (cab (1.14)
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f(cos@))=f €5

Figure 1.7 : Fonction de phase normalisée.

Le facteur d’anisotropie est égal a 1 quand laudiin se fait uniguement vers l'avant. Il est nul
pour une diffusion isotrope 6% = 90°.
Dans les tissus biologiques, la diffusion se faéf@rentiellement vers I'avant avec par exemple un
facteur d’anisotropie de I'ordre de 0,92 dans leveau [17]. Plusieurs modéles de fonctions de phase
existent. Un des modeles largement utilisés estfoaction d’Henyey-Greenstein, qui est
particulierement adaptée a la description de tausldn en milieu biologique [18]. Cette fonction ne
dépend que du facteur d’anisotropie et du cosieusdgleo :

1 1-g?
f(0)=—
47 (1+ g% - 2g cod ¥ 2 (1.15)

Ainsi la diffusion est caractérisée par le coeffiti de diffusion et le facteur d’anisotropie. It es
encore possible de simplifier sa description pae wombinaison de ces deux parametres, en
définissant le coefficient de diffusion réduit p

Hs'= 1 (1-9) (1.16)
L'inverse du coefficient de diffusion réduit/(, ') estle libre parcours moyen de transportL’

Ce simple parameétre est suffisant pour caractéuisemilieu fortement diffusant comme un tissu
biologique. En effet, on peut considérer qu'un phat perdu la mémoire de sa direction initiale sipre
avoir parcouru une distance égale a un libre pascooyen de transport, exactement comme apres
une simple diffusion isotrope apres un libre parsomoyen de diffusion. La figure 1.8 illustre
I'équivalence entre la propagation sur un librecpars moyen de diffusiongldans un milieu ou la
diffusion est isotropest la propagation dans un milieu de facteur d'anigie g = 0,9 et une
propagation isotrope de libre parcours moyen despartl’s = 10Ls.

Figure 1.8 : lllustration du libre parcours moyendiffusion () et du libre parcours moyen de
transport (L’s). D’aprées [6].
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Par analogie avec le coefficient d’atténuatigre coefficient d’atténuation de transpast défini
par :

MI‘ :ﬂa+ﬂs(1_g):ﬂa+ﬂs' (117)
Enfin, I'albédoa, est défini par :
Hs
H

La valeur de l'albédo varie entre 0 pour un milmwement absorbant et 1 pour un milieu
purement diffusant. L’albédo représente la fracdenumiére diffusée par un milieu tandis que (1-a)
représente la fraction qui a été absorbée par lieumi

a= (1.18)

1.2 Propriétés optiques des tissus

La principale utilisation en diagnostic médicalldeSPIR repose sur les différences des spectres
d’absorption des deux formes de I'hémoglobine. Lesune du coefficient d’absorption optique a
plusieurs longueurs donde permet d'obtenir desrimftions sur la concentration et le taux
d’oxygénation de I'hnémoglobine dans les tissusteCetformation est particulierement utile dans les
études fonctionnelles du cerveau et du muscle ogamecérologie, grace aux informations sur le
métabolisme tumoral [19].

Si les principales applications reposent sur legtrans de I'absorption optique, quelques études
sont basées sur le coefficient de diffusion. Pamgte, ce paramétre peut étre utilisé pour détenmin
la nature d’'une tumeur. En effet, une tumeur bénjgwsséde une structure moins désorganisée qu’une
tumeur maligne [11]. De méme, la transmission diinfation dans les neurones s’accompagne d’un
gonflement qui est a I'origine d’une variation cheéficient de diffusion.

Toute utilisation diagnostique repose sur une cigsaace des valeurs des parameétres mesurés
dans les tissus sains, afin de comparer une mesunee valeur de référence considérée comme
normale. La quantification et la précision des mesuwles propriétés optiques, d’absorption et de
diffusion, est donc un facteur important dans heetlgppement des techniques optiques.

Les propriétés optiques des tissus s'averent cementies variables, selon ses conditions
physiologiques ou pathologiques. Par exemple, llelsuges rouges absorbent et diffusent la lumiére
selon leur contenu et leur géométrie. Les promidgptigues du sang dépendent ainsi du taux
d’hématocrite, de I'oxygénation liée a la presspartielle d’oxygene et & de multiples paramétres
physicochimiques, de l'orientation, de la formealetla taille des globules rouges, mais également de
propriétés optiques du plasma.

De plus, les coefficients optiques sont difficilemesurer, en particuligr-vivo. Les données de la
littérature refletent ces difficultés. Les valediess coefficients d’absorption et de diffusion pééd
sont extrémement dispersées [20]. Le tableau 1éBepte une sélection de propriétés optiques
relevées dans la littérature. Elles représentenvdieurs moyennes des propriétés optiques des.tiss
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Coefficient d'absorption

Coefficient de diffusion réduit

Tissu Ma (MM’™) us (mm)
Sang : artére (98%,2mmol/L)
(Hillman 2002) 0.398 (800 nm) 1 (800 nm)
Sang : veine (75%,2mmol/L) 0.396 (800 nm) 1 (800 nm)

(Hillman 2002)

Sang partiellement oxygéné
(Cheonget al, 1990)

1.55 (760 nm)

0.79 (760 nm)

Matiere grise adulte
(Cheonget al, 1990)

0.27 +0.02 (632.8 nm)

2.06 + 0.2 (632.8 nm)

Matiere blanche
adulte (Cheonet al, 1990)

0.22 +0.02 (632.8 nm)

9.1 +0.5 (632.8 nm)

Os (crane)

(Firbanket al, 1993) 0.025 (800 nm) 1.8 (800 nm)
Peau: derme
(Simpsonet al, 1998) 0.013 (800 nm) 2 (800 nm)
Peau: épiderme
(Simpsonet al, 1998) 0.008 (800 nm) 1.2 (800 nm)
Muscle 0.03 (800 nm) 0.7 (800 nm)

(Simpsoret al, 1998)

Sein (glandulaire)
(Cheonget al, 1990)

0.05 + 0.01 (700 nm)

1.4 +0.3 (700 nm)

Sein (adipose)
(Cheonget al, 1990)

0.07  0.01 (700 nm)

0.9+0.1 (700 nm)

Tableau 1.2 : Quelques propriétés optiques mesareesa

Un récapitulatif de tous les paramétres introddées cette premiere partie et la plage de valeurs
gu’ils peuvent avoir sont présentés dans le table2wgi-dessous.

Coefficient optique Symbole Unité Plage de valeurs
Coefficient de diffusion i mmi* de 10 &4 100
Coefficient de diffusion rédui 41 mm* de 0,3a10
Coefficient d’absorption i mm* de 0,001 40,1
Coefficient d'atténuation W mmi* de 10 &4 100
Coefficient d’anisotropie g de 0,68 a 0,99
Albédo a ~1
Indice de réfraction n de 1,33a1,48

Tableau 1.3 : Récapitulatif des propriétés optiques
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1.3 Fluorescence

1.3.1 Transitions d’énergie

La fluorescence est le résultat d’'un processuseuiroduit lorsque certaines molécules appelées
fluorophores, fluorochromes ou colorants fluoretgesbsorbent la lumiére.

L'absorption d’'un photon, visible ou PIR, par uneléaule induit une transition d’un électron sur
une orbitale moléculaire de niveau d’énergie sa@periOn dit simplement que la molécule passe de
son état fondamental, généralement singulet et &odéun état excité;S(Fig. 1.9). La molécule se
désexcite trés rapidement {(£0s), par voie non radiative, jusqu’a I'état viboamnel le plus bas de
I'état excité 9. Le retour de Sa I'état fondamental <Jeut se faire soit par conversion interne, dans
laquelle I'énergie est convertie en chaleur, s@t poie radiative et émission d’'un photon de

fluorescence.

@
—_—,
)
j=]
g
- e, D
hvey, (3)

So

Figure 1.9 : Diagramme de Jablonski illustrantdescessus impliqués dans I'émission de
fluorescence : 1) excitation, 2) relaxation vilwatielle et 3) émission de fluorescence [21].

L'état excité du fluorophore est caractérisé partemps de viet), de l'ordre de quelques
nanosecondes. L'énergie du photorg(f) émis par fluorescence correspond a la différemtee les
niveaux d'énergies des deux étaisS§ Cette différence d’énergie détermine la longuonde de la

lumiere émiseXgy) :
/]EM :E
AE
ou AE est la différence d’énergie entre les deux dhtsla vitesse de la lumiére dans le milieu
considéré (= 3 10 m/s dans le vide).

(1.19)

1.3.2 Propriétés des fluorochromes
1.3.2.1 Spectres d'excitation et d’émission

Une molécule fluorescente a deux spectres carstifigies : urspectre d'excitatiomt unspectre
d'émission
1.3.2.1.1 Spectre d’excitation

Il représente les variations de l'intensité de faszence en fonction de la longueur d’onde
d’excitation. L’émission d’'un photon de fluorescemecessitant I'absorption d’'un photon, ce spectre

est généralement identique au spectre d'absorggola molécule (Fig. 1.10a). Il est généralement
fourni par les fabricants du fluorochrome, ou asgul’aide d'un spectrofluorimetre.

L'énergie des photons au maximum du spectre daiugitest égale a la différence d'énergie entre
I'état fondamental Set un niveau de vibration donné du premier était&xS) de la molécule (Fig.
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1.10a). Le spectre d'excitation peut présenterauxi@me pic a une longueur d'onde plus courte qui
correspond a la transition de la molécule dangatnegcité d’énergie supérieure)S

a) 488

495§ 513 526

\/

Excitation

4

L L ' L L J
T T T T T 1

400 450 500 550 600 650 700

Wavelength (nm)

520 532 605

Emission

400 450 500 550 600 650 700

Figure 1.10 : Spectres normalisés, a) excitatids) émission de différents fluorochromes :
fluorescéine (vert), ADN-TOTO (orange), et ADN-brara d'éthidium (rouge) [22].

1.3.2.1.2 Spectre d'émission

La probabilité relative qu’'un photon soit émis &uongueur d’'onde donnée est représentée dans
le spectre d'émission du fluorochrome (Fig. 1.18m)pratique, le spectre d'émission est enregisiré,
excitant le fluorochrome avec une lumiére d'intehsionstante a une longueur d’onde fixe dans le
spectre d'excitation, en faisant varier la longud#onde de détection des photons de fluorescence.

Le spectre d'émission est presque une image « iir midu spectre d’excitation. Il est décalé
vers les grandes longueurs d'onde [23], comme letnenat les spectres des trois fluorochromes de la
Figure 1.10b.

Le diagramme de Jablonski, faisant apparaitre iesanx d’énergie vibrationnelle, de la Figure
1.11a, permet de comprendre cette correspondarscspaetres et de décalage en longueur d’onde.
Les transitions d’absorption peuplent les niveaibrationnels de $ avec une probabilité de
transition maximale pour le niveau correspondara anéme longueur de liaison. La différence
d’énergie au maximum d’absorption peut ainsi stécri

AE,, = AR, +AE, (1.20)

Avec AEy la différence d’énergie purement électronique eerir et S et AE,, I'énergie de
vibration dans §

Au contraire, I'émission de fluorescence a lieu@td niveau le plus bas de 8onc sans énergie
de vibration, vers un niveau vibrationnel dg [Sa différence d'énergie correspondant au maximum
d’émission s’écrit donc :

AE,,, =AE, —AE,, (1.20)

Ces deux équations rendent compte du décalagengondor d’onde et de la correspondance en
miroir des spectres d’excitation et d’émission (Aid.1b).

17



Vibrational relaxation

Intensity

So

8 7 6 5 4 3 2 1 120 34

Stokes

shift

8 7 6 5 4 3 2 1 1 2 3 4

b)

a) Excitation Emission Wavelength

Figure 1.11 : a) Diagramme des niveaux d'énergie Bs niveaux vibrationnels, b) modéle de
spectres d'excitation (vert) et d’émission (rouggyespondant [22].

La différence de longueur d’onde entre le pic d&&min et le pic d’excitation est connue comme
le décalage de Stokelsa longueur d’'onde du maximum d’émission est pe@lante de la longueur
d’'onde d’excitation malgré le fait que le premigatal’excitation en dépend. Etant donné que les pic
d'excitation et d'émission sont spectralement sdfes, il est possible de filtrer les photons
d’excitation, en utilisant des filtres passe-haart [ongueur d’onde) appropriés. De cette maniéege, |
détecteurs utilisés en spectroscopie ou en imagderfeiorescence peuvent étre protégés de la lamier
d’excitation. Un tel filtrage réduit le bruit de rfd et améliore la dynamique des techniques de
fluorescence. Celles-ci travaillent en « fond ngiice qui signifie qu'en I'absence de fluorophores
dans les tissus explorés, le signal du détectear S@n signal d’obscurité, et que de trés faibles
guantités de molécules fluorescentes pourrontiétiectées.

1.3.2.2 Rendement quantique et temps de vie de fluorescence

Les transitions de fluorescence de I'état excit&eds I'état fondamental,Sont en compétition
avec les mécanismes de relaxation par conversienni c'est-a-dire par dissipation d’énergie en
chaleur. En négligeant toutes les autres voies &exttitation, par conversion a I'état triplet en
particulier, il est possible de caractériser ledfiité de fluorescence par un nombre reledement
quantique de fluorescengeSi on notek le taux de relaxation par fluorescence (&nesk le taux de
conversion interne, le rendement quantique de dkmance s’écrit :

_ ki
Ki +kej

Exprimé en %, le rendement quantiqgue de fluorescerprésente le nombre de photons de
fluorescence émis pour 100 photons d’excitatioroddgs. Par exemple, la fluorescéine &un0,9 ;
la cyanine Cy5 aun=0,3.

n (1.21)

La durée de vie moyenne de la molécule dans iteité S (1) peut également étre exprimée en
fonction de ces deux taux de relaxation :

1 -1 (1.22)

r=———
ki tkei K
Ces deux caractéristiques trés importantes d'wrdjphore déterminent sa facilité d’observation.
On consideéere qu’une molécule est fluorescente lerspn rendement quantique de fluorescerest
de plusieurs %. Selon les équations (1.21) et J1[®@2sy est élevé, ce qui signifie qltgest du méme
ordre quekg;, plust est faible. Il est donc équivalent de mesurer Bur’autre de ces deux parametres.
Le rendement quantique se mesure généralementdageméthodes continues, par comparaison avec
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des fluorophores de référence. Le temps de vidudeescence est mesuré avec des méthodes résolues
en temps, en enregistrant le déclin de fluorescapces une excitation pulsée. Ces deux parameétres
sont tres dépendants de I'environnement de la mi@éluorescente, notamment de I'oxygénation, de
la température et de la viscosité du milieu, massade ses liaisons chimiques. lls permettent denc
suivre les variations de cet environnement et peemied utiliser des « sondes » fluorescentes pour
suivrein vivo des réactions biochimiques ou métaboliques, dardrit aux succes des techniques de
fluorescence dans les sciences de la vie et dgmta.s

1.3.3 Aspects pratiques des techniques de fluorescence
1.3.3.1 Linéarité du signal

L'intensité de la lumiére émise par fluorescendeuse fonction linéaire de la concentration de
fluorochrome, bien entendu lorsque la longueur dkoat l'intensité de la lumiere d’excitation sont
constantes. Bien qu’une non-linéarité puisse éisevée a de hautes concentrations du fluorochrome,
par auto-inhibition de la fluorescence ou par aliserption, la linéarité est généralement observée
sur un tres large intervalle de concentrations.

1.3.3.2 Intensité du signal

En plus de la concentration en fluorophore, lisit? du signal de fluorescence est
proportionnelle & deux caractéristiques de cettiécnte :

1) son coefficient d’extinction molaire, qui traduit sa capacité a absorber la lumiéere,

2) son rendement quantique de fluorescencegui rend compte des la conversion de I'énergie
absorbée en fluorescence.

Le nombre de photons de fluorescence énest relié au nombre de photons absoMyégsar :
N, =nN, (1.23)
Nf peut étre exprimé en fonction du nombre de phoiacisentsN,, par la loi de Beer Lambert
(1.4Db) :

N; =7Ng (1—10‘5CL) (1.23)

Dans le cas dune solution diluée peu absorbar®&(l= 1- In(10)eCL), il est possible
d’exprimer lintensité de fluorescence détectégfaction de I'intensité lumineuse incidente par la
relation :

I, =kneCl, (1.24)

k étant un coefficient qui dépend de la géométei@étection, par L et par I'efficacité de collecte
des photons de fluorescence, mais aussi du dépdateata Stokes. Selon la relation (1.24), le signal
de fluorescence mesuré dans les milieux diluépresbrtionnel a la concentration en fluorophore, au
coefficient d’extinction molaire et au rendementantique de fluorescence. La difficulté de la
guantification des mesures de fluorescence se ditng la détermination du coefficient k, elle requi
généralement l'utilisation d’'une référence poucdéibration de I'instrument.

1.3.3.3 Photoblanchiment

Nous avons déja signalé que le rendement quantigles spectres d'excitation et d'émission d'un
fluorochrome peuvent étre affectés par un certambre de facteurs environnementaux. lls peuvent
également étre modifiés par I'excitation lumineele méme. Cet effet, connu sous le nom de
photoblanchimentrésulte de réactions photochimiques ou de changsmde conformation du
fluorochrome a I'état excité, qui modifient sesitales moléculaires, réduisant ainsi son absorption
optique (d’ou le terme blanchiment) et I'émissi@nflliorescence.

1.3.3.4 Avantages des techniques de fluorescence

Combinées a une instrumentation appropriée d'inegdermarquage fluorescent est une méthode
déja largement utilisée en microscopie optique,snaissi en biologie moléculaire ou en analyse
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immunologique [22,24]. La fluorescence offre untaer nombre d'avantages importants par rapport a
d’autres méthodes d’analyse ou d’imagerie. Les iphp®rtants sont décrits ci-dessous :

1.3.3.4.1 Sensibilité et spécificité

Les sondes fluorescentes permettent d’augmentesetesibilité de détection de nombreuses
molécules biologiques. De nombreuses applicatiotigsant la fluorescence approchent de la
sensibilité offertes par les radio-isotopes.

Un avantage unique de la fluorescence est sa flitésit¥étre inhibée ou non. Cette propriété a
conduit a la notion de balise moléculaire. Unedeainoléculaire est constituée de quatre composants
une tige, une boucle en forme d’épingle a chevanxjuorophore et un inhibiteur. Lorsque la balise
en forme d’épingle a cheveux n’est pas liée a livle,de fluorophore et I'inhibiteur sont prochésn
de l'autre et la fluorescenest nulle. En la présence d'une cible, telle qu'séguence de nucléotide
complémentaire, la tige s’ouvre pour s’hybridea&ible. Cela sépare le fluorophore de I'inhibitetr
provoque I'émission de fluorescence. De tellesskalimoléculaires peuvent étre utiliséesivo, en
exploitant le mécanisme de transfert d’énergierpaonance de fluorescence (FRET) une balise de
donneur et une balise de receveur et sont largemtiéisées en microscopie de fluorescence confocale
[25].

L'excitation & des longueurs d'onde multiples perne détection de plusieurs molécules
fluorescentes, et par conséquent de la co-localisde multiples cibles résolues spectralement.

1.3.3.4.2 Innocuité et faible co(t

La plupart des fluorochromes sont faciles a maeiputt dans la majorité des cas, la simple
utilisation de gants accorde une protection adéguah outre, les problemes d'élimination sont
minimes car les fluorochromes peuvent étre décoégppar incinération.

Une grande variété de molécules fluorescentesigsbrible dans le commerce. La longue durée
de conservation et les faibles colts de transpo'éimination des fluorochromes rendent les
techniques de fluorescence moins couteuses esptas que les techniques nucléaires.

1.3.4 Vert d’indocyanine

Le vert d’indocyanine ou ICG (Indocyanine Greert)lesfluorophore utilisé dans les travaux de
fluorescence présentés dans cette thése. Sa fochireque est H4N,OsS;Na (Fig 1.12). Sa
structure moléculaire lui confere des propriétéplaphiles c’est & dire a la fois hydrophile et
hydrophobe. Sa solubilité dans I'eau est due asterRce de deux groupements sulfates. Son caractére
amphiphile explique sa forte affinité pour les pines plasmatiques et son mode d'élimination
hépatobiliaire.

Le vert d'indocyanine a des propriétés d'absorpte@marquables dans le proche infrarouge, avec
un maximum d’émission de fluorescence a environ B0 Ces caractéristiques spectrales et son
rendement de fluorescence élevé de 2,7 % en solsaime [26] font de I'lCG un des fluorophores les
plus utilisés dans les méthodes de fluorescamaévo. Il dispose d’une autorisation de mise sur le
marché et est utilisé en clinique, sous diversewménations (Cardiogreen, Infracyanin ...) pour
'angiographie oculaire [27]la mesure du débit cardiaque ou de la clairancattiige [28]. De
nombreuses autres applications de I'lCG, actuelierae stade de la recherche préclinique, devraient
déboucher dans les prochaines années, selon legadéés d'autorisations d’utilisation clinique, en
particulier en cancérologie pour la détection dadurs primaires, de métastases ou de ganglions
sentinelles [29,30].
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Figure 1.12 : Molécule de vert d’'indocyanine [6].

Plusieurs précautions sont & prendre en comptediaitilisation de I'ICG pour des mesurigs
vivo. L'ICG, comme de trés nombreux colorants planaieetendance a former des diméres ou des
structures en feuillets. Ceci se traduit par deglifitations spectrales importantes, en particulier
lorsqu’il est en solution aqueuse (Fig. 1.13a)fdrane monomere présente un maximum d’absorption
vers 785 nm. Les formes diméres ou agrégées ontaximum vers 695 nm. L'ICG a tendance a se
dégrader quand il est exposé a la lumiére, biencelle-ci semble atténuée lorsque I'ICG est lié a
l'albumine. Cette photodégradation est aussi degeadde la concentration [31]. Lorsque I'ICG est
ajouté au plasma sanguin, il se lie rapidementpaatéines dans le sérum, ce qui modifie son spectre
d’absorption, avec un déplacement du maximum digibem au-dela de 800 nm (Fig. 1.13b).
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Figure 1.13 : Spectres d’absorption de I'lCG adatightes concentrations, a) dans I'eau, b) dans le
plasma [31].

1.4 Imagerie optique en médecine

1.4.1 Historique

La lumiére a longtemps été utilisée comme un adidiagnostique médical. Bright, en 1831, a
remarqué que le crane d'un patient souffrant d'bgéphalie semblait semi-transparent si une source
lumineuse était située derriere sa téte. Curlimg,Ll843, a décrit en détail I'utilisation de la tsan
illumination pour la détection du cancer du scratilfexamen consistait & observer les ombres créées
par les tumeurs lorsqu’une lampe est placée dert@s testicules. Plus tard, en 1929, Cutler fut le
premier a obtenir des résultats d’'imagerie optiguesein par trans-illumination [32]. Il observa
gu’'une tumeur solide apparaissait opaque maisétait’ pas en mesure de distinguer les tumeurs
malignes des bénignes a cause du flou résultata flerte diffusion de la lumiere dans les tissus
biologiques. En 1972, Gros, de I'Université Louasteur a Strasbourg, est parvenu a améliorer la
méthode de Cutler et a distinguer entre tumeurggnmes et bénignes [33]. En utilisant une source
lumineuse a haute intensité, il avait une quaktdumiere transmise suffisamment élevée pour étre
enregistrée par un appareil photographique surilam ¢ouleur. Cette méthode, aussi appelée
«diaphanographie» a été jugée utile pour la détede kystes remplis de liquides mais pas suffésant
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pour avoir un contraste exploitable dans certapsties de la poitrine [34]. Les premiers essais en
imagerie mammaire ont été effectués par éclairageeth par une source de lumiere PIR continue en
intensité. Les images obtenues ont été jugéesalgéinsuffisante pour le diagnostic médical assau
de leur faible résolution spatiale [35].

Cette faible résolution spatiale est due au fadt lguformation de I'image ne prenait pas en compte
la multidiffusion des photons a lintérieur desstis biologiques alors qu’il s’agit du phénoméne
prédominant, comme démontré dans les paragrapéeddants.

Le potentiel d'utilisation de I'imagerie optiguernme nouvel outil diagnostic a cependant suscité
un intérét, qui devait s’avérer suffisant pour dédfer sur des projets de recherche complémentaires,
allant des bases physiques a I'expérimentationgclénen passant par I'innovation technologique et
I'expérimentation préclinique. De trés nombreuxanax en imagerie optique du vivant ont été publiés
durant les deux dernieres décennies. Plusieursagesrde compilation permettent d’en extraire les
informations essentielles [36,37]. Des revues dasvelles techniques de tomographie optique ont
également été publiées par Hebedeal Arridgeet al, Gibsonet al et Dehghanet al [38-42].

L'imagerie optique est en passe de devenir une gllsutechnique d’'imagerie clinique dans
plusieurs domaines d'application. Nous citeronsamwhent la mammographie optique [11,43-61],
I'étude de l'activation cérébrale [62-69]. Récemmeitie est devenue un outil indispensable dans les
études précliniqgues notamment I'imagerie du peiihal qui sera I'objet de cette these [70-81].

Bien que limitée aux premiers centimetres autounodues points d’injection de la lumiére, la
technique offre de nombreux avantages par rappartreéthodes d'imagerie classiques [41,42]. Parmi
ces avantages, nous citerons l'utilisation de tamia non ionisantes, le faible colt potentiel de
l'instrumentation optique et 'origine des contessigui permettent de considérer I'imagerie optique
comme une nouvelle technique d’imagerie fonctioleneti moléculaire.

En imagerie fonctionnelle, la TOD a différentesdoaurs d’onde spécifiques peut étre utilisée
pour déterminer les concentrations de moléculesogamnks, en particulier les diverses formes
d’hémoglobine, ou d’'agents de contraste. Elle @gusi fournir des images, ou en temps réel des
informations, sur I'état fonctionnel des tissus @es organes explorés (volume et débit sanguin,
oxygénation et consommation d’oxygéne, glycémie ...).

L'imagerie de fluorescence, et sa variante 3D dqulasTMF, est une méthode d’imagerie
moléculaire, dans le sens ou elle permet de virdh vivo le fonctionnement cellulaire et les
processus moléculaires intra ou intercellulaird® epose sur I'utilisation de sondes fluorescemte
de balises moléculaires, visant un organe, un dgpeellule, ou une molécule particuliere, combiaée
une technique tomographique de localisation 3D.

Cependant, I'imagerie optique a pris un retard irgd par rapport aux modalités d'imagerie
conventionnelles. Les travaux en TOD ont été igitldns les années 1980, comme pour I'IRM. Les
applications cliniques de I'IRM sont aujourd’huinsacommune mesure avec celles de la TOD. Deux
raisons principales peuvent expliquer ce décalégenanque de développement de technologie dédiée
et les difficultés de reconstruction des images.

Les principaux constructeurs de l'imagerie médig@emens, GE, Philips) ont construit des
prototypes pour la mammographie optique, mais n'gpds investi des efforts de
recherche/développement comparables a ceux réatlaés les autres modalités d’'imagerie.
Cependant, l'arrivée de nouvelles sources lumirey$zsers ultra-rapides) et de capteurs plus
performants (CCD sensibles dans le PIR, photodiégdesalanche) a conduit en la réalisation de
nombreux prototypes d’'imagerie TOD ou FMT, cliniqueu précliniques, par des laboratoires de
recherche ou par des industriels de dimensionrphgeste.

Concernant la reconstruction des images a parsirdd@enées expérimentales, de tres nombreux
travaux ont permis des avancées majeures. D’urnglpaigmentation de la puissance de calcul et des
capacités de mémoire des ordinateurs ont permisnadélisation trés précise de la propagation de la
lumiére dans les tissus diffusants. D'autre pags théthodes d’inversion spécifigue aux données
optiques permettent une reconstruction plus présdmages optiques.
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Cependant, la résolution spatiale (4 a 7 mm sd@i),[des images optiques reste faible et I'étude
des tissus profonds (distance supérieure a 5 aisgpte encore un défi majeur.

1.4.2 Photons balistiques et multidiffusés

Les premiers systéemes d’'imagerie optiqgue proposéapportés dans le paragraphe précédent
considéraient que les photons détectés étaienpli@®ns balistiques ou serpentiles (peu diffusés)
(Fig. 1.14). Ainsi, I'absorption du faisceau n’étdile qu'aux tissus situés selon la trajectoirélige
entre la source et le détecteur et les méthodesabmstruction d’image optique étaient celles de la
tomographie de rayons X.

Devant le peu de succes de ces premiers systermes, @rand nombre de photons diffusés
fournissant au détecteur des informations sur danwe exploré beaucoup plus vaste que le rayon
source-détecteur, la seconde approche a consisé diétecter que les premiers photons, donc les
balistiques, par I'utilisation de détecteurs mudiise porte temporelle ultracourte [83,84].

| Sources |
. Photons

*
\ %
\ ".— balistiques
*
*
*

~
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L Photons

S .
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multidiffusés A
Ny
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Figure 1.14 : Schéma des différents types de pbdtamersant un tissu biologique.

Malheureusement la forte diffusion présente dasstiksus biologiques élimine totalement ces
photons balistiques apres un trajet trées court|'atere de quelques millimetres. Elle limite la
possibilité d’'utilisation de ce type de techniquaed échantillons de faible épaisseur ou peu diffiss
[85]. Aujourd’hui, il parait évident que I'étudeudi tissu de plusieurs millimetres nécessite laepeis
compte de tous les photons détectés qui sont degenzEhmulti-diffuseés.

Afin d’augmenter les informations mesurées pour lmre¥ le processus de reconstruction
d’'image, les photons détectés peuvent étre sépalés leurs temps de vol ou temps de propagation
dans le tissu [86]. Deux méthodes peuvent étresagees :

- la premiere est basée sur des techniques de miodulde I'intensité lumineuse a haute
fréquence,

- la seconde est basée sur I'utilisation d’'impulsitumsineuses ultra breves et la détection des
photons résolue en fonction de leurs temps de vol.

Cette derniére méthode est appelée méthode résoltemps. Elle constitue la méthode retenue
pour nos travaux et fera donc I'objet d’une analystillée dans la suite de ce manuscrit.

1.4.3 Méthodologies d’acquisitions

L'atténuation de la lumiere PIR dans les tissus dest aux phénomeénes d’absorption et de
diffusion, comme décrit précédemment. L’atténuatida la lumiére dépend des coefficients
d’absorption et de diffusion, de la fonction de ghau du coefficient d’anisotropie, de la géométrie
du sujet d’étude, de la disposition des pairescsurdétecteur ainsi que de leur couplage avec la
surface du sujet. Une reconstruction d'image, &iréiori sa quantification, ne sera possible que si
nous disposons d’une information suffisante. Umeieesur la quantification en imagerie optique a été
effectuée par Delpy [87].

La conception de nouveaux dispositifs pour I'imaggrar tomographie optique doit prendre en
compte tous les paramétres intervenant dans laficatthn de I'atténuation des tissus a imager
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rappelés ci dessus. Selon le type d’excitationeesignal mesuré, ces dispositifs expérimentaux sont
généralement classés en trois catégories, rappidésde tableau 1.4 et illustrées en Fig. 1.15.

Catégorie Lumiere source Lumiére détectée
o (F't") ® (Tt
Domaine Temporel DT Impulsion : o(r )o(t ") Résolue en temps®, (F,t;r 't ")
Modulée en amplitude : Modulée en amplitude :

Domaine Fréquentiel DF 3(7)[ D, +A,cos(at +¢.)] D, (Fi7) +[ AL () +cos(at +¢,,€ ¢ ) ]

Continu en Intensité

: Intensité continue D J(r' Intensité continue D, (r;r"
(Continuous Wave) CW 20) n(F37)

@ : flux lumineux,D etA : amplitudew : pulsation$ : phase,
i ' position d’émissiont’ temps d’émission,

Parametres o e o
i position de détection temps de détection,
Les indices s et m représentent la source et lamagespectivement.
Tableau 1.4 : Modes de mesure en tomographie @ptiqu
Continuous Intensity Intensity Modulated Time Resolved
& ; ; I, ®, M, Ift), ®4(t), My(t) L(t) ]
z 5 z = 2 <
= = i = \_/'\/‘\ E =
Time ' Time Time >

Figure 1.15 : Schéma illustrant les méthodes detpaphie optique diffuse [88].

Dans les trois méthodes décrites ci-dessus, lealsigiesuré a la méme nature que le signal
d’entrée (systéme linéaire et temporellement imvd)i Parmi ces trois méthodes, le domaine
temporel, DT, est le plus riche en informationfiptemporel de détection, mais présente le colt
d’'instrumentation le plus élevé. Le domaine frédigén DF, recueille moins d’informations,
amplitude et phase, que le DT (pour une seule &écgi de modulation, avec une bande passante
limitée, typiquement inférieure au GHz). Cependiimstrumentation du DF est plus stable et moins
chere que celle du DT. Le mode continu en inten€#, ne contient aucune information sur le temps
de vol des photons. La seule mesure d'une variatiamensité ne peut en aucun cas séparer
I'absorption de la diffusion dans un objet hétéragéElle reste la moins chere des trois catégeties
peut facilement utiliser un détecteur multipixetaipréduire le temps d’acquisition.

Le DT et le DF sont mathématiquement reliés vidrdasformation de Fourrier. En effet, en
effectuant des mesures sur une large bande sgedésisignaux du DF peuvent étre convertis au DT
par une simple transformation de Fourrier invekeeCW quant a lui est simplement un cas spécial du
DF (fréquence nulle).

Nous considérerons en détail ces trois modes @arsaragraphes suivants.
1.4.3.1 Dispositifs continus

Ces dispositifs constituent encore aujourd’hui lajarité des appareils de spectroscopie proche
infra-rouge, SPIR. Leur principe de fonctionnemesttsimple et repose sur la mesure de l'intensité d
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la lumiére diffusée a I'aide d’'un détecteur optigu&chantillon analysé est éclairé par une sodee
lumiére blanche filtrée ou par plusieurs sourceaanbromatiques, LED ou diodes laser [89]. En plus
de la variation d’atténuation produite par une rficdiion de I'absorption optique, des informations
supplémentaires sont nécessaires afin d’obteniddesées quantitatives. Trois méthodes peuvent étre
distinguées :

Source et détecteur uniquese calcul des variations « quantitatives » de eatrations des
chromophores est effectué par résolution de laléoBeer-Lambert, pour une longueur moyenne du
chemin optigue égale au produit de la distance cgedétecteur par un coefficient
appelé « Differential Pathlength Factor » (DPFO-838]. Les calculs des changements de
concentrations de N chromophores requierent d'eféegcau minimum N mesures a différentes
longueurs d’onde [94,95]. Une méthode d’ajustendestdérivées secondes)(fles données avec les
dérivées secondes des spectres des constituahtsaleés permet de déterminer le PDF et ouvre la
voie a une détermination quantitative absolue dmscentrations d’hémoglobine [96,97]. Cette
méthode requiert une source continue en longueamdd’ et n'est pas utilisée dans les appareils
commerciaux de SPIR. Différents algorithmes dednaént des données ont été publiés et comparés
[98].

Source unique, détecteurs multiplesette technique permet de limiter les effets dasations
physiologiques des couches superficielles (peaugogsidérant un méme couplage des différents
détecteurs et d’attribuer les différences de répormix zones profondes (cortex, muscle) étudiées.
Cette méthode, utilisant en particulier une sowtceeux détecteurs est largement utilisée dans les
appareils commerciaux de spectroscopie SPIR [99-103

Sources et détecteurs multiples: pour améliorerékolution spatiale, en particulier latérale,
plusieurs systemes de recherche, mais aussi conamreraitilisent de nombreux couples source —
détecteur. L'interpolation des données conduit gdaération de cartes de topographie optique. Ces
méthodes sont principalement utilisées pour dedeétsur le fonctionnement cérébral et requiérent un
temps de pose des fibres optiques (optodes) $oita cranienne et ne fournissent pas d’'information
en profondeur [103,104].

1.4.3.2 Dispositifs modulés

La source utilisée dans ces équipements est moeuléatensité a une fréquence de plusieurs
centaines de MHz. Les mesures du signal luminedfusdi contiennent deux informations :
'amplitude de modulation et la phase du signakbdét [105-107]. Plusieurs modes de mesure sont
utilisés :

Distance source-détecteur fixéa phase étant proportionnelle a la longueur mogeaiu chemin
optique, elle conduit en une mesure du DPF et pgetenguantification des concentrations des
chromophores. Un modéle simple de propagation demére, basée sur I'équation de diffusion, est
généralement utilisé [90,108]. Il a été démontré tgs mesures de l'intensité, de la phase et de la
modulation sont plus difficiles que les mesuresedes variations [109].

Couples source — détecteur multiplesette méthode combine les avantages de la quartitin
(FD) et de la topographie. Elle est utilisée dansnains un appareil commercial et différents graupe
de recherche [110-112].

Une autre méthode consiste a éclairer le tissuparsérie d'impulsions pseudo aléatoire, soit une
modulation sur un large spectre de fréquencesasiadyser le signal recueilli soit dans I'espace des
fréquences, soit dans I'espace temporel par anagsEourier ou par corrélation avec le signal de
modulation [113]. Bien que séduisante, cette méthod pas été exploitée depuis.

1.4.3.3 Dispositifs résolus en temps

En pratique, ils utilisent une source d’excitatipnlsée et enregistrent la réponse temporelle,
appelée TPSF pour Temporal Point Spread Functiom, tissu a cette impulsion de lumiére ultra-
courte [114-128]. Ces méthodes nécessitent génégatela mesure de la réponse impulsionnelle du
systéme utilisé, qui ne correspond pas a uneluligion de Dirac.
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Ces techniques résolues en temps présentent l@y@annajeur de discriminer les photons
empruntant des chemins optiques de longueurs eliffés dans le milieu analysé. En se basant sur un
modéle physique adéquat de propagation des phoams le milieu diffusant, les inhomogénéités
spatiales en absorption et en diffusion du milieuyent étre résolues avec une meilleure précision
gue par les méthodes CW et DF. Un autre avantagepditance pratique est qu’une quantité
d'information est enregistrée pour un couple sourcdétecteur donné, et que des méthodes
topographiques résolues en temps nécessitent arpptit nombre de couples source - détecteur. De
plus la mesure de I'intensité peut étre éliminéeles caractéristiques purement temporelles, tglles
le temps d'arrivée moyen des photons, peuvent wdtlisées [129]. Cette approche permet de
s’affranchir des calibrations et d’améliorer labdlité des algorithmes de reconstruction d’image
[130].

1.4.4 Emergence de la tomographie optique résolue en t@s

L'utilisation d’'impulsions laser ultra-courtes pderdiagnostic biomédical a d'abord été proposée
en 1971 par Duguay et Mattick qui ont réalisé I'gimad’un objet recouvert d’'un morceau de papier en
utilisant un laser picoseconde [131]. La publicatide Jobsis [132] jetant les bases de la SPIR
moderne, a été suivie de plusieurs investigatidifisant des techniques résolues en temps [133].

Mais le réel envol de ces techniques dans I'imagdeis milieux diffusants remonte a la fin des
années 1980. En 1988, une comparaison directe &greechniques résolues en temps et les
technigues CW de l'oxygénation d'hémoglobine dasgissus, a été effectuée pour la premiére fois
par Chanceet al [134]. Un an apres, Delpgt al ont mené des études plus poussées sur les réponses
résolues en temps des tissus et des organes [135].

Comme nous I'avons signalé précédemment, les presii@éthodes d'imagerie résolue en temps
plus simples exploitaient les photons balistiqugsns ce cas, la diffusion peut étre négligée, ®t le
équations de Beer Lambert sont applicables [128ily &t al ont été les premiers a utiliser ces photons
balistiques afin de réaliser une imagerie par ptma. L'imagerie des structures internes des aggan
n'a pas été obtenue par un filtrage temporel desopls, mais par une collimation du détecteur [136].
Reprenant ces travaux, Hebdenhal ont montré que la résolution spatiale des images/git étre
améliorée en s’affranchissant des photons multitsiifs par sélection des photons balistiques, del'ali
d'une caméra a balayage de fente [137-139]. DUesnénnées 90, de nombreux travaux sont venus
renforcer le potentiel des techniques résoluegeps comme listé dans les revues de Hebdah et
Chance etl et Arridge efal [38,116-128,140,141] .Une méthode prédisant useluéon comparable
a celle obtenue par tomographie de rayons X (1.5aét§ proposée par Gandjbakhehal[142].

Mais le décalage du développement des applicatigticales entre les méthodes CW en SPIR et
les méthodes TD s’explique en partie par le bedeimodélisation de la propagation des photons dans
les milieux diffusants, nécessaire a I'exploitatides données résolues en temps [143-147]. Les
formulations théoriques de cette propagation saséés sur la théorie temporelle du transport iadiat
Les premiers traitements systématiques de trardérergie radiative en fonction du temps, en milie
trouble, ont été réalisés par Sobolev [148] et WitgP]. Ce sont les travaux de Arridge et de ses
collaborateurs a University College of London (UCtgut comme Delpy et Hebden, qui ont permis
I'essor des techniques résolues en temps, de ¢trepeopie SPIR, & la TOD, puis la FMT [150].

Les méthodes d'imagerie résolues en temps peuventcissées en deux catégories, selon la
méthode de séparation des photons en fonctiorudédeps de vol :

1.4.4.1 Fenétrage de la TPSF

L'utilisation d'impulsions ultra-rapides pour l'etation (femto ou picoseconde) [151], est requise
dans les méthodes résolues en temps. A la détedtiosélection des photons balistiques par un
fenétrage, telle que suggérée par Hebden [13%pmlement montré ses limites d’application. En
effet, au-dela de quelques millimétres de tissundmbre de photons balistiques détectés deviesit tré
faible, et les mesures balistiques limitées parapport signal a bruit insuffisant. Pour surmortder
probleme, Hebdeat al ont introduit une méthode connue sous le mkinterpolation temporelleLe
profil des premiers photons diffusés, dits serpesity est ajusté par un modéle analytique [152,153
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Cette étude a montré que [l'utilisation d'une femétte 200 ps peut sensiblement améliorer la
résolution spatiale des images, comparée aux méshatk transillumination classiques. Un
changement de la largeur de la fenétre temporetesaite été proposé [154], et progressivement
différentes méthodes utilisant un fenétrage tempmreété proposées. Ces méthodes connaissent un
succés grandissant depuis quelques années; eHeemnt lié a l'apparition sur le marché
d’intensificateur d’'images a porte temporelle pemmnde (200 ps) avec un décalage possible par
rapport a I'impulsion lumineuse. Nous citerons dpplications de ces méthodes en SPIR [155, 156],

en TOD [157, 158] et en TODF [159].
1.4.4.2 Enregistrement de toute la TPSF

Les méthodes TD les plus utilisées actuellementisasees sur I'enregistrement de toute la TPSF
et son ajustement a un modele de propagation,ugpignt I'équation de diffusion. De cette maniere,
tous les photons diffusés sont pris en compte etgport signal & bruit est ainsi amélioré.

Pour mesurer le profil d'intensité lumineuse entisodu sujet examiné, plusieurs types de
détection sont disponibles. Les plus utilisés ont t'abord été les caméras a balayage de fenfe [16
163]. lls sont aujourd’hui essentiellement compabéns détecteur associé a une carte de comptage de
photons corrélés dans le temps (TCSPC pour Timee@aded Single Photon Counting) [164-169].
Les détecteurs utilisés sont soit des tubes phdtipiicateurs a galettes de microcanaux (MCP-PMT),
soit des photodiodes a avalanche [170]. lls posdad®se excellente linéarité mais ont une résolution
temporelle de quelques dizaines de picosecondesonhstitution et le fonctionnement de ce type de
capteur seront détaillés dans le chapitre 3 rédtihstrumentation utilisée dans ce travalil.

Plusieurs modes de traitement des profils tempargsurés, pour en déduire les parametres
recherchés, sont possibles, selon le type d'agjitanvisagée, SPIR ou TOD notamment :

1. Optimisation avec un modele de transpold:détermination des parametres recherchés :
coefficients d’absorption et de diffusion réduitencentration de fluorochrome ... se fait
par ajustement de la TPSF mesurée avec un modélandport des photons dans les tissus.
Une revue trés complete a été faite par Arridge]1€ette méthode peut étre appliquée
pour I'imagerie, TOD ou MFT, ou pour la SPIR. L’opisation peut utiliser la totalité des
profils temporels, certains points choisis judisiement, ou des caractéristiques de ces
profils tels que ses premiers moments [171,172nbeéle de transport peut étre résolu par
méthodes des éléments finis, ou une solution dqab/fproposée dans diverses géomeétries
simples [173]. Ces méthodes seront décrites eril ditas le chapitre 4, consacré aux
méthodes de reconstruction d'images TOD.

Une simplification extréme de ces méthodes a &pqgsée par Chanat al Ces auteurs
ont observé la linéarité de la décroissance dé’BF] selon une échelle logarithmique. Une
relation simple est utilisée entre la limite dgpnte mesurée et le coefficient d’absorption
1a [134]. Cette approche s’appuie sur la résolutinahgique de I'équation de diffusion
dans le cas d’'un milieu homogéne semi-infini [108].

2. Méthode de Beer-Lambert microscopiqueette méthode consiste a calculer le rapport
entre les profils temporels mesurés a différerdesps, dits macroscopiques. Les rapports
portent des informations sur les profils d’attémraten fonction du temps de vol, dit
microscopique, qui peut étre associé a la distpaceourue par les photons. Ainsi, le calcul
des variations de concentration d'un chromophotepessible, en fonction des temps
micro- et macroscopiques. Les mesures a plusiemgueurs d'onde débouchent sur les
mesures des variations de concentration, dansigstee I'expérience, et selon un profil de
profondeur. Cette méthode est connue sous le nom nughode de Beer-
Lambert microscopique. Elle est notamment utilis@&SPIR des activations cérébrales [174
-176].

Si ces méthodes d’enregistrement de la totalitéd’one partie de la TPSF sont souvent utilisées
séparément, il est tout a fait possible d'utili¢énformation issue des photons balistiques pour
ameéliorer la résolution spatiale des images obtentiksant la totalité de la TPSF [114,177,178].
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2 Méthodes de tomographie résolue en temps.

Les techniques actuelles de TOD prennent en comegtghotons multi-diffusés, qui sont en
pratique les seuls a parvenir au détecteur. L'médfon véhiculée par ces photons permet la
reconstruction d’'images ou de cartes des proprigégues, d’absorption et de diffusion, des tissus
profonds a partir de mesures effectuées en surface.

Il est établi que les méthodes optiques résoluggraps sont celles qui permettent d’obtenir les
images de meilleure qualité : résolution spatiaémsibilité de détection et séparation des variatio
d’'absorption et de diffusion. Benaron et Stevensoh démontré, simplement, que les photons
précoces rendent compte des propriétés optiquesisdess proches de I'axe optique, alors que les
photons tardifs apportent des informations sur tikesis plus éloignés de cet axe [1]. La simple
distinction entre ces deux types de photons pedaetéparer les informations qu’ils « véhiculent ».
Ainsi, les inhomogénéités spatiales d’absorptiodestiffusion du milieu sont mieux résolues par les
méthodes DT, comparativement aux méthodes CW ouHDFplus de considération sur le rapport
signal a bruit trop faible dans le cas de la simgé¢ection des photons précoces, balistiques et
serpentiles, cet apport d’'informations complémeagajustifie clairement la détection et I'utiligati
des photons multi-diffusés pour la reconstructiomages tomographiques [2-5].

Dans ce chapitre, nous traiterons des aspectsayéngelatifs a I'acquisition et au traitement des
données résolues en temps, sans considérer I'asgaatimental qui sera présenté dans le chapitre 3,
ni la modélisation de la propagation de la lumiéags les tissus utilisée pour la reconstruction des
images exposée au chapitre 4. La description @sape limite aux aspects pratiques mis en ceuvre
dans cette thése. En particulier, nous considésdeodescription des problemes directs et invesses
I'adaptation de la méthode des éléments finisggtanétrie de détection sans contact mise en ceuvre.

2.1 Tomographie Optique Diffuse Résolue en Temps

Les algorithmes de reconstruction en TomographiéqOe Diffuse Résolue en Temps (TODRT)
reposent généralement sur la résolution des deoblgmes classiques : le probleme direct et le
probleme inverse (Fig. 2.1).
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Figure 2.1 : Principe de la TODRT.
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2.1.1 Le probleme direct

La résolution du probleme direct en TODRT est fliéis dans la Figure 2.1. Ce probleme consiste
dans le calcul de la densité de photons a l'intériobjets de formes et de propriétés optiques
connues, apres son excitation par une source dereiimpulsionnelle ultra-courte. Cette résolution
nécessite l'utilisation d’'un modéele mathématiquarda modélisation de la propagation des photons a
I'intérieur des objets imagés. Typiquement, cettgppgation est modélisée par utilisant I'équatien d
transport radiatif [6], I'équation de diffusion (EE[¥] ou une combinaison des deux [8,9].

L'ED peut étre résolue de maniére analytidd®,11] pour des géométries simples. Notre
approche expérimentale étant axée sur l'imagerigodgeurs non immergés dans un milieu de
couplage optique, ces solutions ne sont pas adaptéeont pas été retenues. Parmi les méthodes de
résolution numérique de I'ED, la méthode des éléméinis (MEF) s’est rapidement imposée, en
particulier grace aux travaux de Arridge et de égnipe. Depuis la formulation mathématique de
l'utilisation de la MEF dans la résolution du prdile direct en 1993 [2], cette équipe a
progressivement apporté des améliorations sigtiifiess pour ['utilisation de MEF en TODRT :
calculs en 3D, calculs directs des moments, ufitisade la transformée de Laplace, application sur
des régions peu diffusantes ... [12-18]. Bien gaeutée dans sa validité, la résolution de I'EDusst
solution plus facile & mettre en ceuvre que la vésol de I'ETR, qui présente également I'avantage d
réduire le temps de calcul, comparativement a aelguis par des méthodes purement statistiqgues
comme la méthode de Monte Carlo.

Son formalisme mathématique est présenté en d@gtaihapitre 4. Nous mentionnons ci-dessous
I'organisation de la résolution du probléme dingtilisant la MEF.

2.1.1.1 Construction d’'un modéle numérique

Un modele est par définition une fagon plus sing#ereprésenter un processus complexe. Un
modeéle numérique d'un objet test ou d’'un animat étie de méme géométrie que 'objet étudié et
doit imiter de facon fidéle ses caractéristiquegspiues, ici ses coefficients optiques. Cette étape
commence par I'enregistrement de la surface dgefalu de I'animal & imager. Elle est suivie par la
construction de la totalité de son contour 3D. @etaur fermé permet I'élaboration de la géomeétrie
solide associée requise par la MEF.

2.1.1.2 Maillage

Cette partie consiste en la division de la géomédu modele en volumes élémentaires. Ces
volumes peuvent étre de formes cubiques et on pdols de voxels. Les volumes élémentaires et
leurs sommets sont dorénavant appelés élémentsgsndu maillage, respectivement. Dans le cadre
de cette thése, les éléments ont la forme de tiaacles tétraedres se trouvant sur les borda de |
géomeétrie ont une de leurs faces sur la surfada déométrie. Ces triangles sont appelés éléments
triangulaire de bord ou de surface.

Souvent, le maillage est linéaire et invariableadtitout le processus de reconstruction, comme
dans le cas de notre thése. Un algorithme utilisarmaillage dynamiquement adaptatif permettant de
discrétiser la géométrie plus finement autour @ggons d'intérét (ROI — Region Of Interest), a été
proposé par Soloviev et Krasnosselskaia [19]. liecal avantage de cet algorithme réside dans la
réduction du nombre d'inconnus a estimer dans lgset® de volume important notamment leur
fantdme de sein. Guvest al ont mené une étudié sur les erreurs de discriétisat I'utilisation des
maillages adaptatifs en tomographie optique d'giigor [20]. Les résultats obtenus sur données
simulées ont démontré que ce type de maillage pettaméliorer la qualité des images d’absorption
[21]. Nous nous limiterons dans le cadre de cédtése a l'utilisation de maillages non-uniformes,
générés en fonction des ROI. Ces dernieres somtriiéées en fonction de la géométrie imagée et de
la position des sources et détecteurs du tomogr&gite étape est détaillée en section 5.1.1.1.2.

2.1.1.3 Placement des sources et détecteurs

Les sources et les détecteurs correspondent ragpaent aux points théoriques d'entrée et de
sortie de la lumiére dans le modéle numériquesadist déterminés en fonction de la géométrie de
I'objet imagé et des positions réelles des fibgsqgoes dans le dispositif expérimental.
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Pour l'utilisation de la MEF, le calcul des poistaurces et détecteurs consiste en la détermination
des éléments du maillage auxquels ils appartienh&yproximation de I'ED impose que les sources
théoriques soient situées a une profondeur édale sous la surface éclairée.

Dans la plupart des cas, la source théorique tegtesa I'intérieur d’un élément du maillage et ne
correspond pas a un de ses nceuds. Son influent@sunceuds de cet élément est calculée, avec une
pondération selon la distance source théoriqueeutoCes derniers seront utilisés comme sources
dans la suite de la MEF.

De la méme maniere, il est fréquent qu’un pointétection théorique se situe a l'intérieur d'un
élément triangulaire de bord. Dans ce cas, la tiedsi photons en ce point théorique est calculée pa
une simple moyenne pondérée des densités de phuatioutées sur les 3 nceuds de I'élément auquel il
appartient.

2.1.1.4 Résolution de I'ED

Cette étape permet le calcul de la densité de phata chacun des nceuds du maillage, et pour
chaqgue pas de temps apres l'injection d’'une impaolgimineuse dans le(s) nceud(s) utilisé(s) comme
source(s) théorique(s). Cette étape réalise lalation de la propagation de la lumiére a traverbjét
par résolution numérique de I'ED, a l'aide de la®ME

Le flux de photons arrivant sur les points de dé@achéoriques est ensuite calculé a partir des
densités de photons calculées sur les nceuds defé@es de I'objet. Les résultats de ce calcul nous
permettent d'obtenir les TPSkuce pour I'ensemble des détecteurs considérés, et pogrsource
donnée. Ce calcul peut étre répété pour I'enseddsesources que I'on désire modéliser.

2.1.2 Probleme inverse

Le probleme inverse est situé sur la figure 2.pett étre résumé de la maniére suivante. Si les
TPSFesurce€l l€s TPSEnuse SONt €gales, les propriétés optiques attribuéam@iele utilisé pour la
simulation correspondent a ceux de 'objet/anintatli€. Dans le cas contraire, qui est la situation
réelle, un algorithme itératif d'inversion est is#l pour minimiser une expression de I'erreur eoti®
deux TPSF. A chaque itération une mise a jaur, (et Aps) des propriétés optiques {jet |&) est
calculée puis injectée dans le modéle afin de €mlgls nouvelles TPGRuse QUi Seront & nouveau
comparées aux TPSkuee Ce processus est répété jusqu'a atteinte d'utererid’arrét fixé
préalablement.

Il est important de noter que les propriétés optsgcalculées par ce type d’algorithme dépendent
fortement du modele de transport utilisé dansdalution du probléme direct et donc de la validigé
I'approximation de diffusion.

En pratique, si les signaux « mesurés » ne sonispas d’'un modeéele numérique, comme décrit Ci
dessus, mais sont des signaux réels issus d'uosiifpde mesure physique, ces signaux mesurés
dépendent de l'instrumentation. Les signaux meslii@Sksuce peuvent étre décrits comme le
produit de convolution de la réponse impulsionnéld) de I'appareil par le signal issu d'un
instrument idéal (TPSkad. Un tel instrument a une réponse impulsionneiftniment breve. Ce
produit de convolution s’écrit selon :

TPSF .= TPSE,* R (2.1)

mesurée idéale

Le probleme inverse sur des données réelles devratenir compte de cette convolution et de la
RI de l'instrument utilisé. En considérant cetted@hnue, deux méthodes de résolution du probléme
inverse sont possibles.

2.1.2.1 Résolution par déconvolution

Comme cité au-dessus, les TRSF< sont le produit de convolution des réponses idéale
TPSFKseae par la Rl de linstrument de mesure. Les TRSE peuvent donc étre obtenues par
déconvolution des TPSEkuepar la Rl du systeme :

TPSE

idéale

= TPSﬁesuréJ]_l R (22)
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ou O7'représente 'opérateur de déconvolution.

Une fois les TPSkae Obtenues par déconvolution, elles peuvent étrepaodes aux TPSFuce
comme illustré dans la figure suivante :

Impulsion (

. . TPSF /7 —\ Erreur < seull
laser L Objet/Animal

idéales

Erreur > seuil

Alg Al
Modé]e ] TPSF
Har Hs ) simulées
N

Figure 2.2 : Principe de la TODRT par déconvolution

En tomographie optique par comptage de photondugsn temps, les TPgkueet les RI
mesurées sont tres affectées par le bruit de meSardoruit n'est pas gaussien, mais un bruit de
Poisson (bruit de comptage). La déconvolution de signaux s’'avere délicate. Bodi et Berube-
Lauziere ont proposé une méthode qui permet dseéalette déconvolution sans prise en compte de
la nature des signaux. Elle est basée sur ungilitzar la méthode des ondelettes de Haar-Fisz, qui
transforme le bruit en un bruit gaussien, suivind'wléconvolution par la méthode de Wiener [22].

2.1.2.2 Résolution par convolution

Une seconde méthode permet de s’affranchir de é&tfe de déconvolution. Elle consiste en la
convolution des TPSFuecpar la Rl avant de les comparer aux TRSke Cette méthode est illustrée
dans la figure 2.3.

Impulsion _ _ .
R ( Objet/Amman TPSE fF\ Erreur < seulil
laser L ) mesurées
Erreur > seuil
; | A, Als |
Modele
Har Hs simulées convoluées

Figure 2.3 : Principe de la TODRT par convolution.

Cette méthode est plus simple & mettre en ceuvrecglle par déconvolution. Lors de la
minimisation de l'erreur et le calcul des nouvell@®priétés optiques, il est de toute maniére
indispensable de prendre en compte la RI de l'inémtation.
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2.2 La modélisation sans contact

Les systémes tomographiques classiques dédigmayéiie du petit animal utilisent un nombre
limité de mesures, c'est-a-dire de positions sedétecteur. De plus, la plupart des solutions Beisli
emploient des fluides de couplage, remplissanp#ies entre la surface de I'animal et les extrémités
des fibres optiques constituant les sources etdigecteurs, afin de simplifier les exigences
méthodologiques et théoriques. Cette méthode peeseomme avantage de simplifier la
reconstruction, en utilisant des modeles analyicplatét que le MEF, mais elle présente également
plusieurs inconvénients. L'animal est placé dang situation peu « physiologique », en étant
immobilisé sur le dos dans le cas de géométrieasctie, ou vertical, pour des géométries en cydindr
ou en tranche. Des applications en imagerie cdeebeviennent particulierement difficiles avec de
tels milieux, tout comme I'utilisation d’anesthégjazeuse. Il semble également que de telle sojution
en augmentant la diffusion de lumiére dans le diguile couplage, compromettent la qualité des
images produites [23-25]. Une approche similainesesie a compresser I'animal entre deux plaques,
elle n’est pas envisageable en imagerie du cef&&ju

Ainsi, des systemes qui fonctionnent sans la nééeds mettre les sources et détecteurs en
contact avec I'animal ont été développés et onngede produire des images de trés bonne qualité
[26,27]. En plus d’'instrumentation a fibres optiguees méthodes sans contact permettent la mise en
ceuvre d’'une approche tomographique en utilisantcdasras CCD [27-30].Cette configuration sans
contact est commune a la plupart des autres mésdaliimagerie tomographigue, notamment en
tomographie de rayons X, qui utilise également soerce d'énergie extérieure et des détecteurs
distants de la surface du sujet image.

Pogueet al ont analysé et comparé différentes configuratioplindriques et en tranche, utilisant
des fibres optiques disposées autour de I'objegéret en contact de sa surface [31,32]. Ces travaux
ont en particulier permis de démontrer que la guméition cylindrique, avec une détection en
transmission, c'est-a-dire des fibres de déteditugees de l'autre coté de I'animal, par rapport au
fibres d’excitation, conduit aux meilleurs résidtaixpérimentaux. Un nombre limité de couples
source-détecteur, placés symétriguement autoua derface de I'animal imagé s’avére suffisant pour
reconstruire des images de qualité.

Un systéme de tomographie optique utilisant undigration, a base de fibres optiques, similaire
a celle proposé par Pogaeal [32] avait été assemblé dans le laboratoire [B2].permis des études
sur objets test cylindriques, en contact avecibeed optiques.

Notre travail a consisté a faire évoluer cet équipet et les méthodes de reconstruction d’'images,
pour permettre d’effectuer des images de rongeugs des acquisitions sans-contact. Pour pouvoir
exploiter ces mesures effectuées sans contact,avouns mis en ceuvre une modélisation compléte de
cette approche. Ces travaux ont permis d’amélieeiconditions d’acquisitiom vivo, de traiter les
données acquises sur des objets de géométrie ggeksoen attendant les travaux sur animaux. Un
autre intérét de cette approche est d’augmentefoitination acquise, en augmentant la surface
couverte par les détecteurs [34].

Notre modélisation prend en compte la propagatesghotons dans I'espace libre situé entre les
extrémités des fibres optiques du systéme et facide I'animal analysé [34-36]. Cette modélisatio
est bien entendu nécessaire pour la résolution rdblgme direct détaillé précédemment. Elle
comporte trois parties :

2.2.1 lllumination sans contact

Cette étape consiste en la détermination des pdmtSentrée de la lumiere dans le modele
numérique. En mode contact, I'approximation deudifbn impose que ces points correspondent aux
noeuds du maillage se trouvant a une distance agaieibre parcours moyen de diffusion’(lsous
les points de contact entre les coeurs des fiblessetface de I'objet ou I'animal imagé. En modas
contact, les fibres sont éloignées de la surfad&adinal et la lumiére irradie une surface de ifaal
qui doit étre calculée a partir du diametre et’davierture numeérique de la fibre d’excitation, @e |
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surface de I'animal, et de la position relative ads deux éléments. Ces informations doivent étre
entrées dans le modele numérique. L'éclairage daumtace importante de I'objet étudié est de plus
en plus utilisé et présente plusieurs avantagescgraparaison avec une illumination focalisée [37-
40]. Elle limite le temps d’acquisition, en réduisée nombre de pas de balayage, évite I'existelece
points chauds en réduisant la puissance surfaeijpermettent de reconstruire des images de qualité
supérieure [41].

Dans l'espace libre situé entre I'extrémité deibaef d’excitation et la surface de I'animal, les
photons se propagent en ligne droite, a l'intéridun céne d’illumination. Ce céne a pour sommet
I'extrémité du coeur de la fibre d'illumination, gdéré comme de dimension négligeable, et posséde
un angle au sommé& déterminé par son ouverture numérique (ON). Lardgumilieu est de I'air,
d’indice de réfraction 1, I'angl@ est défini par la relation : ON = €in

L'équation du cbéne d’illumination correspondantagfibre d’illumination ayant son extrémité au
point de coordonnées x =y =0 et z = 20mm, orieséden I'axe z, est donnée par :

x2+y2=(z-20) 2tan2g | (2.3)

Pour des fibres optiques d’ouverture numériqueldai®N = 0,25), il est possible de considérer que
I'approximation® = ON dans I'équation (2.3).

Extrémité de la fiore s
" i i 10,
d |IIum|nat|Q\ cone "
«—_ dillumination ko

>

T

Figure 2.4 : Modélisation de l'illumination sansntact [35].

La figure 2.3 présente l'illumination sans contdetn modéle numérique de la téte d’'une souris.
La surface éclairée correspond a l'intersectioadgurface de I'animal et du cone d'illuminatiorr pa
une fibre optique donnée. Les noeuds du mailladisagicomme sources de lumiere isotrope, pour la
résolution de I'équation de diffusion par MEF, @spondent aux nceuds se trouvant sur la surface
définie par I'intersection entre la surface du cdfidumination et une surface paralléle a la soefau
modele, située agla I'intérieur du modele.

2.2.2 Détection sans contact

Nous associons a une fibre optique de détectiotbne de détection, de la méme maniére que le
cbne d'illumination. Ce cbne de détection déterninsurface du modéle, et par conséquent les nceuds
du maillage, & partir de laquelle les photons d#&ipar I'animal sont détectés. Seuls ces noeuds
interviennent dans le calcul du flux de photons lsuffibre concernée. La figure 2.5 illustre la
modélisation de la détection sans contact.
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“SeyExtrémité de
o 30 la fibre de
détection

Cdne de détection
Figure 2.5 : Modélisation de la détection sansacir{35].

Cette approche de détection sans contact estéatipar de nombreux dispositifs de TOD ou de
TODF décrits dans la littérature. La plupart utilisne caméra CCD, permettant d’enregistrer la
lumiére émise par un nombre importants de noeuds suiface de I'animal, sans recourir & un
balayage de cette surface. La grande quantitéodivdtion ainsi mesurée minimise le mauvais
conditionnement du probleme inverse en TOD/TODFEZ2£9,30,34,38-40].

Notre systeme, basé sur des fibres optiqgues ad&om et a la réception, présente I'avantage
d'utiliser la géométrie cylindrique, considérée ooenoptimale [31,42]. L'utilisation simultanée de
plusieurs fibres optiques de détection éloignéesadsurface constitue une approche intermédiaire
entre la détection avec contact et la détectioruparapteur multipixels, avec les avantages assacié
une surface de détection étendue [34].

2.2.3 Calcul des profils temporels

Apres la détermination des éléments du maillage apristituent les sources de lumiére
d’excitation, la densité de photons en chaque ndaudodéle est calculée en fonction du temps par la
résolution numeérique de I'ED, par la MEF. Les fllex lumiére émis par les éléments triangulaires de
la surface sont ensuite calculés a partir des tsndie photons sur ses nceuds, selon le formalisme
suivant. Un eélémentémet, a partir de son centre de gragjféine quantité de lumiére proportionnelle

ag(gnt) :
3 (D -dj)u(it) (2.4)

#(9).1)= A D —

ou A est l'aire de I'élement j,;@st la distance entre €t chacun des noeuds i de I'éelementj.i=1, 2 ou

3

3 dans le cas du maillage en tétraédres utilifé=e d; .u(i,t) est la densité de photons au nceud i et
i=1

a linstant t.

Comme présenté sur la figure 2.5, chaque fibreédection recoit une partie de la lumiere émise
par les éléments triangulaires de bord contenus dam cbne de détection. Le profil temporel
théorique de la quantité de lumiere collectée pdilbdre f est calculé en fonction des quantités de
lumiéresd(g;t) émises par les éléments appartenant a sond&deetion, selon I'équation :

Nk '
® (fi.t)= %¢(gi't‘R/CO)COS("J')S’F‘i2 si. & Rg (2.5)
0 sinon

Cette équation indique que |8 kfibre (fy), de section S, collecte une quantité de lumigcet)
provenant du™ élément de surface, dont le centre de gravitéitae & une distance;Rle son
extrémité.q; est I'angle entre le vecteur normal a la surfacééémentj et le vecteur allant dg a
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I'extrémité de la fibrd (Fig. 2.6). Le cosinus de cet angle est utilisa df modéliser la décroissance
de la lumiere émise par I'élément de surface decid par la fibre. Cette hypothese correspondea un
surface émettrice Lambertienne [36]. &t le nombre d’éléments triangulaires de borderars dans

le cone de détection de la fibie f

Figure 2.6 : Efficacité de collecte de la lumiéngige par un élément de surface [35].

2.3 Tomographie Optigue Diffuse de Fluorescence Résolam Temps

De nombreuses études ont été menées sur I'imaderiftuorescence, en particulier dans les
domaines continu (CW) et fréquentiel (DF). Cesdravont permis de reconstruire des images a partir
de données simulées ou mesurées, sur fantbme aeswanimauin-vivo [43-55]. En paralléle, des
avancées majeures ont été réalisées dans le doteaiperel (DT) [56-64]. Ces études ont démontré
plusieurs avantages des méthodes DT, en partiqubier la résolution spatiale et la localisation 3D
des sources fluorescentes [65].

Les images de fluorescence par tomographie optlfiese résolue en temps (TODFRT) peuvent
étre reconstruites, tout comme les images TODRTtiisant la totalité des données temporelles des
profils mesurés [66-68], certains points caractiéuies de ces profils [41,69-71] ou les données
calculées, notamment les premiers moments de oéks 2,72,73].

2.3.1 Principes

Cette modalité d'imagerie doit permettre de fourtés informations sur la distribution d'un
fluorophore, voire de plusieurs, a l'intérieur d'tissu. Ces informations peuvent étre sa concémtrat
multipliée par son rendement quantique de fluomeseeet son temps de vie de fluorescence.

La TODFRT repose sur le méme principe que la TODRGquisition des profils temporels de
sortie des photons, ici de fluorescence, de I'objede I'animal étudié et reconstruction des images
des parametres optiques qui gouvernent la promeged la lumiere dans cet objet. En TODRT, ces
parameétres sont les coefficients d’absorptiqneft de diffusion réduite J1a la longueur d’onde
d’excitation utilisée. En TODFRT, ces photons dietion, a la longueur d’ondg, vont donner
naissance, aprés absorption et émission radiadivdes photons de fluorescence potentiellement
détectés. Ainsi, les parametres optiques qui clamtrda propagation des photons d’excitation et de
fluorescence, ainsi que la génération des photenfiudrescence, sont au nombre de six. Ces six
parameétres sont les coefficients d’absorption igueur d’onde d’excitation ¢ et a la longueur
d’onde moyenne de fluorescence, i les coefficients de diffusion réduite a ces déamxgueurs
d'onde (&, Msm), le produit concentration rendement quantiquen)Cet le temps de vie de
fluorescence 1). Les indicesx et m représentent respectivement les deux longueursdd’o
d’excitationi, et d’émission moyennig,.
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Pour résoudre un probleme inverse dépendant dladéawmariables, il est nécessaire de recueillir
autant d'informations que possible, et éventuelldm#e séparer les problemes. Une approche
expérimentale globale pourrait ainsi comporterstemquisitions tomographiques successives :

- T1:Une premiere acquisition (TODRT) a la longuéiande d’excitationiy

- T2: Une deuxieme acquisition (TODRT) a la longué'ondeA.,

- T3: Une acquisition de tomographie de fluorescemeec excitation &y et détection des
photons de fluorescence autour e grace a un filtrage optique passe haut qui éénas
photons diffusés.

Les problémes de reconstruction pourraient étraréép reconstruction deyets, apres T1,
reconstruction de jghetysy aprés T2, reconstruction derCett aprés T3. La reconstruction des cartes
des parametres de fluorescence) €1, devant utiliser les cartes des coefficients dabtion et de
diffusion, la procédure la plus fiable consistegaieconstruire simultanément les 6 cartes a pietr
profils temporels des expériences T1 a T3. Cettengruction TDOFRT pourrait étre schématisée
ainsi (Fig. 2.7) :

. ( I—-. -
Impulsions _ _ |
? Objet/Animal IF TP§F (\__Erreur < seuil
e N Lt Mesurees (N Erreur > seull
(hs M)
Filtre de fluorescence
Ay, Alley,
AHax A“sx,
Moqele \ TPSF
anf p‘SX! uam, - -
Uy M, T ) simulées
N

Figure 2.7 : Principe de la TODFRT.

2.3.2 Simplifications requises pour la reconstruction

La méthode proposée ci-dessus est particulierecsamplexe. La modélisation de I'expérience T3
requiert en particulier de calculer les profils parels des sources de photons de fluorescencdid par
de la densité des photons d’excitation et des peaceintra-moléculaires générant ces photons.

La plupart des chercheurs dans le domaine de laFRODproposent des solutions moins
couteuses en temps de calcul, mais aussi plugstabiest ainsi que Hadt al ont utilisé une méthode
uniguement basée sur les temps de vol des photansr@construire des images de fluorescence de
qualité [55]. Gaoet al ont montré que les méthodes TODFRT permettent et®nstruire
simultanément des images de concentration et dpsteta vie de fluorescence [74]. La méthode
utilisée souffre cependant d’'une simplificatiorfidifement justifiablein vivo. Ces auteurs ont en effet
supposé que les propriétés optiques d’absorptiate afiffusion sont égales aux longueurs d’onde
d’excitation et d’émission.

Dans la suite de nos travaux, nous utiliserons méehode simplifiée appelée tetal light »
proposée par Schul&t al [75] et développée par Marjomd al [76-78]. C’est une méthode rapide qui
permet de s'affranchir des calculs de convolutiéonessaires a la modélisation de la génération des
photons de fluorescence. Cette étape est rempjaeéla déconvolution des profils mesurés par une
fonction exponentielle décroissante modélisantdelid de fluorescence. Cette méthode a été validée
sur des objets tests [76-78] pumsvivo chez le petit animal [79]. Elle sera exposée dnildéans le
chapitre 4.
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3 Systeme experimental

Comme nous l'avons décrit dans le chapitre 1, dabmeuses méthodes de mesure des signaux
optiques existent et permettent de caractérisepriggriétés optiques des tissus biologiques, on d’e
réaliser la cartographie, dans le proche infrarougechoix de l'instrumentation ou de la méthode de
mesure dépend principalement du type de tissuétdedi son épaisseur ainsi que la nature du signal
utilisé pour la reconstruction des images.

Parmi les diverses méthodes possibles, notre ledi@aa choisi de construire un appareil de
tomographie optique résolue en temps. Le systésenddé a permis de réaliser des mesures sur des
objets test cylindriques et de reconstruire deg@nale ses coefficients d’absorption et de diffusio
2D. Les fibres optiques utilisées pour lillumirati et la détection de la lumiére étaient en contact
avec la surface de I'objet étudié.

L'objectif des travaux de recherche menés duratie dbese était de faire évoluer le dispositif
afin d'effectuer des mesurés-vivo sur petit animal en utilisant une approche samsaot, et de
reconstruire des images précliniques par des tgobgide reconstruction en 3D. Du point de vue
expérimental, ce travail a principalement consdstéettre en ceuvre un systeme de détermination des
coordonnées 3D de la surface du petit animal. bélpme direct a évolué vers une résolution en 3D
de I'équation de diffusion et en la modélisationaeropagation des photons dans l'air entre lae$
optiques et la surface de I'animal.

Ce chapitre est divisé en trois parties : la dpton et la caractérisation du dispositif d'imageri
de surface, la description et la caractérisationamographe optique résolu en temps, et enfin la
description des objets tests réalisés pour évéinsirumentation.

3.1 Imagerie de surface

Comme décrit dans le deuxiéme chapitre, la prenparée de la reconstruction d'images TOD
est la résolution du probleme direct qui consisgnduler la propagation de la lumiere & l'intérieur
d’'un modele numérique ayant la forme de l'objetdgdala construction de ce modéle requiert la
connaissance de la surface de l'objet étudié. Eagéme préclinique sur animal anesthésié et non
immergé dans un milieu diffusant, la déterminaties coordonnées 3D de la surface de I'animal est
donc indispensable. Deux approches sont possitded :intégrer le tomographe optique dans un
dispositif d’imagerie anatomique, IRM ou scanner &y ajouter un dispositif spécifique au
tomographe optique. La premiére approche a étésagde et un prototype d’'une sonde optique
intégrée dans une bobine IRM réalisé. La secongeoape a également été mise en ceuvre, pour
garder I'autonomie du tomographe optique.

Différentes possibilités ont déja été envisagéag péaliser cette image de surface 3D par une
méthode optique. Le choix final a été dicté padikponibilité dans le laboratoire d’'un capteur de
mesure reposant sur la technologie conoscopiquetileté habituellement pour des applications
industrielles [1]. Le systéme réalisé est donc amsBpd’'un conoscope (Optimet), permettant une
mesure locale de la position de la surface, et dlispositif de balayage de la surface (Sunny)
présentés sur la figure 3.1. Il offre une solutamaptée a la mesure tridimensionnelle des objets
étudiés (objets tests, petit animal), avec uneigipdtéquivalente aux systemes a base de triangulat
[2]. De plus, I'ensemble du systeme est compactfaetlement intégrable dans le montage
expérimental du tomographe optique.
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Figure 3.1: Montage conoscopique.

3.1.1 Principe de la conoscopie

Le fonctionnement du conoscope est basé sur $atibn d’'un cristal uniaxe placé entre deux
polariseurs circulaires [3]. Le schéma du conosadpisé et le principe physique de la conoscopie
sont illustrés sur la figure 3.2.

Polariseurs circulaires i

cristal uniaxe

RS

Figure 3.2: Schéma du conoscope et principe déoljnaphie conoscopique.

Un faisceau lumineux émis par une diode laser réclai point P de la surface de I'animal ou de
I'objet étudié. Cet objet diffuse le faisceau, dane partie est collectée par I'objectif du congsgo
selon un cone dont I'ouverture est déterminée gatidtance du point P au conoscope Un rayon
collecté traverse un premier polariseur circulaipgei génere deux faisceaux de polarisations
orthogonales. Ces deux faisceaux se propagentsliivant le mode ordinaire, I'autre suivant le mode
extraordinaire, avec des vitesses différentes dargistal biréfringent. La vitesse du mode ordimai
est constante, tandis que celle du mode extraardieat fonction de I'angle que fait le rayon avec
'axe optique. A la sortie du cristal, les deux aay déphasés traversent un second polariseur
circulaire. Les deux rayons retrouvent un méme @tapolarisation, et peuvent donc interférer de
maniére constructive ou destructive selon leugédifiice de phase.

L'interférogramme enregistré par un capteur CCDedépdes caractéristiques de I'appareil et de
la distance & En particulier, I'interfrange est inversementgodionnel au carré dec42,4].

3.1.2 Enregistrement des coordonnées de la surface

Le conoscope est destiné a enregistrer la surfacgetit animal en mesurant les distances au
conoscope d'un ensemble de points diffusant difsrell a donc fallu lui adjoindre un systeme de
balayage de la surface. Le dispositif utilisé estnpgosé de deux miroirs galvanométriques
perpendiculaires qui permettent de balayer la sarftans les directions direction X et Y (Figure) 3.1
L'efficacité de ce type de montage a été validéesgdusieurs domaines de la photonique [5].

Chacun des miroirs est contrdlé par un servomgigote lui méme par une carte d’alimentation.
Les angles de déviation des miroirs sont propantdsa la tension d’entrée de la carte d’alimeoiati
correspondante. Celle-ci est contrblée par le legiu tomographe, et produite par une carte déentr
sortie National Instrument. Les signaux de commandesistent en des échelons de tension,
incrémentés a chaque itération du programme déag#o Pour chacune des 2 voies, les consignes
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sont les tensions minimale\ et maximale V. et le hombre de pas de balayage. Un balayage
complet est réalisé selon I'axe X, puis la valeairydest incrémentée d’'un pas, la tension selontX es
remise a sa valeur minimale, avant un nouveau agéagelon X.

A\ 4

Vinax ! ! !

Y
\ 4

£
¢
.

O

Vmin _________ - [

Y Y

Figure 3.3 : Signaux de commande des servomotgauglie) et déviations angulaires du laser
(droite).

3.1.3 Calibration du dispositif de mesure de surface

L'ensemble conoscope - miroirs doit étre calibréurppermettre une mesure précise des
coordonnées (x,y,z) des points de la surface éslgiar le faisceau laser du conoscope, lors des
balayages en X et Y. La figure 3.4 explique le gipe de cette calibration réalisée avec un obpet pl
perpendiculaire a la direction du faisceau lasesgiee les miroirs sont a la tension V = 0. Considgr
le miroir X, a la tension Ycorrespond I'anglé,, selon la relation :

0y est le coefficient de calibration du miroir X (eegré/volt). Une relation similaire permet de
définit le coefficient de calibration,.

Un coefficient de calibration est déterminé a pali la relation reliant la distance mesurée par
le conoscope et la tension, ®u V,, correspondante :

ay = V—lxcos‘l(%zc B d)j (3.2)

avec d’ la distance miroir—conoscope.

L’ajustement des variations de &n fonction de la tension,M(ou V) pour différentes distances d
de 'objet au miroir, permet une calibration préciki conoscope.

T AX

Miroir .=~ ™ O
rotatif =~

Figure 3.4: Balayage selon I'axe X.
Les mesures de calibration ont fourni les résuftatgants :

oy = 4,3 deg/V 1y = 4,9 deg/V
Ces résultats sont proches des données du comsiruct

Une fois cette calibration réalisée, il est fadke mesurer les coordonnées (x,y,z) d'un point P
situé a la distance.Zlu conoscope, pour des tensions des miragirst VW,
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3.1.4 Reconstruction de la surface

L’objet est placé sur le support du tomographejésa une distance connue des miroirs et du
conoscope. Les coordonnées 3D de la surface debget et les utiliser dans la reconstruction du
modeéle numérique de I'objet étudié.

Miroirs d [l Conoscope

Lit du

tomographe
h variable
Surface de lanimal

Figure 3.5: Montage conoscopique (droite) et repélisé (gauche).

Les données brutes acquises par balayage de é&suké I'animal sont bruitées. Elles sont filtrées
par un filtre passe-bande (filtre de Butterworth)is stockées dans une matrice 2D.

En prenant comme origine des axes les centres desansupposés confondus, et en appelant d’
la distance miroir—conoscope, on peut exprimectesdonnées d’un point P sur la surface de I'objet.
La mesure au conoscope permet de calculer la destairoir — point P sur I'objet d. Elle est égald a
= Zc —d'. Les coordonnées (X, Yy, z) du point P s’expritnen fonction de d et des angles de déviation
des faisceaux selon:

d
\/(1+tan {6,)+ tan (ey)) (3.3)

x=ztan(8,), y= ztar(Hy)

La figure 3.6 présente I'image conoscopique d'ujetoplan horizontal, placé au niveau du lit du
tomographe. Les variations de hauteur z mesuréasirs@rieures a 0,2 mm, sur I'ensemble de la
surface balayée de 40 mm x 50 mm.

Figure 3.6 : Image conoscopique d’'un objet planzootal. Balayage de 128 x 128 points
correspondant a une surface de 40 x 50 mm. Axéss fitpuire en mm.
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3.2 Tomographie optique

Pour les raisons exposées dans les chapitres pridsgde laboratoire a décidé de réaliser un
systeme de tomographie optique diffuse résolu empse[6]. Aprés une rapide description de
I'ensemble de ce tomographe, nous considérerosseplulétail les éléments qui le composent.

3.2.1 Description d’ensemble

Le systéme assemblé est schématiquement illustréadigure 3.6. L'éclairage de l'animal est
réalisé par quatre diodes laser fibrées, fonctionaat longueurs d'onde. Les diodes sont pilotées p
un systeme a multicanaux. Les diodes sont piloggesnode séquentiel, avec une fréquence de
répétition maximale de 80 MHz. Les faisceaux lumindes quatre diodes sont injectés dans une fibre
optique quadrifurquée, la connexion se faisantigeian de I'entrée dans la boite noire dans laquelle
sont réalisées les acquisitions. La sortie commimeette fibre est montée sur la partie fixe d'un
multiplexeur mécanique. Ce dispositif réalisé dotatoire permet d'éclairer I'animal ou 'objetddéu
avec 4 longueurs d'onde et de réaliser un balagegk surface de I'animal, en synchronisant les
déplacements des sources et des détecteurs.

Liaisons de controle” A
A | Pilotage desi]
AL miroirs XY |7
oy . | Miroirs XY
v E Filtre de
1 MCP-PMT fluorescence Conoscop
8 anodes | Z
e ~r Laserde
référenc
pC 7 fibres 1
Cartes TCSPC Atténuateu détectrices fI_Dborte
Module de ibres
contrble N
Y ey (mo, Moteur de '
. positionnement]
Diodes laser e
Pilotage des — 16 fibres
diodes . o — optiques
Multiplexeu o pig

Figure 3.6: Schéma bloc du tomographe.

Le multiplexeur mécanique permet un couplage drertrémité commune de la fibre 4-1, avec
une des 16 fibres montées sur la partie mobileédecteur, fixée sur une table de rotation motorisée
Une rotation de cette table d’'un angle égal a 2@gBfnet d’injecter la lumiere dans la fibre voisine
Seize pas de rotation successifs de 22,5° permetiejecter la lumiére dans les 16 fibres optiques
qui transportent la lumiere du multiplexeur a upprt des fibres qui entoure I'animal positionné su
le lit du tomographe. Ce support est un cylindreddenm de diametre, les fibres étant positionnées
tous les 22,5° sur ce support.

Le multiplexeur mécanique décrit ci-dessus sertedgant a la sélection des fibres de détection.
Pour cela, sept fibres optiques sont montées spar#e fixe du multiplexeur, en regard de 7 des 16
fibres allant du support du tomographe au multiplex Ces 7 fibres transportent la lumiere issue de
I'objet étudié vers les détecteurs de lumiére. shinne rotation du multiplexeur d’un angle de 22,5
change en méme temps la position de la source sstéecteurs, ces derniers restant a la méme
position angulaire par rapport a la source.
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La lumiere provenant du multiplexeur est achemipée des fibres optiques multimodes de
diamétre de cceur égal a 1500 um vers 7 des 8 giédiesniere (bundles) ayant une forme adaptée a
l'entrée de la photocathode du détecteur. Celwesti un tube photomultiplicateur a galettes de
microcanaux a 8 anodes. Chacune des 8 voies de sstisuivie d’'une carte de comptage de photons

uniques résolus en temps.

BOIte no"-e .................. .

........ Conoscope

4+ Animalet disposition
desfibres autour

Etage du MCP-PMT

L...... et de Ia ................. i
préamplification

TCSPC

Figure 3.7 : Tomographe réalisé: boite noire erdggauche), et en position (droite).

Lors des mesures de fluorescence, un filtre optgpsse haut est inséré dans un espace ménagé
séparant les fibres optiques et les guides de temi@e filtrage permet d’éliminer les photons
d'excitation.

Le huitieme canal du MCP-PMT est généralementsatipour définir l'origine des temps et la
correction de la gigue expérimentale. Pour celte omie de référence est directement éclairée par
une 5° diode laser picoseconde, via un atténuatglable fibre.

Le positionnement en translation des animaux seushoscope puis dans le champ de vue du
tomographe est assuré par une table de transtatitorisée. Cette translation, ainsi que la rotatien
la partie mobile du multiplexeur, sont assurés2oaoteurs pas a pas via une carte de commande.

L'animal sur le lit du tomographe, le multiplexeatrles dispositifs d'imagerie de surface et de
tomographie sont placés dans une boite noire ikéeine table mobile de laboratoire d'optique (63-
500 TMC). Toutes les parties électroniques etifatéur, un PC industriel contenant les 8 cartes de
comptage, la carte de pilotage des tables motariséka carte de commande des miroirs du systeme
d’'imagerie de surface, sont placés sous cetteafernomme le montre la figure 3.7.

3.2.2 Sources de lumiere
3.2.2.1 Diodes laser

Le systéme comprend 4 diodes laser (Picoquant GnéB#ijférentes longueurs d’onde dans le
proche infrarouge (690, 785, 830 et 870 nm). Chaaences diodes laser est équipée d’'un systeme de
collimation et d’'une fibre optique multimode de ¢cégal a 5qum, préalablement alignée sur la diode
laser. La puissance délivrée peut étre ajustéeplissances moyennes et crétes maximales annoncées
par le constructeur sont respectivement de 10@hA a 80 MHz.

Les profils temporels des impulsions lumineuses &gt mesurés, pour différentes puissances
moyenne, a l'aide d’'une caméra a balayage de féhtees résultats correspondant a une diode a 785
nm (80 MHz) sont présentés sur la figure 3.8. Oseoke qu’'une augmentation de la puissance au
dessus de 1 mW correspond a un élargissement tehagofimpulsion.
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La largeur a mi-hauteur (Full Width at Half MaximunFWHM) a été utilisée pour comparer les
profils obtenus a différentes puissances. La FWHS! ichpulsions reste relativement constante (55 +
5 ps), pour des puissances inférieures a 1 mW.
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Figure 3.8: Profils temporels des impulsions, mitférentes puissances moyennes. Diode a 785
nm avec une fréquence de 80 MHz [7].

3.2.2.2 Pilotage des diodes laser

L'émission de lumiere des quatre diodes laser ésledchée lorsqu’elles recoivent les signaux
électriques généreés par 4 des 8 modules de pilaags la réception du signal du séquenceur (Sepia,
Picoquant). Ce dernier permet de répartir ségeiéertient le signal de base dans les huit voies (4
pour notre application) comme illustré par la figg®:.9.

20 MHz

QarvoieJL /L

Signal de
Oscillateur

base 80MHZ

Sequenceur

Temps
Figure 3.9: Principe de pilotage des diodes laser.

L'oscillateur génere un signal de base a la frégeeB80 MHz au maximum ou des fréquences
inférieures obtenues par des divisions par 2 ssoeess La fréquence du signal a la sortie de cheacun
des 4 voies du séquenceur est égale a la fréquienbase a 'entrée divisée par le nombre de voies
sélectionné, dans ce cas 20 MHz.

3.2.3 Fibres optiques
Deux types de fibres optiques ont été utilisés dmnsontage du tomographe.
3.2.3.1 Fibres d'illumination et de détection

Il s’agit des fibres reliant le multiplexeur au ieylre supportant les fibres du tomographe autour
de l'animal. Ces fibres (HCG 1000, Ocean Opticsjt stes fibres silice/silice, multimodes, a saut
d’indice. Elles ont une ouverture numérique (ON)(Q22, un cceur de diametre 10 et une
longueur de 1,2 m. Le constructeur annonce qu’'aked optimisées pour les transmissions dans le
domaine du visible mais bien adaptées a notre agifn (Figure 3.10). Ces fibres ont un cceur de
silice pure « high OH- », et une gaine de silicpéin Le tout est protégé par une gaine intermédiair
de polymére dur de type HCS (Hard Clad Silica) rpaméliorer leur résistance mécanique et
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Figure 3.10 : Atténuation des fibres optiques HOWL[B].

3.2.3.2 Fibres du multiplexeur vers les bundles

Ces fibres (HCP1500, Sedi) font partie de la familes fibores HCS mais leur silice est de type
« low OH-». Comme les précédentes, ce sont dessfimultimodes a saut d'indice mais de type
silice/polymere. Ces fibres ont une grande ouverturmérique de 0,37, un plus grand diamétre de
cceur de 1500 pum et une longueur de 40 cm (Figure).3Elles sont protégées par une gaine de
polymeére dur dopée au fluor, puis d'une gaine exigz de Tefzel.
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Figure 3.11 : Atténuation des fibres optiques HAP1[B].
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La figure 3.12 montre la disposition de ces fikadntérieur du tomographe.

Fibres HCP1500

Fibres HCG1000

Figure 3.12 : Disposition des fibres a l'intérielur systeme.
3.2.3.3 Faisceau de fibres vers PMT

Les fibres HCP1500 sont couplées, via un montageam@ue sur la cloison de la boite noire, a
des faisceaux de fibres optiques spécialement digpés par Hamamatsu pour s’adapter aux 8
secteurs de la photocathode du MCP-PMT. Le systdeneouplage permet d’insérer des filtres
optiques 50x50 mm dans les faisceaux. On utiligedes filtres de fluorescence, soit un ensemble de
filtres neutres de DO 0,5, 1 ou 2 pour atténuetages faisceaux pour équilibrer les 8 voies de
détection.

3.2.4 Multiplexeur

Les fibres HCG1000 sont fixées sur le coté mobilenalltiplexeur, la fibre 4-1 et les fibres
HCP1500 sur son coté fixe. La partie mobile du ipigikeur est montée sur une table de rotation
entrainée par un moteur pas a pas (DMT 100, OwibHBr{o].

Une premiere fonction du multiplexeur mécaniquedespermettre le couplage entre I'extrémité
commune de la fibre 4-1, et une des 16 fibres nesnsér la partie mobile du détecteur. Une rotation
de cette table d’'un angle égal a 22,5° permetetier la lumiére dans la fibre voisine. Seize pas d
rotation successifs de 22,5° permettent dinjedterlumiére dans les 16 fibres optiques qui
transportent la lumiére du multiplexeur & un suppes fibres qui entoure I'animal positionné sur le
lit du tomographe.

Le multiplexeur mécanique sert également a la gétedes fibres de détection. Pour cela, les sept
fibres optiques HCP1500 montées sur la partie dixenultiplexeur sont en regard de 7 des 16 fibres
allant du support du tomographe au multiplexeus Téibres transportent la lumiere issue de 'objet
étudié vers les détecteurs de lumiere. Elles gén€ralement montées sur le multiplexeur pour
permettre d’effectuer des mesures en transillungnatEn ce cas, elles sont placées en regard des
fibres support du tomographe — multiplexeur situg@sle support entourant I'animal a des angles
allant de 112,5 ° a 247,5 °, par pas angulairej&°2de la fibre d'illumination. Ainsi, une rotati du
multiplexeur d’'un angle de 22,5°, change en mémmpsela position de la source et des détecteurs, ces
derniers restant a la méme position angulaire gpport a la source. Ce résultat est obtenu sans
modification du montage mécanique source/détectrurke support des fibres, autour de I'animal. Ce
dernier peut donc étre facilement intégré a unadiitih d’'imagerie tel gu’'une bobine dans un aimant
pour I'IRM.

Ainsi, les 16 positions angulaires de la sourcacuhe étant associée a 7 positions de détecteurs,
permettent d’enregistrer 112 TPSF. Un déplacementanslation de I'animal dans le tomographe
permet de multiplier ce nombre de TPSF pour undeé8D sur une épaisseur de tissus aussi grande
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gue nécessaire. Toutes ces TPSF seront utilisées ldareconstruction des images des propriétés
optiques de cet animal ou objet étudié.

Figure 3.13 : Le multiplexeur (gauche) et un schématrant la fixation des fibres (droite).

3.2.5 Positionnement de I'animal

La figure 3.14 montre le dispositif de positionnetnge I'animal.

Anneaude .
détection

""" Moteur2

""" Moteurl

Figure 3.14 : Positionnement de I'animal.

Ce dispositif est constitué du lit du tomographeletdeux tables motorisées. La premiere (HMV
100-30, Owis GmbH) permet une translation vertigader centrer I'animal dans le tomographe. La
deuxieme table (LIMES 90-100, Owis GmbH) [9] perit@etranslation horizontale afin de positionner
'animal en premier lieu sous les miroirs de batgyaXY pour son imagerie de surface puis a
I'intérieur de I'anneau de détection pour I'acqtiigi des TPSF permettant sa TOD 3D.

L'anneau de détection TOD est un support en formecyindre de 40 mm de diametre, qui
supportent les fibres optiques d’émission/réceppiasitionnées tous les 22,5°.

3.2.6 Photomultiplicateur a galette de microcanaux (MCP-RIT)

Le choix des modules de comptage de photons TC®E€Essite I'utilisation de détecteurs ayant
un gain suffisant pour fournir une impulsion detigodétectable afin de travailler en comptage de
photon unique. De plus, limpulsion de sortie diie assez courte pour séparer les événements de
détection a taux de comptage élevé. En méme tdmggyue de temps de transit dans le détecteur doit
étre petite pour conserver une bonne résolutiopoeetie.
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Parmi les dispositifs photosensibles en usage edifaui, le tube photomultiplicateur a galette de
microcanaux (MicroChannel Plate-PhotoMultipliedlbBu- MCP-PMT) est un détecteur qui offre une
sensibilité extrémement élevée et une réponse-nafride [10]. Une galette de microcanaux est un
multiplicateur d'électrons secondaires. Il conséstain réseau de millions de tubes capillaireseerev
d'un diamétre intérieur d'environ 3 & 15 um, regésudans la forme d'un disque de diamétre inférieur
a 1 mm. La paroi de chaque canal est émissivecttétes secondaires, chacune des extrémités du
capillaire est recouverte d'une couche métalligireenqui agit comme une électrode. Une tension est
appliguée entre les deux, un champ électriqueimrsit @éé dans la direction de I'axe du canal. &pré
une collision électron-paroi, des électrons secibesl@ont émis et accélérés par ce champ et voyagen
le long des trajectoires paraboliques détermindgslga vitesse d'éjection initiale. Par répétition
d’émissions d'électrons secondaires le courargalféins augmente de maniére exponentielle comme
le montre la figure 3.15.
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Figure 3.15 : Schéma de principe de fonctionnerdeICP-PMT [10].

Le détecteur utilisé est un tube photomultiplicatelCP-PMT Hamamatsu R4110U spécialement
congu pour un appareil TOD assemblé par cette t8ofld]. Il possede une photocathode et huit
anodes. La photocathode multi-alcaline S-25 asemsibilité supérieure a 25 mA/W entre 500 et 850
nm. Le temps de réponse en mode de comptage denghedt de I'ordre de 53 ps, il varie légérement
selon les voies. Le gain utile est de 4,84dus une tension de 3kV. Le bruit d’obscurité deré\ ou
de 2,5 coups par seconde en mode de comptage ttmpho

En raison de la nature aléatoire du gain du MCP-PNMmplitude des impulsions peut étre tres
variable d’'une détection a l'autre.

Les MCP-PMT ont un temps de transit (TT) rapide.deenier est le temps qu'il faut entre la
génération de I'électron primaire a la photocathetdéarrivée du peloton d'électrons correspondant
l'anode. Le temps de transit est un facteur détemmiidans la technique TCSPC. Mais le facteur le
plus important est la dispersion de ce temps desitrdTTS) qui détermine la résolution temporelle
[12,13,14]. Le TTS de notre MCP-PMT est de 43,7 ps.

Un paramétre de sécurité important a prendre emptosst la fragilité des MCP-PMT aux fortes
intensités lumineuses. Cela impose de ne pas d&#passtaux de comptage de Z photons par
seconde.
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3.2.7 Préamplification

La plupart des MCP-PMT générent des impulsionsee2firet 50 mV lorsqu’ils fonctionnent avec
un gain maximum. Ces impulsions sont propremertatiées par le discriminateur des modules de
comptage de photon TCSPC. Cependant, afin d’ameéliar résolution temporelle, I'immunité au
bruit, la précision du seuil de discrimination et bkécurité des modules de comptage un
préamplificateur (HFAM, Becker & Hickl, 1,6GHz — @&6) est utilisé en sortie du MCP-PMT. De
plus, ce montage permet au MCP-PMT de fonctionmec ain gain et un courant de sortie moyen
moins élevés, prolongeant ainsi sa durée de vie [10

3.2.8 Comptage de photons uniques corrélés au tempECSPC)

Cette technique est extrémement sensible poureti@sirement des signaux lumineux de bas
niveau avec une résolution temporelle du picoses@bdine précision trés élevée.

La technique TCSPC provient de travaux en physiqu@eaire et a été utilisée depuis la fin des
années 60 [15,16]. La TCSPC est utilisée depuisodebreuses années pour enregistrer les courbes de
déclin de fluorescence de colorants organiquekrian, et plus récemment dans les techniques de
microscopie de fluorescence. En raison de la faifténsité et du faible taux de répétition des sesir
de lumiére et la limitation de ['électronique demées 70 et 80, le temps d'acquisition était
considérablement long. Ces limitations ont dispdepuis le développement de sources lumineuses
rapides et I'introduction du module CPS-300 de Bedk Hickl en 1993.

o
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Figure 3.16 : Module TCSPC.

Utilisant un nouveau principe de conversion angoginumeérique, ces modules peuvent étre
utilisés a des taux de comptage de photons pr&8@éis plus élevé que les TCSPC classigugy.
De plus, les nouveaux modules sont en mesure distrey les photons d'un grand nombre de
détecteurs simultanément, ce qui accélére considénant leur temps d’enregistrement.

3.2.8.1 Principe

La technigue TCSPC, est basée sur la détection hdtoms uniques d'un signal lumineux
périodique, la mesure des temps de détectionretémstruction de la réponse temporelle TPSF (Time
Point Spread Function) a partir des mesures desengividuels [16,17,18]. La technique TCSPC
utilise le fait que, pour des signaux de bas nivetade taux de répétition éleve, l'intensité lurase
est généralement assez faible pour que la prot#gatéi détecter plus d'un photon dans une période du
signal soit négligeable.

Le signal du détecteur consiste en un train d'isipak réparties de facon aléatoire correspondant
a la détection des photons uniques. Il y a plusipériodes sans signal, les autres périodes cartien
une seule impulsion qui correspond a la détection ghoton unique. Quand un photon est détecté, le
temps de l'arrivée de l'impulsion du détecteurmaesuré. Les événements sont collectés dans une
mémoire par I'ajout d'un «1» dans un emplacememé@moire ayant une adresse proportionnelle au
temps de détection. La TPSF est reconstruite pacdimulation de I'ensemble des photons uniques
détectés, en fonction de leurs temps d’arrivéeeadp, comme illustré par la figure 3.17.
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Figure 3.17 : Principe de la technique TCSPC [10].

3.2.8.2 Caractéristiques

Notre appareil est équipé de 8 cartes SPC 134 Betktickl, adaptées a la fois a la fréequence de
répétition des impulsions lumineuses, aux flux tietpns sur le détecteur dans les expériences de
TOD et TODF envisagées et aux caractéristiques GRMAMT de notre dispositif.

La résolution temporelle, dans la méthode TCSP@resée par le TTS du détecteur, soit 43,7 ps
dans notre cas. Le taux d'échantillonnage, c'afiteala densité de points du signal sur une TPSF
enregistrée, doit étre supérieur au double deslzuence de la composante la plus rapide présemse da
le signal. Par conséquent, les canaux temporeksldaquels les photons sont enregistrés, doivent ét
plus petits que la largeur de la réponse impulgtariRI) du détecteur, qui est ici de 53 ps.

Selon la précision désirée, l'intensité lumineuselait pas étre supérieure a seuil donné (détection
de 0,01 a 0,1 photon par période de signal). $aue de comptage est trop élevé, la détection de
plusieurs photons par période de signal ne pewt @lte ignorée. Compte tenu d’une fréquence de
répétition des diodes laser de 80 MHz, le tauxateptage maximum toléré pour le MCP-PMT 10
photons/s) assure un fonctionnement en photon anlgintervalle de temps moyen d’arrivée entre 2
photons consécutifs, 2 us, est de plus largemgrérigur au temps mort des SPC 134 qui est de 125
ns.

En pratique, nous utilisons les cartes de compa@ge les spécifications suivantes. Le nombre de
canaux est égal a 4096. L'intervalle de temps deuneetotal permet l'acquisition de 4 TPSF
successives, a 4 longueurs d’onde différentes. #&équence de 80 MHz, cela correspond a un
intervalle de 50 ns. La résolution temporelle estadégale a 50000/4096 ps, soit environ 12,2 ps.
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3.2.8.3 Fonctionnement
Le schéma de I'architecture d’'un module TCSPC wjass[19] est illustré par la figure 3.18.
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Figure 3.18: Architecture d'un module TCSPC [10].

Le détecteur, généralement un PMT, délivre une Isipu (Single Electron Response ou SER)
pour chaque photon détecté. Ces impulsions soattégs a I'entrée d’'un discriminateur rapide. En
raison du mécanisme d'amplification aléatoire darm$étecteur, une gigue considérable est observée
sur leurs amplitudes. Méme si le discriminateurigfgiment rapide, la gigue d’amplitude induit une
gigue temporelle de l'ordre du temps de montédrdpsisions. Par conséquent, un discriminateur a
fraction constante (CFD - Constant Fraction Disorateur) est utilisé afin de fournir un signal qui
soit corrélé aussi précisément que possible aveac#disation temporelle de la SER et non pas avec
son amplitude. Ceci est réalisé par déclenchenweatdu passage a zéro de la somme du signal
d’entrée et du méme signal inversé et temporelléméaalé. Ainsi, la position temporelle du pulse
généré dépend du passage a zéro et non pas déitliaeplu signal d'entrée.

Un parametre (CFD-ZCL, CFD Zero Crossing Levelnpetrd’ajuster le niveau du passage a zéro
afin de compenser les faibles décalages contintisndéon dans les circuits électroniques. Un sestil
associé au CFD afin de rejeter les impulsions déerdiyant des amplitudes inférieures a ce seuil.

Un deuxieme CFD est utilisé pour obtenir une impulsde référence de synchronisation. Le
signal d’entrée de ce deuxieme CFD provient duadiga déclanchement des diodes laser.

Les impulsions de sortie des deux CFD sont utdisgmmme des impulsions « start » et « stop »
d'un convertisseur temps-amplitude (TAC — Time toplitude Converter). Le TAC génere un signal
de sortie proportionnel au temps écoulé entresliart » et le « stop ».

Ainsi le TAC génére une tension dépendant linéagrgnde la position temporelle du photon
détecté. Dans le schéma du module TCSPC clas$igdémarrage du TAC est assuré par le signal de
synchronisation plutét que par le signal déteatéfdisant ainsi fonctionner & une fréquence de
déclenchement élevée. Afin de réduire cette dexniéne nouvelle configuration « start-stop »
inversée a été préférée car la fréquence du signagst celle de la détection des photfyngst tres
inférieure a celle du signal de synchronisafjon

Le signal a la sortie du TAC est amplifié a I'aidein amplificateur a biais puis envoyé a un
convertisseur analogique digital (ADC - Analog tmifal Converter). Le signal a la sortie de I'ADC
est I'équivalent numérique du temps de détectiam pietons. L'ADC doit fonctionner avec une
précision extrémement élevée car toute non-unitéremtre les différents canaux induit une variation
systématique dans le nombre de photons dans lemuxaeréant du bruit et faussant la TPSF
enregistrée. Le nombre de canaux disponibles #i€4 a 4096 canaux, ce qui correspond a une
résolution de 'ADC (ADC-res) ajustable de 6 ahlt2.
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La réalisation d’'une mesure en continu est impéssittause du temps nécessaire a la lecture et le
stockage des résultats. L'utilisation de deux méesoiremplies et lues séquentiellement peut
surmonter cette limitation.

3.3 Objets tests

Dés 1959, les deux chercheurs britanniques (WillRussel et Rex Burch) ont mis en place une
base éthique aux expérimentations biomédicalepetitr animal [20]. Connue sous le nom de régle
des 3R (Remplacement, Réduction et Raffinement) désormais inscrites dans les textes de lois
européennes [21]. Des solutions alternatives antléveloppées, notamment via la mise au point de
nouvelles techniques d'imagerie vitro, qui ont conduit & une diminution trés nette du hmn
d’animaux utilisés.

Ce nombre peut étre réduit d'avantage par l'utilisa d'objets test qui reprennent les
caractéristiques des tissus des animaux et ledaieemt durant I'étape d’'évaluation et d’amélioratio
des algorithmes de reconstruction.

Les tissus biologigues sont des milieux hétérogélaes lesquels la répartition des absorbeurs et
des diffuseurs est souvent trés complexe. Cependaguation de diffusion gouvernant la
propagation de la lumiére dans ces milieux compglekmite & deux parametres optiques les
caractéristiques macroscopiques d'un volume honwgdes coefficients d’absorptiop, et de
diffusion réduiteus. Ainsi, la validation de la fidélité des objetansilant les tissus se limite a la
modélisation de leurs coefficients d’absorptiodediffusion.

3.3.1 Propriétés optiques des matériaux utilisés
Les objets test sont composés de trois ingrédients

v' Une matrice transparente : une résine Polyestesicpéérée, transparente (n=1,54), et son
catalyseur : peroxyde de méthyléthylcétone (Rotthiab N° C647.1) [22].

v Des particules diffusantes : Oxyde de Titane (I$igtha-Aldrich, T-8141) : Tig(n=2,6) [23].
v" Un absorbeur : encre de Chine (Lefranc Bourgeois).

Au vu de la complexité du mélange, la déterminatierces propriétés optiques s’avéere difficile.
Une étude de caractérisation complete a été réafigéant la these de Zint [24]. La résine utilisée
actuellement n'étant pas la méme, une nouvelle eémdété menée afin d’obtenir le nouveau
coefficient de diffusion réduit. Elle est basée Bajustement des données mesurées sur un objet de
dimensions telles (diamétre = 100 mm, hauteur =Bbqu’il peut étre considéré comme une tranche
semi-infinie pour des études en réflexion et detadices entre fibres comprises entre 15mm et 28mm.

Il est ainsi possible d'utiliser une solution anijye de I'équation de diffusion, qui exprime le
signal réfléchi a la surface de la tranche, setquhtion suivante [25]:

_ B LI G o
R(p.dt)= A4 g ¢ ex;{ 1, ct 4nctj'

7ict

A est un coefficient de normalisation,z Ls la position de la source isotrope dans le miligu,
I'épaisseur de I'objet gt la distance inter-optodes.
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En effectuant deux mesures pour deux distancesreliffes; et p, et en négligeantdevant |,
il est possible d'utiliser le rapport des deux mmesypour déterminer le coefficient de diffusionuiéd
en utilisant I'équation :

R(pl' d, t) — exp(pzz_plzj (3 11)
R(p,,d,1) 4k ct '

L'ajustement entre les profils temporels mesuresimulés nécessite la convolution de ces
derniers avec la réponse impulsionnelle du systéRig Afin de limiter au maximum [l'erreur
engendrée par cette étape, les mesures ont étéesnsnéun appareil composé d’'un laser Titane —
saphir femtoseconde et d’'une caméra a balayagentkes fiyant une Rl inférieure a 10 ps [24].

L'analyse des données expérimentales a permismerdéer, a 785 nm, qu’'une concentration de
0,74 mg/ml de Ti@correspond & un coefficient jde 0,63 mrit [7].

Le coefficient d’absorption est déterminé, pourvotume d’encre de Chine donné, par la formule
suivante :

V,
:Ua = luarésine+ lu aencra\/encre (312)
totale
Maresine€St la contribution en absorption de la résinajeég 0,001mmh (2 800nm) et Vicre Viotale
sont les volumes de I'encre et le volume total eefpement. pence €St Systématiquement mesuré,
pour la concentration d’encre utilisée, avec urcgpphotométre.

3.3.2 Fabrication des objets tests

Le TiO, et I'encre de Chine sont mélangés dans de I'éthabsblu. Le Ti@ ayant une grande
affinité pour I'eau, qui elle méme n’est pas migeiavec la résine, se dissoudrait de préférence ldan
partie aqueuse et serait séparé de la résine ed'udisation d’éthanol non absolu. Le volume du
meélange ne doit pas dépasser 2% du volume tetéd désine. Ce mélange est homogénéisé en le
placant 15 minutes sous ultrasons.

Le mélange est ensuite ajouté a la résine. L'enkeeeds homogénéisé de nouveau en le placant 5
minutes aux ultrasons. Un volume, 1 a 2% du voltota, de catalyseur est ajouté au mélange final.
Les objets sont immédiatement coulés dans leur en@alus hotte, couverts et laissés pour
polymérisation 24 heures a température ambiante.

Les objets durcis sont usinés selon les dimensgm#haitées, ce qui permet d'éliminer les
irrégularités de surface et de dépolir les facésregs.

Des inclusions avec des propriétés optiques diffése par utilisation de résines ayant des
concentrations différentes en TiO2 et/ou encre,t stoulées apres percage de trous a des
emplacements prédéterminés.

3.3.3 Objets tests cylindriques
3.3.3.1 Cylindres a inclusions avec symétrie axiale

Les fibres optiques utilisées dans le tomographéfsaes sur un cylindre de 40 mm de diametre.
Pour les études de validation des méthodes de s&aotion, des séries de six objets tests sont
fabriqués simultanément, avec le méme mélange préedon la méthode décrite ci-dessus.

Trois cylindres ont été fabriqués afin de valides &lgorithmes de reconstruction en contact. Ces
objets consistent en des cylindres de 40 mm deeadiaret 60 mm de hauteur.

Trois autres cylindres ont été réalisés pour léddatibn des algorithmes de reconstruction selon
I'approche sans contact. Ces objets cylindriquésuordiamétre de 28 mm et une hauteur de 60 mm.
L'objectif est de valider la modélisation de la pagation de la lumiere dans l'espace séparant
I'extrémité des fibres de la surface de ces cyéadr
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Chacune de ces séries comporte trois objets diti&rée premier est un cylindre homogéne. Le
second contient deux inclusions de propriétés opsigdifférentes. Le dernier est percé d'un trou
destiné a contenir une suspension fluorescente géemétries des objets contenant des inclusions
sont détaillées ci-dessous.

3.3.3.2 Cylindres a deux inclusions aveg s différents

Ces objets ont la méme forme que I'objet homogéeigiire 3.19). De plus, ils contiennent deux
inclusions cylindriques Cet G de méme hauteur que C et ayant des coefficieniguas différents.
Ces objets sont utilisés pour simuler les hétéréiggsn en propriétés optiques présentes dans $es tis
biologiques. Les dimensions et positions des inghsssont représentées dans les coupes illustuées s
la figure 3.19.

40
1

28

Figure 3.19: Coupes des objets test avec inclusions

3.3.3.3 Cylindres avec une inclusion fluorescente

Cette inclusion est en fait un trou, de profondgimm, percé a la méme position que l'une des
inclusions des objets précédemment décrits. Ell @ee remplie d’'une solution fluorescente afin de
simuler la fixation d’un fluorophore sur une tumeur
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4 Meéthodes de reconstruction d’'images

4.1 Equation du transfert radiatif et approximation de la diffusion

Afin de réaliser les images d’'un milieu diffusart absorbant, il est nécessaire d'établir une
relation entre l'intensité lumineusegyl(t, A) recueillie a une certaine distance d'une sowrgeneuse
d'intensité |(rs, t, 1), prenant en compte les différents parametresjagsi du milieu, en particulier son
coefficient d'absorptiopy(r, 1) et son coefficient de diffusion réduif(r, ). Compte tenu de la nature
ondulatoire de la lumiére, les équations de Maxsathblent étre I'outil le plus approprié pour faurn
une telle relation. Cependant, ce genre d'appradietrop difficile, dans le cas des milieux trés
hétérogeénes et de géométrie complexe tels lestidslogiques, pour étre mis en pratique.

La deuxiéme approche potentielle repose sur laithda transfert radiatif. L'équation du transfert
radiatif ne prend pas en compte les phénoménesedérence et de diffraction liés a la nature
ondulatoire de la lumiere et considere que la mapan de I'énergie lumineuse. Cette théorie établi
en fait le bilan énergétique dans un volume doter@gnt compte des flux d’entrée et de sortie et des
pertes par absorption dans ce volume.

Cette équation reste cependant encore complexaadee. Elle peut étre simplifiée sous certaines
hypotheses. Sa simplification la plus populaire temographie optique est I'approximation de
diffusion. Cette approximation est généralemeniisatile dans la fenétre thérapeutique, domaine
spectral ou la propagation des photons est esbem@mnt contrblée par la diffusion, qui domine
largement I'absorption par les tissus.

Ce chapitre présente successivement I'équatiomashsfert radiatif puis I'équation de diffusion.
Nous décrirons ensuite les techniques de résoldgarette derniere équation.

4.1.1 Equation du transfert radiatif

Dans le domaine temporel, I'équation du transfadiatif (ETR) ou I'équation de transport de
Boltzmann décrit I'évolution de la luminandgT,s,t). La luminance d’une source lumineuse est la
puissance émise par unité de surface et d'anglelesoElle s’exprime en [W.thsrY], selon
'équation :

10L(r,

C atg’t)'l'gl:ﬂjl—(?!é! t)+(/Ja +ILIS) L(T,é, t): //[s‘”. L(T,é, t) f(SDS dg'- 5 f S} (41)
4

¢ la vitesse de la lumiére dans le milii(S'TH) est la fonction de phase normalisée définie dans
le chapitre 1, probabilité qu’'un photon soit difuslans la directiorg depuis la directios' .
(T1,S, ) est I'énergie émise par unité de volume et pagutéttemps dans la directi@n

Plusieurs solutions analytiqgues de I'ETR ont éppsées dans le cas de géométries simples [1].
Des méthodes de résolution numérique adaptées@edeagtries plus complexes ont été développées
telles que les méthodes de Monte Carlo [2]. Dasgrigieux fortement diffusants, I'approximation de
la diffusion permet de simplifier 'TETR. Plusieuasiteurs ont démontré la possibilité d'utiliser ITET
ou une combinaison de I'ETR et de I'approximati@ndiffusion, en particulier pour tenir compte de
la présence de régions peu diffusantes dans lésglielpproximation de la diffusion ne peut étrié¢efa
[3,5-8].
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4.1.2 Approximation de la diffusion

L’ETR est difficile & résoudre et elle est habiteident simplifiée par I'équation de diffusion
(ED). Cette approximation suppose que la diffusienumiére est isotrope, dans un milieu d‘albédo
voisin de l'unité 1, << pg), avant sa détection, ce qui impose que la distaotrce détecteur soit
grande devant la longueur de diffusion de transport

Nous introduisons les deux grandeurs suivantésngité moyenné [W.m?], et courant moyen
J [W], liées a la luminance par les relations dertiédn :

®(Ft)= [ L(F5.t)dQ (4.2)
am

(F,t)= | 5L(7,3,1) dQ (4.3)
4

(@

Les termes de I'ETR peuvent étre décomposés enamiges sphériques par I'approximation P
[9]. En se limitant a l'approximation d'ordre 1, laminance L et la source de lumiere S se
décomposent selon leurs composantes isotropessetrapes en :

L(7.5.1) =%T(<D(F,t)+33(f,t) s) (4.4)
s(t,51) =%T( s(9) (4.5)

S, étant un terme de source purement isotrope, dityésous la surface. Il s’exprime en Wm

En intégrant tous les membres de 'ETR, puis eBgi@nt ces mémes termes multipliés au
préalable pag , on obtient les deux équations suivantes :

1000, o)+ 0T (1) =So(F.0) (4.6)
c ot
%ajg't)+(#a+ﬂs')J(r,t)+§1D¢(f,t)= 0 41

4.1.2.1 Equation de diffusion
Cette équation permet d’exprimer les variationd'ideensité moyenned(r',t). Pour éliminer le
terme de fluxJ (F,t) & partir du systéme d’équations (4.6) et (4.7guit faire 'hypothése suivante :

1
C

0J (7 1)

ot

< (ty*+ 137 Y) (4.8)

Cette équation signifie que les variations tempeseldu courant en un point peuvent étre
négligées devant ses variations associées a isidiff. Cette hypothése est valide, y compris dess |
techniques résolues en temps, si la conditipr<ps’ est respectée. En regard de cette condition, le
terme dépendant du temps est négligeable et I'ieoqu@t.7) s’écrit simplement :

~ 1
3(u, + 1)

Il s’agit de I'équation connue sous le nom de lei Eick. On définit la constante appelée
coefficient de diffusion, qui s’exprime erfim et qui est reliée aux caractéristiques du mitiau:

J(F,t)= dd(r t) (4.9)

c

k=—C (4.10)
3(Ua *+ Us")
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En utilisant I'expression du courant (4.9) dangligtion (4.6) on obtient :

w+cyacb(ﬁt)—ﬂ[/d]¢(f,t)] =q(,1) (4.11)

Qui est I'équation de diffusion [10], dans laqué#iderme sourcgo = ¢S s’exprime en W.M.s™.
Quand le coefficient d’absorption est nul, cetteiatipn se réduit a I'‘équation de diffusion de la
chaleur Si le coefficient de diffusion est invariant spégiment I'équation prend sa forme simplifiée :

%+cuﬂ)(?,t)—KI]ZCD(F,t):q0 rt) (4.12)

L’équation de diffusion ne dépend pas du vecteigntationS et le nombre de degrés de liberté
est réduit de 6 a 4. Elle permet de résoudre leblgmes de transport en terme d’intensité ou de
densité de photons et non pas en terme de lumin&ueme on peut le remarquer, I'équation de
diffusion ne dépend pas indépendamment du coetticie diffusionus et du coefficient d’anisotropie
g, mais de leur combinaisary. Trois approximations ont été faites dans ladéion de I'équation
de diffusion a partir de 'ETR :

1) Le développement en harmoniques sphériques deniadnce se limitant au premier ordre.
2) Les variations temporelles du courant peuventrégtigées
3) La source est isotrope.

Les deux premiéres approximations peuvent étreiteédula seule conditiops >> p,: les photons
doivent subir de tres nombreux évenements de dfiugéduites) avant d’étre absorbés. Les valeurs
de ces coefficients, pour les tissus biologiquataes la fenétre thérapeutique, ont été présedtdes

le chapitre 1. Le coefficient d’absorptipase situe dans la fourchette [0,001 - 1] fare coefficient

de diffusion réduiteus est dans lintervalle [0,3 - 10] mm Par conséquent, cette hypothése est
vérifiée dans la plupart des tissus biologiqueke Ekst pas satisfaite dans certains tissus biples
peu diffusants : liquide céphalo-rachidien, kystgsides ... Lorsque la localisation de ces régiasts e
connue, cette hypothése peut étre compensée paodele hybride qui utilise I'équation de transport
pour ces régions et I'équation de diffusion en delffa-8].

La derniere hypothése n’est clairement non vérifidevoisinage de la source d’irradiation des
tissus. En ces points, il faudrait considérer lare® comme un dipdle, I'intensité de la source
possédant une forte information de direction. Nausns montré dans le chapitre 1 que lorsque la
lumiére a parcouru une distance égale’ &l1/us a l'intérieur du tissu, I'information sur la diréat
initiale a totalement disparu. Pour cette raisarsdurce sera modélisée comme une source isotrope a
Ls sous la surface. Des mesures effectuées au agside la source ne satisferont pas la théoria de |
diffusion. L'équation de la diffusion n'est validgue lorsque la distance source — détecteur est
suffisamment importante devan{.L

Dans la suite de cette thése, les conditions watibn de I'ED seront considérées comme
satisfaites et les sources de lumiére seront gesret situées a l'intérieur du tissu, a une distate
Ls de la position réelle du point d’éclairement.

4.1.2.2 Conditions aux limites

Les conditions aux limites précisent que la lumiés¢ injectée uniquement aux positions des
sources isotropes [11]. Ainsi la luminance qui a direction vers l'intérieur du milieu est nulléED
ne pouvant pas geérer les informations directioeseltette condition n’est pas prise en compte. On

suppose que le courant moyen, entrant sur unecsufale vecteur normal est égal a la fraction du
courant sortant réfléchi par cette surface, defictsit de réflexion diffuse R, qui s’écrit :

'[ L(r,s,t).5.00 = RI Lr,s).s@ (4.13)
s.1<0 sm0

La détermination de ce parametre a été défini gantet Hilgeman [12] selon:
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R=-1,44n2+ 0,70 1+ 0,668 0,0636 (4.14)
n est l'indice de réfraction du milieu. En utiligda loi de Fick on obtient I'équation de conditson
aux limites de Robin modifiées [13,14]
O(F,t)+ 2Ak0D (F,t)Ih = 0 (4.15)
A est le coefficient de réflexion interne a la sgd. Ce coefficient est relié a R par :

Az (1*R) (4.16)
(1-R)
En TOD résolue en temps, la mesure réalisée eroimh gie la surfacede vecteur normafi, du
milieu est I'exitance qui s’exprime par :

F(F,t) = -kAOD(F t) (4.17)
Combinée a la condition aux limites de Robin (4.tBjte relation s’exprime simplement par :

(T, 1)

2A

I(T,t) est appelé profil temporal ou TPSF (Temporal PSpread Function).

F(7,t)= (4.18)

4.2 Solutions de I'équation de diffusion

4.2.1 Solutions analytiques

Dans le cas de géométries simples, I'équation diusthn (4.11) possede des solutions
analytiques.

Le cas le plus simple est celui d’un milieu infieh ce cas la solution est donnée par I'équation :

O(F,t) = (4wt 2 exp(—,uact _r_zj (4.19)
4kt

Cette équation est I'équation de Green [15] ou #guade Green retardée [16]. La fonction
définie par I'équation (4.19) est représentée Fgul.

> x 10"

TPSF

2000 4000 6000 8000
Temps (ps)

Figure 4.1 : Fonction de Green normalisée pour ilieurinfini défini par n=1,541,=0,005mnT,
Ws=0,6 mmt, & la distance r = 40 mm de la source.
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Il est possible d’'obtenir une solution analytiqusup un milieu semi-infini. Cette solution est
basée sur la méthode dite “des images” [15], qusiste a placer un couple de sources négative et
positive, symétriques par rapport a la surface 'dejdt. Les sources sont situées a la distance
z, =1/, ' de la surface, qui correspond au libre parcoursemale transport. Cette approche permet

de remplir la condition aux limites qui impose qucane lumiére ne revienne jamais dans le milieu
diffusant apres l'avoir quitté. Dans ce cas, lexfile photons, a la profondeur z et a la distance
transversale du point source, s’écrit :

- % awd -1 ct— P2 _(Z=z))_ _ [_(z+ g)
P(p, z,t) = (47 t) ex;{ M, ct 4Ktj{ ex;E Tt j ex€ t ﬂ (4.20)

De cette équation découle le signal réfléchi mddara la surface (z = 0) a une distapcee la
source [15]. Des solutions analytiques de I'équmatie diffusion ont été proposées pour des miligux e
tranche d’épaisseur finie [15] ou des géométiégsilieres (cylindres, spheres) [1,15,17], des milie
stratifiés [18] ou des milieux présentant des pbetions en absorption [19,20]. Malheureusement,
ces modeles restent simplistes pour modéliserdpagation de la lumiére dans des structures plus
complexes telles que celles envisagées dans léisajmms précliniques ou cliniques de la TOD.

La résolution de I'équation de diffusion dans dis teilieux requiert une méthode numeérique.
Nous considérerons successivement la méthode deeMamlo, citée de par son intérét, et la méthode
des éléments finis, utilisées dans ce travalil.

4.2.2 Méthode de Monte Carlo

4.2.2.1 Principe

La méthode de Monte Carlo est une méthode de diimulaumérique ou les photons « jouent a la
roulette » & chaque fois qu’ils ont parcouru unggieeur de diffusion. Elle calcule leurs trajectsire
aléatoires a I'intérieur des tissus. Elle consdsteansformer un probleme déterministe en un problé
probabiliste [21]. Cette méthode a été initialemerilisée dans les recherches en thérapie
photodynamique, comme moyen d’étude du flux et’dbsbrption de la lumieére dans les tissus
biologiques [22]. Une évolution majeure de la médth@our ses applications a la propagation de la
lumiére dans les tissus a été proposée par Bralhé la fin des années 1980 [18].

La trajectoire d’'un photon dans un tissu biologigse modélisée selon une marche aléatoire avec
une direction qui dépend de la direction de I'étapécédente. En suivant un nombre suffisant de
photons dans un milieu de propriétés connues,tipessible de calculer les cartes de densités de
photons et les profils temporels de sortie de pi®mour les différents points de la surface. Cette
méthode peut étre utilisée pour décrire la propagate photons selon un modele de transport, avec
un point d’entrée, une orientation du faisceaudaot et en tenant compte d’'un modéle de diffusion
anisotrope. Elle peut étre simplifiée et accélépéer proposer une solution correspondant aux
approximations de la diffusion.

4.2.2.2 Mise en ceuvre

La résolution du probléeme commence par linjectidiun photon dans le tissu, selon les
conditions d’éclairement simulées : faisceau caltiénou source isotrope par exemple. La distance de
propagation est ensuite calculée, a partir desrigtés optiques locales dans le milieu de propagati
Le photon est suivi par ses coordonnées de postica direction de propagation. Les évenements
subis par un photon : diffusion, absorption ouenéfin sur une interface, sont modélisés pour ocatcul
I'évolution du « poids » du photon et détermines skangements de direction de propagation et son
point d’arrét. Les densités de photons dans lesidigt les quantités observables sont déduites des
calculs précédents et des convolutions par lediptemporels et spatiaux des faisceaux simuléf [18

Pour converger vers une solution hautement probetbfeable, il est nécessaire de simuler les
chemins optiques d’un trés grand nombre de phofasconséquent, cette méthode de Monte Carlo
peut étre tres précise et constitue la méthodéféeence [23-26], a laquelle il convient de confeon
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des résultats obtenus par des méthodes plus apyaidxes. Elle est par contre couteuse en temps de
calcul, ce qui peut étre trés pénalisant pour uéade d’'imagerie clinique ou les images doiverd ét
fournies tres rapidement aprés lI'acquisition.

De nombreux codes de Monte Carlo sont disponihlesrsernet. lls permettent de résoudre de
tres nombreux problemes de propagation de lumignmiBeux diffusants et notamment pour suivre
les photons diffusés et les photons de fluorescdregroupe de Prahl et Jacques propose plusieurs
codes en C sur le site de I'Université de I'Ore{foir].

4.2.3 Méthode des éléments finis

4.2.3.1 Principe

Résoudre I'équation de diffusion par la méthode éésnents finis (MEF) sur un domaige
consiste a rechercher une solution approchée stdution exacte sous la forme d’'un champ défini par
morceaux sur des sous domaine€2dées n sous domair@ doivent étre tels que :

L:JlQi:Q etQ NQ, =0 Oi#]j (4.21)

ou f)i désigne l'intérieur d€;. Autrement dit, le€); sont une partition de.

Le champ dans chaque sous domanest déterminé par un nombre fini de valeurs du gh@mu
de ses dérivées) en des points choisis arbitrairedans le sous domaine, et appelés nceuds.

Chercher une solution par éléments finis consigte & déterminer quel champ local on attribue &
chaque sous domaine pour que le champ global olganjuxtaposition de ces champs locaux soit
proche de la solution du probleme. Certaines cimiérer sont imposées a la solution approchée
notamment le fait qu’elle ait une continuité simalk frontiére entre les sous domaines.

La qualité de la solution dépend de la divisionsens domaines (nombre et dimension des sous
domaines), du choix de la famille de champs loaans chaque sous domaine (fonctions test) et des
conditions de continuité imposées aux frontieressris domaines. Une fois ces choix faits, il raste
rechercher, une combinaison de champs locaux tisiatapproximativement les équations.

L’estimation de la densité de photom¢7.t) par MEF est obtenue par son approximatid(r,t)

. Cette derniere est une fonction continue et pwtyiale par morceau sur un espace défini par les
fonctions de base, (7) avecu, (FJ. ) =4 (i,j=1,..N) ou T est la position du nceud.N

" (F,t) = iqni )y, (F) (4.22)

Afin de résoudre I'ED par la MEF, I'équation (4.14) ses conditions aux limites (4.15) sont
ramenées a un probléme d’inversion de matrice’§aris:

(4.23)

) ot
' =J'KDL4 (7).0u (7)dQ
C, =jcyaq (T)y (7)dQ
(

2A 5,
S =[%y(7)ds
=0, o, @]



Les matrices K, C et M sont de tailles NxN (N eshbmbre de noeuds). Ces matrices sont creuses
et non nulles uniquement si i et j appartiennentn@&me élément. En inversant le systeme d’équation
(4.23), on introduit la représentation discrétd' aj@érateur de Green G.

[K(K)+C(,ua)+M%+,B(A)J S= GS= 0 (4.24)

4.2.3.2 Programmation

Afin de décrire le comportement temporel @ét) par rapport au temps, nous discrétisons
I'équation (4.24) par rapport au temps :

(K +c:+,6’)cbn+M§[q>n—q>n,l]:sn (4.25)

ou @, est la solution au pas temporel n.

Sachant que 5 0 pour tout n > 0 (source impulsionnelle), noasiypns écrire la récurrence
suivante :

1 _
[K+C+ﬂ+ MEJGJO—S,

. (4.26)

(K+C+,6’+ MideM:MECDn,nzl

Comme cité précédemment, la source est isotropplagge a l'intérieur d’'un tétraédre du
maillage. Nous évaluant I'influence de cette soweeles quatre noeuds de I'élément qui la contient
en utilisant les relations de passage des coorésnecértésiennes aux coordonnées naturelles.
L’influence de la source S{¥sz) sur chaque nceud du tétraédre(Ryi,z) avec i=1,...,4 est
proportionnelle au volume du tétraédre ayant consmmmets la source S et les trois nceuds du
tétraedre restant comme détaillé dans le cas 23 @amrréférence [28]. Ce probleme peut étre
contourné en forcant le maillage a placer des n@uxl@mplacements des sources théoriques comme
illustré en section 5.1.1.1.2.

Afin d’exprimer tout le probléme sous la forme n@élle, nous discrétisant,|et k dans la base

u, (F) :
Hy (F) = iZ:::uaiui (F)
«(F) =2Kiui (7)

Dans cette méme base, lorsque les i et j appaetiitrau méme €lément, nous utilisant la forme
3D de I'égalité détaillée dans le travail de Ziexwvkicz [29] :

albld

(4.27)

j\‘[ utupus dxdydz 6 (arbrord) (4.28)
avec V le volume du tétraédre.
On obtient alors les matrices M, C etK :
2111
M”=£qqd§2=%i i ; 1 (4.29)
11 2
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[uyua
i=0 j=0 Q
6 2 2 2 2 21 2 1 2 2 11
(4.30)
_6vc 2 211, 2627, 1221, 121
_720“5‘12121“32122 Kel 5 5 ¢ Kol 1 1 >
211 2 121 112 2 2 2
14 4 4
K, :ZZ‘%ZZID”W Q (4.31)
n=1l =l j=1q

La fonction u est une fonction polynomiale de fou(® y, 2 = ax- by cz « Pour un nceud
donné d'un tétraedre, cette fonction vaut 1 et pénr les trois autres nceuds.

Les coefficients a, b, ¢, et d sont calculés psoltdéion du systéme matriciel suivant :

-1

a, x %oz 1y
Cy X Ys z 1|4,
d, X Y Z 1] |y,
Le gradient de la fonction u s’écrit alors :
Du(xy.2=[q R ¢ (4.33)

214 C s 1z
Pour les éléments de la surface nous calcu]@mﬁﬂqquen considérant non plus un
0Q

tétraédre mais un triangle, car un des sommetséttaétre n'est pas situé sur la frontiere. En

considérant les deux vecteurs dgXn1,Ynz-Yn1:Zn2-Zn1) €t V(%2-Xna,Yn2-Yna, Zn2-Zn3) définis en fonction
des 3 nceuds;m, et ny de I'élément triangulaire de bord, on écrit :

A 211
IBi.:ﬂj.z—l 2 1

24A
11 2

(4.34)

A 211
o =——1 2 1
A 48A

11 2

avecA l'aire du triangle donnée par :

1 U,V — WYy
A:E(UDV)=E TRVERVAT] (4.35)
bV, =4,

La source isotrope est modélisée par une impubigobirac injectée a I'instant t = 0. Les matrices

M, K, C etp sont indépendantes du temps et la matrice t{nalec+,6’+Mi] est symétrique

définie positive. Ainsi la premiere étape de lauréence de I'équation (4.26) peut étre résolueupar
simple factorisation de Cholesky [30].
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4.3 Reconstruction d'images

4.3.1 Reconstruction selon des modeéles

En TOD, la reconstruction d'images est un probléimptimisation qui consiste a estimer les
parametres optiques internes, (k) d’'un objet apres avoir effectué des mesuressawsurface. Il est
assumé que la meilleure estimation de ces parasnestecelle qui permet de simuler des données
similaires a celles mesurées sur la surface dg¢efoba performance de la reconstruction d’images
TOD dépend fortement de la qualité du modéle stidians la simulation et de la qualité des données
mesurées.

4.3.1.1 Théorie de la perturbation

L'approche par perturbation linéaire est définiemome étant I'approximation consistant a
considérer qu'une variation des coefficientg (i) impligue une modification des mesuregq¥x, t)
qui peut étre exprimée par une série de Taylor. tdesure Y4(X, t) obtenue au temps t en utilisant la
source s et le détecteur d sur un objet de prégrigptiques X, peut étre exprimée ainsi :

R A CIOR padl UL (PR LAt CIU L [P SUr

s OX 21 0x2

. a(r)} (4.37)

avecx(r)=
=)

X(r) est la distribution des propriétés optiqudsraérieur de I'objet. x(r) représente I'état initial
et x(r) représente I'état perturbé.

En ignorant les termes d'ordre supérieur a 1 daumpidtion (4.36), nous obtenons la carte de
sensibilité J(xo(r), t) (Photon Measurement Density Function - PNIDF

BRACUARACIUA AT TN

JS“’(XO(r)’t)_ x (1) =%(r) ax

Cette matrice représente I'amplitude des changesrdag mesures {x(r),t) dus a une variation
des propriétés optiques x(r) & une position r pmér source s et un détecteur d donnés.

(4.38)

La matrice contenant la totalité des((r),t) calculée pour tous les couples source-détecatst
appeléematrice jacobienneou matrice de sensibilitéElle peut étre évaluée par dérivation du
probleme direct ou par la méthode des adjoints [9].

| GI(TF.t)OG,(Tot)
3l (1)) _[DG;(r,t)DDGd(r,t)] (4.39)

ou G, (7,t) et G (F,t) sont les fonctions de Green directe et adjointeubés pour une source s

et un détecteur d dans une géométrie appropriée @emulation assume que l'influence d’'une
source s sur un détecteur d est la méme si diksé @iomme source et s est utilisé comme détecteur
Cette méthode permet de réduire considérablemesrnes de calcul.

L’évaluation de cette matrice jacobienne dans desngtries complexes avec des distributions de
propriétés optiques hétérogénes peut étre obteamsahsstituant les fonctions de Green de I'équation
(4.39) dans l'opérateur de Green discret G déarisextion 4.2.3.1 (équation (4.24)). Le calcul des
matrices jacobiennes est détaillé en section 4.3.3.
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4.3.1.2 Algorithmes de reconstruction linéaires

Les algorithmes de reconstruction d'images a pdeirmesures tomographiques ont été établis
pour la reconstruction d’'images en tomodensitomé&par rétro-projection filtrée. Ces algorithmes
restent valables en TOD s'ils prennent en comptelalinéarité de la propagation des photons dans
les tissus, décrite par les matrices jacobienns [3

Une faible variation des propriétés optiques irgsrix(r) implique un faible changement des
mesured\Y s ¢(Xo(r),t). Cette modification est obtenue par I'éqoati

AYS,d(x)(r),t): Js,d(x)(r),t)Ax( r) (4.40)

Afin de calculer la variatiox(r) responsable de la variatiatY s 4(Xo(r),t), il suffit d'inverser le
probleme présenté par I'équation (4.40). Les mespeaivent étre des profils temporglg; (Xo(r),t)
dans le cas de la TOD résolue en termp$lus généralement, des donnéegg(M(r)), déduites de ces
profils temporels :

MY, =M= 3% (% (1) %(r) = %o(r)] (4.41)

Ce probleme est mal posé, il n'est pas possilrieed§er directement la matrice jacobienne qui est
presque singuliere. L'algorithme itératif de LeverddMarquardt permet de résoudre -cette
difficulté [32-34]:

ax=[ T3+ 1] Tam (4.42)

AX est la matrice des variations des propriétéjopt en chaque nceud du maillagykl est la
matrice des changements dans les mesures. | gstiie identité. La matrice HessiennéJ[Jest
connue pour étre mal conditionnée [35]. Plusieechitiques existent pour inverser ce type de matrice

[35] et la plus utilisée consiste & ajouter un earsa diagonalel = A max(diag (J' J))est le facteur de
régularisation utilisé pour améliorer la stabilii I'inversion de la matrice Hessienn&JjJen rendant
sa diagonale plus dominante [36,37].

Il est clair qu'une valeur tres forte de facteurrdgularisation dominera I'équation (4.42) et le
vecteurAx trop faible. Cependant, si sa valeur est tropléail'inversion du probléme sera dominée
par le bruit et le vecteutx devient insignifiant [38,39]. Une discussion pliétaillée et rapportée
dans les travaux de Yalavartbyal et de Srinivasast al [39-41].

4.3.1.3 Algorithme de reconstruction non-linéaires

L’inconvénient majeur des algorithmes linéaires @sfls prennent en compte uniquement des
petites variations des propriétés optiqgues. Dansake de la reconstruction d'images TOD, nous

cherchons & reconstruire une mesmMré et non un changement dans la mesure. L'utilisatiom
algorithme non-linéaire s'impose.

Les algorithmes de reconstruction non-linéairefisatit un processus itératif durant lequel la
matrice jacobienne est mise a jour pour chaquenastin de x(r). La premiére étape de I'algorithme

by

est le calcul dev; a partir des valeurs initiales,Xr). La différence entre la mesuma&}j et les

simulationsM; est utilisée pour I'estimation de la distributidas propriétés optiques a l'itération

suivante ¥e1(r) :

(sin(;t) = J'\slld(xinit( r))[xinin-l( r) - Xinit( r):'
X

MY —M
M (121 - M (sintiiHl) = JI\s/ld(xinil*l( r))[xiniWZ( r) - iniHl( r):| (443)
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Ce processus est réitéré afin de minimiser uneledéfinie par :

M 121 _M(in(inN) 2
—= 5C 4.44
Z[ ) (@49

o est la déviation standard de la mesmg, [42-44].

L’Algebraic Reconstruction Technique ou ART ou nu&té de Kaczmarz [45] du nom du
mathématicien Polonais Kaczmarz a été utilisée areconstruction d'images a partir de projections
par Gordon, Bender et Herman [48]. Cette technjpernet de résoudre des systemes d'équations
linéaires Ax = B. L’avantage de cette techniquenppport a d'autres méthodes est qu'elle est mieux
adaptée pour prendre en compte la nature creuse hatrice A. Dans le domaine de l'imagerie
biomédicale, cette technique a montré sa supé¥ripdt rapport a la technique de la rétro-projection
filtrée [47].

Considérant une matrice A(MxN) et un vecteur BRAcalcule une approximation de la solution
de facon itérative par :
b —<q , >J‘>

2
EY

‘eme

avec ala f™ligne de la matrice A et; ba ™ valeur du vecteur B et, D[O,z] le paramétre de

relaxation assurant la convergence de la solutéra Vintersection des hyperplans gouvernés par les
équations &= b.

k+1 _ Kk

XT T =X+ A ] (4.45)

4.3.2 Types de données

Les données mesurées par notre systeme sont wésstes profils temporels (TPSEF)(t)
mesurés a la surface d’'un objet apres son excitpao une source laser pulsée.
4.3.2.1 Moments

Parmi les méthodes disponibles, CW, DF ou DT, flg&néralement admis que la derniére est
celle qui permet de reconstruire la meilleure digtion locale des propriétés optiques dans |esigis
[48]. Une question reste toutefois en suspend :no@mt utiliser ces données mesurées résolues en
temps ?

Une méthode tres performante consiste a utilisemements des profils temporélg(t) obtenus
en utilisant la transformée de Mellin définie par:

Mo(t)tie Pt (4.46)

—38

Mo a2

0
u est I'ordre de la transformée.

L'intensité totale E ou le moment d'ordre zéro ebktenu en utilisant la transformée de Mellin
avecu=p=0etN=1:

oo

E.a[Mea(t)]= j L o(t)dt (4.47)

t=0

Le temps moyen ou le moment d'ordre 1 est obteecav= 1, p=0etN=E:

TMSYd[Fsd(t)J:é Iorsd(t)tdt (4.48)
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Ces deux premiers moments seront utilisés dansrditerhent des données simulées et
expérimentales obtenues dans ce travail et présdatés les chapitres 5 et 6. La figure 4.2 illusa®
deux moments sur une TPSF simulée.

TPSF

0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Temps (ps)

Figure 4.2 : Intensité totale E et temps moyen Tivhel TPSF simulée.

Lors de la reconstruction du coefficient d’absamptjy, a partir des mesures M de type m, nous
pourrons écrire une relation linéaire :

[am,]=[ 37 ][aw,] (4.49)

Si les deux coefficients et ' sont reconstruits simultanément en utilisant fessures M de
type ml et m2, nous écrirons :

_| THa  THs'||BHa (4.50)
[AM mi AM m2]— gmz2  ym2 {A,us'}
Ha Hs'

Il est important de noter que les données ne samérglement pas du méme ordre de grandeur et
gu’une étape de normalisation est nécessaire:

{mcﬁ:{l\g MJ {Xfiéhm”{%} (451

moy| | représente la valeur moyenne.

Sans cette normalisation, les variations calculéd&ide du temps moyen dominent celles
calculées avec l'intensité, lorsque la reconstamcést faite en utilisant ces deux moments.

L'utilisation des moments des profils temporglg(t) présente plusieurs avantages [14] dont :

1) Elle est robuste au bruit, aux fluctuations desceaiet aux erreurs du modele
2) Ces moments peuvent étre calculés directementasairsa calculer les profils temporels
3) Ces moments sont auto-normalisés

Cependant, leur utilisation présente le problemende unicité de la solution. En effet, des
distributions de propriétés optiques différentesive@t correspondre ou générer le méme jeu de
moments. Les algorithmes de reconstruction en T@Dmpttent de calculer deux images, une
d’absorption 4 et une de diffusion réduite/pll est cependant trés difficile de séparer latdbution
des deux coefficients, des mesures identiques po@tee obtenues avec différentes distributions de
ces deux coefficients [49]. Les travaux de Gaocal ont démontré qu'il est toutefois possible de
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séparer la contribution des deux coefficients alisamt une combinaison appropriée des moments
utilisés [14,50].

Les moments calculés par la transformée de Med#lviethnent de plus en plus corrélés, sensibles
au bruit, mathématiquement incomplets et inutilisalen pratique au fur et a mesure que l'ordreade |
transformée augmente. De plus, un inconvénient unaje I'utilisation de ce type de données est
gu'ils paraissent moins sensibles aux variatiogslEs du coefficient d’absorption [51]. Les images
reconstruites a partir des moments dérivés de @snegpérimentales ou simulées présentent une
mauvaise résolution spatiale [14,50-55].

Par conséquent, un besoin crucial d'utiliser desitinformations issues des profils temporel, ou
tous les points de ces profils afin d’exploiter maximum, si ce n’est la totalité de I'information
contenue dans ceux-ci.

4.3.2.2 Profils temporels

Les données Y{r,t) fournies par le systéme expérimental utilsint les profils temporels
r%(r.t)ou TPSF des photons issus des tissus excités pammlsion laser. La résolution de I'ED
par la MEF permet d'obtenir les TPSF simulé&$(r.t).

De nouvelles méthodes résolues en temps tenteptethelre en compte la totalité des points des

TPSF. La considération de tous les points des TdRSeFune partie d’entre eux dans le processus de
reconstruction revient a minimiser I'expression @ par :

ggzt[r??(”);f S‘L“(rl)] 452)

Js, d

ol est la déviation standard de la mespre [42-44].

L’inconvénient majeur de la simulation et de I'isition de toute la TPSF, ou d'une partie, dans le
processus d’inversion est d’étre extrémement calgautemps de calcul et de nécessiter une mémoire
de calcul de grande capacité [56].

4.3.2.2.1 Totalité des points de la TPSF : Full-Time - FT

Plusieurs travaux ont démontré que les algorithteeieconstruction utilisant la totalité des points
de la TPSF permettent d’obtenir la meilleure ediibmades propriétés optiques [51,57]. Pour limiter
les problémes de temps de calcul et de capacitéémeoire, il est possible de n’utiliser que certains
points de la TPSF. Arridget al ont par ailleurs démontré que I'utilisation de 4das points de la
TPSF comporte des redondances dans I'informati8h [5

Dans le cadre de cette these, nous avons choippitfis de la TPSF lors de l'utilisation des
algorithmes reconstruisant avec les données Fpolre central est fixé sur le maximum de la TPSF
et les 18 restants sont placés pour moitié surdet fmontant (FrM) et pour moitié sur son front
descendant (FrD). Les neuf points de chaque cotewsoformément répartis entre 10% et 90% de
'amplitude maximale de la TPSF avec un pas de 10%.

Il est important de noter que ces points sont Iémes utilisés pour reconstruire le coefficient
d’'absorption et le coefficient de diffusion réduia figure 4.3 montre les 19 points de la TPSHsétsd
par les algorithmes FT développés.
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- |—TPSF1 (%l,usl')

+ Optimisation de uet us‘

0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Temps (ps)

Figure 4.3 : Points choisis sur la TPSF pour lalté®n du probleme inverse en utilisant la
méthode FT.

4.3.2.2.2 Sélection de points de la TPSF : Point SelectiBf -

Nous avons proposé une nouvelle méthode permektachoisir certains points sur la TPSF pour
la résolution du probleme inverse. Au contrairdadeéthode FT, cette méthode PS n'utilise pas les
mémes points pour la reconstruction de la cartbstigption et pour la carte de diffusion réduite. En
effet, lors du calcul du vecteur de mise a jourcdafficient d’absorptiomp,, les points sont choisis
sur le FrD de la TPSF. Au contraire, les pointst ©twisis sur le FrM pour le calcul dgis. Cette
méthode est inspirée des travaux de Gandjbakbtla [59,60], expérimentalement confirmée par
Cubedduet al [61,62]. Ces auteurs ont démontré que le contrdesteimages obtenues a partir de
données «tardives » est essentiellement observiesuimages d’absorption; alors que le contraste
obtenu avec des données correspondant a des temyd dourts est plus marqué sur les images de
diffusion. Ces conclusions ont été récemment cowdfgs par Venugopat al. [63], & partir de
données acquises avec une caméra avec un intatesifié& porte temporelle.

—TPSF1 (%1,;151')
—TPSF2 (% 2>pa1)

—TPSF3 (%3'>usl')
+ Optimisation de u

0.8

0.6 -1 + Optimisation de |l
04—t N-N\"T-N\-"F"—""7"--""-
0.2/t N R ™
0
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Temps (ps

Figure 4.4 : Points choisis sur la TPSF pour lalté®n du probleme inverse en utilisant la
méthode PS.

La figure 4.4 présente une comparaison entre WBSF, apres normalisation de leur amplitude.
Ces TPSHi =1, 2, 3) ont été calculées par simulatiomdabjet cylindrigue homogéne (J = 28 mm),
avec une source et un détecteur diamétralementsépp@es TPSF ont été simulées avec différents
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coefficients {w, P} Le profil TPSF, sert de référence »4= 0,005mnit et ps'=0,6 mm*. Les TPSE
et TPSk sont respectivement utilisés pour montrer I'inflae d’'une augmentation de 50% deou de
Hs @ Haz > Ha1= Has €t k3 > Hsi' = Moz

Une augmentation de g Jpengendre un retard important du FrM de la TP&frs que
'augmentation de yin'a que peu avancé le FrM de la TPSF. Selon ladidg.4, le FrD des TPSF est
sensible aux variations de, pt aux variations degu Il est cependant admis que le FrD est plus
sensible aux variations dg. |Ce résultat peut se justifier par le fait recodepuis Pattersoet al [15],
gu’'un ajustement exponentiel de la « queue » de&SFT&st une méthode efficace d’évaluation du
coefficient d’absorption.

Nous savons a présent que la TPSF doit étre dieisédeux parties selon le temps d’arrivée des
photons : temps courts et temps tardif. Cependa@tquestion reste en suspend : quel est le temps
critique utilisé pour la séparation de ces deugsda ?

Afin de définir ce temps critique, nous nous somip@ses sur le modeéle analytique de Patterson
pour un milieu infinid(t,u, 1) rappelé dans I'équation (4.19). Nous avons olisgue les quantités
(0D/0ps).us et (0D/0p,).Ha SONt €gales pour des temps toujours tres prochedngutemps
correspondant au maximum dg c'est-a-dire de la TPSF mesurée. Dés lors noossadéfini fax
comme étant le temps de séparation entre les teoyrss correspondant a la partie sensible aux
variations de plet les temps tardifs correspondants aux variatieng [64].

Par conséquent, les points utilisés dans le prosesseptimisation ont été choisis sur le FrD de la
TPSF ou sur son FrM respectivement pour le calewpd ou Ay

La méthode proposée consiste a sélectionner 3spsimtle FrM de la TPSF a 20%, 50% et 80% de
son amplitude maximale A, utilisés pour la reconstruction des images {lel ps images de 4sont
reconstruites en utilisant 4 points placés surl2 dfe la TPSF a 10%, 20%, 50% et 80% dg.ALe
choix de ces points est purement heuristique. Laaplitudes ont été choisies afin d’obtenir une
répartition uniforme des points. Les amplitudes imates des points sont fixées a 80% dg.Afin

de s’éloigner relativement du.4\.

Le choix du nombre de points, fixé a 7, est purdnexpérimental. Nous avons trouvé qu’un
nombre de points supérieur a 7 n‘améliore pas daeier& significative la qualité des images
reconstruites, alors qu’un nombre de points intérée7 la dégrade dramatiguement. La limitation a 7
du nombre de points et leur séparation en 2 gro{#pes3) pour la reconstruction des images réduit |
temps de calcul de ces images de 81%, par comparaiec la méthode FT.

La figure 4.4 présente les 7 points choisis posoudre le probléeme inverse en utilisant la
meéthode PS.

4.3.3 Calcul des matrices jacobiennes

Nous avons décrit précédemment que la résolutigoraibieme direct consiste au calcul de la densité
de photons apres injection d’une impulsion lumieees un point sourag. La lumiere atteignant un
détecteur placé sur la surface en un pojast la lumiére réémise(t), proportionnelle a la densité de

photons en ce poirt(r,,r,t). Le probléme direct est modélisé par I'’équatiomliffeision, résolue par
la méthode des éléments finis. En considérant lements temporels de la densité de photons
Wi (rr,) :'[:t”qa(r r.t)dt , il est possible d’écrire la récurrence suivante :

[Ok(r)0 =, (r)c]WO(rry)=-o¢ -r ),
[Ok ()0 =, ()] WO rg) =nwery, (4.53)
W™ (r,r)+ 2« )ARMWY™ (r,r.) oo = 0.

Le systéeme d’équations est résolu par la MEF disaiti la méthode de Galerkin [30,65]. Il est
ainsi possible de calculer directement les momeessprofils temporels, sans calculer explicitement
ces profils. Les moments obtenus par la transforde@eMellin sont largement utilisés en TOD
[9,66,67].
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La méthode de reconstruction d'images décrite aagpaphe 4.2 nécessite le calcul des matrices
jacobiennes Hes densités de photorgr,r.t). De la méme maniére, la méthode des moments

requiert le calcul des jacobiennes des moments.

4.3.3.1 Jacobiennes des moments temporels

L’opérateur non-linéaire=")(D!¥,S) associé au moment d'ordre, pour la source Set le

détecteuDéS), peut étre développé en série de Taylor afin digper la formulation de Newton-
Raphson :

M®© =F(p+op) = FY(p+ 3'(ROp (459

p(r) :[ua(r),/((r)]T est le vecteur contenant les propriétés optiquesitieu et 3*) (p) est la

dérivée de Freshet de I'opérateur dire&t, définie par :

OFY(D®,S)/ou, AFY (DY, S)/ ok |

M@ ™ @
o =| F(D.8) oy, QF (DY, S))/ 0k (4.55)

|OF (DY, Ss) /0, OF (DY, Ss)/ 9k |

La forme discréte de cette dérivée est la matdceljienne de I'opérateur. Le calcul extrémement
long de cette matrice a partir de sa relation dimitién (équation 4.55) peut étre évité en utifiséa
théorie de la perturbation présentée en sectiorl.4Bn considérant une perturbatiop, ok
respectivement enyet enk dans le systeme d’équations (4.53), on aboutit & :

(DK +K)O = (p, + A, )] [WO(rr) + WO r )] ==6¢ -1 ),
(DK +3k) 0= (1, + A, ) ][ WO (r,r) + PO r )] =n[WrDE r )+ 30 ¢ 1 )], (4.56)
[ WO (rr)+ MO (rry) |+ 2k +aAT [ WD ¢ 1 )+ 3¢ 1,)]] 000 =0

En développant I'équation (4.56), en négligeantéeses d’ordre deux et en gardéktinvariant
surd€, nous obtenons la récurrence suivante :

O (1) == [ WO r ), ¢ FYOE T Jr - [0,WOCr WD, 9Ok g

Q

(4.57)
+anJ(°’(r,r WO (e dr 'h =0
Q

Aprés discrétisation de,jetk et en appliquant les équations (4.18), (4.55p6/et (4.57), la

perturbation du moment d’ordre n de la lumiére ieééraT"” due aux perturbationdj,, 6k peut étre
écrite sous la forme matricielle suivante :

5T(”’(D,(35),Ss): J;T("”(DE)S), §)5 W+ fLTW)( %, §)5 k moO (4.58)

. . () (") P o
Les Jacoblennes]fl: )etJ,((T ) pour les moments de la lumiére réémiS&(@ = 0, 1) utilisés dans
cette thése sont données par :
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- qT

=[TOD, r)ew(r,S,)u (r)dr
Q

J:l:(o))(Dd(s), Ss) = _J‘ T(O)( Dd(S)’ r)(,tIJ(O)( r, Ss) lJ( I) drl
Q

=[TO(D©, r)ew O (r,S,) U (1) dr
L Q

[0, TO(D,®,nN0,WwO(r,S,)u (rdr
Q

37D, 8) = -[0,T(D, NOWO(r,S) y(Hdr| -
Q

-[0,TO(D,", r)DrLIJ‘O)(r,SS)uD(r)er
Q

T

[T(O)(D © WO, S,)+ TO(D,S, W (r,S,)|cy (1) dr

Q

Jg(l))(Dd(s)’Ss)— J‘[T(o)( DY, nW®O(r, s)+ TV( DL, N O (r, S)] cy( ) dr| (4.59)
Q
.[[ “”(Dd(s’,r)W“)(r,SS)+T(l)(Dd(S),r)W(O’(r,SS)]cuD(r)dr
Q

[0, TOD,9,1)0,wO(r,8,)+0,TY(D,®, N0, O(r,s)]u(ndr |

Q

Y ~-[[O,T®(D,®,N0,WO(r,s,)+0,TY(D,®, )0, WO(r,S,)]u (r)dr
(D, 8) =] @

-[[O,T®(D,®, N0, WwO(r,s,)+0,T¥(D,®, O, W(r,S,) Juy (r)dr
Q

La jacobiennedﬁw du temps moyer@t) est obtenue a partir des jacobiennes des deuxiggeem
moments par I'équation :
(5.9

W(Q %) ([55 ) (4.60)

yO (M, &) .

4.3.3.2 Jacobienne des points de la TPSF

Quand l'intérét est porté sur la totalité des poide la TPSF et non pas sur ses moments,
I'équation utilisé est I'équation (4.18) exprimaette TPSF. L'équivalent de I'équation (4.57) S&écr

a(p;.s,.{)= ”[ (D5 rt=7) @(r.8,7) @, ()+0 [ ( Dyrit=1) D @ (1.8, 7) (1) | drer (4.61)

ou d‘(Dj,SS,t) représente la perturbation sur les points de la FI'IP$D§,SS,t) due aux

perturbation$p, etdx lors de I'utilisation de la source &t du détecteuoés) .

Les matrices jacobiennes pour I'absorption etffusiion sont données par :
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_I:IQF(Dj,r,ti—r)dJ(r S,.7)cu(r) drar |
3, (D38 =| -] r(Oh nt-1)o(r,5.7) cy( ) drat

RALCRIRERITEe

(4.62)

—f:IQDrF(Dj,r,ti —r) Oo(rs,.r)u(r)drdr
3 (038 9=| [ [ Oor( o ni-7)0,0(r.8 1) y( ) drd (4.63)
_—j:jQDrr(Dj,r,ti —r) O,6(rs,.r)w(r) drdr_

Dans les équations (4.62) et (4.63) les convolgtidans le domaine temporel peuvent étre
calculées par une simple multiplication dans le dioe fréquentiel en utilisant les transformées de

Fourier directe et inverse. L’avantage de la comtvmh en termes de volume de stockage a favorisé
son utilisation durant les travaux de cette thése.

4.3.4 Informations a priori

Le couplage des systemes TOD avec des imageureidsant des images anatomiques a été
I'objet de plusieurs travaux recherches. Ces systehybrides ont permis d’améliorer les images
reconstruites, en termes de résolution spatiade grécision des images paramétriques. Cette imeager
multimodale permet de fournir des données physiqlags locales et plus précises des tissus étudiés
[68-88]. Cependant, une question fondamentale giersicomment utiliser au mieux l'information
spatiale obtenue des images structurelles pouri@éla précision de la TOD ? Nous avons analysé
cette question, compte tenu de l'existence dandal®ratoire d'un systeme d’imagerie IRM
préclinique. L'IRM préclinique fournit des images ldaute résolution spatiake (,1 mm), tandis que
I'imagerie TOD a une résolution spatiale relativetfaible & 4-7 mm), mais fourni des informations
physiologiques de grand intérét.

Le probleme inverse en TOD est connu pour étre rabl@me non-linéaire, mal posé et mal
conditionné [9]. Liet al [71] ont exploité les images de mammographie Xrpleuchoix des
parametres de régularisation des différentes régintérét et des tissus environnants. Cette rdétho
a montré que le contraste et la résolution desésagconstruites pouvaient étre nettement améliorés

D’autres recherches ont montré que le contrastla d@OD peut étre corrélé a celui de I''RM
[70,73,77,81,82]. Les algorithmes permettant d'eel I'information a priori sont classés en deux
catégories en fonction du degré de confiance de-ciel

4.3.4.1 Algorithme avec hard & priori

Dans ce type d’'algorithme, la confiance en I'infation structurelle issue de la segmentation des
images IRM est totale. Elle peut étre utilisée p@wiuire le nombre de parameétres inconnus a estimer
dans le processus d'inversion du probléme invemsé@D [78]. Ceci est obtenu en réduisant la taille
de la matrice de NxN a NxR, ou N est le nombrea®ds et R le nombre de régions segmentées dans
les images IRM. On écrit alors :

j=X (4.64)

K est la matrice portant I'information sur les i@gs. Elle est donnée par :
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K — 2,1 2,2 kZR (4 65)
I(Nl kN,Z kNR
avec
1, jO
kjn:{ 10R, (4.66)
"o, jOR

ou R, représente la région n.
Lors de l'utilisation de cette jacobienne modifiéquation (4.42) de la section 4.3.1.2 devient :

Mx=[ T 3+1]" Tam (4.67)

AXx est |le vecteur des propriétés optiquesitla différence entre les mesures et les simulation

Le probléme majeur de cette approche est le petediintroduire une erreur en imposant des
hypothéses incorrectes dans le modéle. Boveraiaal ont démontré récemment que malgré la
présence d’erreurs dans linformation structureliegtte méthode hard a priori améliore
considérablement la localisation des hétérogengit83,84].

4.3.4.2 Algorithme avec soft & priori

Une autre approche d’intégration de I'informatiopréori est basée sur le fait que les variations
des propriétés optiques dans une région donnéeusiformes. Ceci est obtenu par le contréle des
matrices de régularisation [79,80,85,86]. Brooksbyal ont introduit un terme de régularisation de
type Laplacien L, qui relie la propriété optigue deaque noeud aux autres noeuds du maillage
[79,80,83-85].

0, i et j ne sont pas des nceuds de la méme région

L=<-1/Ng, i et]j sont des nceuds de la méme région
1, i =]
(4.68)
En utilisant la matrice L, 'équation (4.42) deskction 4.3.1.2 devient :
Mx=[J 3+ACL] JAM (4.69)

Le calcul deAx peut se réaliser en méme temps poyreils. Cependant le paramétre de
régularisationA n’est pas le méme pour les deux coefficients,iains et Aps sont calculés
séparément en utilisant I'équation (4.67) et (4168 de I'utilisation d’un algorithme utilisant urard
ou un soft a priori [87].

4.3.5 Reconstruction d'images de fluorescence
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4.3.5.1 Formulation du probléme direct

La propagation des photons d’excitation et de #goence dans les milieux diffusant peut étre
modélisée par les équations de diffusion couplées tt domaine temporel [88-91] :

10
[—D k(1) 0+ f1(r) +——}D W t)=a 1),

cot

t (4.70)
t -
{—D k(r)O +,uam(r)+l£}q> mr ,t)=mj¢ f1® 7dt,
c ot T o
¢ est le coefficient d'extinction molaire du fluohmpe, C sa concentratiom, le rendement

guantique etr le temps de vie de fluorescence. Les indices m ehdiquent respectivement les
photons d'excitation et de fluorescence. Commedetra la deuxieme équation du systéme, la source
de fluorescence est exprimée par la convolutionadéensité des photord,(r,t) par le déclin
exponentiel de I'émission de fluorescence.

Comme évoqué dans le chapitre 2.3.1, cette forioalagéxprime les profils temporels de
fluorescence en fonction de six paramétres tiggdail et |5 aux longueurs d’onde d’excitation et
de fluorescence, concentratiofeC) et temps de vie de fluorescence. Compte tenu du caractere mal
posé de la TODF, de hombreuses solutions équiesguvent étre trouvées lors de la reconstruction
des images de ces six paramétres. La reconstruaionages de fluorescence est donc
particulierement complexe. S'’il est possible d’aegter le nombre de mesures, ou d'utiliser plus
d’'informations a priori en couplant I'appareil d®©DF et un dispositif d'imagerie anatomique, la
plupart des chercheurs ont donc proposé des swdutiiernatives pour simplifier le probléme de
reconstruction [92-95]. Nous exposerons ci destuséthode proposée par Schetzal sous le nom
de « lumiére totale » [96], que nous avons utili@a@s nos premiers travaux en fluorescence.

4.3.5.2 Approche en lumiére totale

Selon ces auteurs, la lumiére totale corresporal goinme de la lumiére d’excitation et de la
lumiére de fluorescence a temps de vie nul. La @mmcomposante est mesurée par TOD. La
seconde est calculée en déconvoluant les donn€ESQME de la décroissance exponentielle régie par
le temps de vie.

Une seconde simplification, tres discutalnlesivo, est apportée dans cette méthode. Elle consiste
a considérer que les propriétés optiques du miimnt égales aux longueurs d'onde d'excitation et
d'émission :padr) = pan(r) = pa(r) [97]. L’absorption par le fluorophore est suppe nulle dans la
bande de fluorescence. Le coefficient d’absorpfola longueur d’onde d’excitation est égal a la
somme des coefficients du milieu et du fluorophore

Uat(r) =pa(r) + In(10)£C( 1) (4.71)

Sous ces hypothéses, le systeme d’équations (@etdx’écrire comme suit :

10
{_D D((V)D*'ﬂat(r)*'za}bx(r 1)=axtt) (4.72)

[—D Tk (r)0+ g (r) +%%}Drmn(r A ) =L )Py t)

CD:n(r,t) est la densité de photons émis avec I'hypothéserdps de vie nul.

En développant yadans I'équation de diffusion a la longueur d’odtxcitation, I'expression de
la «lumiére totale » s’écrit :
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[—DEk«)D+pa«)+%§J¢n0I)=qx«1) (4.73)

Le terme®; (r,t) de la «lumiére totale » est égal & :

In(L0)

Py (r )= PR )+ PG 1) (4.74)

Les densités de photons (r,t) et o (r,t) peuvent étre calculés en résolvant respectivengent |
premiere équation du systéme (4.72) et I'équatdon3)).
o (r,t) est obtenue a partir de I'équation (4.74). La iderde photone ., (r,t) de lumiere

émise avec le temps de vie de fluorescengeeut finalement étre calculée par convolution de
o, (r,t) avec la fonction du temps de vie. Ce calcul suppmpee le temps de vieest homogene a

I'intérieur du tissu imagé [98] :

.t ~(t-t)
Oy (r.t) =?ICD|DT](r te T odt (4.75)
0

Comme pour la TOD, la méthode de lumiére totalp@sée reprend les conditions aux limites de
Robin, appliquée aux longueurs d’onde d’absorptibd’émission.

4.3.5.3 Probléeme inverse en lumiére totale

L'algorithme de reconstruction utilisant la méthode lumiére totale est I'équivalent d'un
algorithme réalisant une double reconstruction T@effet, les deux densités de photans(r.t) et
@ (r,t) sont obtenues par la résolution de I'équation diugion. Les aspects spécifiques a cette
méthode sont les suivants.

4.3.5.3.1 Déconvolution des données de fluorescence

Avant de réaliser I'inversion du probléeme corregpaomt a I'équation (4.73), il est nécessaire de
calculero |, (r.t)- Ce calcul consiste en la déconvolution mESEn( [ t) par la fonction du temps de

vie de fluorescence afin d’obtenir les donn#esk ( ¢, t) simulant I'émission des photons avec un

temps de vie nul. Cette étape est réalisée a l'd@éalgorithme de déconvolution de Van Cittert
[96,99]:

TPShy k= TPSk, i1+ | TPSF- TPSE k10 ) (4.76)

k est le nombre d'itérations. L'opérateircorrespond au produit de convolution. Cette étagpe e
appliqguée a tous les profils temporels obtenus pooaque couple source-détecteur. Cette
déconvolution étant une étape de prétraitemenddesées, elle n'est pas incluse dans le processus
itératif d'inversion [100].

4.3.5.3.2 Principe d’inversion du probleme

Le principe du calcul de la distribution de la centation d’'un fluorophore donné a l'intérieur
d’'un tissu a l'aide de la méthode de la lumieraleoest schématisé dans la figure 4.5.
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Figure 4.5 : Reconstruction de la concentratiomdfuorophore par la méthode de la lumiére
totale.

Les coefficients K(r) et p(r) sont reconstruits en inversant respectivemearirémiere équation
du systéeme (4.72) et I'équation (4.73). Cette isi@r peut étre effectuée en utilisant un des typss
de données présentés en section 4.5.2.

La concentration C(r) en n’importe quel point r tissu est calculée en fonction des deux
coefficients d'absorption jet p, comme suit :

[ Hat(r) = ta(r)]

= o)

(4.77)

L'avantage majeur de I'algorithme de reconstructidifisant I'approche en lumiere totale réside
dans le fait que la concentration du fluorophoréestpropriétés optiques du tissu sont calculées de
maniere simultanée (Fig. 4.5). De plus, cette agpmr@ermet de s’affranchir de I'étape de convotutio
gui apparait dans la seconde équation du systerv@)(4ui devait étre mené a chaque itération du
processus d'inversion. L'approche en lumiére totétfuit ainsi le temps total de la reconstruction a
environ 10% du temps requis pour I'inversion duéye d’équations (4.70) [100].

Cette méthode exige cependant des approximations cpenpatibles avec une application
préclinique, et la programmation de la résoluti@s @quations couplées reste indispensable. Cette
étape nécessitera le calcul des jacobiennes degeentilisées par rapport a la concentration des
fluorophores et au temps de vie de fluorescence.
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5 Reésultats : données simulées

Avant d’envisager d’appliquer les méthodes de rstantion d'images décrites dans le chapitre 4
sur des données expérimentales, il est nécessaies @valuer sur des données simulées. Cette étape
permet de valider les méthodes, en évitant d’'iejedés erreurs de mesure non connues en entrée.

Nous avons donc calculé des données simuléesésgalution du probleme direct, sur des objets
simulant des objets tests, pour lesquels nous sutan possibilité d’acquérir des données
expérimentales a I'aide du tomographe résolu epsaidcrit dans le chapitre 3.

Nous présenterons successivement la génératiordal@ses simulées, puis la reconstruction
d'images a partir de ces données. Ces travaux tntréalisés en utilisant le logiciel Comsol
Multiphysics®, par I'écriture de scripts sous Mati@he Mathwork8"). Chaque partie est divisée en
deux. L'une est consacrée a des objets cylindrigdass les configurations avec et sans contact.
L'autre se rapporte a un objet simulé en formealeis, concu a partir de la mesure de la surface 3D
d'un animal. Chacun des objets simulés est utpieér générer des profils temporels de photons
diffusés et de photons de fluorescence. Les imagesnstruites a partir de ces données seront
exposees et discutées dans la seconde partiecthauitre.

5.1 Génération des données

5.1.1 Objets simulés cylindriques

La résolution du probleme direct nécessite la conson de modéles numériques de mémes
formes que les objets imagés. Compte tenu de la&tsicylindrique du tomographe réalisé, les
premiers objets test fabriqués sont des cylindresnode de fabrication et la description de cestsbj
ont été faits en section 3.3.

5.1.1.1 Géométries étudiées

En mode d’acquisition avec les fibres optiques@maxct avec I'objet test, celui-ci est un cylindre
de diametre égal au diametre intérieur du suppest fibres, soit 40 mm. Pour tester le mode
d’acquisition sans contact, des cylindres de dieanégjal a 28 mm ont été fabriqués. lls permettent
d’avoir un espace vide entre leur surface et lé€eutés des fibres sources et détecteurs du sgstém

Les cylindres simulés ont des propriétés optiquedes a celles des objets tests fabriqués. Les
propriétés considérées sont : I'indice de réfrac(in, le coefficient d’absorption {4 le coefficient de
diffusion réduite (d). Dans les cas requis, les propriétés de fluamese simulées seront le produit de
la concentration du fluorophore par son rendemaantique de fluorescenceQ), et le temps de vie
de fluorescencer).

Ces propriétés peuvent étre homogénes sur latéotalicylindre. En ce cas, le cylindre C pourra
servir d'objet de référence de propriétés homogébes inclusions de propriétés optiques différentes
peuvent étre ajoutées pour modéliser des milietdrbgenes. Ces objets simulés seront utilisés pour
étudier la propagation de la lumiere dans des mildiffusants contenant des hétérogénéités, évaluer
les effets de ces hétérogénéités sur les TPSRist ieoments, comparer les images reconstruites et
vraies de ces objets simulés. La figure 5.1 présded différents objets cylindriques discutés
précédemment.
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Figure 5.1: Modéles numériques cylindriques: (aghogenes, (c,d) hétérogénes. Objets de 40
mm, illumination et détection en contact (a,c) 28emm, détection sans contact (b,d,).

5.1.1.1.1 Maillage

L’étape suivant la construction de la géométriemalele est son maillage. Notre choix s’est porté
sur un maillage tétraédrique. Chacun des élémemtsedmaillage est un tétraedre ayant quatre
sommets, appelésceudsdu maillage. Les tétraédres ayant trois de leuradsosur la surface du
modéle composent leéléments tétraédriques de bortd’ensemble des éléments triangulaires
composés des trois nceuds des éléments tétraéddgussd représentent Ié&ments triangulaires
de bordou éléments du maillage de la surfashe modéle.

La figure 5.2 illustre les maillages des cylindnesnogénes de 40 et de 28 mm ainsi obtenus (a,b).
Les dimensions des différents éléments sont pgediées, comme représenté par le code de couleur
des figures 5.2 (c,d).

5.1.1.1.2 Sources, détecteurs et amélioration du maillage

Dans la résolution du probléme direct, la détertimnades nceuds du maillage utilisés comme
sources et détecteurs est I'étape suivant le rgailiee la géométrie. Dans le cas de I'approximatasn
la diffusion, les nceuds sources sont les sourcdésnaiére isotrope, situés sous les points d’entiete
la lumiére et a partir desquels la lumiére est eagp avoir perdu son information directionnelle.

Dans I'ensemble de ce chapitre, les positions itbessf optiques utilisées comme source et comme
détecteurs sont celles du tomographe optique ré&otemps décrit dans le chapitre précédent. Seize
fibres sont montées, tous les 22,5°, sur un suppdiridrique. Leurs extrémités sont situées sur un
cercle de rayon 20 mm et elles sont alignées s##srdirections radiales. Ce choix permet d’obtenir
des données simulées et des images reconstruitgmguiont ensuite étre comparées aux résultats
expérimentaux, et de préparer les protocoles expétaux.
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Figure 5.2 : Maillages des géométries utiliséds) (@pupe axiale XZ présentant la taille des
éléments des maillages (c,d). lllumination et dé&acen contact (a,c), et sans contact (b,d).

Dans la configuration avec contact, les sourcesespondent aux nceuds se trouvant & L1/
en dessous des points de contact de la surfaceodalenavec les extrémités des fibres (Figure 5.3

(a,c)).
@) \
/'/ bo

Figure 5.3 : Vue 3D (a,b) et coupe dans le plarfidess YZ (c,d) montrant les positions des
nceuds sources, 1/ja l'intérieur de I'objet (en bleu) et des nceuésedteurs sur la surface de
I'objet (noir). Configuration en contact (a,c) ens contact (b,d).
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En mode sans contact, il s'agit des nceuds se mbuvd/|y en dessous de la surface irradiée
située dans le cbne d'illumination de chacune ieed sources (Figure 5.3 (b,d)).

Le positionnement des points de détection consistia détermination des points de sortie de la
lumiére & la surface du modéle, collectée parileed optiques de détection. En contact, ces points
sont les nceuds sur la surface en contact avextesmités des fibres détectrices (Figure 5.3 (a,c))
Dans le cas de la détection sans contact, ces noetr@spondent aux nceuds de la surface contenus
dans le cone de détection de chaque fibre déte¢trigure 5.3 (c,d)).

En pratique, le point source théorique ne corredpas forcement a un nceud du maillage comme
le montre la figure 5.4 (a). Dans ce cas, les nithaoclassiques calculent son influence sur les
sommets du tétraedre qui le contient par interfwiat.a figure 5.3 (a) présente ce cas sur un agell
2D. Le point source théorique appartient au trian@n.ns). Dans la résolution de 'ED par FEM,
l'information est connue uniquement sur les poohtsmaillage. Ainsi, il est nécessaire de calculer
l'influence du point source théorique sur les trmdsuds ) n, et ry par interpolation.

Afin de s’affranchir de cette étape d’interpolatiolous avons mis en place une nouvelle méthode
permettant de mailler la géométrie utilisée danBHM, en tenant compte des positions des sources.
Apres calcul des positions théoriques des pointsces, la méthode employée force le maillage a
passer par ces positions. Le maillage ainsi obéstprésenté en figure 5.4 (b).

@) Point (b) Point
d’entrée de d’entrée de
la lumiére

22

. L la lumiéere
S
» nly n3 18
i Point
16 AV Point . <<
source source
. théorique 1 théorique

12 12

Figure 5.4 : Maillage classique et position dedarse théorique (a), nouveau maillage ayant un
nceud placé sur la position de la source théorioue (

Similairement aux points source, les nceuds utilicsgsme points de détection ne correspondent
pas forcement aux nceuds du maillage. Notre métpeduet de la méme facon que pour les points
source, de fixer les points de détection et fokeenaillage a passer par leurs positions. Le dewie
avantage de la méthode de maillage calculé eniéondes positions des points sources et détecteurs
est que les maillages peuvent étre affinés autewed points. Ces régions sont tres influentegasur
gualité de la simulation. En effet, l'affinement chaillage autour des sources permet d'accélérer le
temps de convergence de la simulation (premiersipaemps). L'affinement du maillage autour des
détecteurs permet une meilleure estimation deraitkede photons responsables des profils mesurés.

Un autre cas ou l'affinement du maillage autourdéigons d’'intérét (ROI) est utilisé, est celui de
l'utilisation d’'informations structurelles & prioriCette information est obtenue par segmentation
d’'images anatomiques (IRM, tomographie X) en plusigégions. Une fois les régions définies, cette
information est utilisée afin de guider la génématilu maillage pour augmenter le nombre d’éléments
autour des contours. Cette méthode permet d’areéliarqualité des images reconstruites en TOD ou
en TODF [1-3]. Cet affinement du maillage est séiliautour des inclusions des objets hétérogénes

simulés, afin d’améliorer la qualité des donnéasifges.
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Figure 5.5 : Maillages affinés autour des sourte®tecteurs (a,b), coupe XZ présentant la
taille des éléments des maillages (c,d). Configmmatn contact (a,c), et sans contact (b,d).

La figure 5.5 présente les maillages corrigés alsteavec les points sources et détecteurs
présentés a la figure 5.3, pour les cylindres hameg de 40 et de 28 mm (a,b). Les dimensions des
éléments au voisinage des sources et détecteursgsloites, comme représenté par le code de couleur
des figures 5.5 (c,d).

1
Min: 1.00

Figure 5.6 : Maillages affinés autour des inclusjales sources et des détecteurs (a,b) et coupes X
de la taille des éléments du maillage (c,d). Caméijon en contact (a,c), et sans contact (b,d).
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Les maillages générés sur les géométries hétéregaasentées dans la figure 5.1, et affinés en
utilisant les sources et détecteurs présentésladigsire 5.4 sont présentés dans la figure 5.6.

Il est établi que la simulation la plus juste ebteoue en utilisant le maillage le plus fin.
Cependant, 'augmentation du nombre de noeuds diageaugmente considérablement le temps de
calcul de la simulation. Le meilleur compromis dst définir une zone sensible autour du plan de
détection (le plan des fibres) et d’affiner le ek uniquement dans ce volume (Figure 5.7). Cette
zone est déterminée avant I'étape de reconstruetiamest pas changée au fur et a mesure de la
progression du processus d’inversion [4]. La déiteation de la largeur de cette zone sera décrite en
section 5.2.3.

(a) Largeurde la zone sensible (b)
> i
— b Largeur de la zone sensille
' —> 2o
E
. ‘ {lo E 10
X D 'sg D
. #
. to — — U]
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120 1/pg. [
1/Us’ 20 10 o0 -0 -0 -30 A 10 A sl 0 0

Figure 5.7 : Coupe XZ des géomeétries montrantddsnves sensibles autour du plan de
détection. Configuration en contact (a,c), et sammgact (b,d).

La figure 5.8 présente les maillages obtenus esntetompte de ces zones sensibles, ainsi que la
taille des éléments des maillages obtenus.

(b)

@)

1
Min: 1.00 Min: 0.850

Figure 5.8 : Maillages affinés dans les zones b@ss(a,b,) et coupes XZ de la taille des
éléments de maillage (c,d). Configuration en cdr(@c), et sans contact (b,d).
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Les maillages présentés sur la figure 5.8 serafisag dans la résolution des équations de
diffusion par la méthode des éléments finis (MEF).

5.1.1.2 Propagation de la lumiére

La derniére étape avant le calcul des profils teglpode photons diffusés ou de fluorescence
collectés par les fibres détectrices est la sirmulade la propagation de la lumiere d’excitationdsu
fluorescence a l'intérieur de la géométrie du medaimérique. Cette étape consiste en pratique a
résoudre I'équation de diffusion (ED, Eq. 4.12)lewsysteme d’équations de diffusion couplées (Eq.
4.70), avec les conditions aux limites de Robin.(E45), en éclairant le milieu simulé par une
impulsion de lumiere en forme de distribution deabia I'instant origine. La méthode de résolution
choisie est la méthode des éléments finis (MEF)p@sée par Comsol®. Le calcul est effectué pour
les temps de propagation compris entre 0 ps et B5PAvec un pas de temps de 10 ps. A l'issue de
cette étape, la densité des photons diffusés dualescence est connue en chaque nceud du maillage
et & chaque pas de temps apres I'excitation.

5.1.1.2.1 Photons d’excitation

La densité de photons d’excitation est obtenuedsolution de I'ED. Nous présentons ci-dessous
les densités de photons diffusés calculées sumtadeles numériques homogénes et hétérogenes
présentés sur la figure 5.1.

Le fond C a les caractéristiques suivanteg=10,005 mrit, us' ¢ = 0,6 mnt, n=1,54.
L’inclusion C, présente une hétérogénéité en diffusion, ellequiesan gc; = 5.4 ¢.
L'inclusion G, simule une hétérogénéité en absorption, ayes|L0. ke

Les spécifications des maillages obtenus pour st homogénes et hétérogénes, et pour les
analyses avec et sans contact, sont présentéeedabkau 5.1.

Eléments Eléments
Nombre de nceuds PR triangulaire de
tétraédriques
surface
Homogene 6898 37588 3526
En contact
Hétérogéne 8811 47163 6448
Homogéne 6106 30927 3584
Sans contact

Hétérogene 7310 38651 5321

Tableau 5.1 : Maillages utilisés dans les simufetides objets cylindriques.

La figure 5.9 présente les densités de photongidiégion sur les surfaces des objets homogénes et
hétérogénes de 40 mm et de 28 mm de diametreebgsstchoisis pour les représentations sontt =1
ns (géométrie avec contact) et t = 600 ps (dérectmns contact). lls correspondent aux temps
auxquels la densité de photons est maximale ssurface de I'objet en regard de la fibre détectrice
placée a 180° de la fibre source. Dans le repéta tigure 5.9, la source est positionnée a x =@ =
mm ety =-20 mm.

On observe une réduction de la densité de photaonses surfaces des objets hétérogénes, en
comparaison avec les objets homogénes. La présiscanclusions Cet G de propriétés optiques
différentes a l'intérieur des objets hétérogends &yalement induire une dissymétrie des densieés d
photons sur les surfaces de ces objets.
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Figure 5.9 : Densités de photons d’excitation sardurfaces des objets homogenes (a,b), et
hétérogénes (c,d). Configuration en contact, s {a,c) ; sans contact, t = 600 ps (b,d).

Cette dissymétrie est mieux visible sur les coyggemettant de visualiser la densité des photons a
l'intérieur de I'objet. La figure 5.10 présentedansité de photons diffusés dans le plan de détecti
d’abscisse x = 0 mm. On observe en particulier dewsité de photons plus élevée au voisinage de
I'inclusion plus diffusante C(en haut) que vers I'inclusion plus absorbarte C
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Figure 5.10 : Coupes a x = 0 mm des densités depha’excitation dans les objets
homogeénes et hétérogenes. Configuration en coltaetl ns (a,c) et sans contact a t = 600 ps
(b,d).
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Ces différences de propagation des photons a $rdesrobjets homogenes et hétérogénes se
traduiront par des variations des densités de pBosor les surfaces des objets homogénes et des
objets hétérogénes, significatives de la présencgeela nature absorbante ou diffusante de ces
hétérogénéités.

5.1.1.2.2 Photons de fluorescence

La densité de photons de fluorescence est obteaudapésolution des équations de diffusion
couplées (Eq. 4.70). Les géométries utilisées pasisimulations de la propagation des photons de
fluorescence sont composées des cylindres C repadsele fond et ¢ utilisé comme inclusion
fluorescente.

Les simulations ont été effectuées en utilisanplameétres suivants ;= 0,005 mnt, s’ x.m
= 0,6 mm' et n = 1,54. Ce choix est fait dans le but de meth évidence I'émission des photons de
fluorescence sans aucune différence en absorptierada fixation du fluorophore afin de séparer les
deux phénomeénes. Les valeursnde 0,016,t = 560 ps et;;s = 13000 mrit.mol*.L ont été choisies
afin de simuler les caractéristiques de I'ICG #olegueur d’onde d’excitation de 778 nm [5,6]. Deux
concentrations d’ICG ont été simulées: 5 et 10 |pirfto Il convient de noter que de telles
concentrations se traduisent par des coefficieatssdrption de 0,15 et 0,3 mina la longueur d’'onde
d’excitation, supérieurs au coefficient d’absorptitu fond C. Les simulations ont été calculées de 0
ps a 3500 ps avec un pas de temps de 10 ps, avesr&etéristiqgues de maillage du tableau 5.2.

Eléments Elements
Nombre de nceuds ..~ ", .~ triangulaire de
tétraédriques
surface
En contact 8811 47163 6448
Sans contact 6106 30927 3584

Tableau 5.2 : Maillages utilisés dans les simutetide fluorescence.

La figure 5.11 présente les densités de photonBudeescence sur les surfaces des modéles
numériques, aux 2 concentrations d'ICG a t = 126@mpodele en contact) et a t = 750 ps (modele
sans contact) apres son illumination par une soposgionnée a x =z = 0 mm ety = -20 mm. Le
point de vue est fixé Iégerement en-dessous detsosfin de mieux visualiser la surface en face de
l'inclusion fluorescente.

La figure 5.11 montre que la densité de photongluescence sur la surface des objets est
maximale en face de I'inclusion. Cette densité letgns n’est pas uniformément répartie a la surface
en regard de l'inclusion et est centrée autour ldn pe la fibre d'illumination (x = 0 mm). Cette
simulation met en évidence le fait que la distifude la lumiére de fluorescence est tres sengitde
position des inclusions de fluorophore. Ce réseiat |'origine du potentiel, et du succes deQDF
préclinique pour réaliser Iimagerie 3D de la dmmition de fluorophores tissulaires, alors que
I'imagerie 3D des propriétés optiques par TOD resieore largement a démontrer.

La comparaison des images a 5 et 10 pmol/L monteela densité de photons de fluorescence a
la surface dépend a peu pres linéairement de leectmation en fluorophore. La discussion de la
guantification des cartes de fluorophore sera amlors de la comparaison des profils temporels.
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Figure 5.11 : Densités de photons de fluorescemckes surfaces des objets avec une inclusion
fluorescente : ICG 10 umol/L (a,b) et 5 umol/L jcldétection en contact, t = 1250 ps (a,c) et sans
contact, t = 750 ps (b,d). Source d’excitation=az= 0 mm ety = -20 mm.

La figure 5.12 présente les densités de photorfkideescence sur la coupe transversale passant
par le plan de détection a x = 0 mm. On note afaeret I'origine des photons de fluorescence.
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Figure 5.12 : Coupes a x = 0 mm des densités dophde fluorescence. Configuration en
contact a t = 1250 ps (a,c) ; sans contact a 10p85b,d). Sourceax=z=0mmety =-20
mm.
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5.1.1.3 Profils temporels

Dans la configuration en contact, les profils tergf® des photons diffusés (TRyFet de
fluorescence (TPSJ correspondent aux densités de photons sur lesisiobu maillage de surface
situés aux points de contact des fibres détectaees la surface de I'objet (Eq. 4.18).

Dans le mode sans contact, les TPSF sont calcpé#da méthode décrite dans la section 2.2, en
fonction de la position des détecteurs, de la géuwenét de l'orientation de la surface du modele
numérique et de la densité de photons calculééesunceuds utilisés comme détecteurs, c'est-a-dire
vus par la fibre détectrice. La figure 5.13 illesta position de trois des sept détecteurs du siigpo
expérimental, g d; et &, se trouvant respectivement a +135°, 180° et -t@5la fibre source et pour
lesquelles les TPSF seront présentées dans ladsuite paragraphe.

dg,-135 ds,-135

S d,,+180 d,,+180

Porte fibre
dy,+135 dy,+135

Cobne de détection

Figure 5.13 : Position des fibres détectricgsldet d autour des objets en contact (gauche), et
sans contact (droite) lors de lillimitation parflare source S.

Le détecteur gdest positionné en regard de l'inclusion plus diffiuie. Le détecteur,dest
positionné en face de l'inclusion plus absorbaktdin, le détecteur gest positionné en face d’'une
zone homogéne, symétrique par rapports aux delxsinos. Cette configuration est choisie afin de
comparer trois profils de photons spécifiques. s,da symétrie entre les détecteusetld permet
d’attribuer la différence entre les TPSF détecigmsces détecteurs a une différence de propriétés
internes. Cette hypothése est possible car leandiss source — détecteurs, $ etdS — d sont égales.

5.1.1.3.1 Photons d’excitation

La figure 5.14 présente une comparaison des TH&fectées par les fibres détectrices illustrées

en figure 5.13, sur des objets homogenes TRsHignes continues) et hétérogenes TRSE(lignes
discontinues).
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Figure 5.14 : TPSKd'objets homogénes (lignes continues) et hétémgéignes discontinues),
pour 3 couples source — détecteur. Configuratiooostact (a), et sans contact (b).

Comme nous l'avons observé dans le paragraphe&.les densités de photons sur la surface des
objets hétérogenes est différente de celles arfacgudes objets homogénes. Cela se traduit par des
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modifications des profils temporels calculés, Jesbsur la figure 5.14. Nous avons chiffré ces
différences et exprimé les écarts entre les momeetsTPSksm, €t TPSkewero LeS deux premiers
moments, E : intensité globale, TM : temps moyent sompareés. Les écarts en intensité globale ec
et en temps moyen ggsont calculés selon les équations (5.1) :

{e% :100 *( E1etero_ Ehom()/ Ehom( (5 1)
eCI'M = TMhetero_ TMhomo
o d dh
Enomo(Ua) 3,90.10 2,88.1(¢" 3,90.1¢'
ec (%) -43,5 -36,9 -42,8
Contact
TMpomo(PS) 1171,3 1276,9 1171,3
ecrm (pS) 58,6 -10,7 -29,9
Enomo(Ua) 1,52.16 1,18.1C° 1,52.10
ec: (%) -24.9 -13,9 -17,7
Sans contact
TMpomo(PS) 712,2 780,1 712,2
ecrm (pS) 49,3 -2,7 -16,8

Tableau 5.3 : Comparaison des premiers momentSRI®E,,m, et TPSkeeropour 3 couples
source — détecteur. Configurations avec et sanscon

Bien entendu, les TP&r, des couples (SHet (S,d) sont égales, pour des raisons de symétrie,
dans les deux configurations, avec et sans comtaatontraire, les TPSEe.,de ces deux couples sont
différentes. Ces différences s’expliquent aisément.

Les photons atteignant le détectegiont probablement traversé I'inclusion plus diffusa;. La
longueur de leur trajectoire a augmenté et la TRS®EU couple (S a une intensité plus faible et un
temps moyen plus élevé que la TRsEcorrespondante :1Eerd S,3) < Bromd S,65) €t TMheterd S,0k) >
TMhomd S, ).

Les photons atteignant le détectedise sont probablement propagés a travers l'incluplas
absorbante £ La proportion de photons détectés a donc dimimiéce d’autant plus que les
trajectoires de ces photons sont longues. On obsengi une diminution de I'intensité globale, mais
aussi une légere diminution du temps moyen des Td@8€spondantes & S,d}) < Eomd S,d) et
™ heterc(Sadz) < TMhomc(Svdz)-

Ces résultats de simulations démontrent que légsions plus absorbantg €t plus diffusante £
sont toutes deux responsables d’une baisse d'itéegisbale des TPSF. Cependant, les influences des
inclusions G et G sur les temps moyen des TPSF sont opposées. kangeé de l'inclusion plus
diffusante se traduit par une augmentation du temmgen alors que I'inclusion plus absorbante est
responsable de sa diminution. Ainsi les méthodesyuwgs résolues en temps sont capables de
distinguer entre inclusions absorbantes et difftesance que les méthodes continues ne peuvent
réaliser.

5.1.1.3.2 Photons de fluorescence

Les profils temporels des photons de fluorescei®®R}, sont calculés dans les configurations en
contact et sans contact a partir des densités o de fluorescence a la surface (figure 5.14). |
sont représentés sur la figure 5.15.
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Figure 5.15 : TPSFdes photons de fluorescence, ICG 10 pmol/L (ligroeginues) et 5
pmol/L (lignes discontinues), pour 3 détecteursafigoration en contact (a), sans contact (b).

Les TPSK présentées en figure 5.15 sont trés sensiblegpasition de l'inclusion fluorescente,
située en regard de,.dPour un détecteur donné, leurs intensités somerméées par les
concentrations du fluorophore recherché.

Le tableau 5.4 ci-dessous présente une comparaisio@ les TPSk,v et TPSk,\v sous forme
d'écarts entre leurs premiers moments (E, TM). éezmrts en intensité globalezezt en temps moyen
ecry sont calculés en utilisant I'équation 5.1.

d d d
Eoum 3,37.1C¢° 6,57.10 19,64.10
eG (%) -50 -50 -50
Contact
TMioum(PS) 1782 1605 1349
ecmm (pS) 0 0 0
Exoum 7,70.10 13,64.10 33.96.10
errz (%) -50 -50 -50
Sans contact
TMyoum(PS) 1175 1038 859
ermy (ps) 0 0 0

Tableau 5.4 : Comparaison des premiers momentS8E&,10,m €t TPSEs,v pour 3 couples
source — détecteur. Configurations avec et santacion

Dans les deux modes, avec et sans contact, noasvohs que le détecteuy mlacé en face de
l'inclusion fluorescente recoit une quantité de i@ plus importante que celles détectées pat d.
L'intensité totale E(S,d) de la TPSK(S,d) est approximativement 3 fois plus grande gréSkl,) et
6 fois plus grande queE5,d;). Ces résultats sont justifiés par le fait quddasité de photons décroit
exponentiellement avec la distance parcourue [Tih A'atteindre le détecteur,dles photons de
fluorescence émis par l'inclusion parcourent respement des distances 1,5 fois et 1,9 fois plus
petites que celles nécessaires pour atteindreétestéurs get d.

La comparaison des temps moyens des 3 TPSF, paaumd des géométries, montre qu’ils sont
proportionnels aux distances parcourues par lepbl@vant d’atteindre les fibres détectrices.

Les écarts relatifs en intensité totale montrerd udiminution de la concentration de moitié
engendre une diminution de la quantité de la lueniér moitié. Cette linéarité est due a notre modeéle
pour lequel les coefficients d’absorption des ssswe sont pas modifiés par la présence du
fluorophore. Cette linéarité ne sera pas retro@aeconcentrations élevees, a cause de I'absorption
optique du fluorophore aux longueurs d’onde d'ext@in et de fluorescence [8].
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On observe enfin que la diminution de concentrationfluorophore ne change pas les temps
moyens des TPSF détectées sur les 3 fibres déeexctri

Ces résultats sont a l'origine d’'une méthode d’iemagde fluorescence relativement simple. Les
variations des temps moyens des profils temponel$oaction des positions des paires source -
détecteur permettent de localiser les sourcesudeeicence dans I'objet. Les intensités globales de
TPSF contiennent l'information sur la quantité dleofophore. Une telle méthode d’analyse et de
reconstruction en TODF a été proposée par étal [9] et est utilisée dans le dispositif développé pa
la société ART [8].

5.1.2 Optimisation du maillage et du pas de temps

Les profils temporels simulés seront comparés aaklp mesurés, lors de la reconstruction des
images. Il est donc essentiel de valider ces grsfihulés. La résolution de I'équation de diffusjam
la MEF dépend trés fortement de la qualité du mgélet de la finesse du pas de temps. C’est lanrais
pour laquelle, aprés avoir décrit ces premiersltgsude simulation obtenus sur des objets simulés
cylindriques, nous revenons sur le choix du madllagdu pas de temps.

Dans cette partie, nous présenterons une étudammeth évidence l'influence de ces deux
parameétres sur la qualité des résultats obtensgssibaulations présentées ont été effectuées eaatont
sur I'objet homogéne de 40 mm. Toutes les compamaisont menées sur les profils correspondant a
la fibre de détection dpositionnée a 180° de la fibre source. Les @oliPSk;, ont été simulés avec
un pas de tempat, sur I'objet homogéne de propriétés,=@,005mn¥, u'=0,6 mm® et n=1,54.
L'étude a porté sur la comparaison des résultatatebinaison de trois maillages et huit pas
temporels différents.

Les simulations ont été réalisées pour les pasrdpd suivants : 8,557, 10, 12,207, 15, 20, 25, 30
et 35 ps. Le plus petit pas temporel correspontemps mis par un photon pour traverser le libre
parcours moyen de diffusionsl=1/pus= 1,667 mm. Le 3™ pas de temps est égal a la résolution
temporelle expérimentale des cartes de comptagephi#ons utilisées dans notre dispositif
expérimental.

Le tableau 5.5 présente les quatre maillageségilians cette étude. lls sont caractérisés par leur
nombre de nceuds, nombre d’éléments tétraedrawuetdille maximale des arétes des tétraedres.
Nous avons observé la présence d'une erreur emttaille des éléments spécifiée dans le logiciel
Comsol® et la taille maximale réelle des élémentsnaillage généré. Les différents maillages et les
erreurs entre ces tailles maximales sont présedatésle tableau 5.5.

Taille Taille
maximale maximale Erreurs entre
Nombre de Nombre iz h A
Vo1 z idéale des calculée des | taille idéale et
noeuds d'éléments 1 1 .
éléments éléments calculée (%)
(mm) (mm)

Maillage ref 6889 37588 3,33 3,62 8,7
Maillage 1 5170 26641 3,66 4,03 10,1
Maillage 2 3402 16774 4,33 4,88 12,7
Maillage 3 2825 13793 4,66 5,24 12,4

Tableau 5.5 : Caractéristiqgues des maillages ésilour les simulations.
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La TPSK;utilisée comme référence correspond au maillagdldgei ref. Les TPSE o simulées
avec les huit pas de temps sélectionnés sont myées en figure 5.16 (a).

1

TPSF
TPSF

RN

Temps (ps) Temps (ps)

Figure 5.16 TPSF o Simulées en utilisant Maillage_ref avec les has de temps (a),
agrandissement de la zone rouge montrant les gexifonts montants des TRSk.(b).

Il est généralement admis que la simulation la phégise est obtenue avec le maillage le plus fin
et le pas de temps le plus court. Nous avons cepemdbservé (Figure 5.16 (b) des valeurs négatives
du pied de la TPSk s ss(bleue) calculée avec le pas de temps le plus.cimsi, la TPSE; 1o(rouge)
au pas de temps 10 ps a été choisie comme réféfdrsE,; pour la comparaison des résultats de
toutes les simulations. Ce choix sera détaillé [disdans cette section.

En plus de la précision des résultats, 'autreemide choix du maillage et du pas de temps est le
temps de calcul requis. Le tableau 5.6 présentietegs de calcul (TC) et les écarts en intensitdeo
(e ), €t en temps moyen (@) calculés sur toutes les TPSF par rapport a le&=EPBes résultats
pour cette TPSE sont les suivants : TC = 25,57 s«E 9,8917.10 ua, TMe = 1,281 ns. Les écarts
en intensité totale sont relatifs, ceux en tempgencsont absolus. lls ont été calculés en utilisant
I'équation (5.2) :

SO =1OO*( Erail_at ~ Eref)/ Bt

(5.2)
€Gu a = TMuai o~ TMy
At (ps) 8,55 10 12,207 15 20 25 30 35|
TC (s) 20,32 23,54 14,37 18,76 11,20 14,90 11,00 7,7
Maillage_1 ec (%) -0,03 -0,028 0,03 0,12 0,23 1,20 1,25 1,52
ecrv (ps) 5,93 4,57 -2,16 -0,47 -5,39 -8,.36 -14,90 -19,59
TC (s) 15,00 13,30 10,64 8,7 7,6 8,84 57 7,6
Maillage_ 2 | ec (%) 0,82 11,20 -0,81 077 | 057 0.02 039 | 1,84
ecy (pS) | 5,44 4,08 1,67 1,05 | -590 | -1021 | -1547 | -13,93
TC (s) 10,65 9,54 8,40 6,50 5,70 5,40 4,80 3,80
Maillage_3 ec (%) -1,16 -1,61 -1,22 -1,12 -0,85 -0,47 0,82 1,05
ecrv (ps) 9,58 8,24 5,82 3,09 -1,77 -6,66 -8,16 -15,18

Tableau 5.6 : Temps de calcul, écarts des intensitdes temps moyens des TPSF calculées
pour différents maillages et pas de temps.

Les résultats présentés dans le tableau 5.6 momw&hn’existe pas une méthode optimale pour
choisir le type de maillage ou le pas de tempsmdalation. On peut cependant noter que les résultat
qui s’écartent le plus des valeurs de référence @menus avec un maillage fin et des pas de temps
élevés. Un écart inférieur a 1 % en intensité 2 s (soit 1% de la valeur de référence et urdpas
temps expérimental) peut étre obtenu en un tempgsaldal de 4,8 s, avec le Maillage_3t= 30 ps,
soit une réduction par 5,3 du temps de calcul.

Gaoet al ont proposé une méthode de détermination du pasndes optimal pour un maillage
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donné [10]. Dans cette méthode, des TPSF sontléakpour différent pas de temps, en commencant
par un pas long. Le pas de temps défini comme aptiorrespond a celui ou la différence entre deux

TPSF successives devient négligeable. L'inconvémegjeur de cette méthode est qu’elle est adaptée
a un probleme 2D, pour lequel le temps de calcuhel’TPSF est relativement court. De plus, cette

méthode ne prend pas en compte le pas de temiggierid partir duquel le pied de la TPSF présente

des valeurs négatives, comme observé dans la figlite(b), mais aussi pour d’autres pas de temps
inférieurs a 8,55 ps.

Selon le critére d’'arrét de la méthode de @tal, le pas de temps optimal pour la simulation de la
TPSEim e €St de 15 ps car la difference entre TRSEet TPSEn_12.207€St négligeable et plus petite
que celle entre TPSF 122076t TPSEn 555 Cependant, la figure 5.16 (b) montre que le matecps
optimal est de 10 ps. Les écarts en intensitéet@alprésentées dans le tableau 5.6 augmentent avec
le pas de temps, contrairement aux écarts en temagsn egy qui diminuent lorsque le pas de temps
augmente. Ces écarts sont nuls pour les valeupaslule temps. e-o€t trr Tm=oprésentées dans le
tableau 5.7.

terr_e=0(PS) tr tm=0(PS)
Maillage 1 12,00 14,49
Maillage_2 17,85 13,71
Maillage_3 26,80 18,18

Tableau 5.7 : Pas de temps pour lesquels les é@sitses sont nuls. Ecarts calculés entre les
maillages évalués et le maillage de référence, angmas de temps de 10 ps.

Les résultats du tableau 5.7 montrent que plusaidlage est grossier plus I'écart entre les pas de
temps « optimisés » pour les intensités et pouteleps moyens est grand. Ainsi, nous avons dQ faire
un compromis afin de choisir un pas de temps op&mae basant sur ces écarts.

5.1.2.1 Pas de temps optimal

Nous proposons une méthode empirique de détermmakii pas de temps optimal pour un
maillage donné. Le pas de temps optimal est expairpartir des distances entre les nceuds connexes
et la vitesse de la lumiére dans le milieu. Poumaiilage i, le pas de temps optinsl, ;est calculé
en fonction de la longueur des arétes et de dtdase de la lumiére dans le milieu :

Aty ;= moy([ min( DIST), mediaf Dl$ﬂ)/ (5.3)

DIST; est le vecteur contenant les distances entredmsda connexes, c’est a dire les longueurs
des arétes. Les termes moy, min et median se f@pp@ux valeurs moyenne, minimale et médiane
de ce vecteur.

Le tableau 5.8 présente les erreurs en intensigh demps moyen et les temps de calcul des
simulations obtenues en utilisant les pas de texhgs,

Atop_i(PS) ee (%) eGu (Ps) TC(s)
Maillage_ref 10,00 0,00 0,00 25,57
Maillage_1 10,80 0,14 3,76 19,95
Maillage 2 11,99 -1,16 1,91 11,70
Maillage_3 12,58 -1,56 5,66 7,54

Tableau 5.8 : Pas de temps optimaux, écarts emsitéeet en temps moyen et temps de calcul.
Ecarts calculés par rapport au maillage de réféemec un pas de temps de 10 ps.
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Afin de valider la méthode proposée, les TPSF s3emilavec les 3 maillages et les pas de temps
optima ainsi déterminés sont comparées a la EPE€s résultats sont présentés sur la figure 5.17.

I x 10 ‘ ) \
__TPSE. | / |
sim-ref 4+ —(m— -t === -
| |
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Figure 5.17 : Comparaison des TRSF avec la TPSE de référence (rouge). Profils
normalisés (a), agrandissement de la zone roug&rambhes pieds des fronts montants des
TPSF (b).

La figure 5.17 montre que les écarts entre lesrqUdSF sont tres faibles, malgré les différences
importantes entre les maillages utilisés pour gmération. La méthode proposée a permis le calcul
d'un pas de temps optimal pour un maillage donres pas de temps ainsi obtenus permettent la
génération de résultats de simulation trés proldrssie I'utilisation de maillages différents.

5.1.2.2 Maillage optimal

Le choix du maillage dans la résolution du probléatitect et inverse en TOD par des approches
numériques nécessite un compromis entre le tempaldel et la qualité des images reconstruites. Ce
compromis est la conséquence directe de la disatién de ces deux problemes et de la taille
importante des matrices utilisées [11,12].

Le choix du type du maillage utilisé dépend dedmplexité de la géométrie et de la distribution
des propriétés optiqgues du milieu. En se basantesurésultats présentés dans le tableau 5.6, nous
remarguons gu'il est possible de faire un compranise les écarts de résultats et le temps delcalcu
pour choisir le maillage. Cependant, il est impatrtde rappeler que ces résultats ont été obtemus su
des objets de propriétés optiques homogénes.

Le tableau 5.9 présente les écarts en intensétet temps moyen ainsi que le temps de calcul
des simulations sur I'objet hétérogéne décrit entiae 1.1.1.2.1utilisant les mémes maillages et les
pas de temps optimaux présentés dans le tableau 5.8

Atop_i(pS) eg (%) egw (ps) TC (s)
Maillage_ref 10,00 0,00 0,00 52,53
Maillage_1 10,80 -1,4 -4,56 38,40
Maillage_2 11,98 -1,59 -5,81 28,57
Maillage_3 12,58 -2,03 -7,41 18,61

Tableau 5.9 : Pas de temps optimaux, écarts emsitéect en temps moyen et temps de calcul.
Simulations d’un objet hétérogéne.

Nous observons que la convergence des simulatisinples lente lors de I'utilisation d’objets
hétérogenes. De plus, les erreurs obtenues sont gévées que celles obtenues sur les objets
homogenes, et que la finesse du maillage est térerssentiel pour la précision du calcul des TPSF
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dans un objet hétérogene. Les résultats préseatssla tableau 5.9 montrent que nous sommes dans
I'obligation de faire un compromis entre le temms ahlcul et la qualité de la simulation. Dans les
études portant sur des objets cylindriques, nolisaubns des maillages ayant un nombre de nceud
compris entre celui de Maillage_1 et celui de Mayé_2.

5.1.3 Fantbme de souris

Pour tester nos méthodes de reconstruction d'imagesdes données simulant un animal de
laboratoire, nous avons réalisé un fantdbme de so®dur rester aussi proche de la réalité que
possible, nous avons construit cet objet simuléarirpde la géométrie de la surface d’'une souris,
enregistrée a l'aide du dispositif conoscopiqueitidans le chapitre 3.

5.1.3.1 Image de surface

Les miroirs permettant le balayage de la surfackadamal par le dispositif de mesure de surface
(Figure 3.1) sont fixés au-dessus de I'animal etmpétent I'enregistrement de sa surface supérieure
seulement. La figure 5.18 (a) montre I'image ob&elaus d’'un enregistrement conoscopique avec une
souris positionnée sur son support. Elle consiateire rectangle de 40 x 30 mm acquis avec une
résolution de 64 points dans les deux directioret ¥. Cette image couvre la partie de I'animal
comprise entre son museau et une coupe transveisd@ mm de ce dernier, située au niveau
abdominal.

La construction de la géométrie utilisée dans koltdion du probléme direct nécessite une
connaissance de la totalité du contour de la zodysée. Pour fermer la surface de la géométrie
étudiée, nous utilisons un deuxiéme enregistrensenbscopique : celui de la surface du lit du
tomographe (Figure 5.18 (b)). Ce choix est justifi le fait que le corps mou de I'animal s’étale s
le lit et prend approximativement sa forme.

RN
\;\;;“§\\8\\I\\'\

R
il

Figure 5.18 : Image conoscopique de la souris@usapport (a), image de la surface du lit (b)
et contour fermé de I'animal (c).
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La fusion des deux images de surface acquisesnssite réalisée en deux étapes. La premiéere
consiste a éliminer la partie du lit qui dépassdadprojection de la souris. La seconde consiste a
fermer la surface finale, en comblant I'écart efégedeux images. Cet écart est situé sur les latards
I'animal, non accessibles au conoscope, soit pgueda normale a la surface fait un angle supégeur
85° avec le faisceau laser, soit parce que sitliésnbre de parties supérieures de I'animal. Catrtéc
est comblé par une interpolation linéaire entrepl@isits des bords de la surface de I'animal etsleur
projections sur la surface du lit (Figure 5.18 (&) partie basse de I'animal est fermée par une
surface plane a x = - 35 mm.

5.1.3.2 Construction du modele

L’étape suivant I'obtention du contour fermé comtenla partie de I'animal étudiée, dans cet
exemple la téte, consiste en la construction dueteodumérique solide correspondant. Ce modéle
sera utilisé comme géométrie lors de la résolutiorprobléme direct par MEF. La figure 5.19 (a)
présente la géométrie construite a partir du corgoésenté en figure 5.18 (c).

Pour la simulation d’hétérogénéités dans le mileeyx cylindres Cet G ont été ajoutés a la
géométrie fermée de I'animal. Ces cylindres ontliamétre de 5 mm et une hauteur de 10 mm. Les
coordonnées du centre du cylindresont [- 25, -8, 4] (mm). Celles du centre des@nt [ -25, 9,5, -1]
(mm) (Figure 5.19 (b)). Les propriétés optiquesces inclusions peuvent étre modifiées afin de
simuler une hétérogénéité en absorption, en diffysiu la présence d’'un fluorophore.

@) o g
5

Figure 5.19 : Géométrie du fantdme souris homog@éneéométrie du fantdme souris
hétérogene (b), maillage 3D de la géométrie héggredc).

Le maillage 3D de la géométrie présenté en figul® Fc) contient 22154 nceuds et 121085
éléments tétraédriques. Ce grand nombre de nceudsiese par les irrégularités de la surface de
I'animal, en particulier vers son museau.
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Le calcul des densités de photons et des TPSHfestug en utilisant la méthode de détection
sans contact présentée en section 2.2.2. Les atdeedes fibres optiques d’émission et de réception
sont situées a 20 mm du centre de la géométrien@-ig 20).

Extrémités
S des fibres
20 e ’
10
O_ L
W : . 10
d2 de -0
o . . =10
20— 20
-25 -15 -5 5 15 25 °

Figure 5.20 : Position des fibres optiques aut@ufahimal. Fibre source S et fibres détectrices
d,, d, et ¢ placés respectivement & +135°, 180° et -135° fibria source.

Les positions des nceuds sources et détectés sdculéea selon la méthode décrite
précédemment. Les TPSF dépendent de la géomésielélecteurs, I'orientation de la surface du
modeéle numérique et la densité de photons calaué&es nceuds appartenant aux cones de détection
des fibres. La figure 5.20 illustre la positiontdais des sept fibres détectrices. Les détected; dt
ds sont respectivement placés a +135°, 180° et -#85fa fibre source S. Les résultats des TPSF
simulées correspondant a ces trois fibres seréseptés dans la suite.

Lors de la simulation de la propagation des photbescitation, le détecteur,ast placé en face
de linclusion plus diffusante CLe détecteur glest positionné en face de l'inclusion plus absoida
C.. Enfin, le détecteur st positionné en face de la zone entre les daaxsions. Pour la détection
des photons de fluorescence, le détecteyrest le proche de Tlinclusion fluorescente. C
Théoriquement, cette position lui permet de détegte quantité de photons de fluorescence plus
grande que celles détectées par les autres détecteu

5.1.3.3 Propagation des photons

La propagation des photons d’excitation et de #soence a été calculée entre 0 et 2500 ps avec
un pas de temps de 10 ps. Les conditions aux Broité¢ été appliquées a toute I'enveloppe extérieure
de la géométrie sauf le bord correspondant a laetnansversale de I'animal a x = - 35 mm, surface
sur laquelle le coefficient de réflexion est coésénul.

5.1.3.3.1 Photons d’excitation

La simulation de la propagation des photons d’axcih est obtenue par résolution de I'équation
de diffusion. La géométrie compte trois milieuxXindlusion G, l'inclusion G et le reste de la
géométrie qu’'on appellera le fond. Différentes pietgs optiques été attribuées a ces trois milieux.
Les coefficients d’absorption, et de diffusion réduit {1attribués au fond sont respectivement égaux
& 0,005 mrit et 0,6 mrit. L'inclusion G a le méme coefficient d’absorption que celui dodf@t un
coefficient de diffusion réduit supérieury ¢4 = 1,25.)4". L'inclusion C, simule une hétérogénéité en
absorption. Son coefficient de diffusion réduit égal a celui du fond et son coefficient d’absanpti
est égal au double de celui du fondgir 2. k.

La figure 5.21 (gauche) présente la densité deopisotl’excitation a 100 ps, 420 ps et 850 ps
apres lillumination du modéle depuis une fibreigpe positionnée a x =y = 0 mm et z = 20 mm,
(Figure 5.20). Le point de vue est fixé en facentuseau de I'animal. Il est situé au-dessus de la
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surface supérieure de I'animal pour la figure anpet = 100 ps afin de montrer le point d’entrédade
lumiére. Pour les figures aux temps t = 420 pH6t[Es, ce point est placé au dessous de la suttace
lit afin de mettre en évidence les points de saltid¢a lumiére du coté opposé au point d’entrée.

La figure 5.21 (droite) présente les vues en calggedensités de photons, dans le plan x = - 25
mm. L'emplacement des inclusiong €t G est délimité par des cercles en trait discontimes
densités de photons sur la surface a t = 420 B8@ps sont représentées avec la méme échelle de
couleur, sur les images de surface et en coupe.
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Figure5.21 : Densité de photons d’excitation sur la sigfdu fantéme de souris (gauche), et sur
des coupes transversales (x = -25 mm) (droite).pBethe vol = 100 ps, 420 ps et 850 ps.

Le temps de vol de 420 ps correspond au maximunflidude photons d’excitation sur le
détecteur g positionné a 180° de la source (Figure 5.20). émps t = 850 ps correspond
approximativement a une réduction de 50% du flupligtons sur ce détecteur. La densité de photons
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atteignant la surface du modeéle en regard de ligich G est inférieure a celle en face de l'inclusion
C,. Ce fait est d0 a la différence des propriétégjaps des deux inclusions. Il est mieux percu aur |
figure 5.20 a t = 420 ps.

5.1.3.3.2 Photons de fluorescence

La simulation de la propagation des photons derdlstence est obtenue par résolution des ED
couplées. Le fond, l'inclusion ,Cet linclusion G ont les mémes coefficients d’absorption et de
diffusion réduit aux deux longueurs d’'onde d’exita et d’émission. Les valeurs choisies sont selle
utilisées dans le cas des photons d’excitationcl@ix a été fait pour s'approcher des méthodes de
reconstruction d'images de fluorescence les plilisads, notamment la méthode de la lumiére totale,
et pour mettre en évidence I'émission des photenflubrescence. En particulier, la fixation de la
sonde fluorescente n’induit aucune augmentatidifatdeorption optique.

Seule l'inclusion G est utilisée pour simuler la fixation d'un fluoture. La figure 5.22 présente
les résultats de simulation, avec une inclusigredhtenant de I'lCG avec une concentration de 5 uM.
Les valeurs) = 0,016,e77s = 13000 mrit.mol™.L ett = 560 ps ont été employées.

Max: 2.00e-8 Max: 3.70e-8

Min: 9.00e-12 Min: 2.00e-10
t=420ps t=420ps

Max: 2.00e-8 Max: 3.70e-8
95 410 5 0 5 10 19 x10°® %1078

Min: 9.00e-12 Min: 2.00e-10
t=850ps t=850ps

Figure5.22 : Densité de photons de fluorescence surfacgidu modéle (gauche), et vue en
coupe transversale a x = -25 mm (droite). Tempgoti&20 ps et 1250 ps.

Les densités de photons a t = 720 ps et a t = p%bnt représentées avec la méme échelle de
couleur. Le temps t = 720 ps correspond au maxirdunilux de photons de fluorescence sur le
détecteur gla 180° de la source (Figure 5.22). Le temps t 50135 correspond approximativement a
une réduction de 50% du flux sur le méme détectemirtemps correspond au flux de photons de
fluorescence maximum est plus long que celui olésavec les photons d’excitation, a cause du temps
du temps de vie de fluorescence, mais aussi geajéctoire moyenne des photons qui ont du transite
de la source au détecteur en passant par l'inclu€§jo Bien entendu, la densité de photons de
fluorescence atteignant la surface du modéle esinmate en face de I'inclusion,C
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5.1.3.4 Profils temporels

La figure 5.23 présente les profils temporels dbetgns d’excitation TPSF(gauche) et de
fluorescence TPSF(droite), détectées par les fibres d, et d. Rappelons que le détecteur abt
placé de maniére a étre le détecteur le prochéndtusion fluorescente £

La figure 5.23 (a) montre que le profil mesuré pardétecteur da la longueur d'onde
d’excitation, TPSKS,d,), a la plus grande amplitude. Deux raisons expliqee résultat. La premiére
est que le détecteup @st placé en face de linclusion plus diffusante &l'opposé de l'inclusion
absorbante £ La seconde vient du fait que les photons parciumeins de distance de la source S au
détecteur glqu’aux détecteurs,at d, a cause d’'une dissymétrie du positionnementatertial sur le
lit. L’amplitude de TPSKS,d;) est inférieure a I'amplitude de TR$E,d;). Ceci est da au fait que d
est positionné en face de linclusion plus absa@, et ce bien que la distance parcourue par les
photons entre S et doit plus petite que celle entre S gt d

gX 10* ‘ _ x 10° ‘ ‘ ‘
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: | TPSF(S.d 1 1 . |- TPSF(Sd
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Figure 5.23 : Profils temporels d’excitation TR$&) et de fluorescence TRSH), détectés par
les fibres ¢, d; et ¢ placées au voisinage du fantéme souris.

Concernant les profils temporels des photons derdkcence, la figure 5.23 (b) montre que
'amplitude de TPSKS,d) est nettement plus importante que celles de T(55&) et TPSK(S,d).
Cela est d0 a la faible distance séparant le agtedt de I'inclusion fluorescente CNous observons
gue la TPSk du détecteurglle plus éloigné de £a I'amplitude la plus faible.

Ces résultats montrent que les mesures des flpphd®ns de fluorescence sur la surface d'un
modeéle dépendent fortement des positions des pdiiitsnination et de détection. Ces variations des
données recueillies par fluorescence sont supéseaux variations des données acquises sur les
photons diffusés. Ajouté a l'intérét des technigdesmarquage par des sondes fluorescentes, cette
caractéristique explique le transfert progressif eféorts de recherche de la TOD vers la TODF.

5.2 Reconstruction d'images

Dans cette section, nous présentons les résutatscdnstruction d’'images, obtenues en utilisant
les données calculées selon les méthodes et lets sbjulés décrits dans le paragraphe précédent.

Les conclusions tirées de ces travaux, menés agecdnfigurations avec et sans contact, sont
similaires. C’est pour cette raison que nous awbhiwssi de ne présenter que les résultats obtemss sa
contact. Ces derniers simulent le plus fidélemestsituations expérimentales en tomographie optique
préclinique qui seront rencontrées sur le tomogeaphlaboratoire.
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5.2.1 Fantdmes cylindriques

5.2.1.1 Profils temporels simulés

Les données simulées ont été générées en résdlzBnpar MEF en utilisant le simulateur
Comsol®, selon les procédures décrites ci desmssptofils temporels sont simulés de 0 & 3000 ps,
avec un pas de temps de 10 ps et le maillage denéfe.

Les objets utilisés pour la génération des dongsimesglées ont la méme géométrie que les objets
hétérogenes décrits dans la section 5.1.1.1, pocorifiguration de mesure sans contact. Ce sont des
cylindres de diamétre 28 mm et de longueur 60 mear lcylindre C représentant le fond des objets
possede les propriétés optiques suivantes=:Qu005 mrit, ug’ = 0,6 mm' et n =1,54.

Un premier objet, objet_1, présente une hétéroggraiabsorption uniquement. Les inclusions C
et G ont le méme g1que celui du fond et ungrespectivement égal a 1,5 fois et 2 fois celuficohal.

Le deuxieme objet, objet_2, contient une hétérag@red absorption et une autre en diffusion.
Son inclusion ¢€a le méme yque le fond et unduégal a 1,25 fois celui du fond. Son inclusionaC
le méme 4 que celui du fond et ung€gal au double de celui du fond.

Les TPSF simulées sont ensuite normalisées sUFR&- expérimentales acquises avec notre
systéme dans des conditions usuelles. Le taux optage maximum utilisé est de I'ordre de’ 10
photons par seconde, sur I'ensemble des pas destddompbruit de Poisson est ajouté aux TPSF
simulées. Pour chaque pas de temps, il est égatacine carrée du nombre de photons détectés. Ce
bruit permet de simuler le bruit de comptage presams les TPSF expérimentales et de tester la
robustesse des algorithmes sur des données bruitées

5.2.1.2 Types de données utilisées

Nous présentons dans cette partie une comparaisenles résultats de reconstruction obtenus en
utilisant les trois types de données présentéeseetion 3.3.2. Nous appellerons méthode_1 la
méthode qui utilise les moments des TPSF, métholdent&thode qui utilise la totalité des points des
TPSF (FT) et finalement méthode_3 la méthode dlise@iune sélection de points des TPSF (PS).

Afin de réduire le temps de la reconstruction @sotution du probléme direct durant le processus
itératif d’'inversion est effectuée avec un pas efegs de 15 ps et un maillage dont le nombre de
nceuds est compris entre ceux de Maillage_1 et dialyia 2 (selon la section 5.1.2). Le nombre de
nceuds final est déterminé par I'étape d’affinenaenour des points sources.

Le critere d’'arrét du processus d’inversion estiniléfomme suit. L'algorithme est arrété si
I'erreur globale de reconstruction calculée a ti@igations successives (i+1, i+2, i+3) apresition
(i) est plus grande que celle calculée a I'itérafi. Si cette condition est satisfaite, le pr@tssest
arrété et la meilleure reconstruction est attricuégeération (i). Sinon le processus est stopp@s un
nombre maximum d’itérations fixé arbitrairementz 2

5.2.1.2.1 Reconstructions de I'objet_1

La méthode_2, totalité des points des TPSF, uldigdus grande quantité d'information. Elle est
donc supposée fournir les images de meilleure §igdGi en comparaison avec la méthode_1 ou la
méthode_3 [13,14]. En réalité, cette hypothéseastfaite uniquement si le milieu a un coefficidat
diffusion uniforme et si le vecteur de mise a jayrs’ est maintenu nul a toutes les itérations i
(us'(i+1)= ps(i)). Cette hypothése n’est pas satisfaite darmsake des tissus biologiques qui présentent
des hétérogénéités de diffusion. Par conséquerddieur de mise a jour du coefficient de diffusion
réduit doit étre estimé a toutes les itération@ui'(i+1)= Ws'(i)+ Als).

La figure 5.24 montre le résultat de reconstructthn modéle numérique objet 1 contenant
uniguement une hétérogénéité en absorption esarttlla méthode_2 avéqis' # 0. Les objets étant
de symétrie cylindrique, seules les coupes trassgaitans le plan des fibres sont présentées.
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Figure 5.24 : Images d’absorption (gauche) et tfasion (droite) de I'objet_1. Objet simulé
(haut) et objet reconstruit (bas). Reconstructilorsla méthode 2 éus’ # 0.

L’algorithme de reconstruction ne converge pas Varsolution recherchée. Le fait de tenter
d’estimer le vecteuAps, qui est en réalité nul, fausse totalement lewadle I'image { impliquant
une reconstruction erronée de I'image d’absorptidmage ' reconstruite montre que l'algorithme
est capable de localiser les deux inclusions maig gest pas en mesure d'estimer les valeurs
correctes du coefficient de diffusion. L'atténuatide la lumiére n’est pas seulement interprétée
comme due a une augmentation d’absorption mais aossme provenant d’'une augmentation de
diffusion réduite. Les valeurs de’ peconstruites sont comprises entre 0,58 heh 0,76 mnt. Ce
phénoméne est connu sous le nom de diaphonie t@igsdl fausse la reconstruction des images U
Afin de supprimer cette diaphonie, le vecteur deema jourAps peut étre fixé a zéro lors de la
reconstruction d’objets supposés ne contenir gaehdérogénéités en absorption.

paidéal us' idéal

Figure 5.25 : Images d’absorption (gauche) et tfasion (droite) de I'objet_1. Objet simulé et
objet reconstruit selon méthode_1, méthode 2 Aygc= 0 et méthode 3 (de haut en bas).
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La figure 5.25 présente les résultats de recortgirudes images et &' en utilisant les trois
méthodes présentées précédemment. Le vecteur de@jusrApls a été fixé a zéro, afin d’obtenir des
résultats admissibles, lors de Il'utilisation de moée 2.

Selon les images de diffusion réduite (Figure 5d26ite), la méthode_1 (0,58 << 0,61) et la
méthode_3 (0,59 <l < 0,6) sont stables ensulLes images d’absorption (Figure 5.25, gauche)
montrent que les trois méthodes fournissent appratkvement les mémes images dg Nous
rappelons que la méthode_3 permet d’obtenir cadtaés en n’utilisant que 7 points de la TPSF.
Cette approche permet de réduire le temps de reaotisn d’approximativement 67 % par rapport a
la méthode_2 qui utilise 38 points de la TPSF.

Nous introduisons le parametre dans le but de quantifier et comparer les troishods. Ce
parameétre est exprimé sous forme d'erreur entrevdésurs idéales et celles reconstruites. Pour le
coefficient d (d = i W), le paramétre egrs’écrit :

err, (21) = 120; didéa'e;_:), l_(di)rew(i) (5.4)

P est le nombre de pixels dans la région d'int@Bt dgsae €St la valeur « idéale » du coefficient
d, a savoir celle utilisée pour générer les TPSk, dst la valeur du coefficient dans l'image
reconstruite. La ZI peut étre le fond, une zondectu une zone de diaphonie. Pour I'image d'un
coefficient donné, la cible est définie comme étirisemble des inclusions ayant ce coefficient
différent de celui du fond. La figure 5.24 ,(idéal) présente un exemple ou les inclusions
correspondent aux cibles dans I'image pa figure 5.24 () est un bon exemple de diaphonie,
puisque l'algorithme a reconstruit deux inclusiamsxistantes endisur des localisations proches des
hétérogénéités d’absorption.

Nous appelons le paramétregdierreur de reconstruction du coefficient d qudlnest calculé sur
le fond ou les cibles et diaphonie quand il estwélsur une zone de diaphonie.

Concernant I'objet_1, les deux inclusionset G sont considérées comme étant les cibles dans les
images W Le fond de I'objet_1 est défini comme étant Isteedu cylindre C-(3-C,). Le tableau 5.10
présente les erreurs de reconstruction et la didaphdgilisées pour la comparaison des performances
des trois méthodes de reconstruction utilisées detts étude.

Ha Hs
. E"e‘.“ surla Erreur sur le fon Diaphonie Erreur sur le fon
Méthode cible (%) (%) (%)
(%) 0 0 0
Méthode_1 17,44 7,33 1,41 0,52
Méthode 2 Aps = 0) 15,57 7,80 0 0
Méthode_2 Ap # 0) 58,02 25,39 14,22 5,51
Méthode_3 16,76 7,86 0,35 0,18

Tableau 5.10 : Erreurs et diaphonie de reconstmidtir les images d’absorptiopet de
diffusion réduite d reconstruites. Coupe x = 0 mm, objet_1.

Les performances des trois méthodes sont relativeBwulivalentes lors de la reconstruction de
image d'absorption g Cependant, les trois méthodes présentent deblatésdifférents lors de la
reconstruction de I'image de diffusiog.LEn effet, méthode_2 n’est pas en mesure de staore les
images de L De plus, les erreurs calculées sur les imagésnoles par méthode_3 sont inférieures a
celles obtenues avec méthode 1.
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La figure 5.26 présente les profils le long de éaxdes images d’absorption ¢t de diffusion
réduite |§ reconstruites en utilisant les trois méthodegrésentées sur les coupes de la figure 5.25.

11 Méthodel 06 }t;)”}”””f””} 77777 ||—Méthodel
10 | —Méthode2 |—Méthode2
9 —Méthode3 06k -~ ---F-- i |—Méthode3
o —Valeur idéale_—~ /\ | —Valeur idéale
; -4 . | | |
€ € | | e
E L /A Ty £ O — 1 1/
= | = | | | | | |
| | | | | |
6 -/ f---- e YN
| 059 -~ ="~ [ [
5 - | | | | | |
| | | | | | | | | | | |
| | | | | | | | | | | |
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Figure 5.26 : Profils des valeurs reconstruitesatdedficients 4 (a) et |4’ (b) le long de I'axe z
de I'objet_1, selon les trois méthodes de recoastn

La figure 5.26 (a) montre que, lors de la recomsion d’objet homogene en diffusion, les trois
méthodes sont a peu pres équivalentes pour lindeygs. Elles différent nettement pour la
reconstruction de I'imagesp La méthode_3 présente une meilleure stabilité guméthode_1. La
méthode_2 n’est pas applicable sans imposer Idideet de diffusion. Les profils des;'pobtenus
par la méthode 3 ne s’écartent de la valeur exqatesur les zones plus absorbantes (diaphonie) et
s'en écartent faiblement. Leg palculés par la méthode_1 sont faux sur toupdaésts du profil, avec
une erreur plus importante.

Sur I'objet_1, qui ne présente que des inclusidrs®rdantes, la méthode_3, exploitant des points
sélectionnés sur les TPSF, est la plus perfornagegaenéthodes testées.

5.2.1.2.2 Reconstructions de I'objet_2

L’'objet_2 contient une inclusion plus absorbanteueé plus diffusante. Il permet de simuler
I'hétérogénéité des deux coefficients, comme retéodans les tissus vivants. Bien entendu, le
vecteurAps est estimé a chaque itération lors de la recan8tn des imagessude cet objet, en
utilisant la méthode_2. La figure 5.27 présentértexges reconstruites dg ¢t |4’ en utilisant les trois
méthodes.

Concernant I'objet_2, l'inclusion diffusante €st considérée comme la cible dans I'imageesft
comme zone de diaphonie dans l'image Imversement, l'inclusion absorbante €t considérée
comme la cible dans I'image, pt comme zone de diaphonie dans lI'imagelie fond de I'objet_2 est
défini comme le reste du cylindre C{C,).

Les images d’absorption, i@t de diffusion gl présentées en figure 5.27 montrent clairement que
la méthode_1 et la méthode_2 ne sont pas en mdswséparer les deux inclusions présentant deux
hétérogénéités de natures différentes.

Au contraire, la méthode_3 a permis une distinctidaire entre inclusions absorbantes
diffusantes. Les deux inclusions sont bien retresv&ur les images associées, elles sont absestes de
images de l'autre parametre. De plus, cette métt®dentre une grande stabilité des images du fond
du fantbme, sur les imageget sur les imagessj
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Figure 5.27 : Images d’absorption (gauche) et dusion réduite (droite) de I'objet_2. Objet
simulé (haut) et objet reconstruit selon méthodenéthode 2 et méthode 3 (de haut en bas).

Les erreurs et la diaphonie utilisées pour la coaipan des trois méthodes sont listées dans le
tableau 5.11.

Ha ks
Méthodes Errilingzur la Diaphonie | Erreur sur le Errilingzur la Diaphonie | Erreur sur lg
0, 0, 0, 0,
(%) (%) fond (%) (%) (%) fond (%)
Méthode_1 19,13 47,39 11,51 11,62 2,51 0,82
Methode_2| g4 46 158,97 23,12 22,55 11,00 2,94
(Aus #0)
Méthode_3 19,33 2,29 6,91 6,60 0,16 1,07

Tableau 5.11 : Erreurs et diaphonie de reconstmustir les images d’absorptiopet de
diffusion réduite d reconstruites. Coupe x = 0 mm, objet_2.

La figure 5.28 montre les profils le long de I'axa@les images 4t |k reconstruites selon les 3
méthodes et présentées sur la figure 5.27. Cespnudntrent la supériorité de la qualité des insage
reconstruites en utilisant la méthode_3.

Des la premiére itération, la méthode_2 a attritatéénuation de la lumiére a une augmentation
de l'absorption dans les deux inclusionsef G. Aux itérations suivantes, I'algorithme utilisaat
méthode_2 a tenté en vain de rattraper cette ed’egtimation des deux parameétres, induisant une
grande diaphonie entre eux.
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Les profils des valeurs reconstruites de gl | présentés en figure 5.28 montrent que la
méthode_3 permet d’effectuer une distinction clainére les deux inclusions; @ G. De plus les
valeurs reconstruites des coefficients du fond statiles, dans les deux images gdetyy’.

0.0 ‘ ‘ \ 0.
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Figure 5.28 : Profils des valeurs reconstruitesatdedficients |4 (a) et |4’ (b) le long de I'axe z
de I'objet_2, selon les trois méthodes de recoastn

5.2.1.3 Sensibilité selon I'axe du tomographe

Les résultats de reconstruction exposés ci-dessuspsesentés sous forme de coupe transversale
en x = 0 mm. Par la suite, nous discuterons laitgudles images reconstruites selon I'axe du
tomographe. Cette discussion est une premiere approar les objets simulés ont une symeétrie
cylindrigue. De plus, nous n'avons simulé que dBSH acquises avec des fibres source et détecteur
situées dans un seul plan de coupe. Mais cetteoetpprfournira des informations sur les pas de
déplacement longitudinal des animaux étudiés salasieurs plans de coupe.

Les méthodes de reconstructions en TOD ont unebdidédimitée le long de I'axe longitudinal
(x) du tomographe, perpendiculaire au plan degitmptiques. La probabilité que les photons, émis
par une source et collectés par un détecteur plZenés le méme plan d’analyse, ont d’explorer des
tissus hors du plan diminue en effet avec la destance dernier. Cette évolution peut étre viséalis
sur les cartes de sensibilité, définie au paragragi3.1.1, calculées sur un objet homogéne et
présentées sur la figure 5.29.

le-005 2e-005 3e-005 4e-005

‘HHHH L] HHH‘\’

2e-005 4e-005

HE A 1000

4e-005 5e-005

Figure 5.29 : Cartes de sensibilité (y = 0 mm) darcylindre homogéne, en, (gauche) ek
(droite). Coordonnées fibre source [0, 0, -20] rmogrdonnées fibre détecteur [0, 0, 20] mm.

Les lignes blanches sur la figure 5.29 correspandanseuil de segmentation égal a 1% de la
valeur maximale du coefficient reconstruit.
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Concernant la carte de sensibilité epn pous observons que la sensibilité est égale ald%a
valeur maximale a environ 20 mm du plan de détaci@ette limite de 20 mm, de part et d’autre du
plan de détection, a été utilisée pour délimitezdae sensible dans laquelle le maillage a étnéaff
comme décrit en section 5.1.1.1. Pour la carteedsililité enk, cette limite & 1 % est a environ 12
mm du plan de détection.

0.005 0.006 (‘J.‘OO7

0.6 0.64 0.8
priiiTTh sl L] [LLLLL LI LT L |
3 0

Figure 5.30 : Cartes d’absorption (gauche) et ffasion réduite (droite) de I'objet_2. Plan de
coupey=0.

La figure 5.30 présente une coupe de l'objet_2 daptan y = 0 mm, des images d’absorptign p
et de diffusion réduite {1 Elles permettent de visualiser I'extension desages des inclusions selon
'axe du tomographe. La ligne blanche correspondeuil de segmentation égal a la moitié de la
valeur maximale du coefficient reconstruit. Ce kest égal a 6,375.50mm* pour I'image . Il est
égal & 6,537.Tbmm* pour I'image .

Une segmentation & mi-hauteur des maxima des ciggftfs |4 et |’ correspond a une limitation
des images des inclusions diffusanteseCabsorbantes,Cespectivement égales a 5 mm et a 8 mm,
de part et d’autre du plan de détection.

Deux solutions permettent de reconstruire des is\&f2 sur des épaisseurs supérieures, et de
lever cette limitation. La premiére consiste a etatdes fibres optiques sur plusieurs plans d’aealys
perpendiculaire a I'axe du tomographe [15]. Cetteton induit une évolution lourde et couteuse du
tomographe. La seconde solution consiste a déplaaget ou I'animal imagé selon I'axe du
tomographe et d’effectuer plusieurs acquisitioreesasives. Cette solution est beaucoup plus sianple
mettre en ceuvre. Le tomographe actuel permet éettieition. Quelle que soit la solution retenue, il
est nécessaire d’acquérir une plus grande quatitif@rmation. Cela implique un temps d’acquisition
et de reconstruction plus long. Cependant, une teéthode de reconstruction 3D restera plus précise
gu’une reconstruction multi-coupes 2D [16].

5.2.1.4 Reconstruction avec information a priori

Nous présentons ici les résultats de reconstruat@ofiobjet_2, ayant utilisé une information a
priori sur sa structure. Cette information strueliera priori est utilisée dans deux étapes dugases
de reconstruction. La premiére consiste en soisatiibn pour la génération du maillage utilisé dians
processus d’inversion du probleme comme décrit ectian 5.1.1.1 La seconde consiste en
l'utilisation de cette information a priori dans tégularisation de I'équation (4.42) permettant de
calculer le vecteur de mise & jour des coefficigitst 1.

Les images d'absorption et de diffusion reconsriiavec cette approche en utilisant la
méthode_1 (moments des TPSF) et la méthode 3 ffeélate points sur la TPSF) sont présentées
figure 5.31 et compareées ci dessous.
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Figure 5.31 : Images d’absorption (gauche) et tfasion réduite (droite) de I'objet_2. Objet
simulé (haut) et objet reconstruit selon méthodet inéthode 3 (de haut en bas) en utilisant les
positions des inclusions en information a priori.

L’information structurelle a priori annule toutereur de localisation des régions. La méthode 1
n'est pas en mesure de séparer les inclusionssdiifas et absorbantes et fournit une mauvaise
estimation des coefficients, et . Nous observons en fait une image avec deux snmhs
absorbantes. Au contraire, la méthode_3 a permredmnstruire des d’absorption et de diffusion de
bonne qualité, avec une erreur de diaphonie visibi¢'image d’absorption.

La figure 5.32 montre les profils, le long de I'axedes images d’absorption et de diffusion
présentées en figure 5.31.
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Figure 5.32 : Profils des valeurs reconstruitesadedficients 4 (a) et |4’ (b) le long de I'axe z
de I'objet_2, avec information & priori, selon tEux méthodes de reconstruction.

La figure 5.32 (b) montre que méthode_1 a tréselamnt sous estimé le coefficienf dans
I'inclusion diffusante G En corollaire, I'atténuation de la lumiére edtiatiée a une augmentation de
I'absorption dans les deux inclusiong € G, engendrant ainsi une grande erreur de diaphDde.
plus, le coefficient pdu fond a été sous estimé dans cette méthodeofieges valeurs reconstruites
de W’ montre que la méthode_3 a parfaitement recortid&diond et a Iégerement sous estingédpns
les deux inclusions. Ce qui est compensé par gazdéerreur de diaphonie dans l'inclusione€une
surestimation de gidans linclusion G Les résultats obtenus par la méthode_ 3 peuveat ét
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considérés comme trés précis. L'information a pagoermis de localiser les inclusions, rendansiain
I'imagerie optique d’absorption et de diffusion qtitative.

Les erreurs et les valeurs de diaphonie permedtanbmparer les deux méthodes et d’apprécier la
précision de la méthode_3 sont listées dans ledal®.12. Il est intéressant de comparer ces aésult
et ceux du tableau 5.11. Les erreurs de reconstnuatec la méthode 3 sont divisées par 3 éfipar
10 () environ. Mais la diaphonie sur I'image d’absadopt est plus importante, démontrant que ce
probleme est sans doute le plus difficile a résewedr TOD.

Ha s
Méthodes Errilijglzur I3 Diaphonie | Erreur sur lg Errilijtr)lzur la Diaphonie | Erreur sur le
(%) (%) fond (%) (%) (%) fond (%)
Méthode 1 -18,51 -100,99 11,72 19,73 0,84 1,81
Méthode_3 -6,71 -5,48 0,69 0,58 -0,01 0,64

Tableau 5.12 : Erreurs et diaphonie de reconstmustir les images d’absorptiopet de
diffusion réduite { reconstruites avec information a priori. Coupe @ mm, objet_2.

Figure 5.33 : Images 3D d’absorption (gauche) afiffesion réduite (droite) de I'objet_2. Objet
simulé (haut) et objet reconstruit selon méthodet ipéthode 3 (de haut en bas) en utilisant les
positions des inclusions en information a priori.

La figure 5.33 montre les volumes obtenus par satatien des images,|et |&'. Le seuil choisi
pour cette segmentation est égal a la moitié dalleur maximale du coefficient dans les inclusions
idéales. Les seuils utilisés pour segmenter legésay et ' sont respectivement égaux a 0,0075
mm* et 0,675mrit. On observe les deux inclusions dans I'imag®econstruite avec la méthode_1.
Aucune inclusion n’est observée sur I'image deugifin. La méthode_3 fournit des images trés
proches de I'objet simulé. La faible valeur de iaptionie dans I'imagepermet de ne pas détecter
l'inclusion C,;, qui est restée sous le seuil de segmentation.
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Les résultats de reconstruction obtenus en uttlisannon I'information a priori, permettent de
confirmer la supériorité de la méthode_3.

5.2.2 Fantdbme souris

5.2.2.1 Génération des profils temporels

Les profils temporels ont été générés, ici enaameésolvant I'ED par la MEF. La génération des
données simulées est effectuée entre 0 ps et 26G/gr un pas de 5 ps et un maillage fin. La
géométrie du fantdme souris est composée de titiesumnde propriétés optiques différentes (Figure
5.19). Les coefficients d'absorption, et de diffusion réduit ¢4 attribuées au fond sont
respectivement égaux a 0,005 thet 0,6 mrit. L'inclusion C a le méme coefficient d’absorption
que celui du fond et un coefficient de diffusiodu# égal au double de celui du fond. L’inclusion C
simule une hétérogénéité en absorption. Son caefficle diffusion réduit est égal a celui du fond e
son coefficient d’absorption est égal a 5 fois icelufond.

Un bruit de Poisson a été ajouté aux TPSF simwd@ess les avoir normalisées sur les TPSF
expérimentales. Le taux de comptage maximum utigéde I'ordre de £(photons. Ce bruit permet
de simuler le bruit de comptage présent dans l&&-Téxpérimentales et de tester la robustesse des
algorithmes sur des données bruitées.

5.2.2.2 Reconstruction du fantbme souris

Les résultats de reconstruction du fantdme soudsemtés dans cette partie sont obtenus en
utilisant la méthode_3, a partir de points sélectés sur les TPSF (PS). Le pas de temps de résoluti
du probléme direct est fixé a 12 ps durant le meae itératif d’'inversion du probléme afin de réeui
le temps de calcul. Le maillage utilisé dans lakégn du probléme inverse contient 17374 nceuds et
79337 éléments tétraédriques. Le grand nombre desest di a la nature accidentée de la surface du
fantdme.

La figure 5.34 montre les images @t ' reconstruites sur le fantdme souris en utilisknt
méthode_3. Les lignes violettes correspondent atoao des inclusions de I'objet fantdme. Les lignes
blanches correspondent a la segmentation des imetuslans les images reconstruites. Le seuil de
segmentation est égal a la moitié de la valeur maba du coefficient reconstruit.

OTTVUUTTUTI UPUPOU WTPTPIN SEUPUPIIN FUTUTUN
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Figure 5.34 : Images d’absorption (gauche) et ffasion réduite (droite) du fantdme souris.
Objet simulé et objet reconstruit selon la méth®dde haut en bas). Coupe a x = -25 mm.
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Lors de la reconstruction du coefficient, liinclusion G est la zone hétérogéne a reconstruire.
L’image W, reconstruite montre que cette inclusion est dééec@ependant, nous observons une légére
diaphonie au niveau de l'inclusiorn,.CCette diaphonie est compensée par une dimingkop, de
0,004 mm' dans une zone au dessus de linclusien ICinclusion G est retrouvée lors de la
reconstruction du coefficientuAucune diaphonie n’est observée.

Les images des deux coefficients montrent que ceé#hode est en mesure de localiser et de
séparer les inclusions; @t G. Cependant, une erreur de positionnement dessinasi reconstruites
est observée. Ce décalage sera discuté dansda suit

La figure 5.35 montre des vues 3D des inclusioalie® et reconstruites, des imaggeu. Ces
volumes sont obtenus par seuillage en utilisansewil égal a la moitié de la valeur maximale du
coefficient reconstruit. Le seuil utilisé pour ahitel'inclusion dans I'image de jest égal a 9,02.10
mm*. Celui utilisé pour obtenir I'inclusion reconsteiidans I'image gl est égal & 7,82.17omm*. La
partie gauche situe les inclusions de I'objet sémila partie droite de la figure visualise les iemg
3D des inclusions reconstruites, superposées alusions « réelles ».

Les inclusions Cet G, reconstruites et réelles, ne se superposentqgaaseenent. Les volumes de
ces inclusions, reconstruites et réelles, sont emésppour évaluer la qualité des images recoresruit

. C;reconstruite
C;réelle £

C, reconstruite

\

Ciréelle

\ Jrée e}\\z)y X

Fantdme souris > Coréelle

Figure 5.35 : Fantbme souris et position des inchssdiffusante Cet absorbante ggauche).
Inclusions réelles et reconstruites(@uge) et ¢ (bleu) (droite).

Nous observons que l'inclusion €construite est excentrée par rapport &€lle. De plus, nous
remarquons que leur intersectimvérlap représente 40% de, @econstruite et seulement 12% de C
réelle. Concernant I'image,unous remarquons que le décalage entree€nstruite et Créelle est
moins important. En effet, I'intersection entre 1€elle et G reconstruite représente 45% du volume
de cette derniére et 60% de I'inclusionr€elle.

Un autre parameétre peut étre utilisé pour quantifee décalage entre inclusions réelles et
reconstruites. Il s’agit de la distance entre Estres de gravité des inclusions réelles et rendates.
Ce décalage est de 2,49 mm pour I'imagetde 3,70 mm pour I'image’u

Les résultats de reconstruction présentés ci dessusrent que la méthode_3 permet de
reconstruire des images de bonne qualité sur unengtéie complexe. Ajoutés aux résultats de
reconstruction obtenus sur le fantéme cylindrigques, données montrent que contrairement aux autres
méthodes, la méthode 3 permet de reconstruire rdages d’absorption et de diffusion de bonne
qualité et de réduire les problemes de diaphores. r€sultats sont encourageants et nous permettent
d’envisager I'obtention d'images TOD 3D sur desgeurs anesthésiés.
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5.2.3 Images de fluorescence

5.2.3.1 Génération des profils temporels

En utilisant I'approche dite en lumiére totale prégée en 4.3.5.2., les densités de photonst
o, sont obtenues en utilisant le systeme d'équatcanplées (4.72). La densité de photons de la
lumiére totaled, est obtenue par résolution de I'’équation (4.73f peofils temporels associés des

photons d'excitationPSE, TPSE et TPSE, sont obtenus a partir de ces densités de photankes
conditions aux limites et en utilisant la méthodedétection sans contact décrite en section 217]2 [
Les TPSE, peuvent étre obtenues par deux méthodes. La mero@nsiste en la résolution des
équations couplées (4.70). La seconde méthodeuraiere totale, consiste en la convolution des
TPSE, par la fonction exponentielle de décroissanceadribrescence selon I'équation (4.75).

Le fantdme utilisé dans cette section a la géométil'objet_2. Le cylindre de fond contient une
inclusion absorbante et fluorescentg €& une hétérogénéité en diffusion. Glous présentons ci-
dessous les images de la concentration du fluorepans & reconstruites avec la méthode de
lumiere totale sur deux fantbmes contenant deugerdnations différentes du fluorophore.

L'inclusion G, du premier fantbme objet_1pM contient une conegioin (ICG) égale a 1/In(10)

pmol/L. L'inclusion G du deuxieme fantéme objet 5uM contient une comaton 5 fois plus
élevée. Enfin, I'objet appelé objet 2 et décrit saction 5.2.1.1 est utilisé comme fantdme non
fluorescent. Désormais, ce fantbme sera appelé Gpj¥.

o (IcG) Mt e
(mm”) (umol/L) (mm”) (mm”)
Fond 0,005 0 0,005 0,6
C. 0,005 0 0,005 0,75
Objet_1pM
C, 0,01 0,4343 0,023 0,6
C. 0,005 0 0,005 0,75
Objet_5uM
C, 0,01 2,1715 0,075 0,6

Tableau 5.13 : Propriétés optiques du fond etmidasions et concentrations du fluorophore
dans les fantdmes objet_1uM et objet 5uM.

Les propriétés optiques du fond, aux longueursdagadiexcitation et de fluorescence, sont égales
a: w=0,005 mrt, us = 0,6 mm*, n = 1,54. Les caractéristiques du fluorophpre0,016;t = 560 ps
et €73 = 13000 mritmolL ont été choisies afin de simuler I''CG pour lendueurs d'onde
d’excitation/d’émission de 778 nm/830 nm [5,6]. Wpmentation du coefficient d’absorption de
linclusion G, dii & la présence du fluorophore, est égale 800fi' pour I'objet_1uM et & 0,065
mm* pour I'objet_5uM. Les propriétés optiques des déantdmes sont résumées dans le tableau
5.13.

Les simulations sont calculées pour les temps teoropris entre 0 ps et 3500 ps, avec un pas de
temps de 10 ps. La figure 5.36 (droite) présensepiefils temporelSTPSE, TPSE, TPSE,, et
TPSE, , calculés sur le fantdme objet_5uM, pour le détactl, situé a 180° de la source S. Source et
détecteur sont placés dans I'axe des inclusiorgu(€i5.36, gauche). On observe que le profil des
photons d’excitationTPSE est le plus court. Le profil des photons de flsosnceTPSE, est
essentiellement allongé par la durée de vie datl&tcité du fluorophore.
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Figure 5.36 : Géométrie des fantdmes objet_1uMjet UM et positions de la source S et du
détecteur gl(gauche). Profils temporelEPSE, TPSE , TPSF et déclin de fluorescence (T)
calculés sur le fantdme objet_5uM, pour le déteadglors de I'utilisation de la source S.

La figure 5.37 présente les densités de photonscitBion d)x((ICG),uM), de fluorescence
déconvoluée, ou correspondant & un temps de viede(lCG)yM) et de la lumiére totale

®,((ICG) uM), calculées pour les objets objet_1jM et objet_5pM.
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Figure 5.37 : Cartes des densités de photons tégxri @, (1uM) (a), @, (5uM) (b), de
fluorescence avec temps de vie zékp(1uM) (c), @, (5uM) (d) et de lumiére totale, (1uM) (e) et
@, (5uM) (f) aux temps correspondant a leurs maxima sdétecteur g
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Le maximum de la densité de photons d'excitatioh @sservé 540 ps aprés l'impulsion
lumineuse. Le maximum de la densité de photonsudeelscence déconvoluée de la durée de vie de
fluorescence est obtenu au temps t = 640 ps. Lenmax de densité des photons en lumiére totale,
calculé par I'équation (4.73), est enregistré %06 ps.

Les profils des photons dexcitatiomPSFE (1uM) et TPSE(5uM) ont des maxima
respectivement égaux a 1,3%1& 1.10° (ua). Les maxima des profils de fluorescence, avetemps
de vie z&roTPSE, (1 uM) et TPSE, (5 uM), sont de 9,6.1Det 3,6.1F (ua). Les maxima des profils
de lumiére totaleTPSF(1uM) et TPSF(5 pM) sont de 1,88.10 et 3,21.10 (ua). Les profils de
fluorescence sont nettement inférieurs aux auti@q ils ne seront plus présentés avec ces eexni

I
fTPSFt(S,d“) (b) |
—TPSFX(S,d4)

—TPSK(S,d,)
—TPSF(S,d)

o

| |

| |
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Figure 5.38 : Profils temporels d’excitation etidmiére totale obtenus sur le fantdbme
objet_1uM (a), et sur le fantdme objet_5uM (b).r8elB, détecteur,d

La figure 5.38 présente les profils temporels diexion TPSE (S ¢) et TPSE( S ¢) obtenus

sur le détecteur caprés illumination des fantdmes objet_1uM et oljjpM avec la source S (Figure
5.36 (gauche)). On notera la diminution du proféxditation (rouge) associée a lI'augmentation du
coefficient d’absorption y1 lorsque la concentration en fluorophore est augéeede 1/In(10) a
5/In(10) umol/L. On note I'élévation paralléle defluorescence et donc de la lumiére totale, ptedui
par I'augmentation de la concentration d’ICG.

L'ensemble des profils temporels simulés seronliseéd comme données de base pour la
reconstruction des deux fantbmes objet_1uM et objayl.

5.2.3.2 Reconstruction d’images en lumiére totale

Dans cette partie nous présentons les résultatsedenstruction obtenus sur les fantémes
objet_OuM, objet_1uM et objet 5uM. Les images retolites sont les images d’absorption ge
diffusion réduite | et de concentration de fluorophofkEG) .

Les images de Ji1ne seront pas présentées car elles sont pratepteidentiques a celles
présentées dans la section 5.2.1.2.2.

Les images d'absorption des trois objets avec tmsaentrations de fluorophore égales a 0,
1/In(10) et 5/In(10) ont été reconstruites en sdffit les méthode_1 (moments des TPSF) et méthode_3
(points sélectionnés sur les TPSF). La figure 5m@6sente les images, |et W pour les 3
concentrations d’lICG.
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Figure 5.39 : Images d’absorptiog d’absorption totale ga 1/In(10) et & 5/In(10) umol/L (de
gauche a droite). Objet simulé, objet reconsteliirs méthode_1, et méthode 3 (de haut en bas)

Pour faciliter la comparaison des images, les é&hde couleur des images reconstruites selon les
2 méthodes sont identiques.

Nous observons encore une diaphonie trés impors&mntdoutes les images reconstruites avec
méthode_1. Cette diaphonie est cependant plusefaitt I'image a 5/In(10) umol/L. Ce résultat
s’explique par la trés forte absorption de I'inatusC,. Nous introduisons le paramétre d'influengg r
défini comme étant le rapport entrg dans l'inclusion G et le coefficient d’absorptionudans
I'inclusion G,.. Dans le fantdme objet_5uM, ce parametre esta@gaPour les fantdmes objet_1uM et
objet_2, ce paramétre est respectivement égakh &6.

Les images reconstruites avec la méthode_3 nerpeepas I'erreur de diaphonie, pour les 3
coefficients d’absorption de I'inclusion,Gt donc quel que soit le parametre d'influenge r

La figure 5.40 présente les profils, selon I'axeéle@s images et p aux 3 concentrations d’'ICG,
des images idéales (objet simulé) et reconstraites les méthode_1 et méthode_3.
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Figure 5.40 : Profils des valeurs reconstruitesodesficients |4 (a), @ 1/In(10) pmol/L (b) et
Mat & 5/In(10) umol/L (c) le long de I'axe z, selos Beux méthodes de reconstruction.

L'effet du parametre d’influence sur l'apparitiore da diaphonie est visible dans les deux
méthodes de reconstruction. L’augmentation de ¢giigon dans l'inclusion £est proportionnelle a
la concentration du fluorophore [18,19], et le pag&re d’influence varie en sens inverse. Nous avons
guantifié la diaphonie sur les profils des imagddgeoues par la méthode_ 1, en comparant les
amplitudes du maximum d’absorption sur l'inclusidiffusante a son amplitude au niveau de
l'inclusion absorbante. Ce rapport diminue de 12d&s I'image (OuM) a 84 % dans I'image de
a 1/In(10) umol/L et a 13,9 % dans I'image dedb/In(10) umol/L.

Concernant les images reconstruites en utilisathodé_3, ce rapport est respectivement égal a
7,0% et 7,8% sur les images @t pea 1/In(10) pmol/L. Ces maximas ne sont pas cersugs
l'inclusion C;, nous ne sommes pas en mesure d'affirmer avetudertqu’il s’agit de diaphonie. Il
n’'est pas possible d’observer un tel pic sur Idijpde I'image [ a 5/In(10) umol/L.

L'intérét premier de la méthode en lumiere totadé de conduire a la génération d’'images de
fluorescence, a partir des images d'absorption goiates. La concentration du fluorophore est
exprimée par I'équation (4.77). La figure 5.41 prée les images des concentrations reconstruites su
les fantdmes objet_1uM et objet 5uM en utilisagtnethode 1 et méthode_3.

Bien entendu, la diaphonie dans les images de otmatien calculées par la méthode_1 est
observée. Elle est d’autant plus importante quesbteption optique du fluorophore est faible, c'@st
dire que le coefficientyr, augmente.

Les images reconstruites par la méthode_3 mettaimement en évidence l'inclusion,Qui
contient la sonde fluorescente. Une analyse qaéimgt des images est nécessaire pour apprécier la
gualité de la reconstruction. On observe en pdigicque les concentrations recherchées, 1/In(L0) e
5/In(10) umol/L, ne sont pas retrouvées sur leganale fluorescence.

Nous définissons £comme cible, €comme zone de diaphonie et le reste de la coupenede
fond de I'objet. Les erreurs de reconstruction staltulées par I'équation (5.4) sur I'ensemble des
pixels de la zone évaluée. La valeur de la conatatr théorique dans la zone de diaphonie et Id fon
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étant nulle, cette équation ne peut étre utiliséie galculer les erreurs dans ces régions. Noussavo
alors choisi de présenter les résultats dans cesszpar la moyenn@CG) et I'écart typeo des

concentrations reconstruites.

<ICG>(1puM) <ICG>(BuM)

Méthode_1 (1pM) Méthode_1 (5pM)

0 - 0

Méthode_3 (1pM) Méthode_3 (5uM)

O

Figure 5.41 : Images de concentration du fluoroplaot/In(10) et a 5/In(10) umol/L (de gauche
a droite). Objet simulé, objet reconstruit selorthmée_1, et méthode 3 (de haut en bas).

Le tableau 5.14 présente les erreurs des condengatalculées dans la zone ciblg & les
moyennes et écarts types dans la zone de diapl@net sur le fonf de l'objet. Il permet la
comparaison des performances de la méthode_ll@naéthode_3.

1/In(10) pmol/L 5/In(10) umol/L
Diaphonie Fond Diaphonie Fond
Erreu Erreu —mor
reible| (€% | o |18 | o | cible| MT s |8 | 4
0 1 vl I I
0) pumol/ HTO pumol/ MTO () <|CG> MTO umol/ MTO
L L L
Metq"de— 3441| 0,173| 0034 001F 0,082 41p9 0,409 0,052 6 0,00,195
Metg"de— 448 | 0,008 0004 0017 0043 5373 0002 0,021 008178

Tableau 5.14 : Erreurs de reconstruction sur leg@a de concentration de fluorophore. Coupe
X =0 mm, fantbmes avec 1/In(10) et 5/In(10) umaléns la zone cible.

Le tableau 5.14 montre que les erreurs de condemisaobtenues lors de I'utilisation de la
méthode_3 sont 1,3 fois plus élevées que cellenabs en utilisant la méthode_1, ce que laissait vo
les profils de la figure 5.40.

Les concentrations moyennes de fluorophore meswaede fond sont du méme ordre de
grandeur dans les 2 méthodes, inférieures a 10 $4cdecentrations mesurées dans la cible. Par
contre, les concentrations moyennes mesurées darené de diaphonie sont nettement inférieures
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avec la méthode_3 gqu’'avec la méthode_1. Le ragigodes concentrations est égal a 21 sur I'objet a
1/In(10) umol/L, et de 4,5 sur I'objet a 5/In(10npl/L.

La figure 5.42 présente les profils le long de daxdes images de concentration des objets avec
les 2 concentrations de fluorophore, correspondaximages présentées en figure 5.41.
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Figure 5.42 : Profils des concentrations reconssypour les objets a 1/In(10) umol/L (a) gt p
a 5/In(10) umol/L (b) le long de I'axe z, selon tEux méthodes de reconstruction.

Ces profils montrent clairement la qualité supéeeales images reconstruites avec la méthode_3,
par rapport a celle des images reconstruites avewéthode_1, pour la plus faible concentration de
fluorophore testée, égale a 1/In(10) umol/L.

Il est important de rappeler que la méthode_1,dasé les moments des profils temporels, n'est
pas a écarter car elle présente plusieurs avantagesnus et signalés dans le chapitre 4.3.2.eSlie
en particulier robuste au bruit, aux fluctuatiors dources et aux erreurs du modele et nécessite de
temps de calcul nettement inférieurs a ceux dedthode_3. Elle peut donc étre proposée pour la
reconstruction d’'images sur des objets présentaatfaible hétérogénéité en diffusion et un faible
paramétre d’influenceyt.

L'utilisation de I'approche en lumiéere totale, camde a la méthode de reconstruction utilisant
une sélection de points sur la TPSF a permis denstwire des images de concentration de
fluorophore de bonne qualité. Cette approche rédeugmps de calcul & 10% du temps requis pour la
résolution des ED couplées. Ce gain en temps sshtisllement obtenu car I'étape de convolution
n'est effectuée qu’'une seule fois, avant le prace#ératif d'optimisation.

Enfin, il est important de rappeler que I'approemelumiére totale reste basée sur I'hypothése que
les coefficients d’absorption et de diffusion ségaux aux deux longueurs d’onde d’excitation et
d’émission. Cette hypothése n’est certainementvpafiée dans les tissus biologiques. Elle implique
également que I'absorption optique du fluorophaiersulle dans la bande d’émission détectée, ce qui
est rarement observé avec les fluorophores udteds, I'absorption optique du fluorophore doiteétr
significative, par rapport a celle des tissus, dolagueur d’onde d’excitation, ce qui exige une
concentration élevée et réduit considérablemeniefét des méthodes de fluorescence. Nishiratra
al ont cependant obtenus des premiers résultats déanbie faisabilité de cette approche sur petit
animalin-vivo [20].

5.3 Références

[1] Pogue B. W., Paulsen K. DHigh resolution near infrared tomographic imagirggmulations of
rat cranium using a priori MRI structural informatn”, Opt. Lett. 23, 1716-1718, (1998).

139



[2] Chance B., Luo Q., Nioka S., Alsop D. C., DelreA., “Optical investigations of physiology: a
study of intrinsic and extrinsic biomedical contfasPhil. Trans. R. Soc. Lond. B352 707-716,
(1997).

[3] Torregrossa M., Zint C. V., Poulet PThe use of MRI information to initialise the firstage of
the image reconstruction algorithm in optical tomaghy”, Proc. SPIE4255 264-272, (2003).

[4] Soloviev V. Y., Krasnosselskaia L. V:Dynamically adaptive mesh refinement technique for
image reconstruction in optical tomographyXppl. Opt.,45, 2828-2837, (2006).

[5] Marjono A., Akira Y., Okawa S., Gao F., Yamala “Total light approach of time-domain
fluorescence diffuse optical tomograph@pt. Expressl 6, 15268-15285, (2008).

[6] Sevick-Muraca M., Godavarty A., Houston J., pson A., Roy R.Near-infrared imaging with
fluorescent contrast agentsih Handbook of Biomedical Fluorescendé. Mycek and W. Pogue, eds.
(Marcel Dekker 2003), 445-528, (2003).

[7] Tagirov R. B., Tagirov L. P./Lambert formula-Bouguer absorption law?"Russian Physics
Journal 40, 664-669, (1997).

[8] General Electric, Fluorescence Imagingrinciples and methods”, handbook, 63-0035-28,.Bev
(2002-10).

[9] Hall D., Ma G., Lesage F., Wang YSimple time-domain optical method for estimatihg tepth
and concentration of a fluorescent inclusion inuebtd medium’; Opt. Lett. 29, 2258-2260, (2004).

[10] Gao F., Zhao H., Yamada YImprovement of Image Quality in Diffuse Opticalrography by
use of Full Time-Resolved DataAppl. Opt.,41, 778-791, (2002).

[11] Guven M., Yazici B., Kwon K., Giladi E., Intes., “Effect of discretization error and adaptive
mesh generation in diffuse optical absorption imagi”, Inv. Prob.23, 1115-1133, (2007).

[12] Guven M., Yazici B., Giladi E.;Adaptive mesh generation for diffuse optical tomaqny”,
Biomedical Imaging: From Nano to Macro, ISBI, (2007

[13] Gao F., Zhao H., Yamada YImprovement of image quality in diffuse opticahtography by
use of full time-resolved dataAppl. Opt.,41, 778-791, (2002).

[14] Gao F., Zhao H., Zhang L., Tanikawa Y., Mago., Yamada Y.A self-normalized, full time-
resolved method for fluorescence diffuse opticahagraphy’, Opt. Express16, 13104-13121,
(2008).

[15] Yates T., Hebden J. C., Gibson A., Everdell Alridge S. R., Douek M:Optical tomography
of the breast using a multi-channel time-resolvadger”, Phys. Med. Biol.50, 2503, (2005).

[16] Hillman E. M. C, “Experimental and theoretical investigations of neafrared tomographic
imaging methods and clinical applicationdJniversité de Londres, (2002).

[17] Nouizi F., Chabrier R., Torregrossa M., Polet'3D modeling for solving forward model of no-
contact Fluorescence Diffuse Optical Tomographyhodit, Proc. SPIE7369 0C, (2009).

[18] Schulz R., Peter J., Semmler W., Bangerth“Wdependent modeling of fluorescence excitation
and emission with the finite element methdd”OSA Biomedical Optics Topical Meeting, Techalic
Digest,ThF24, OSA, (2004).

[19] Farrel T., Patterson M:Diffusion modelling of fluorescence in tissuein Handbook of
Biomedical Fluorescen¢c®. Mycek and W. Pogue, eds., (Marcel Dekker, 3028—-60, (2003).

[20] Nishimura G., Awasthi K., Locharoenrat K., @& S., Yamada Y Time-domain fluorescence
diffuse optical tomography for living animals byaidight algorithm”, Proc. SPIE7896 2Q, (2011).

140



6 Résultats : données expérimentales

Le tomographe optique résolu en temps, permettaninkesures des profils temporels des photons
diffusés et de fluorescence, assemblé dans le dtdier a été décrit dans le chapitre 3. La
modélisation des acquisitions réalisées sans doaitdie les fibres optiques et I'objet/animal ééudi
été exposée au chapitre 2. Le chapitre 5 a permisatider les méthodes de calcul des profils
temporels enregistrés dans la configuration santacbet les méthodes de reconstruction d'images
d’absorption, de diffusion réduite et de fluoreseea partir des moments ou de points spécifiques de
profils temporels. Le chapitre 6 présente les témibxpérimentaux et les premiéres images obtenues
par reconstruction 3D obtenues avec le tomograpHakbratoire.

Les données résolues en temps acquises avec gstéens nécessitent une étape de traitement
avant leur utilisation dans la reconstruction adeages TOD/TODF. La premiéere partie de ce chapitre
est consacrée a la caractérisation du tomograpadaespécification des différentes sources det brui
ou de déformation du signal qui dégradent les nessifralisées avec ce tomographe. Ce travail est un
complément de la caractérisation de I'appareilgtge dans la thése de Montcel [1].

Le prétraitement des données expérimentales piéadala reconstruction des images constitue
seconde partie de ce chapitre. Les premieres inmragesstruites avec les outils élaborés durane cett
thése sont présentées dans la derniere partiect&pére.

6.1 Caractérisation du tomographe

6.1.1 Perturbations du signal

Plusieurs sources de perturbations viennent moddie profils temporels mesurés avec notre
systéme. Certaines sont aléatoires, ce sont Iés bdeimesure. D’autres sont des parasites quigmguv
étre déterminés et corrigés. Enfin, le signal messt la convolution du signal étudié par la répons
impulsionnelle de l'appareil de mesure. Il est domécessaire de connaitre ces différentes
composantes :

* Réponse impulsionnelle (RI) du systeme. Chaqueleaqurce — détecteur a sa propre RI.
* Sources de parasites

0 Réflexions entre les interfaces des fibres optiques

o Diaphonie dans le photomultiplicateur multi-anodes
* Sources de bruit

0 Fluctuations des diodes laser

0 Bruit de comptage de photons

o Bruit d’'obscurité du détecteur

o Gigue électronique

La figure 6.1 illustre ces différentes sources deypbations. La figure 6.1 (a) présente une TPSF
mesurée, en rouge, sur un cylindre remplissarpdes entre les sources et les détecteurs (& = 40mm,
Ha = 0,005 mrit, g = 0,6 mm', n = 1,54). La TPSF simulée sur un modéle de ng#oenétrie et de
méme propriétés optiques est également représaméesrt, sur cette figure. Le profil mesuré a été
recalé selon I'axe des temps, pour que les demtsfirmontants des signaux soient synchrones.

141



77777777 L,,,*R'
! — TPSE
| mes
| T T
| | |
”””” L N N
® 1 1 |
2 | | |
~
| | |
| | |
| | |
- T T -T T
| | |
1 1 1
I O Il
0 4000 6000 8000 10000
Temps (ps)
3 ‘ —log(RI)
(C) | ‘ : log(TPSE
4 - - -~ 77‘7777—09( meg

w

log(TPSF)
N

=

|

1

1 1 1

2000 4000 6000 8000 10000
Temps (ps)

Figure 6.1 : Signaux et perturbations des mes(ag3.PSF mesurée et simulée, (b) TPSF
mesurée et réponse impulsionnelle pour un couplecsalétecteur donné, échelle linéaire, (c)
TPSF et RI présentées en (b), échelle logarithmique

Différentes sources de perturbations sont indiqpéesles fleches dans la figure 6.1. Ces termes,
(1), (2) et (3) seront développés dans la suiteette partie.

6.1.2 Réponse impulsionnelle
La réponse impulsionnelle (RI) d'un systéeme physigst le signal mesuré a sa sortie si une

impulsion de Dirac est appliguée a son entrée.eC&t caractérise le systeme, elle fournit
l'information sur la dégradation d’une mesure ifée en utilisant ce systeme physique. La théerie d
traitement du signal exprime le signal de sortime® le produit de convolution du signal d’entrée (|
grandeur physique que I'on désire connaitre) p&lldu systeme de mesure. Ainsi, I'entrée peut étre

calculée par déconvolution du signal de sorticlgp&l.

Les différents éléments du tomographe ont une bpadsante limitée et le signal de sortie a une
distribution temporelle qui dépend de tous ces élm Pour notre tomographe, nous citerons dans
'ordre de propagation des photons et des électrdas diodes laser, les fibres optiques qui
transportent la lumiére des diodes jusqu’au pditiichination de I'objet analysé, les fibres optiegi
qui conduisent la lumiére de I'objet a la photooath du tube photomultiplicateur (MCP-PMT), le
tube MCP-PMT et les composants électroniques: salpleamplificateur et cartes de comptage de
photons résolus en temps (TCSPC). La RI globalgishositif doit étre mesurée régulierement, avant
une utilisation du tomographe, afin de prendre@npte les variations des conditions expérimentales
et des performances du systéme.

En théorie, la détermination de la Rl consiste aurer la réponse du systeme a une impulsion de
Dirac, en absence d’échantillon diffusant. En pragi il n’est pas possible d’injecter une distridoit
de Dirac optique. La RI globale du tomographe g mesurée en placant le détecteur en contact
direct avec la source. Ainsi, les contributionstdes les éléments sont mesurées simultanément.
Cependant, la sensibilité du MCP-PMT impose I'séition d’'un atténuateur entre la source et le
détecteur.
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La RI devant étre mesurée avec la disposition ithessf utilisée lors des mesures des TPSF, nous
avons choisi d'atténuer le faisceau en placant lieurabsorbant, d’indice de réfraction connu, @b n
diffusant dans le tomographe, entre les fibrescget détecteur. Il sera ainsi possible de caldaler
temps de vol des photons, en ligne droite dansilieumnet de décaler la Rl mesurée de ce retangk, po
obtenir la RI du dispositif.

La mesure est effectuée ainsi. L'espace utile agoographe est rempli par un tube en verre
contenant de I'encre de Chine diluée dans de I'eawdiamétre extérieur du tube, 40 mm, est égal a
celui du cylindre de détection. Le tube est en acntirect avec les sources et les détecteurs. La
concentration d’encre de Chine permet d’'ajustétéiaiation de la lumiere.

Le systeme expérimental décrit dans le chapitrst 8@ncu pour effectuer 7 mesures simultanées
pour chaque position de la source. Pour assumerekure des 7 Rl correspondantes, la lumiére doit
atteindre les 7 fibres détectrices et pas seulenadlet en face de la fibre source. A cette fintulee a
été recouvert avec un papier blanc faisant offe@atoi diffusante. Ce papier diffuse la lumiérarav
sa pénétration dans le tube et permet I'enregisinémmles 7 RI simultanément, toutes les fibres étant
en position de mesure. Cette feuille de papieeaffre solution & un autre probléme, qui est cellad
dispersion de mode dans les fibres réceptrices.

La RI d’'un couple source — détecteur donné de reytsteme est présentée figure 6.1 (b,c). Sa
largeur & mi hauteur est de I'ordre de 260 ps. \Elhe peu d'un couple source-détecteur a l'altes.
principales causes de cette largeur sont les diledes (55 ps, figure 3.8), 'ensemble MCP-PMT /
TCSPC (55 a 65 ps selon la voie, [2]) dont lesatérestiques a mi-hauteur ne peuvent étre disssciée
[3], et surtout la dispersion modale dans les §lmgtiques de détection (225 ps, [1]).

La figure 6.1(c) présente la RI d’un couple souraiétecteur, avec ce dernier en face de la source,
avec une échelle verticale logarithmique. Cettedthporte deux pics secondaires, avant et apres le
pic principal. Le premier pic peut étre d’originedrique, il peut étre supprimé facilement canésit
avant le début de la période de mesure utile. Lxideme pic a une intensité plus importante et il se
situe 4 ns environ aprés la RI. Ce pic secondaitg pe superposer a une TPSF d’'un milieu diffusant,
comme montré sur la figure 6.1(c). Il est d0 a dEkexions sur des extrémités d’une fibre, comme
décrit ci apres.

6.1.3 Signaux parasites
6.1.3.1 Réflexions sur les fibres

Le premier signal parasite a considérer est lespimndaire observé sur la figure 6.1(c), noté (2).

Il apparait environ 4000 ps aprées le pic princifadé temps correspond au temps nécessaire a un
parcours de 80 cm dans un milieu d’'indice de réfyacl,5. Cette distance est égale a un trajet-alle
retour dans la fibore HCP1500 reliant le multiplexew faisceau de fibore Hamamatsu (paragraphe
3.23) qui sont une longueur de 40 cm. Des réflexwur les extrémités des autres fibres ne sont pas
exclues. Si elles apparaissent a des temps plgs,lefies n’en sont pas moins a considérer, ces ell
peuvent se superposer a des TPSF générées paes'diades laser fonctionnant en mode séquentiel.
Ce type de parasite n'a cependant pas été observe.

6.1.3.2 Diaphonie dans le photomultiplicateur

La diaphonie dans le MCP-PMT multi-anodes est umeirce de signaux parasites
supplémentaires. La photocathode du tube est commux 8 canaux et la séparation entre eux n’est
pas parfaite, des photoélectrons émis par la catleedregard d’'une anode donnée peuvent étre
collectés sur une anode voisine. Pour mesurer detfgonie, nous avons éclairé une seule voie de
mesure et nous avons enregistré les TPSF obtenukes 8 voies de détection.

La diaphonie est calculée comme le rapport du nerdbrphotons détectés sur la voie non éclairée
rapporté au nombre de photons détectés sur laéaterée. Le tableau 6.1 présente les nombres de
photons détectés sur la voie éclairée ainsi quddag plus importantes diaphonies enregistréekesur
voies non éclairées. On observe que les diaphdegeplus élevées ne sont pas nécessairement
observées entre deux voies contigies.

143



Voie éclairée

1 2 3 4 5 6 7 8

Nb photons| 1,34.f0| 1,24.16 | 1,06.16 | 1,16.16 | 1,06.16 | 1,03.16 | 1,23.16 | 1,14.16

Diaphonie | Voie 2 Voie 1 Voie 2 Voie 5 Voie 4 Voie 3 Voie 3 Voie 7
1 (%) 0,14 0,12 0,12 0,07 0,07 0,49 2,31 0,37

Diaphonie | Voie 5 Voie 3 Voie 4 Voie 3 Voie 1 Voie 5 Voie 6 Voie 1
2 (%) 0,01 0,07 0,06 0,06 0,03 0,07 0,15 0,09

Tableau 6.1 : Diaphonie entre voies dans le MCP-PMT

Hormis la diaphonie importante de 2,3% entre ldes/8 et 7, tous les résultats sont inférieurs a
1%. La diaphonie sera négligée dans les traitentestslonnées mesurées.

Aprés les sources de signaux parasites, nous &vosglles sources de bruit de mesure. Comme
observé par Montcel [1], les intensités lumineudes diodes laser sont stables et les précautions
opératoires, consistant a utiliser une voie dereéfée pour la stabilité temporelle, et & mesurdlla
sur chaque couple source — détecteur avant tousurmepermettent de corriger pratiquement
totalement les mesures de ces variations. Les e®ymincipales de bruit proviennent de la détection
des photons et sont de 2 types.

6.1.4 Bruits de mesure
6.1.4.1 Bruit d’obscurité du détecteur

Les TCSPC enregistrent I'arrivé de photons dedejlCP-PMT est mis sous tension, en absence
d’illumination, et en présence d’'un objet danspase de mesure du tomographe. Ce bruit, appelé
bruit d’obscurité, est d0 a la génération thermidegorteurs de charges a l'intérieur du MCP-PMT. |
varie linéairement avec le temps d’accumulationregjustement linéaire de ce bruit pour des temps
d’accumulation de 1 & 100 s a donné une valeur,4f fghotons par canal par seconde (phtsth
Ce bruit peut étre réduit en refroidissant la pbatbode du MCP-PMT. Il est cependant suffisamment
faible, figure 6.1 fleche (3) et cette solution pas été mise en ceuvre.

Ce bruit est réduit en optimisant le seuil de d@acdes TCSPC afin de séparer les électrons
d’origine thermique des photoélectrons, générégfiar photoélectrique.

6.1.4.2 Bruit de comptage de photons

L'effet de ce bruit de comptage sur la TPSF essgnmt® dans la figure 6.1(a), fleche (1). Il est
proportionnel a la racine carrée du nombre de pisotiétectés. Le bruit de comptage ne pas étre
décorrélé temporellement d’'une TPSF car sa valsupmpre a chaque canal de la TCSPC. Les
données extraites de la TPSF, pour la reconstructionages sont affectées différemment par ce
bruit. Hebderet al ont démontré que les variations des moments dePBF dues a ce bruit sont
inférieures a 0,2% pour une TPSF contenahph@tons [4].

Le bruit d’obscurité et le bruit de comptage s’&mi quadratiquement aux signaux. Dans une
expérience usuelle, le bruit de comptage domingehaent le bruit d’obscurité, sauf aux extrémités
des TPSF.

6.1.4.3 Gigue électronique

Ce phénomeéne n’est pas un bruit. Mais il introde fluctuations des TPSF qui s’apparentent a
un bruit. Les caractéristigues des TPSF mesuréisnvalans le temps. Si les variations d'intensité
totale sont dues au bruit et & des dérives, lesti@rs des temps moyens sont dominées par des
problemes de gigue. La correction de l'erreur itelyiar cette gigue est importante uniquement si
nous avons a analyser des données mesurées suanh igtervalle de temps. Cette erreur est
principalement engendrée par les variations dessiéhtre la génération du signal de synchronisatio
et 'émission de I'impulsion laser.
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Deux méthodes de correction de la gigue ont étépaoies dans les travaux de Montcel [1]. La
premiéere est basée sur l'utilisation d’'une pargel’'ompulsion laser comme référence. La deuxieme
consiste a utiliser un autre laser comme référelheeété observé que le temps moyen d’'une TPSF
subissait une dérive de 200 ps sur une périodeede deures. Aprés une période de chauffe de 30
minutes, les deux méthodes ont permis de compemeser dérive et de réduire les fluctuations du
temps moyen mesuré de 30 ps & moins de 5 ps.

Le choix d'utiliser la deuxiéme méthode de cor@tta été pris car sa mise en ceuvre est plus
simple. Elle se justifie par le fait que I'ensembbs lasers est piloté par le méme signal de base.

6.2 Calibration des données

Notre systéme permet lillumination et l'acquisitiode données séquentielles, a plusieurs
longueurs d’'onde. Lors de lillumination séqueréietle 'animal étudié par trois diodes laser de
longueurs d'onde différentes, chacun des sept détecenregistre trois TPSF successives.

Ainsi la représentation graphique des TPSF dest8sde comptage TCSPC fait apparaitre trois
groupes de TPSF, séparés selon I'axe du tempsréFgR). Chaque groupe est caractéristique d’'une
longueur d’'onde donnée et comporte les 7 TPSF didetteurs du tomographe optique. La 8° voie
est utilisée comme voie de référence pour la cborede la gigue temporelle.

La figure 6.2 présente les TPSF non traitées dewph d’excitation, acquises avec notre systeme.
Les mesures ont été effectuées en contact defeceuwd’un objet homogeéne (@ = 40 mmg 40,0095
mm?, u = 0,6 mm', n = 1,54. Les trois longueurs d’onde utiliséest successivemently = 785
nm, X, = 690 nm ek; = 830 nm. L’origine de I'échelle de temps est adiie.

7X 10" ,

6

L i
: | TPSR2 |

[6)]

TPSF
W b

1.3 . 2.3 3.8

Temps (ps)

Figure 6.2 : TPSF des photons d’excitation a tiamigueurs d’onde, pour les 7 fibres
détectrices. Signaux non traités, acquis en costaatin objet homogéne de 40 mm.

Afin d’exploiter ces mesures, il est nécessaires@garer les TPSEX correspondantes a chaque
longueur d'ondé.. Cette étape est réalisée en fixant un temps detdg et une largeur 4psp. des
TPSF, de maniere & étre certain de conserver tgeonnées significatives. Les largeufssk. sont
choisies égales pour toutes les longueurs d’orSi@ashant que la durée totale d'échantillonnage du
signal est de 50 ns et qu'on utilise 4096 pointaprels sur chaque voie de détection, le pas
d’échantillonnage temporel est de 12,207 ps. Larstjdiodes laser sont utilisées séquentiellement,
chaque TPSF est acquise sur 12,5 ns. |l est deaddcile de choisir les 4 temps de débuet la
largeur Lypsg. pour enregistrer tous les points des TPSF sugéraaubruit d'obscurité.

La figure 6.3 présente, a droite, les TPSF mesuxdadongueur d’ondg, en posants, comme
origine des temps. La meilleure résolution tempereé la représentation permet de distinguer les 7
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profils temporels. L’emplacement des sept fibredgdéces correspondantes, selon le code de cquleur
est représenté sur la figure 6.3 (gauche). Lesdibkpnt positionnées tous les 22,5°, de part etrd’'a
de la fibre d située a 180° de la fibre source.

d;,-112,5

d3,+157,5

d,,+135

d1,+112,5 I I I I |
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000
Temps (ps)
Figure 6.3 : Emplacement des sept fibres détestatee la fibre source autour de I'objet
(gauche). TPSF non traitées, mesurées a la longilenaen, (droite).

D’aprés la loi de Beer Lambert, la quantité de kmmidétectée décroit exponentiellement en
fonction de I'épaisseur de milieu traversé. Selarfijure 6.3, c’est la fibre détectricq, da plus
éloignée de la source S, qui recoit la plus graqgdmtité de lumiére. De méme, les signaux des six
autres fibres détectrices ne présentent aucunetisgrators que les positions des fibresd, d; sont
respectivement symétriques a celles des fibgessdd;. Ces résultats s’expliquent par la différence
d’efficacité de détection et de couplage des s@psvde mesure. Ces différences devront étre
corrigées avant d’exploiter les profils temporadsipla reconstruction des images.

De plus, l'origine des temps définie par t = @apour la longueur d’ondg, est arbitraire. Cela se
traduira en particulier par des temps moyens o&dcahtachés d’'une erreur, et par conséquent sans
relation avec les distances moyennes parcourudepahotons. Il sera donc nécessaire de définir de
maniére rigoureuse l'origine des temps des TPSF.

Ainsi, une étape de prétraitement, basée surilaraibn de I'instrument, des TPSF mesurées doit
étre réalisée afin de calculer des TPSF corrigéphoieables pour la reconstruction des images de
TOD ou de TODF. Cette étape doit étre trés prépagar permettre aux algorithmes dédiés de ne pas
attribuer des erreurs de calibration a des variaties propriétés optiques de I'objet imagé.

6.2.1 Prétraitement des TPSF

Les TPSF mesurées sont affectées par deux typgertigrbations, les parasites et les bruits
aléatoires. Par la suite les deux termes serombupgs sous la terminologie de bruit, et distingués
sous les noms de bruit convolué (bruit de comptagde bruit additif (autres). La figure 6.4 présen
une TPSF mesurée par la fibre détectrigend contact de la surface de I'objet homogéne agomas
illumination par la source S. Représentée en cooréles linéaires, cette TPSF parait de tres bonne
qualité. L'utilisation d’'une échelle verticale logamique permet de mieux observer les signaux de
faible amplitude. On observe ainsi le bruit d’ob#éula présence d’'un pic parasite 4 ns envirogspr
le maximum de la TPSF.
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Figure 6.4 : TPSF mesurée par la fibgeah contact de I'objet homogene. Echelles linéglire
logarithmique. L’échelle linéaire correspond au boende photons détectés par canal.

6.2.1.1 Elimination des bruits additifs

Le bruit d’obscurité, généré par une voie du MCPIP&Mh absence de lumiere incidente, est un
bruit de mesure stochastique gaussien aussi appétéde fond. Ce bruit peut étre observé avant le
front montant de la TPSF, sur l'intervalle de terapmpris entre I'instant O ef4880 ps sur la figure
6.4. Nous caractérisons ce bruit par sa moyensereécart type, soit 30,8 £ 6,5 photons pour [aHPS
présentée en figure 6.4. Ce bruit est un bruittddylii vient s’ajouter a la totalité du signal.geut
étre éliminé en soustrayant sa moyenne a toulatsple la TPSF.

L'instant t correspond au temps d'arrivée des premiers phptuasi-balistiques ou serpentiles.
L'instant t est le temps d’'arrivée des derniers photons mlifftisés. Ces temps peuvent étre définis
comme les temps pour lesquels les valeurs des EB@Hnférieures a la valeur moyenne du bruit de
fond. En dehors de l'intervalle[tt;], les valeurs de la TPSF sont théoriquement iefges a la valeur
moyenne du bruit d’obscurité. Cependant certainagii@s présentés précédemment peuvent s’ajouter
a ces TPSF. Les moments d'ordre élevé des TPSFdsamtatiquement affectés par ces parasites.
Leur élimination améliorera la précision de caldal ces moments. Une approche par fenétrage
temporelle peut étre utilisée.
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Figure 6.5 : TPSF mesurée par la fibgeeth contact de I'objet homogéne, apres traitement.
Echelles linéaire et logarithmique. Les TPSF samtn@es, I'échelle linéaire correspond a un
nombre de photons.

Aprés soustraction de la valeur moyenne du brufbdd, seul le signal dans la fenétrg f] est
pris en compte (en noir sur la figure 6.4). Leseuad en dehors de cette fenétre (violet) sont
simplement remplacées par 0. La TPSF présenté¢ madement sur la figure 6.4, est présentée aprés
soustraction du bruit d’obscurité et fenétrage t@mlpsur la figure 6.5.
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6.2.1.2 Détermination de l'origine des temps

Les TPSkes mesurées sont les produits de convolution des TtR&btriques TPSf-qui seraient
mesurées sur un instrument «idéal » a temps densépnul, par la réponse impulsionnelle de
l'instrument de mesure RI. Celle-ci est mesuréldnska méthode décrite au paragraphe 6.1.2, sur un
tube rempli d’encre de Chine.

Nous avons montré dans le chapitre 5 comment sinfeselr PSF issues d’un objet connaissant sa
forme, ses propriétés optiques et les emplacents#ssources et des détecteurs. Nous appellerons
TPSE;, ces TPSF simulées.

Considérons la TPSF mesurée avec un couple soutéeeteur donné, sur le cylindre caractérisé
par les parametres @ = 40 mm,310,0095 mnit, s = 0,6 mm et n = 1,54. Considérons la réponse
impulsionnelle de I'appareil mesurée dans les mémaslitions sur le cylindre d’encre de Chine. Ces
deux signaux sont traités selon la méthode décritlessus. On nomme les signaux traités TRSF
(Figure 6.6, noir) et RI (Figure 6.6, bleu). Nousupons alors comparer les signaux mesurés et
simulés. Deux méthodes sont possibles. La prenuénsiste & déconvoluer TRREFde la RI, et
comparer le résultat a TPSF(vert). La seconde consiste a comparer la TBSku produit de
convolution de TPSk, par RI. Nous appellerons TPGf (magenta) ce produit et utiliserons cette
méthode, plus facile & mettre en ceuvre et pludsaécar elle évite le probléme de la déconvolution
de signaux entachés d’'un bruit non gaussien [3.9@maux sont représentés sur la figure 6.6.

x10~ ‘
| | | TPSE.
| | | sSim
L Y O W R —TPSF
: mes
g A R —RI
| __TPSF
LL ! conv
&6 ‘
o | |
= | |
N ———————
At
0 1000 2000 3000 4000 5000

Temps (ps

Figure 6.6 : Comparaison de la TRgfet de la TPSE,., produit de convolution de la TPSF
par la RI. Toutes les amplitudes sont normaliséesaximum de la TPSE.

Comme attendu, la TP§FK (magenta) a la méme forme que la TRSKnoir). Mais nous
observons un décalage tempaokelentre les deux fronts de montée des TPSF. Cdadgcsemporel
At est issu de I'erreur de détermination de I'orgguohes temps lors de la décomposition des données
d’'une voie de détection selon les différentes leugs d’onde des diodes laser utilisées.

La détermination de l'origine des temps peut éaieefa partir des mesures sur le tube rempli
d’encre de Chine. Il est tres difficile de choisirpoint du profil mesuré servant a fixer cettegior.
Afin d’éliminer cette difficulté, nous avons choid corriger I'origine des temps de la Rl du dégala
temporelAt.

La figure 6.7 présente une comparaison de la TR de TPSEK.cor (fOUge) obtenue par
convolution de TPSk, avec la réponse impulsionnelle décaléaAt®l.,; (cyan). La superposition
des 2 profils temporels apparait clairement stiglare.

148



TPSE,

|
| sim
|

R A _TPSF

mes
—Rl

__TPSF

conv

conv-corr

TPSF

2000 3000 4000 5000
Temps (ps

Figure 6.7 : Comparaison de la TRgfet de la TPSEn-cors Produit de convolution de la
TPSEKim par la Rl Toutes les amplitudes sont normalisées au maxideifa TPSE;,

Afin de quantifier la ressemblance entre les TRSE TPSkn.corObtenues pour la totalité des
couples source - détecteur, nous avons utilis@itéssion d’erreur donnée par la formule :

:1_00iTPSEnes( t) - TPSE - corr( )
- TPSE (3

conv-corr
1
erm,,, ey o Zslzd:err(s, d)
S

err(s,d) est l'erreur calculée sur un couple soys)e détecteur (d) donné. Les écarts sont
additionnés sur les temps de la TPSF de la fetétrporelle définie dans le paragraphe précédent.

err(s, d)
6.1)

ermmey est I'erreur moyenne calculée pour tous les ceupturces - détecteurs. Le nombre de
sources est égal a 16 (b 16). Le nombre de détecteurs est égal a 7, goague position de la
source (np=7).

14 1 1 1 1 .errhomo(:,dl)
| | | |
e e end )
| | | |
10 b e ond )
| | | | .
8* _ | | | | Derrhomo(‘d4)
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Figure 6.8 : Histogramme des erreurs calculéeg égdgrTPSF mesurées et les TPSF simulées
convoluées avec la réponse impulsionnelle, apnésat@mn de I'origine des temps.

Considérons I'ensemble des TRgfmesurées sur le cylindre homogéne, et 'ensemisdeR],,
mesurées sur le cylindre d’encre de Chine, aprésrigctionAt de I'origine des temps. Les valeurs
des erreurs aygmds,d) calculées sur tous les couples source - teéires’étalent de 0,19 % a 5,15 %
avec une valeur moyenne égale a 2,28 + 0,22%.
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La figure 6.8 montre la distribution des erreurgsed), regroupées par détecteur sous forme
d’histogramme avec les erreurs regroupées enrs@ptalles entre leur valeur minimale et maximale.
Le détecteur gdest celui qui présente les plus faibles erreusdle@i est inférieure a 1 % pour 12
positions de la source. Au contraire le détecteuprdsente la plus grande erreur moyenne, et le
maximum d’erreur de 5,15 %.

6.2.1.3 Calibration des intensités

Comme présenté en figure 6.3, les mesures JRStcessitent une étape de calibration
permettant de corriger les différences en effiéadi2 détection des voies de mesures. Cette étape de
calibration est réalisée a l'aide de I'objet cylioggie homogéne (@ = 40 mm,, g 0,005 mrif, W =
0,6mm’, n = 1,54).

Pour chaque couple source - détecteur, une JR&F.est mesurée, dans la configuration des
fibres en contact de la surface de cet objet. L&HRn.moCOrrespondante est obtenue par simulation.
Le facteur de calibration est défini comme le rappie l'intensité Emnomo de la TPSF simulée a
l'intensité Enesnomode la TPSF mesurée, apres traitement. L'interditée TPSF est égale a son
intégrale. Les facteurs de calibration ainsi c#lsylour chaque couple source — détecteur sorsgtili
pour calibrer les TPSF mesurées sur un objet gnelen TPSk.s selon la relation :

TPSF| = TP , ,d Eim—homo(s’ d) 6.2
Ca ( ’ d 1 %S( > )Emes—homo(s' d) ( )

La figure 6.9 (gauche) présente les TRSkm. correspondant a I'objet homogéne, simulées dans
la configuration en contact. Seuls 4 profils apjssent pour des raisons de symétrie. La figure 6.9
(droite) présente les TPSFomo Obtenues aprés recalage temporel et calibratien ToRSFes-nomo
présentées avant tout traitement sur la figurel&3ecalage temporel utilisé a consisté a avaeser
TPSF calibrées du temps moyen de la RI correspordaméme couple source — détecteur.
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Figure 6.9 : TPSF simulées (TR&Fo.mo @) et TPSF expérimentales calibrées et recalées
(TPSRanomo b). La source et les 7 détecteurs en contactlalget homogéne (c).

Apres cette étape de calibration, nous observoadasiTPSE nomo Mesurées par des détecteurs
symeétriques par rapport a I'axe source — déteatgaont quasiment égales. Il est important de noter
que pour chaque couple source - détecteur, I'ang@itde la TPSF expérimentale calibrée (TRSF
homo €St inférieure a celle de la TPSF simulée (TR correspondante. Ce phénoméne est da,
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comme les temps de montée plus longs observésré&ptmse impulsionnelle finie du systeme de
mesure, qui provoque un élargissement des proésunés.

6.2.2 Mesures sur objets homogenes et hétérogenes
6.2.2.1 Acquisitions avec contact

Dans cette partie nous comparons les TPSF mesavéesnotre systeme a la surface de deux
objets différents, un homogéne et un hétérogeng.cbafigurations expérimentales sont maintenues
constantes durant 'ensemble des mesures, réatiséesssivement. Les différences entre les mesures
obtenues sur I'objet homogéne TRSE et celles obtenues sur I'objet hétérogene TRRFsont
attribuées a la présence des inclusionelCG de l'objet hétérogéne présenté sur la figure 6.10,
gauche).

L'objet hétérogene utilisé dans cette étude comedpa I'objet cylindrique a deux inclusions
présenté en section 3.3.3.2.

L’inclusion C; a le méme coefficient d’absorption que le fonds0,005 mnt et un coefficient
de diffusion réduite égal ou double de celui dudfenc,= 1,2 mm®. L'inclusion G a le méme
coefficient de diffusion réduite que le fongeg= 0,6 mmi* et un coefficient d’absorption égal & cing
fois celui du fond gc=0,025 mni. Cet objet est utilisé afin d’analyser les diffézes entre les TPSF
dues a la présence d’'une hétérogénéité en absogttau en diffusion.

La figure 6.10 (droite) présente une comparaisenldSF obtenues sur les 2 objets, homogéne et
hétérogne, aprés calibration et recalage tempdres TPSEinomdS,d) et TPSE heterkS,d)
représentées correspondent aux détecteu dt d, situés a 135°, 180° et - 135° de la source. Elle
L'objet hétérogene était positionné de telle mane les inclusions;@t G soient en des positions
symeétriques par rapport a I'axe S{figure 6.10, gauche). Les méthodes de calibrattafe recalage
temporel sont celles décrites dans les paragrgpkesdents.

8
2015 | | TPSF S.d)
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de-135 15 - —-- :7 o J 77777 L o TPSFcaI—heterch’CE)
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Figure 6.10 : TPSF expérimentales, calibrées elées dans le temps, acquises sur les objets
homogéne et hétérogéne (droite). Source et détectiud, et d (gauche).

Comme observé sur les résultats de simulationrdesudonnées expérimentales de la figure 6.9,
les TPSF calibrées, acquises sur I'objet homogdimSk,.nomg par des détecteurs (et d) en
positions symétriques, sont superposées. Les profitrespondant, acquis sur I'objet hétérogéne,
(TPSFEaineterd SONt différents (figure 6.10).

Ces différences entre TPSF calibrées acquisesgsadétecteurs en positions symétriques, sont
attribuées aux inclusions; @&t G. Les photons détectés par le détecteusal sont propagés a
l'intérieur de I'objet avec une probabilité élevde traverser I'inclusion absorbante &ors que ceux
détectés par le détecteyrs sont propagés en passant par I'inclusion pffisdnte G. En traversant
une inclusion plus absorbante, les photons sortdrbés d’avantage et la probabilité de détecter des
photons ayant suivi des chemins optiques longsndierit. Au contraire, en passant par une inclusion
plus diffusante les chemins optiques des photaibsygent, et ils sont également plus absorbéss Dan
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les deux cas, l'intensité globale de la TPSF dimirles temps de vol moyens des photons diminuent
dans le cas de l'inclusion plus absorbante, ilsr@mgent dans le cas de l'inclusion plus diffusahée.
figure 6.10 met en évidence cette différence depgsemmoyen entre les TPSF acquises par les
détecteurs det d. Ces remarques ont déja été faites lors de laisifan des TPSF simulées, dans le
paragraphe 5.1.1.3.

Les inclusions sont aussi a l'origine des difféementre TPSF acquises avec un détecteur donng,
entre I'objet hétérogene et I'objet homogéne. Gawidres sont moins importantes pour le détecteur
ds, comparées a celles observées sur les détecteatsdd Ce fait est d0 a la plus faible probabilité
gue les photons détectés par le détectearemt traversé les inclusions & G.

La TPSF acquise par le détectepsdr le cylindre hétérogene est essentiellemehtanéée par la
présence de linclusion plus absorbante Elle présente une amplitude et une largeur iafies a
celles la TPSF acquise par gur I'objet homogéne. Concernant le détectgutadTPSF acquise sur
I'objet avec inclusions est majoritairement inflaéa par la présence de l'inclusion plus diffus&te
Elle présente une amplitude plus faible et uneelarg mi hauteur plus grande, comparativement aux
caractéristiques de TPSF acquise paul I'objet homogene.

Les différences en intensité peuvent étre caraé@si par comparaison de leurs intensités
intégrées totales, respectivement notégs.deret Eanome LES caractéristiques temporelles peuvent
étre quantifiées par les temps moyens,.dMernet TMeanomo €t par des caractéristiques de dispersion
comme I'écart type ou la variance des profils.

La figure 6.11 permet de comparer les intensitdesetemps moyens des TPSF mesurées par les
trois détecteursxld, et @ sur les deux objets, hétérogéne et homogenerélaar la source S, selon
la configuration de la figure 6.10.
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Figure 6.11 : Intensités globales et temps moyessI®PSF mesurées sur les objets homogéne
et hétérogéne, par les détecteuyrsiget d, dans la configuration en contact.

Une comparaison similaire a celle présentée dassdton 5.1.1.3 sur les données simulées a été
menée. Le tableau 6.2 présente les intensités éh@ps moyens mesurés sur I'objet homogéne ainsi
que les écarts de ces parameétres induits par ¢éssions de I'objet hétérogene. Les écarts ont été
calculés en utilisant I'équation (5.1).

db d, ds
Ecar-homo(UA) 1,40.1d 0,95.10" 1,40.10
eq (%) -19,85 -16,67 27,21
TM carnomo(PS) 1033,3 1125,4 1033,3
ecrm (ps) a7 0,1 -15,5

Tableau 6.2 : Intensités et temps moyens mesurd®isjet homogéne ainsi que les écarts de

ces paramétres induits par les inclusions de ltdi&érogene. Détecteurs d, et d.
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Les résultats obtenus montrent que les donnéesréesspar notre systeme sur la surface des
objets sont sensibles aux variations internes dedfficients d’absorptions et de diffusion. lls
démontrent également qu’en utilisant la méthodealibration proposée, notre systeme fournit des
mesures précises et en bon accord avec les pré&visiotenues par simulation présentées dans le

paragraphe 5.3.1.3.
6.2.2.2 Configuration sans contact

Avant de comparer des résultats expérimentaux obtdans la configuration sans contact, nous
devons valider cette approche par comparaison érgtats expérimentaux et simulés. Ces derniers
ont effet nécessité une étape de modélisation dangitaire de la méthode des éléments finis, pour
tenir compte de la propagation de la lumiere elesefibres optiques et la surface de I'animal ou de

I'objet examiné.
6.2.2.2.1 Validation de la méthode
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Figure 6.12 : Position de la source et des détedjed, et d; autour de I'objet hétérogéne (a).
Comparaison des profils mesurés TRSEt simulés avant, TPSE et aprés, TPSE.w
convolution par la RI du systeme. Détecteurfjl, d (c) et @ (d).

Effectuer des mesures sans étre en contact defecewe I'animal imagé, présente plusieurs
avantages, discutés dans le paragraphe 2.2 « Matiéti sans contact ». Cette partie est consacrée a
la validation de la méthode de modélisation sansaob exposée en section 2.2.

Cette validation est basée sur une comparaisoi 8§ mesurées et des TPSF simulées. Cette
comparaison a été menée sur deux objets. L’'objabgéne a les propriétés suivantes : @ = 28mm, y
= 0,005 mrit, ps = 0,6 mm*, n = 1,54). L’objet hétérogéne a le méme diameétie méme fond que
le précédent, mais il contient deux inclusions tlusion G est 2 fois plus diffusante et 'inclusion C
est 5 fois plus absorbante que le fond. Cet obfé¢ alécrit dans le paragraphe 3.3.3.2.

La figure 6.12 (a) présente la position des filmmsrce S et détecteurs d, et d. Sont également
représentés les profils simulés TRg{Fles profils mesurés TPgk et les profils obtenus par
convolution des TPSF, par la réponse impulsionnelle Rl du systéme, p@apuple source détecteur
correspondant, appelés TRSF Ces 3 profils sont représentés pour les objatwlgéne (indicgomg
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et hétérogene (indice hetero), pour les détecthuffigure 6.12 b), d(figure 6.12 c¢) et gd(figure 6.12
d).

Les profils simulés TPSk apparaissent a des temps courts et sont abaiasés présence des
inclusions, pour les 3 détecteurs. Les profils mesT PSk.sont été calibrés mais pas recalés dans le
temps. La présence des inclusions est égalemeéransent observée. Les profils convolués TRRF
sont en bon accord avec les profils mesurés. Lesbes TPSks et TPSEk,,, ne peuvent étre
distinguées sur les 3 figures 6.12 b, c, d.

Pour comparer les profils mesurés et convoluéss mvans utilisé la méthode présentée dans le
paragraphe 6.2.1. La figure 6.13 présente un histoige des erreurs (gJik) calculées par I'équation
6.1, entre les profils mesurés et simulés — cordgsur I'objet homogene. Les erreurs sont regraipée
en sept intervalles entre leur valeur minimale ekimale. Les erreurs similaires (ggh) ont été
obtenues sur l'objet avec inclusions. Ces erreumts &é calculées pour les 112 couples source-
détecteur utilisés.
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Figure 6.13 : Histogramme des erreurs calculées &3 TPSF mesurées et les TPSF simulées
convoluées avec la réponse impulsionnelle. Objetsdgene (gauche) et hétérogene (droite).

Les erreurs calculées sur la totalité des couplescs-détecteur, dans le cas de I'objet homogéne,
s'étalent de 2,22 % a 8,17 % avec une valeur mayégale a 4,17 + 0,14 %.

Concernant I'objet hétérogéne, les résultats sagitleurs que les précédents. Les valeurs des
erreurs sont dans l'intervalle [0,007 % , 8,35 #g@une valeur moyenne égale a 2,43 + 0,24%.

La figure 6.13 montre que le capteyrasbt celui qui présente les plus grandes erreurs ke
deux cas. Cela peut s’expliquer par une erreur emsalculs de convolution de la septieme voie de
mesure. En effet, le septieme détecteur a I'effiéade détection la plus élevée et les profils, FRS
RI, ont donc un bruit de comptage plus élevé. E@rmaximale pour ce détecteur est égale a 8,35%.
Il conviendra sans doute de considérer ce poiengible » lors de la reconstruction des images TOD
a partir de données sans contact. En regle généealdaibles valeurs des erreurs mesurées nous
permettent de valider la méthode de modélisatiams-santact proposée au paragraphe 2.2, les
acquisitions sans contact et la méthode de cdtiordes données décrite en section 6.2.1.

6.2.2.2.2 Données homogénes et hétérogenes

Une comparaison similaire a celle présentée aupataur les données acquises en configuration
avec contact des fibres sur I'objet peut maintedam et menée sur les données mesurées en mode sans
contact. Elle est basée sur la comparaison deproffis temporels, deux d’entre eux étant acqais p
des fibres, get d ayant des positions symétriques par rapport & ltexsymétrie source - (Figure
6.12).

Les TPSF utilisées pour la comparaison ont étéaiskement calibrées et recalées dans le temps.
Les méthodes de calibration et de recalage tempmmet celles utilisées dans les paragraphes
précédents.
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La figure 6.14 permet de comparer les intensitdesstemps moyens calculés a partir des TPSF
mesurées par les trois détectewssdy et d. Les notations sont identiques a celles utiliggms la
comparaison des profils acquis en contact.
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Figure 6.14 : Intensités globales et temps moyessTéPSF mesurées sur les objets homogéne
et hétérogéne, par les détecteyrsigdet ¢, dans la configuration sans contact.

Le tableau 6.3 présente le bilan de cette comparals figurent les intensités et temps moyens
mesurés sur I'objet homogéne ainsi que les écadisits sur ces parametres par les inclusions de
I'objet hétérogéne. Les détecteuss di et d ont été utilisés. Les écarts en intensité globalest en
temps moyen g ont été calculés en utilisant 'équation (5.1).

ds d, ds
Ecal-homo 1,09.10° 0,95.10 1,09.10°
eq (%) -10,67 -6,58 9,71
TM carhomo(PS) 960,9 1034,4 960,9
ecrm (ps) 47,63 36,93 27,84

Tableau 6.3 : Intensités et temps moyens mesuréskjet homogéene, écarts sur ces
parametres induits par les inclusions de I'obj¢étugene. Détecteurs, dl; et d, sans contact.

Les résultats du tableau 6.3 montrent que, commg [@s données obtenues en contact, la
présence des deux inclusions implique une baiststimsité totale. Nous observons que la baigse d
lintensité sur ¢ est plus importante que celle sy abntrairement aux résultats obtenus sur les
données en contact.

Concernant le temps moyen, la comparaison sur tesébs en contact avait montré que
linclusion diffusante € augmente de parametre, alors que l'inclusignleCdiminue. Les écarts
reportés dans le tableau 6.3 montrent que les pstenoyens mesurés sur l'objet hétérogene sont
supérieurs aux valeurs mesurées sur l'objet hommggncompris du cbété de linclusion plus
absorbante.

Les résultats expérimentaux obtenus en configuratéms contact sur I'objet hétérogéne ne sont
pas conformes aux simulations présentées danblEata5.3. Cette divergence peut s’expliquer par
une erreur de centrage de I'objet dans le tomogrami par une erreur de recalage temporel.
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6.3 Reconstruction d'images

Dans cette partie nous présentons les premieregesnd’absorption et de diffusion réduite
reconstruites a partir de données mesurées pae rnotnographe et avec les méthodes de
reconstruction 3D développées. Ces données omicgtfises dans la configuration avec contact, sur
deux objets hétérogenes de diamétre égal a 40 mm.

Le premier correspond a l'objet & une seule inolusLe deuxiéme correspond a l'objet & deux
inclusions, dont la fabrication a été détailléesention 3.3.3. Le fond de ces objets a les prawiét
optiques suivantes & 785 nm; § 0,005 mrt, p¢ = 0,6 mm® et n = 1,54. L'inclusion du premier
objet présente uniquement une hétérogénéité empaiosn avec un coefficient 5 fois supérieur a telu
du fond. L'inclusion G du deuxiéme objet a le méme coefficient d’absorptjue le fond et un
coefficient de diffusion deux fois plus élevé. Somlusion G présente une hétérogénéité en
absorption seulement, avec un coefficient 5 fojgseur a celui du fond. Toutes les parties dex deu
objets ont le méme indice de réfraction, égal 4.1,5

Nous avons démontré dans le cinquiéme chapitreufegrorité de la méthode (méthode_3)
utilisant des points sélectionnés sur la TPSF, quanparaison a la méthode plus conventionnelle
utilisant les moments. Cependant, I'utilisationndéthode_3 nécessite le passage par les opéragons d
déconvolution décrites a la section 2.1.2.1, led'dtilisation de données expérimentales. Nous ne
sommes pas encore en mesure d'effectuer ces apérate déconvolution, rendues délicates par la
nature non gaussienne du bruit de comptage [5].sNw présenterons ci apres que les images
obtenues en utilisant les moments. Cette méthodéitdagrandement la mise en ceuvre de ces
opérations de déconvolution.

6.3.1 Les données expérimentales

Un des avantages de I'utilisation des moments dEPISF est le fait que la déconvolution des
profils (TPSF) mesurés des réponses impulsionné@sse résume a une simple division ou a une
soustraction de leurs moments [6]. Les équatior® épriment ce résultat :

Edeconv= Emes
= (6.3)
TMdeconv= TM mes TM RI

La calibration absolue de l'intensité totale E ws¢ tache difficile en raison de la complexité du
montage expérimental. Une solution a ce problénid'wdisation d’'un objet homogéne ayant la
méme géométrie et les propriétés optiques quenkde I'objet imagé. Il est alors possible de dalcu
des données relatives, calculées selon les égaation

E

homo
" Ehétéro (64)
™, =TM ™

E

hétéro homo

6.3.2 Objet a une inclusion

Pour la résolution du probléme direct, nous avditiséile maillage_2 et le pas de temps optimal
déterminé en section 5.1.2. L'inversion du problénéé effectuée sur le maillage_3 contenant moins
d’éléments que maillage 2. La figure 6.15 préséaremages reconstruites en utilisant la méthode
des moments, avec les intensités et temps moykeiésrapres 25 itérations.
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Haidéal

Figure 6.15: Images d’absorption (gauche) et desidn réduite (droite) de I'objet & une
inclusion. Objet simulé (haut) et objet reconstsgiton la méthode_1 (bas), coupe a x =0 mm.

L’image de diffusion réduite {uprésente quelques variations autour de la vakechmerchée égale
a 0,6 mnit. Cependant, ces fluctuations restent de faibldiardp. La distribution des coefficients p
mesurés sur la coupe présentée a une valeur moggateea 0,602 + 0,019 riim

L’inclusion absorbante est clairement détectéd’snage d’absorption. Sa forme (ligne blanche)
est déterminée par segmentation de I'image aveseuihégal a la moitié de sa valeur maximale. Cette
forme peut étre comparée a la forme « idéalegndlirouge). Nous remarquons que la position de
l'inclusion reconstruite présente un léger décalpge rapport a l'inclusion réelle. Une distance de
3,14 mm sépare leurs centres de gravité. L'intéisecdes deux régions représente 50% de la région
réelle et 59% de la région reconstruite.

Ha p’S’
Erreur sur la cible (%) Erreur sur le fond (% dtnr sur le fond (%)
Objet avec inclusion 36.8 19,1 2,65
absorbante

Tableau 6.4 : Erreurs de reconstruction sur leg@sal’absorption 4et de diffusion réduitedu
Coupe a x =0 mm de I'objet a une inclusion absuha

Pour mener 'analyse quantitative des images reaotes, nous avons repris la méthode décrite
pour les images reconstruites a partir de donniéeglées dans le paragraphe 5.2.1, en utilisant
I'équation (5.4). Les erreurs de reconstructiort $istées dans le tableau 6.4.

L’erreur calculée sur la cible est grandement idedécalage entre les deux inclusions, réelle et
reconstruite. La valeur d’erreur négative calcglgele fond de I'image d’absorption est engendaée p
le fait qu'approximativement 60% des valeurs retoiites du fond sont inférieures a la valeur idéale
du fond égale & 0,005 mimL’erreur inférieure & 3 % obtenue sur l'image pde montre que la
méthode_1 est relativement stable pour I'étudejdtstme présentant pas d’hétérogénéité en diffusion
Dans le cas de reconstruction de ce type d'objeisis avons démontré au chapitre 5 que son
utilisation est favorisée par rapport a méthodd rBéhode_3 grace sa rapidité de calcul.
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La figure 6.16 présente les profils, le long ded'a, des coefficients d’absorption et de diffusion
réduite.
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Figure 6.16 : Profils des valeurs « idéales xeebmstruites des coefficients (@auche) et 1
(droite) le long de I'axe z de I'objet a une in¢tus

Le profil de &' montre que I'image de diffusion reconstruite mégente pas de grandes erreurs de
reconstruction. Les profils d’absorption mettenggidence le décalage entre la position de I'irolus
réelle et reconstruite. Il est de 2,27 mm le loegl'dxe z. La valeur maximale du profil reconstruit
représente 50% de la valeur maximale recherchée.vhakeurs de jireconstruites en dehors de
l'inclusion ne présentent pas de grandes erreurgatnstruction le long de I'axe z, contrairement a
d’autres régions présentant des minima d’absorptimmoncés visibles sur la figure 6.15. L'erreur
maximale sur I'axe ne représente que 20% de laivaléale du fond.

6.3.3 Objet a deux inclusions

Les maillages utilisés pour la reconstruction deatget sont identiques a ceux utilisés pour la
reconstruction de l'objet précédent. Les images &t reconstruites en utilisant la méthode des
moments, avec les intensités et temps moyensfseddtun maximum de 25 itérations. La meilleure
reconstruction a été obtenue apres 5 itératiorisrsent.

La figure 6.17 présente les images obtenues. Lageémy et |4’ ont été segmentées en utilisant
un seuil égal a la moitié de leurs valeurs maximaléinclusion réelle est délimitée par une ligne
rouge et la reconstruite par la ligne blanche.

L'image de diffusion réduite 41 montre que linclusion diffusante ;Cest relativement bien
localisée. L'intersection entre les deux régionsrésente 57,5% de la région réelle et 75% de la
région reconstruite. Un décalage de 2,44 mm egre®entre les centres de gravité des régionseréell
et reconstruite.

Nous observons sur I'image d’absorptionlauprésence d’'une région plus absorbante pos#é®nn
sur linclusion plus diffusante (e I'objet fabriqué, traduisant la diaphonie intpate déja observée
avec cette méthode de reconstruction sur les densiémulées. L’inclusion plus absorbante &3t
reconstruite, avec un décalage de 3,38 mm sépsoardentre de gravité de celui de l'inclusion eell
La taille de l'inclusion reconstruite est 1,35 fgidus grande que celle de linclusion réelle.
L’intersection entre les deux régions représenté & la région ¢réelle.
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Figure 6.17 : Images d’absorption (gauche) et tfasion réduite (droite) de I'objet a deux
inclusions. Objet simulé (haut) et objet reconssalon méthode_1 (bas), coupe a x =0 mm.

La diaphonie et les erreurs de reconstruction esircibles et le fond sont calculées en utilisant
I'équation (6.4). Les résultats sont présentés tatableau 6.5.

Ha p’S’
Erreur sur la Diaphonie (%) Erreur sur le Erreur sur la Erreur sur le
cible (%) P fond (%) cible (%) fond (%)
Objeta2 36,8 237 5,8 213 45
inclusions

Tableau 6.5 : Erreurs de reconstruction sur leg@sal’absorption 4et de diffusion réduitedu
Coupe a x = 0 mm de I'objet a deux inclusions.

La plus grande erreur est calculée dans I'imagesur la zone de diaphonie. L'importance de
'amplitude de cette région est mieux visible sg profils présentés en figure 6.5.4.

L’erreur obtenue sur la cible de I'imagg pst plus faible que celle obtenue sur I'image Geci
est d0 au fait que le décalage des inclusions giifites est plus faible que celui des inclusions
absorbantes. L'image dg jme présente pas de diaphonie.

L’erreur d’environ 6% seulement calculée sur ledfdie 'image | ne représente pas réellement la
gualité de I'mage d’absorption reconstruite. Ledeurs de plreconstruites sont trés dispersées et
I'erreur calculée par la formule (5.4) est ainsiyeinée. Les valeurs dg ieconstruites ont une valeur
de 0,0054 + 0,0038 sur I'ensemble du fond. Au @orey 'image de diffusion présente un fond plus

homogéne. Les valeurs d¢ peconstruites ont une valeur de 0,63 + 0,065I'smsemble du fond de
la coupe x = 0.

Les erreurs calculées sur les régions cibles peuatra@tre réduites en recalant les inclusions
réelles et reconstruites.

La figure 6.18 présente les profils des coeffigetibbsorption et de diffusion réduite, le long de
I'axe z des images présentées en figure 6.17.
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Figure 6.18 : Profils des valeursidéales » et reconstruites des coefficientggauche) et §1
(droite) le long de I'axe z de 'objet a deux irgilns.

Nous observons sur le profil de I'imagg que I'amplitude du pic reconstruit représente69s de
la valeur réelle. Malgré cela, I'erreur calculée lsucible est supérieure a 20%. Cette erreur @stad
fait que le pic est trés étroit et que l'inclusimconstruite est plus petite que l'inclusion diéiote
réelle.

Le profil d'absorption présente un pic de diaphomie niveau de linclusion diffusante.
L’amplitude de ce pic de diaphonie est méme 1,18dtus élevée que celle du pic d’absorption réel.
L’amplitude du maximum dedans l'inclusion absorbante représente 84,5% dalkur « idéale »
de ce coefficient dans l'inclusion,C

Les résultats de reconstruction obtenus sur I'obpeitenant une hétérogénéité en absorption et
une autre hétérogénéité en diffusion montrent guedthode des moments n’est pas appropriée pour
la reconstruction d'images de tomographie optiguiéets objets.

Les études sur des objets simulés ont montré gueéthode utilisant des points sélectionnés de la
TPSF en fonction de leur sensibilité a I'un ouautre des coefficients, absorption et diffusiont do
étre privilégiée.

La suite des travaux expérimentaux devra portefasumise en pratique « réelle » de la méthode
proposée, sur des objets absorbants et diffusdats, la configuration sans contact, mais également
pour I'imagerie de fluorescence. Cette ultime étdperait permettre aux chercheurs de I'unité de
disposer d'une instrumentation et de méthodes denstruction performantes et de réaliser les
premieres acquisitions précliniques en TOD et eDFO
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Conclusion

Les recherches menées au cours de ce doctorasenpées dans ce manuscrit s'inscrivent dans la
continuité des travaux antérieurs réalisés pariguus doctorants et stagiaires depuis une dizaine
d’années. Elles ont été menées au sein du grogpéglie médicale des différents laboratoires qui se
sont succédés a I'Institut de Physique BiologigedadFaculté de Médecine de Strasbourg durant cette
période. Ces travaux ont permis au groupe doptidi@ssembler un tomographe optique pour
'imagerie préclinique et de développer des lodgcide reconstruction d’'images de tomographie
optique en deux dimensions.

Le sujet de recherche proposé devait constitugag& ultime permettent la finalisation du
prototype de tomographie optique. L’objectif étdé réaliser des images de tomographie optique
diffuse ou de fluorescence, TOD ou TODF, en tramsemhsions, de petits animaux anesthésiés. Les
acquisitions devaient étre réalisées sans contactla surface de I'animal en position allongée.

Les travaux de ces quatre années de doctorat mayseanis de surmonter un certain nombre
d’obstacles rencontrés durant les travaux antérieude s’approcher de I'objectif initial.

Le projet a été développé selon deux axes pringipa@ premier, purement expérimental, était
dirigé vers la simplification des procédures expéritales de routine, pour permettre des acquisition
sur des animaux en situation physiologique. Le mg@@xe avait pour ambition d’obtenir des images
de qualité permettant d’envisager des applicatésliniques du tomographe. Les travaux associés
ont d0 étre divisés en deux parties. La premiéreoasisté a améliorer les algorithmes de
reconstruction existants, 2D, afin de reconstrdes images 3D. La seconde partie a été consacrée au
développement de nouvelles méthodes de reconstmugtienant en compte la grande quantité
d’'information fournie par notre systéme résoluamnygs.

L'instrumentation existante permettait uniguemeithager des objets de géométrie cylindrique
en contact avec les fibres optiques de la téteamre. Pour réaliser les mesures sur des animaux, u
dispositif d’enregistrement de leur surface a été em place au sein du tomographe optique. La
précision des mesures réalisées avec ce systemaf@sture a 0,2 mm. Il présente cependant
certaines limitations, notamment des zones d’oneintee la face supérieure de I'animal et le lit du
tomographe qui nécessitent de fermer le contoud&Danimal par interpolation.

Les contours obtenus sont utilisés dans la congirudes modéles numériques nécessaires a la
reconstruction des images des propriétés optidueesesolution du probleme « direct » permet de
calculer la densité de photons dans I'animal, lies & sa surface et dans les fibres de détectilta aE
nécessité la modélisation de la propagation dentaére dans I'espace séparant la surface de I'dnima
des fibres du tomographe.

La méthode proposée permet de calculer les poiifitendnation de la surface et des sources de
lumiere isotrope utilisées dans la résolution @gdation de diffusion par la méthode des éléments
finis. Elle fournit également les flux des photod#fusés ou de fluorescence, collectés par leesvoi
de détection du tomographe, générant ainsi lesémeimulées qui sont utilisées dans le probléeme
inverse.

Les algorithmes de reconstruction existants pemiegit uniguement I'obtention d’'images TOD
2D ayant leur surface en contact des sources ettdatrs du tomographe. Le but final étant d'imager
des petits animaux, la premiére partie du secoeddaxce travail a portée sur le développement des
algorithmes vers une configuration permettant taomstruction d'images TOD 3D. Ces travaux ont
donné lieu a trois communications dans des corigt&nationaux [1-3] et a une publication [4].

La seconde partie du travail a permis d’amélioeendniére trés importante la qualité des images
reconstruites. En plus du passage d'une reconstnu@D ne tenant pas compte de la réelle
propagation des photons, a une résolution 3D, thadé développée a permis de surmonter certaines
limitations des algorithmes utilisant les premienements des profils temporels. Cette méthode
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exploite une plus grande part de l'information weéihdée par les profils temporels acquis, tout en
maintenant un temps de calcul acceptable. Ellbaste sur I'utilisation de points sélectionnéslesir
profils temporels, en fonction de leur sensibiip&cifique aux propriétés d’absorption et de diffns
Nous avons ainsi reconstruit des images 3D d’alisorpt de diffusion, avec une diaphonie, entre ces
deux coefficients, considérablement réduite. Lesiltats obtenus devraient imposer I'utilisation de
ces algorithmes dans la reconstruction des ima@&/TODF & partir de données résolues en temps.
Ces travaux ont donné lieu a deux communicatioms dies congres internationaux [1,2] et a une
publication [4].

Les algorithmes proposés ont été étendus a la sgaotion d'images TOD s’appuyant sur des
informations a priori fournies par une méthode digarie anatomique. Les régions d’intérét obtenues
par segmentation de ces images sont doublemeas @il tomographie optique : dans la génération
d'un maillage adapté pour la résolution du probledirect et pour la régularisation du processus
d’inversion.

L’étape suivante de ces travaux de doctorat a psut€ la reconstruction des images de
tomographie optique de fluorescence. N'ayant pgossibilité d’'utiliser la méthode des adjoints pou
le calcul des cartes de sensibilité, nous avongsiclie simplifier le probleme d’inversion par
'approche dite de lumiére totale. Nous avons atlagette approche a la sélection des points
spécifiques des profils temporels.

Le travail réalisé s’est achevé par la producties gremieres images 3D obtenues a partir de
données expérimentales acquises sur notre tomagrapétant pas encore en mesure d’effectuer les
opérations de déconvolution des mesures, nous sauses limités a des reconstructions d’'images
par la méthode des moments.

L’ensemble des résultats obtenus est tres encaurage devrait permettre de réaliser 'imagerie
TOD/TODF 3D, en configuration sans contact surrdesgéles animaux de pathologie cérébrale et de
cancer. Cette imagerie pourra exploiter les anadiimns proposées pour la résolution des problemes
direct et inverse. |l reste cependant quelquesitraa réaliser.

Une premiére évolution suggérée consistera a etdgtape de déconvolution nécessaire pour
utiliser notre méthode, basée sur une sélectiopailets des profils temporels. Une collaboration
initiée avec une équipe canadienne permet d’eritrawe solution rapide.

La seconde porte sur I'imagerie de fluorescencankthode de lumiére totale est fondée sur des
hypothéses éloignées de la réalitdvivo. La reconstruction d’images par des méthodes plus
complexes parait souhaitable. Diverses pistes tnegvisagées, en collaboration avec une équipe
chinoise.

Nous espérons que I'apport de ce travail de dagtajautés aux résultats antérieurs, permettront
au groupe d’optique de disposer rapidement d'unagipde tomographie optique diffuse et de
fluorescence 3D, qui ajouté a un appareil IRM pnéplie, permettra de constituer une plateforme
d’'imagerie multimodale performante au service degegs de recherche biomédicale strasbourgeois.
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